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Zusammenfassung

Nach diversen Vorarbeiten, die sich mit endoluminalen Spulen in Gréle von
Endorektal spulen beschéftigten, war es gelungen, eine MR-Spule (MR: Magnetresonanz) in
Form eines PTA-Balon-Katheters (PTA: Perkutane Transduminale Angioplastie) zu
fertigen.

Durch Unterstiitzung von eigenen Computersimulationen gelang die Entwicklung und
mathematisch-physikalische Herleitung einer neuartigen Spulenarchitektur mit einer véllig
konzentrischen Ausleuchtung der Gefal3wand ohne das Signal-zu-Rausch Verhaltnis oder
die Signaleindringtiefe negativ zu beeinflussen. Diese Spulenarchitektur befindet sich auf
einem zweiten inneren Ballon. Die von ihr erzeugte magnetische Feldverteilung weist im
,Fernfeld* Dipolcharakter auf und fallt demzufolge radialsymmetrisch mit 1/r2 mit dem
Abstand nach auf3en ab.

Die Probleme wie der Bau eines extrem dunnen Aul3enballons aus einem biokompatiblen
Material, einer speziellen Zuleitung mit vier separaten Lumina und eines eigens
entworfenen Anschluf3stiicks wurden gelost. Es blieb trotz des komplexen Aufbaus des
neuen Katheters moglich, diesen durch eine 8 French (2,7 mm)-Schleuse in der Arterie zu
plazieren und diesen auch relativ leicht durch das Gefal zu manévrieren.

Die allgemein fur endoluminale Spulen entworfene Elektronik ermdglicht Katheter nahezu
beliebiger Lange auf die gewiinschte Resonanzfrequenz abzustimmen. Die Spule wurde der
Anwendung entsprechend so konstruiert, dal3 sie moglichst in z-Richtung orientiert sein
mul3, um MR-sensitiv. zu sein. Drehungen des Katheters um die
z-Achse fihrten anfangs zu stérenden Feldverzerrung, welche aber durch eine neue
Elektronik verhindert werden konnten. Da das Einfuhren leitender Materiaien in einem
K ernspintomographen durch die hohen HF-Sendepulse zu schadlichen Erwarmungen bzw.
Verbrennung des Patienten fuhren kann, wurde dieser Aspekt zusétzlich grindlich
untersucht. Die erstmals getestete Kombination von intravaskuléaren HF-Empfangsspulen
und sogenannten Mantelwellensperren reduziert die Temperaturentwicklung bis zu 65%.
Aul¥erdem ist zu erwarten, dal’ bel dem hier zur Verfigung stehenden 1,0 Tesla starken
Tomographen dieser Effekt um 45% geringer ausfalt alsbel 1,5 Tesla. Zudem wurde darauf
geachtet, dal’ keine leistungsintensiven Sequenzen verwendet wurden. Es muf3 auch erwahnt



werden, dal3 das Konzept des Doppelballons den entscheidenden Vortell mit sich bringt, dal3
die Leiter nicht direkt an der Gefaldwand anliegen, wie dies bei einem herkémmlichen
Einfachballon der Fall ist. Zusétzlich befindet sich in den beiden Balonen ein
K Uhlungsmedium mit einer hohen Warmekapazitét. Das hier erstmals zu Einsatz kommende
Inflationsmedium D,O hat die Eigenschaft kein Signal zu liefern. Somit erhélt man kein
stérendes Signal aus dem Balloninneren und die Gefal3wand ist eindeutig zu erkennen. Laut
Ricksprache mit der Chemischen Fakultdt der Philipps-Universitée Marburg weist D,O
keinerlel toxische Nebenwirkungen auf und ist nahezu so zu behandeln wie H,O.

Die Tierversuche haben gezeigt, dal3 eine hochauflosende, vollig konzentrische
Visualisierung der Gefal3wand und angrenzender Strukturen bis zu einer Eindringtiefe vom
zweifachen Spulendurchmesser in akzeptablen Akquisitionszeiten von ca. 5 Minuten bei 1,0
Telsa moglich sind. Die histologischen Befunde lieferten keinerlei RuckschlUsse auf
mechanische oder thermische Schadigungen der Gefélwand.

Nach all diesen ausfihrlichen und vielseitigen Untersuchungen in Bildqualitdt und
Patientensicherheit ist abschlief3end zu sagen, dal3 der hier in Form und Elektronik vollig
neu entwickelte intravaskulare MR-Bildgebungskatheter auf Basis eines PTA-
Ballonkatheters auch fur die Humanapplikation als geeignet erscheint.
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Kapitel 1
Einlaitung

Nachdem das Phanomen der kernmagnetischen Resonanz (NMR: Nuclear Magnetic
Resonance) von Bloch [Bloch et a. 1946] und Purcell [Purcell et al. 1946] im Jahre 1946
unabhéangig voneinander entdeckt wurde, hatte Lauterbur 1973 die Idee, dieses Prinzip fur
ein bildgebendes Verfahren zu nutzen [Lauterbur 1973]. Im Jahre 1977 entwickelte
Damadian den ersten Magnetresonanztomographen (MRT) fur klinische Anwendungen am
Menschen. Seit dieser Zeit durchlief die Kernspintomographie eine rasante Entwicklung.
Durch stéandige Verbesserungen der Bildqualitét und Reduktion der Mef3zeit hat sich die
MR-Tomographie (MRT) zu einem der bedeutendsten Verfahren der medizinischen
Bildgebung entwickelt. Dies liegt nicht zuletzt daran, dal? seit Beginn der 80er Jahre die
Industrie, in enger Zusammenarbeit mit Universitéten und Forschungsinstituten, mit grof3em
Aufwand an der Neu- und Weiterentwicklung von Methoden, Hardware und Software
arbeitet.

Die MR-Schnittbilder entstehen mit Hilfe des Kernresonanzsignals der Wasserstoffatome
des Korpergewebes und weisen daher einen hohen Weichtellkontrast im Vergleich zu
anderen in der Medizin etablierten bildgebenden Verfahren, wie z.B. dem Ultraschall (US)
oder der Computertomographie (CT), auf. Im Gegensatz zu vergleichbaren
Rontgentechniken besteht nach allen bisherigen Erfahrungen bei der MR-Untersuchung kein
gesundheitliches Risiko fur den Patienten.

Zur Erhdhung der Ortsauflosung der Aufnahmen verwendet man lokale Empfangsspulen
(z.B. Kopfspule, Kniespule, etc.), die nur fir einen kleinen Volumenbereich sensitiv sind
und sich durch ein besseres Signal-zu-Rausch Verhdltnis (SNR: Signal-to-Noise Ratio),

verglichen mit der Ganzkorperspule (Bodyresonator), auszeichnen. Folgendes Beispiel



verdeutlicht den Vorteil, eine Empfangsspule zu verwenden, die fir eine spezielle MR-
Anwendung ausgelegt ist (Abb. 1a und 1b). Dargestellt sind zwei MR-Aufnahmen der
menschlichen Hand, die im linken Bild mit einer Kopfspule und im rechten Bild unter
Verwendung einer Handgelenkspule akquiriert worden sind. Bel  identischen

Aufnahmeparametern erzielt man eine Steigerung des SNR um den Faktor 5.

(B

Abb. 1: MRT-Schnittbilder des menschlichen Handgel enks unter Verwendung einer
Kopfspule (1a) bzw. einer Handgelenkspule (1b) [Weisser 1999].

Die ortliche Auflésung der derzeitigen konventionellen MRT s ist nicht ausreichend, um die
verschiedenen Strukturen der Gefa3wand (Intima, Media und Adventitia; Kapitel 2.1) klar
darzustellen und insbesondere voneinander zu differenzieren. Eine lokale Empfangsspule im
Sinne einer intravaskuléa'\tEI anzuwendenden HF-Spule (HF: Hochfrequenz) wirde die
Bildqualitdt in ihrer unmittelbaren Umgebung verbessern und damit die prinzipielle
Maoglichkeit hochaufgel6ster MRT-Bilder bieten, so dal3 eine Differenzierung von Intima,
Media und Adventitiaméglich wird.

Ziel der vorgestellten Arbeit ist die Entwicklung einer entsprechend miniaturisierten HF-
Spule zur Applikation in peripheren Arterien (z.B. Oberschenkel), so dal3 dort Mechanismen
der Restenoseentwicklung (Kapitel 2.3) nach erfolgreicher Perkutaner Transluminaler
Angioplastiézl (PTA; Kapite 2.2) morphologisch (Gestalt und Aufbau betreffend) im

submakroskopischen Bereich dargestellt werden konnen.

! intravaskuldr: innerhalb eines GeféRes.

2 perkutan: durch die Haut hindurch; tranduminale Angioplastie: Aufdehnung krankhafter BlutgefaR-
verschliisse mit einem an einem Katheter befestigten Ballon. Dieser wird innerhalb des Blutgefél3es bis zur
Engstelle vorgeschoben und dann gespreizt; frihere Bezeichnung: Ballondilatation.



Es wurde darauf geachtet, dal? die Konstruktion, die Anwendung und die Abmessungen der
Spule einem derzeit standardméliig verwendeten angiographischerlFJ Katheter gleichen. Die
Abbildungseigenschaften der entwickelten Spule sollen am Tiermodell evaluiert und die
maximale raumliche und zeitliche Aufldsung, die unter Verwendung allgemein anwendbarer

Mef3-Sequenzen erreicht werden kann, dokumentiert werden.

3 Angiographie: réntgenographische Darstellung von BlutgefaRen mit Hilfe injizierter Kontrastmittel.



Kapitel 2
M edizinische Grundlagen

Das Gefal3system spielt eine zentrale Rolle bei der Aufrechterhaltung der Kreislauffunktion
im menschlichen Korper. Pathologische (krankhaft) Veranderungen des kardiovaskularen
(Herz und Gefalle betreffend) Systems haben gravierende Auswirkungen auf die
Lebensvorgange des Organismus. Die Funktionsdiagnostik der Gefél3e nimmt eine wichtige
Stellung ein, da sie es ermdglicht, Stérungen im kardiovaskuldren Bereich rechtzeitig zu
erkennen, um entsprechende Therapiemal3nahmen in die Wege zu leiten.

Eine herausragende Rolle spielen hierbel die radiologischen Verfahren, die in bezug auf die
raumliche Auflésung und die anatomische Zuordnung deutliche Vorteile bietet. So ist die
Entwicklung der Funktionsdiagnostik der Geféle eng mit dem Fortschritt auf dem Gebiet

der radiologischen Untersuchungstechnik verknipft.

2.1 Periphere Verschlul3krankheit

Der folgende Unterpunkt orientiert sich stark an der Darstellung in dem Werk , Klinische
Radiologie; Arterien und Venen® von F.H.W. Heuck [Heuck 1997].

Die periphere arterielle Verschlukrankheit (pAVK) ist  definiert as die
Funktionseinschrankung der nutritiven (zu erndhrenden) Extremitéten durch Einengung oder
Verschlul? von Arterien und dem daraus folgenden Auftreten von Symptomen.

Ursache der pAVK ist in Gber 50% der Patienten die Atherosklerose, d.h. die pAVK ist eine
Erkrankung &lterer Menschen (Sklerose: Verhartung durch Kollagenfaservermehrungm,

Atherom: breiartiges LipoidmateriaB). Atherosklerose ist ein Oberbegriff, der allgemein die

* Kollagen: , Leimbildner, GeriisteiweiR, stark quellende EiweiRkérper u.a. im Bindegewebe.
® Lipoid: uneinheitliche Gruppe fettahnlicher Substanzen, diein allen Zellen vorkommen.



erworbene fibrotische (Vermehrung des Bindegewebes) Verdickung der Arterienwand
bezeichnet.

Es handelt sich um eine nichtentzindliche Arterienerkrankung mit Verdickung und
Verhdrtung der Wand unter Elastizitdtsverlust. Diese chronischen herdférmigen
Arterienveranderungen konnen zu Stenosen (Verengungen) bzw. vollstandigen
Geféaverschlissen fuhren. Die Erkrankung geht im wesentlichen von der Inti mg aus (Abb.
2.1), es entstehen funktionelle oder morphologische Endothelschédigungerﬁ, die zu
a und ThrombozytenEI-Wandadhésionen fuhren.  Hier wird €n
Péattchenwachstumsfaktor (PDGE: Platelet derived growth factor) freigesetzt, der eine

Monozyten

Proliferatior}-une Miu.a’tiu.JE gratter—vr fa- M- ehe—tRtma-tRddziert

Uber die Muskelzellen entstehen die atheromattser|*3-Pregtes—dre-<otagen—tasti 14 et
Proteoglykand 1 enthalten—Diese_Parictalthrembost | -kann—sich-—dann-zu-einem-groBerer———
wandsténdigen Thrombus entwickeln und dadurch das Lumen zunehmend einengen oder

vollstandig verschlief3en.

Endothelium
Intima
Media
Adventitia

Abb. 2.1: Schematische Darstellung des Aufbaus eines GefalRes; Endothel, Intima, Medi

TOAY [
Adventitig {cetran-et-a—3999}-

® Intima: innere Schicht der Wandung der BlutgefaRe.

" Endothel: Schicht, welche die Innenflache der Blut- und Lymphgefaie auskleidet.

8 Monozyt: gréRtes Blutkérperchen im peripheren Blut.

° Thrombozyt: ,, Blutpl&tchen”, Formelemente des Blutes, die die Blutgerinnung einleiten.

19 proliferation: Wucherung des Gewebes durch Zellvermehrung.

1 Migration: physiologische Wanderung von Zellen oder Zellbestandteilen durch die GefaRwand.

2 Media: die aus elastischen Fasern und Muskelfasern bestehende mittlere Schicht der Wandung der
BlutgefaRe.

13 Atherom: degenerative Veranderung der GefaRwand bei Atherosklerose.

14 Elastin: Geruisteiwei? der elastischen Fasern in den Bindegeweben.

%> proteoglykan: Sammelbezeichnung fiir EiweiRanteile enthaltene Polyaccharidverbindungen;
Hauptbestandteile der Knochensubstanz.

18 parietal: seitlich, zur Wand gehorend.

7 Adventitia: die aus Bindegewebe und el astischen Fasern bestehende &uRere Hiille von Hohlleitern.



Die Ursache der primaren Atherosklerose ist nicht endgultig geklart. Mehrere
Risikofaktoren sind aber gut bekannt, wie z.B. arterielle Hypertonie (Bluthochdruck),
Hyperlipidamie (Fettstoffwechselstérung), Adipositas (Fettsucht) oder Rauchen. Sekundér
entstehen Sklerosen der Gefaldwand nach langer dauernden entzindlichen, mechanischen
und physikalischen Schaden. Die Symptomatik der pAVK entsteht relativ spét, da der
Blutflul? durch eine Stenose exponentiell mit dem Stenosegrad abnimmt, so daf3 zumindest
unter Rahmenbedingungen ein ausreichender Fluf3 bei bis zu 80%-Stenosen zu erhalten ist
[Heuck 1997].

Wegen des relativ spdten Auftretens von Symptomen wird die Haufigkeit der pAVK
sicherlich unterschétzt. Die pAVK findet sich bei 1% der 40-50j8hrigen, 5% der
50-60jahrigen und bei Uber 7% der 60-70jdhrigen. Méanner sind 5 bis 10 mal haufiger
betroffen. Im Alter nimmt jedoch der Geschlechtsunterschied ab [Heuck 1997]

In den 70er Jahren zeigten epidemiologi scheE Studier-berstarken-Radeherr-mitrehal s 26
Zigaretten pro Tag eine 4-fache Haufung der pAVK. Aber auch bei Hypertonie war ein
2-3 ma und bel Diabetes sogar 5 mal stérkeres Risiko, an pAVK zu erkranken, feststellbar
[Heuck 1997].

2.2 Perkutane Transduminale Angioplastie

Kardiovaskuldre Erkrankungen stellen in den westlichen Industrienationen die haufigste
Todesursache dar [Berliner et al. 1995]. Die Hauptmanifestation dieser Erkrankung, die
Atherosklerose, aufert sich in den unterschiedlichen Gefél3systemen mit Stenosen oder
Verschlissen nutritiver GefélRe. Symptomatische Geféf3okklusionen (Verschliisse) werden
zunehmend mit perkutanen Verfahren angegangen. Als Perkutane Transluminale
Angioplastie (PTA) wird im engeren Sinne die Ballondilatation [Dotter et al. 1968] von
atherosklerotisch verengten oder verschlossenen Gefal3en bezeichnet.

Der Dilatationskatheter besitzt an seinem vorderen Ende ein 20-40 mm langes
Ballonsegment mit einem Aulendurchmesser von 3-12 mm, entsprechend den
Durchmessern der zu behandelnden Gefdlle. Ein zentrales Hauptlumen dient der

Kontrastmittelinjektion, der Blutdruckmessung und der Passage eines Flihrungsdrahtes.

18 Epidemiologie: Lehre von der Entstehung, Verbreitung und Bekampfung einer Epidemie bzw. der
Verteilung von Krankheiten allgemein, deren Ursachen, Formen und sozialen Folgen in der Bevolkerung.



Der Zugang zum Gefal3system erfolgt in der Regel Uber die Arteria femoralis communis
(Oberschenkel schlagader). Diese wird unterhalb des Leistenbandes perkutan punktiert. Uber
diese Punktion erfolgt die Einlage einer Schleuse (Abb. 2.2a). Diese Schleuse gewahrt einen
permanenten Zugang zum Gefdl3system. Durch das eingebaute Ruckflul3ventil wird ein
hohergradiger Blutverlust vermieden. Nach Lokalisation der Stenose wird diese in der Regel
durch Einlage geeigneter Fuhrungsdrahte tberbriickt. Im Falle kompletter Verschltisse wird
unter Zuhilfenahme entsprechender Katheter der Verschluld rekanalisiert.

Wenn der Fihrungsdraht die Stenose uberwunden hat, wird der Ballonkatheter in der
Geféaidstenose plaziert (Abb. 2.2b). Der Balon wird zur Dilatation tUber einen Nebenkanal
mit einer Flussigkeit unter Druck gefullt (Abb. 2.2c). Durch die Dilatation kommt es zu
einer Kompression und Impression des atheromatdsen Plaguematerials in die Geféwand
und hierdurch zu einem Lumengewinn im Bereich der stenosierten Arterie. Dabei wird die
Gefawand Uber ihre normale Gréf3e hinaus aufgedehnt.

Abb. 2.2 a) Einlage einer Schleuse
b) Positionierung des Ballon-
kathetersin der Stenose
c) Inflation des Ballons
[Cordis 1999]




2.3 Restenose nach PTA

Die priméaren Erfolgsraten dieses Behandlungsverfahrens sind hoch und liegen bei
erfahrenen Arbeitsgruppen bei Uber 90% [Davies et al. 1993]. Ein wesentliches und bislang
ungel dstes Problem dieser Behandlungsmethode stellt aber nach wie vor die Restenosierung
nach primér erfolgreicher PTA dar; die Raten hierfir liegen bel 30-60% [Davies et a. 1993].
Die Rezidive (Ruckfall) sind durch drel VVorgange bedingt [Alfke 1997]:

- Thrombotische Frihverschliisse, innerhalb von Tagen bzw. Wochen nach der PTA,
- die Restenose im engeren Sinne, etwa innerhalb des 1. - 6. Monat,

- sowie der Prozef? der Grunderkrankung der Atherosklerose, etwa ab einem Jahr.

Wahrend man fir die Prophylaxe der thrombotischen Frihverschlisse mit

1

{Heparin—Curmart)—und ThronbozytmaggregationshemmerrE {ASS:

Antikoagul anti
Acetylsalicylsdure) Uber geeignete Medikamente verfigt und die Risikofaktoren der
Atherosklerose hinreichend gut kennt, sind die Kenntnisse tber den Prozef3 der Restenose

derzeit noch unzureichend. Die Anayse und die Erforschung der Pathogenesea:
restenotischer Lasionen (Verletzungen) haben zwei Theorien der Restenoseentwicklung

[Alfke 1997]:

1. Das PTA-Traumg Tihri—zt—ether—entztindungsahntehen—Reaktion innerhalb der
Gefaldwand, die zu einer Migration und Proliferation von Muskelzellen sowie zu
einer  verstarkten  Matrixprodukti o —fithrt——Bie——se——entstandere————————
INTIMAPROLIFERATION fuhrt zu einer Lumeneinengung.

2. Das PTA-Trauma fihrt unter anderem durch die lokale Veranderung der
FluRverhaltnisse zu Umbauvorgangen innerhab der Gefélwand. Insbesondere in der
Adventitia kommt es zu Verénderungen, die Uber ene Reduktion des
Gefalidurchmessers zu einer Lumenreduktion fuhren: VASCULAR REMODELING.

Die internationalen Forschungsaktivitéten im Bereich der Restenose sind umfanglich, lassen

sich aber grob in wenige Hauptrichtungen gliedern [Alfke 1997]:

19 Antikoagulantien: die Blutgerinnung hemmende oder verzégernde Mittel.

% Thrombozytenaggregationshemmer: Substanz, welche die Anlagerung von Thrombozyten aneinander
verhindert.

2 pathogenese: Gesamtheit der an der Entstehung und Entwicklung einer Krankheit beteiligten Faktoren.
2 Trauma: durch duRere Gewalteinwirkung entstandene Verletzung.

% Matrix: Bildungsschicht.



1. Arbeiten zum Grundverstandnis der zytologischen’}ergénrge-die-rach-dem-FPFA————

Trauma in der Gefé3wand ablaufen. Diese experimentellen Arbeiten werden in vitro
(Phantom) oder in vivo (Tierversuch oder klinische Versuche) durchgefihrt und
sollen aufkléren helfen, wie die Zellfunktionen gesteuert werden, die zum Prozel3 der
Gefa’lumeneinengung fuhren. Das Hauptaugenmerk gilt dabei derzeit den glatten
vaskul&ren Muskelzellen.

2. Arbeiten zur Morphologie der Gefaldwand nach PTA mittels Ultraschall oder
M agnetresonanztomographie. Diese Arbeiten sollen kléren helfen, ob der Prozess der
Intimaproliferation oder des vaskuldren Remodelings zur Gefél3wandverengung
fahrt.

3. Therapiestudien zur Verhinderung der Restenose in vivo. Leider sind bisher in den
klinischen Versuchen keine durchschlagenden Erfolge erreicht worden, obwohl im
Tierversuch einige Ansitze Erfolg brachten. Neuere Ansitze betreffen die lokale

Strahlentherapie der Gefél3e oder die lokale Pharmakotherapig Hmtttels—spezieHer————
Katheter.

2.4 Klinische Relevanz

Bel der Beurteilung von Prognose und Verlauf wird der histopathologischer%
Zusammensetzung des atherosklerotischen Plagues zunehmende Bedeutung beigemessen
[Small 1988, Fuster et a. 1992]. Eine solche Anayse der Plaguemorphologie ist mit
herkdbmmlich zur Abkldrung der atherosklerotischen Gefélkrankheiten eingesetzten
Verfahren nur bedingt bzw. gar nicht mdglich. So entspricht die konventionelle
Angiographie lediglich einer Luminographie der blutdurchstromten Geféleile, die die
Beschaffenheit der Geféldwand vollkommen unbeleuchtet [a3t. Um die Plaquestruktur zu
anaysieren, wurden deshalb Verfahren wie die Angioskopie [Spears et a. 1983] und der
intravaskuldre Ultraschall [Waller et a. 1992] evaluiert. Aber auch hier waren die Resultate

nicht vielversprechend: Mit der Angiosl<opi£—gel+ngt—+ed+gl+eh—d+e—93rs&el+ung—de|—
GeféaRoberflache, und der als Goldstandard deklarierte intravaskulére Ultraschall gelangt

durch kalkinduzierte Ausléschphdnomene schnell an seine Grenzen [Waller et al. 1992]
(Abb. 2.4).

2 7ytologie: Wissenschaft und Lehre von der Zelle, ihrem Aufbau und ihrer Funktion.
% pharmakotherapie: medikamentése Behandlung von Krankheiten.
% Histopathologie: Lehre von der krankhaften Veranderung der Gewebe bei Mensch, Tier und Pflanze.



Ausl6schung
Kalkablagerung

Abb. 2.4: Intravaskul&rer Ultraschall: @) intaktes Gefal3; b) Gefald mit Kalkeinlagerung [Giinther 1996].

Mit der CT- und MR-Angiographie haben sich nicht invasive (nicht endringende)
Schnittbildverfahren etabliert, die nicht nur eine Beurtellung des Geféldlumens, sondern auch
der Gefalwand ermoglichen [Toussaint et al. 1996]. Erlaubt die CT eine Quantifizierung der
verkalkten Gefa3wandanteile, so ermdglicht der hohe Welchteilkontrast eine weitergehende
Plaquecharakterisierung mit dem MR-Experiment. Eine ausreichend raumliche Aufldsung
war bislang alerdings nur unter Verwendung langer Untersuchungszeiten in peripheren
Gefaken moglich.

Mit der Applikation intravaskuldrer Empfangsspulen [Kandarpa et al. 1993] kann das SNR
und damit die raumliche Auflésung durch die unmittelbare Nahe zur Gefal3wand verbessert
werden. Die zunéchst entwickelten Zylinderspulen (Solenoid) erlaubten zwar eine gute
axiale Auflésung im in-vitro Experiment, erwiesen sich jedoch aufgrund ihrer hohen
Empfindlichkeit gegenliber pulsatiler Blutfu3schwankungen fir eine in-vivo Anwendung als
ungeeignet [Martin et al. 1994]. Die zur Zeit auch untersuchten Konzepte, bei denen eine
einzelne Leiterschleife (,Single-Loop®) in einem kommerziellen PTA-Ballonkatheter
integriert ist [Zimmermann et al. 1997], akquirieren bereits mit einem relativ zufrieden
stellenden Ergebnis im Vergleich zur konventionellen Angiographie sowie der

hochaufl6senden MRT mittels externer Oberflachenspulen.

' Angioskopie: mikroskopische Untersuchung von Kapillaren.
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Verglichen mit den anderen Spulenkonzepten, die bis jetzt zur intravaskularen Applikation

evaluiert wurden, vereint das Design der Arbeitsgruppe Zimmermann die Vorteile

» enes geringen Durchmessers des Katheters im deflatierten Zustand (5-8 French bzw.
1,7-2,7 mm),

» ener hohen Flexibilitat in der Mandvrierbarkeit durch das Gefals,

» eines langen Bildgebungsbereichs entlang des Katheters Glber mehrere Zentimeter zum
Multislice Imaging,

 ene zuverldssigen Unterdrickung stérender, durch den Blutflul3 verursachter
Bewegungsartefakte, da das Gefald wahrend der Akquisitionszeit durch den inflatierten
Ballon verschlossen ist, und

* ener Steigerung des SNR und der Signaleindringtiefe fir angrenzendes Gewebe durch

maximale Expansion der Spule beim Inflatieren des Ballons.

Nach unserer Kenntnis und ausfthrlicher Recherche gibt es bis dato allerdings noch keine
Spulenarchitektur, die eine vollig konzentrische Ausleuchtung des MRT-Bildes um die
Spule herum ermdglicht. Die bis zum jetzigen Zeitpunkt verwendeten endoluminalen (im
Inneren von Hohlorgane ' Spulen (im Mastdarm) beim

[Martin et al. 1988] bzw.

préoperativen Staging™
entsprechend miniaturisierte Spulen auf Basis kommerzieller Angioplastiekatheter zur
Applikation in peripheren Arterien [Zimmermann et a. 1997], bestehen aus einer einfachen
Leiterschleife, die auf der Innenseite eines inflatierbaren Ballons montiert ist. Die Folge ist,
daid bei der Applikation eines solchen Designs das umliegende Gewebe nicht gleichmaliig
ausgeleuchtet wird. Die hohe Signalintensitét direkt an den Spulenleitern fihrt bei der
Bildrekonstruktion zu einer lokalen Ubersteuerung des MR-Signals, welches demzufolge
nicht korrekt dekodiert werden kann (Kapitel 4.2 und Abb. 7.2.1). Andererseits erhdlt man
von den in der Schnittebene, orthogonal zu den Spulenleitern befindlichen Regionen nur ein
relativ schwaches Signal. Daraus resultiert eine partiell unvollstdndige Ausleuchtung der
Region-Of-Interest (ROI), was eine zweite, um 90° verdrehte Positionierung des Katheters
zur Darstellung der gesamten Lumenwand erforderlich machen kann. Grund dieser Méangel

ist die nicht-konzentrische Magnetfel dverteilung um die Empfangsspule herum.

% Staging: Einstufung einer bosartigen Geschwulst in bezug auf den Grad ihrer Bosartigkeit anhand ihrer
Ausbreitung.
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Fur eine hochdifferenzierende Untersuchung peripherer Gefél3e in der MRT sollten Spulen
mit einer moglichst konzentrischen Ausleuchtung zur Anwendung kommen, um die
Gefal’wandpathologie studieren zu kénnen bzw. einen Therapieerfolg nach endovasaler
(intravaskularer) Therapie evaluieren und gegebenenfalls quantifizieren zu koénnen. Des
weiteren kann mit der Applikation intravaskuldrer MR-Spulen mit konzentrischer
Ausleuchtung die Untersuchungszeit halbiert werden, da eine zweite Positionierung nicht
mehr von Noten ist.

Zudem mul3 erwahnt werden, dal3 die Einfuhrung von leitendem Material moglicherweise zu
thermischen, elektrischen und anderen geféhrlichen Effekten fihren kann. Bei der
Applikation intravaskul &rer Empfangsspulen miissen somit Erwarmungen des angrenzenden
Gewebes bzw. Blutes, die eine maximale Temperaturerhohung von 4°C Ubersteigen [Buchli
et al. 1988], ausgeschlossen werden konnen. Publikationen schildern deutlich stérkere
Erwarmungseffekte von bis zu 15°C bel 15 Teda starken Kernspintomographen
[Wildermuth et al. 1998]. Die FlUssigkeit zum Inflatieren des Ballonsegments konnte hier
zusétzlich a's Kihlungsmedium fungieren.

Aufgrund der oben geschilderten Vortelle einer intravaskuldren MR-Spule auf Basis eines
PTA-Ballonkatheters wurde dieser Ansatz weiter verfolgt. Es wurde die Moglichkeit der
Redliserung ener zusdtzlich konzentrischen Ausleuchtung bel gleichbleibender
Signaleindringtiefe untersucht. Des weiteren wurden ausfuhrliche Untersuchungen zu
moglichen Erwarmungseffekten und deren Minimierung durchgefihrt. Es war nétig, die
zugehorige Elektronik von Grund auf neu zu entwickeln, um den spéteren Anforderungen
der Humanapplikation gerecht zu werden. Bei der Fertigung des miniaturisierten, komplett
modifizierten Ballonkatheters wurde auf minimale Abmessungen bei maximaler Flexibilitét
geachtet.

Dieser neu entwickelte Bildgebungskatheter soll in erster Linie der morphologischen
Charakterisierung einzelner Geféaldwandbestandteile bzw. verschiedener Bestandteile des
atherosklerotischen Plaguematerials dienen. So kénnen derzeit etablierte sowie preliminére
Therapiekonzepte im Rahmen der peripheren arteriellen VerschluRkrankheiten validiert
bzw. optimiert werden. Die genauen pathophysiologischerf"Hviechanismen-derResterese—————————

sind zur Zeit nicht vollstandig erklart. Gerade im Hinblick auf die vermeintlichen

M echanismen der Pléttchenaggregation, Intimaproliferation und Anlagerung thrombotischen

% pathophysiologie: Lehre von den krankhaften Lebensvorgangen und Funktionsstorungen im menschlichen
Organismus.
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Materials bietet ein Verfahren, mit dem die Gefal3wand direkt nach der Intervention beurteilt

werden kann, bezlglich der Interventionsprognose interessante Moglichkeiten.
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Kapitel 3
Grundlagen der Kernspintomographie

Der menschliche Korper ist fir den Grofdteil elektromagnetischer Wellen undurchléssig.
Rontgenstrahlen  werden teilabsorbiert und sind daher Grundlage von CT und
Rontgenbildern.  Elektromagnetische Wellen kdnnen in einem Frequenzbereich von
ungefdhr 3 - 300 MHz den menschlichen Kdrper durchdringen. Auf diesem Faktum beruht
das Verfahren der medizinischen Bildgebung mit elektromagnetischen Strahlen, die
Kernspintomographie. Grundlage ist das Prinzip der magnetischen Kernresonanz.

Das folgende Kapitel bietet eine kurze Einfuhrung in die physikalischen Grundlagen der
Kernspintomographie, welche zum Verstandnis dieser Arbeit relevant sind. ES orientiert
sich an den Darstellungen in [Abragam 1961], [Slichter 1989], [Michel 1981] und
[Morneburg 1995].

3.1 Magnetische K er nresonanz

Die magnetische Kernresonanz basiert auf der Tatsache, da3 Atomkerne, wie z.B. *H, °Li,
3¢, N, *°F, ©Na, *'P, einen Eigendrehimpuls, den sogenannten Kernspin | (120; Protonen
I=Y%), besitzen. An den Spin ist ein magnetisches Dipolmoment gekoppelt, welches wie

folgt, beschrieben werden kann:

Das gyromagnetische Verhdtnis y ist eine charakteristische, fur jede Kernart verschiedene
Konstante und betragt z.B. fir Protonen y=2,675*10%Ts)™. 7 bezeichnet das Planck sche
Wirkungsgquantum.
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Wie aus den Gesetzen der Quantenmechanik hervorgeht, kénnen Atomkerne nur diskrete

Energiezustande annehmen - im Falle des Protons mit einer Spinquantenzahl

Es ergeben sich in einem von aulen angelegten statischen Magnetfeld By zwei
Energieniveaus (i.a. 21+1), deren Grof3e linear vom Magnetfeld abhangt:

E(+ %) =+ % B,

Die quadrupolare Wechselwirkung (1=1) ist hier und im weiteren nicht berticksichtigt, da sie
flr die hier relevanten Protonen (I=Y%), nicht auftritt. Im thermischen Gleichgewicht erfolgt

die Verteilung der Atome auf die Energieniveaus entsprechend der Boltzmann-V erteilung:

N(=22) I N(+ ) = exp(=)B, / kgT).

Dabei geben N(-¥2) und N(+¥2) die Anzahl der Kerne in dem jeweiligen Energieniveau an.
Ubergange zwischen den beiden Energieniveaus sind durch Emission bzw. Absorption eines

Energiequants w,# moglich:
AE = E(=%) — E(+ ) = B, = wyh.

Hieraus ergibt sich die Resonanzfrequenz, auch Larmorfrequenz genannt, bei der ein
elektromagnetisches Feld, das auf ein Ensemble von Kernen einwirkt, mit den

Dipolmomenten jener Kerne in Wechselwirkung tritt:
w, = )B,.
Aus dieser Resonanzbedingung ergibt sich die Arbeitsfrequenz eines MRT's:
f, =(y/2m)B,.

Die Larmorfrequenz fir einen 1,0 Teda starken Kernspintomographen lage somit bel
fo=42,6 MHz. Bei der MRT hat man es nicht mit einzelnen isolierten Kernen zu tun, sondern
mit einer grof3en Anzahl, die gegenseitig wechselwirken und mit der Umgebung in einem

thermischen Gleichgewicht stehen, wenn keine Wechselwirkung mit einem &uferen
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elektromagnetischen Feld stattfindet. Fur das Spinensemble 183 sich die makroskopisch
mef3bare Magnetisierung M einfihren, indem Uber eine grof3e Anzahl N von Spins summiert

wird:
—_ N .
M :}\//Zui.

Die Gleichgewichtsmagnetisierung wird mit My bezeichnet und errechnet sich aus der
Boltzmann-Statistik zu:

_NO( +1) §°r% B,
3k, T [V '

MO

3.2 Kernresonanzexperiment

Fur ein Zwei-Niveau-System (I1=%2) ist eine klassische Behandlung im sogenannten
Vektorbild mdglich [Rofer 1997].
Das angelegte Bo-Feld erzeugt ein Drehmoment D auf das magnetische Moment . Es gilt:

D=pxB,=dL/dt,

wobei L der Drehimpuls ist. Da mit dem magnetischen Moment p ein Drehimpuls L
verknupft ist, verhdlt sich das System wie ein Kreisel mit dem Drehmoment D. Daraus folgt,

dal? das magnetische Moment 1 um das Bo-Feld gemal3 der Gleichung

da/ dt = y(f1% By)

mit der Kreisfrequenz wp=-yB, prazediert. Voraussetzung fur die klassische Behandlung ist,
dai die Prazessionsfrequenz wp identisch mit der Absorptionsfrequenz oy des Systems ist.
Analog gilt fur die makroskopische Magnetisierung M:

dM /dt = y(M x B,)

Mit Hilfe eines HF-Feldes B; senkrecht zum statischen Bg-Feld kénnen im Falle der

Resonanzfrequenz Ubergange erzeugt werden.
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Schaltet man das Bi-Feld nur fur eine Zeit t, ein, spricht man von einem Puls. Der
Winkel a, der sich unter Einfluld des HF-Pulses zwischen Kernmagnetisierung M und
statischen Magnetfeld By einstellt, wird a's,, Flipwinkel* bezeichnet. Es gilt dann

|0 e | = 2771 T = y[[Bl‘ =alt,

und demnach fur den ,, Flipwinkel”

a=y0B|d,.

zh rBL

_—

o ——

Abb. 3.2: Veranschaulichung von Prézession und Flipwinkel [Siemens 1996].

Nachdem B; aufgehort hat zu wirken, prézediert M wegen seines Eigendrehimpul ses analog
zu einem Kreisel mit wy um die z-Achse. Dadurch entsteht eine Quermagnetisierung Myy,
die ihre Orientierung standig andert. Zeitlich variable magnetische Momente erzeugen
elektromagnetische Felder, die mit geeigneten Spulen empfangen werden kénnen. Man
erhdlt so ein elektrisches Signal, das mit der Frequenz wy oszilliert.

Bidlang sind die Kernspins als isoliert betrachtet worden. Liegt jedoch eine Kopplung mit
der Umgebung, die man as Warmebad betrachten kann und die haufig als “Gitter”

bezeichnet wird, vor, so treten Relaxationseffekte auf. Prinzipiell sind zwei makroskopische
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Magnetisierungen zu unterscheiden: zum einen die longitudinale Magnetisierung entlang der
z-Achse und zum anderen die transversale Magnetisierung in der xy-Ebene.

Der Vorgang zur Einstellung des thermischen Gleichgewichts, der mit einem
Energieaustausch zwischen den in Wechselwirkung stehenden Atomkernen, dem
Spinsystem, und dem Gitter einhergeht, heil3t longitudinale oder Spin-Gitter-Relaxation. Die
Einstellzeit wird durch die Zeitkonstante T, charakterisiert.

Neben der Spin-Gitter-Relaxation tritt noch ein weiterer Relaxationsmechanismus auf, der
bewirkt, dal3 die Phasenbeziehung der einzelnen Kernspinsim Laufe der Zeit zerféllt. Dieser
Zerfal wird durch die transversale bzw. Spin-Spin-Relaxationzeit T, charakterisiert.

Die Relaxationszeiten T; und T, sind material-, also hier gewebespezifisch. Durch geeignete
Wahl der Pulsfolgen (Sequenzen) ist es moglich, bestimmte Gewebearten zu selektieren und

damit Kontraste in einem Bild zu erzeugen.

3.3 Bildrekonstruktion

Wegen der Relaxationsphanomene nimmt die Quermagnetisierung mit der Zeit ab, so dal3
das empfangene Signal gegen Null geht. Das so erhaltene Signal bezeichnet man als FID
(Free Induction Decay). Das MR-Signal, der freie Induktionszerfall, ist ein Mittelwert Uber
den gesamten Korperbereich des Patienten, der durch den HF-Puls angeregt wird. Um ein
Bild aus dem freien Induktionszerfall rekonstruieren zu kénnen, mussen Ruckschllsse auf
die raumliche Zuordnung innerhalb der zu untersuchenden Region gezogen und die
raumlichen Strukturen a's unterschiedliche Grauwerte dargestellt werden.

Hierzu werden dem statischen Bo-Feld Gradientenfelder Uberlagert, die zu einer linearen
Anderung der magnetischen Feldstarke in x-, y- und z-Richtung fiihren. Uber den Strom, der
durch die Gradientenspulen fliefdt, kann die Stérke der Gradientenfelder variiert und damit
im Korper des Patienten jede beliebige Schicht selektiert werden.

In Abb. 3.3.1 werden die Orientierungen der Koordinatenachsen festgelegt. Der Patient liegt
auf der Liege und wird mit dem Kopf zuerst in den Tomographen geschoben. Das statische
Grundfeld By liegt parallel zur z-Achse. Dabel werden die Koordinatenachsen wie folgt

bezei chnet:
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Ebene: Nor malenvektor:

Sagittal x-Richtung

Coronar y-Richtung
Transversal z-Richtung

Zur Auswahl der gewinschten Schichtebene wird wadhrend der Anregung ein Gradient
(Schichtsel ektionsgradient) senkrecht zur Schichtebene eingeschaltet. Um beispielweise eine
Schicht in der xy-Ebene anzuregen, muf3 der z-Gradient verwendet werden. Durch
Verschieben der Mittenfrequenz des HF-Pulses bei angelegtem Gradienten wird die
Schichtposition bestimmt. Zur Variation der Schichtdicke kann man entweder die

Bandbreite des HF-Pulses oder die Stérke des Gradienten andern.

+ Coronar

Anterior (A)
. — Transversal
- Sagital Ty Head (H)
Right (R) ~ /1_,1 =
-
y T
/
z X
P + Sagittal

Left (L)

+ Transversal
Feet (F) _

— Coronar
Pasterior (P)

Abb. 3.3.1: Orientierungen der Koordinatenachsen, V eranschaulichung des
Schichtselektionsgradienten, Auswahlen einer Schicht [ Siemens 1996].

Nachdem eine Schicht ausgewahlt wurde, muf3 die Bildmatrix erzeugt werden. Sie besitzt in
der Regel eine Grofe von 256 Zeilen mal 256 Spalten. Das Bildgebungsproblem besteht
darin, fur jedes einzelne Volumenelement (VV oxel) innerhalb des mef3baren MR-Signals eine

Information zu verschltsseln, die den Grauwert des zugehdrigen Voxels errechnen 1&(3t.
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* Matrix

Abb. 3.3.2; Schematische Darstellung zur Kodierung der Bildmatrix [Siemens 1996].

Die Spalten lassen sich z.B. langs der x-Achse unterscheiden, indem man, wéhrend das
Signal ausgelesen wird, einen x-Gradienten schaltet. Die Spinensemble prazedieren also
langs der x-Achse mit unterschiedlicher Frequenz. Das entspricht bei einer Auflésung von
256 Spaten genau 256 Frequenzen ener bestimmten Bandbreite. Mit Hilfe der
Fouriertransformation lassen sich diese unterschiedlichen Frequenzen wieder den einzelnen
Entstehungsorten zuordnen. Sie weist also jeder der 256 Frequenzen im MR-Signa einen
Ort auf der x-Achse zu. Der jeweilige Gradient, der in Richtung der Frequenzkodierung
geschaltet wird, heil3t Frequenzkodier- oder Auslesegradient.

Die einzelnen Zeilen lassen sich mit Hilfe eines Phasenkodiergradienten unterscheiden. In
der Zeit zwischen HF-Puls und MR-Signal wird kurzzeitig ein weiterer Gradient orthogonal
zu den anderen beiden geschaltet. Dadurch prézedieren digjenigen Spins, die einem
stérkeren Feld ausgesetzt waren, schneller. Somit wird zeilenweise eine Phasenverschiebung
zwischen den Spins erzeugt, die direkt proportional zu ihrem Ort ist. Mit der
Fouriertransformation kann man auch diese Phasenlagen wieder herausfiltern.

Ein MR-Bild |83 sich also mit einer zweidimensionalen Fouriertransformation berechnen.
Die Frequenzkodierung erzeugt gewissermalden ale Spalten gleichzeitig. Mit der
Phasenkodierung jedoch mufd man so viele MR-Signale aufnehmen, wie das Bild Zeilen
haben soll. Aus der Amplitude jeder einzelnen Schwingung kann man den Grauwert des

zugehdrigen Voxels berechnen.
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3.4 Komponenten eines K ernspintomographen

Ein Kernspintomograph besteht aus einer Vielzahl von Komponenten. In diesem Kapitel
soll auf eine ausfhrliche Beschreibung aller Komponenten verzichtet und auf die Literatur
verwiesen werden. Es sollen nur die im weiteren Verlauf dieser Arbeit relevanten
Komponenten kurz erlautert werden.

Das zur MR-Bildgebung benctigte homogene Magnetfeld wird durch einen starken
supraleitenden Magnet (Siemens Magnetom Expert: 1,0 Tesla) erzeugt. Der Leiterdraht der
Spulen besteht nicht wie Ublich aus Kupfer, sondern aus einer mit Helium-gekihlten Niob-
Titan-Legierung. Die erforderliche thermische Isolierung des Spulenkdrpers gegen die
Umgebung erreicht man durch vollstandiges Evakuieren (Hochvakuum) des Gefél3es, in
dem der Heliumtank mit der Feldspule an dinnen, schlecht warmeleitenden Glasfaserstdben
aufgehangt ist. Die Magnetfeldspule wird nach der Abkihlung auf Heliumtemperatur
supraleitend. Danach kann das Feld mit Hilfe einer Stromquelle aufgebaut werden. Den
beabsichtigten spontanen oder durch &duRere Einflisse unbeabsichtigten Verlust der
Supraleitung nennt man Quench. Die Spulen sind ausgelegt, einen solchen Quench zu
Uberstehen.

Die ndtige raumlich Homogenitét im Mef3volumen wird durch die in der Magnetbohrung
befindlichen Shims (spezielle Feldspulen) hergestellt. Nach dem Shimmen variiert das
Magnetfeld auf einem zentralen Kugelvolumen von 50 cm Durchmesser nur noch um
wenige ppm (parts per million).

Mit den Gradientenspulen werden die magnetischen Feldgradienten erzeugt, die die
Ortsaufl6sung ermoglichen. Uns steht ein Gradientensystem mit einer maximalen Feldstarke
von 20 mT/m mit einer Anstiegszeit von 1,2 msec zur Verfugung. Hierbei wirken starke
mechanische Kréfte auf die Gradientenspulen. Das ist der Grund fur die typischen
Klopfgerausche wéahrend der Messung.

Uber den Gradientenspulen ist eine HF-Spule (Bodyresonator) angeordnet. Sie hat die
Aufgabe, die von einem Leistungssender abgegebenen HF-Pulse in ein magnetisches
Wechselfeld zur Anregung der Atomkerne umzusetzen und anschlief3end das von dem
prézedierenden makroskopischen Kernmoment ausgehende Wechselfeld in eine dem
Empfangskanal zugefuhrte Spannung zu wandeln. Je nach dem zu untersuchenden

K orperbereich werden alternativ spezielle lokale Empfangsspulen eingesetzt.
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Da die Empfangsantennen gegen aul3ere HF-Storer weitgehend abgeschirmt sein miissen,
befinden sich der Magnet und die Spulen innerhalb elner geschlossenen metallischen
Kabine. Leitungen in die Kabine werden Uber Sperrfilter gefiihrt.

Um die komplette Anlage zu steuern, zu Uberwachen und die Bildrekonstruktion

durchzufihren, wird ein Computersystem verwendet.

3 |
[k Tt
4
11
‘ I T — | L NANN 7 NAN
13
AN o M
o |
verstarker verstarker Gradientenverstérker
Ab-
schwdcher
Quadrat. ESB
Demo- Modu-
dulator lator -
HF- Gradienten-
Gene- | Pulsform-
rator generator
Video- ADC DAC
speicher
T . [
Anlagen- Bild- Pulssequenz-
rechner rechner steuerung
Zentraler
Bus
1 Vakuumbehilter 6 supraleitende Feldspule 11 Lokalspule
2 Kaélteschild 7 Eisenshims 12 Sende-Empfangs-Weiche
3 Kaltkopf 8 Gradientenspulensatz 13 Patientenliege
4 Kompressor 9 Durchfithrungsfilter

5 supraleitende Schirmspule 10 HF-Spule

Abb. 3.4: Die MR-Komponenten [ Siemens 1996].
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3.5 Aufgabeeiner HF-Spule

Die inhérent niedrige Empfindlichkeit der Signalmessung ist eine der grofdten
Einschrankungen herkdmmlicher MR-Experimente. Wegen ihr ist hdufig das SNR schlecht
und das Mef3ergebnis entsprechend ungenau. Sie macht lange Mefizeiten erforderlich. Esist
daher wichtig, jede mogliche Malinahme zu ergreifen, um die Empfindlichkeit
experimenteller MR-Untersuchungen zu optimieren. Das in einem Experiment erzielbare
SNR héngt von der Feldstarke des verwendeten Magneten, von der Quadlitéd der
Empfangskette, von der verwendeten Mef3methode und von den eingesetzten HF-Spulen ab.
Die ersten zwei Faktoren sind Gerdteparameter, die nicht ohne weiteres verandert werden
kénnen. Die verwendete Sequenz wird der speziellen Untersuchung angepald. Die

vorliegende Arbeit konzentriert sich auf die Eigenschaften einer HF-Spule, die fur

endolumi naleE Yntersaehungsvartanter-am-besten geeignet sind.

Damit alle Kernspins der zu untersuchenden Region moglichst homogen angeregt werden,
wird die Ganzkorperspule, der sogenannte Bodyresonator, verwendet. Diese HF-Spule
erzeugt senkrecht zum statischen Bo-Feld ein magnetisches Bi-Wechselfeld zur
Kernresonanzanregung (Sendefall).

Bl D SI’](C(')La]’n’K)l't)

Um das Kernresonanzsignal der angeregten Kernspins empfangen zu kénnen, bendtigt man
spezielle Empfangsspulen. Die HF-Spule stellt einen wesentlichen Bestandteil im Aufbau
einer MR-Untersuchung dar. Sie dient als ,, Sonde" zur Detektion des Kernresonanzsignals.
Ilhre Empfindlichkeit ist entscheidend fur die Qualitét der erzeugten Bilder.

Signal:

Die Detektion des von der prézedierenden Magnetisierung ausgehenden Feldes basiert auf
der Spannungsinduktion in einer benachbarten Leiterschleife (Empfangsfall). Diese
induzierte Spannung l&/t sich berechnen zu (Abb. 3.5.1):

U, =—NG‘1ijA=—N pid
dit dit

% endoluminal: innerhalb eines réhrenférmigen Hohlorgans.
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Dabel ist N die Zahl der Windungen der Leiterschleife, B das durch die transversae
Magnetisierung verursachte magnetische Feld, dA ein Flachenelement der Leiterschleife und
@ der magnetische Flul? durch die Leiterschleife. Diese induzierte Spannung ist das MR-
Signal, das gemessen werden soll. Es ist umso stérker, je grofer die transversae
Magnetisierung bzw. je hther die Larmorfrequenz des prazedierenden Spinensemble ist.
Eine Mdoglichkeit die transversale Magnetisierung zu steigern, wére z.B. eine Erhéhung des
statischen Bo-Feldes, wobel die zur Zeit maximal realisierte Feldstarke an klinischen

K ernspintomographen bis zu 4,0 Telsa betrégt.

Z
X
L abor
l l Leiterschleife
—>
Uind
Abb. 3.5.1; Detektion des MR-Signals mittel s Spannungsinduktion in einer benachbarten
Leiterschleife.
Vorteil:

Der Bodyresonator kann mit Hilfe einer internen Sende/Empfangswei che sowohl als Sende-
als auch a's Empfangsspule verwendet werden. Um jedoch den Nachteil der relativ grof3en
Entfernung von der Empfangsspule zu der zu untersuchenden Kdorperpartie zu vermeiden,
werden lokale Spezialspulen verwendet, die der Applikation optimal angepal’t sind. Diese

Spulen werden mdglichst nahe an dem Ort plaziert, an dem das zu detektierende Signal
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entstent. Dadurch wird die von der relevanten Region verursachte Induktion in der
Empfangsspule gesteigert. Die Dichte der relevanten Feldlinien und damit der magnetische
FluR durch die Leiterschleife ist folglich deutlich hoher, as vergleichsweise bei der
Verwendung des Bodyresonators als Empfangsspule. Somit wird die aus der
interessierenden Region entstehende, in der Detektionsspule induzierte Spannung und

demzufolge das MR-Empfangssignal gesteigert (vgl. Abb. 1).

Rauschen:

Wie be alen Messungen spielt auch in der Kernspintomographie das Rauschen eine
entscheidende Rolle. Das Kernspinresonanzsigna kann nur mit einem Uberlagerten
Rauschen empfangen werden.

Die thermische Rauschspannung ist bestimmt durch den Spulenwiderstand Rgpue und die

Spulentemperatur T in Kelvin und errechnet sich gemal3 der Nyquist Gleichung wie folgt:

U Rauschen = \/ ‘l'kB-l-RSpuleAf '

Af ist die Breite des gemessenen Frequenzbandes. Der Spulenwiderstand setzt sich aus dem
Ohmschen Widerstand der Spulenkonfiguration und zusétzlich aus dem durch die dinnen
Spulenleiter verursachten Skineffekt (Anhang C) zusammen. Es ist also darauf zu achten,
da3 hierfur mdglichst Leiter aus einem hochleitenden Material mit einem grof3en
Leiterquerschnitt zum Einsatz kommen. Eine Veringerung dieses Effekts wirde man
theoretisch auch durch eine Abkihlung der Detektionsspule erreichen, was aber bei der
Humanapplikation nicht zu realisieren ware. Um auf diese Weise die Rauschspannung zum
Beispiel zu halbieren, mufdte man theoretisch die Spule auf fast —200°C abkuhlen.

Des weiteren missen eventuelle Energieverluste durch das Entstehen von magnetisch
induzierten Wirbelstromen durch die elektrische Leitfahigkeit des Untersuchungsobjekts
erwahnt werden. In der Praxis dominieren diese Wirbelstrome alerdings nur die Verluste
bei grof3en Proben. In physiologischer NaCl-Losung z.B. beherrscht der Spulenwiderstand
bei einer Protonenfrequenz von 500 MHz fir Objekte, deren Durchmesser kleiner als
10 mm ist, die Verluste. Fur eine Frequenz von 100 MHz betragt der relevante Durchmesser
bereits 20 mm [Calaghan 1991]. Es kann angenommen werden, dal3 sich dieser
Durchmesser bei einer Frequenz von 40 MHz auf zirka 30 mm vergrofert. Bei

Grolenordnungen der hier zum Einsatz kommenden intravaskuldren HF-Spulen
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(Durchmesser: 8 mm) ist der effektive felderfillte Raum deutlich kleiner als 30 mm. Das
bedeutet, dal3 in der vorliegenden Arbeit solche Verluste vernachldssigt werden kdnnen.
Am einfachsten bestimmt man den Spulenwiderstand Rsyuie Uber die Spulengite Q, die as

Verhdtnis von Induktanz zu Rspue definiert ist:

Q:a)OL/RSpule.

Der Qualitatsfaktor Q kann der Einfachheit halber direkt aus der Resonanzkurve des
Schwingskreises mit Hilfe eines Netzwerkanalysators bestimmt werden (Abb. 3.5.2):

Q=Af/f.

f: Resonanzfrequenz; Af: volle Breite des Resonanzpeaks gemessen bei 3dB Dampfung.

| Reflektiertes Signal |
—

Abb. 3.5.2: Reflexionskurve, die direkt am Netzwerkanalysators abgel esen werden kann [Weisser 1999].

26



Signal-zu-Rausch Verhaltnis:

Esgilt:
=) TR

Das bedeutet, je hoher die Glte der Spule ist, desto empfindlicher ist sie.
Laut Gleichung

Q=wyL/Ryye
|&l3t sich die Spulengte erhdhen, indem man die Induktivitét steigert bzw. deren Widerstand
Rspule reduziert. Fur eine Zylinderspule z.B. gilt:

L0 pot, ¥*
wobei |, eine Materialkonstante, N die Windungszahl, A der Spulenquerschnitt und | die
Spulenlénge ist. Hieraus folgt, dal’ die Spulengite in erster Linie von der Windungszahl
abhangt, aber auch ein moglichst grof3er Spulenquerschnitt relevant ist. Allerdings ist der
ansteigende Widerstand zu beachten, da ein langerer Spulendraht verwendet werden mul3,
um die héhere Windungszahl bzw. den grofderen Spulenquerschnitt realisieren zu kdnnen.
Die Erhéhung der Windungszahl, aber auch des Spulenquerschnitts, féllt aber beim SNR
deutlich mehr ins Gewicht als die negative Auswirkung des hoheren Widerstands.
Der Spulenguerschnitt geht nicht nur indirekt Gber die Spulenglte, sondern auch direkt Gber
den mdglichen magnetischen Fluld durch die Leiterschleife in das SNR mit ein. Esist also
darauf zu achten, dal3 die Spule eine mdglichst hohe Windungszahl und einen moglichst
grof3en Querschnitt aufweist.
Erganzend muf3 erwadhnt werden, dal3 man das SNR zusétzlich durch n-maliges Messen und

Signaladdition steigern kann:

%D\/H

Auf der anderen Seite folgt hieraus, dal3 eine doppelte Empfindlichkeit der HF-Spule

bei spiel sweise die Untersuchungszeit um den Faktor 4 reduzieren kann.
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3.6 Lokale Erwarmungseffekte

Die Einfuhrung leitender Materialien in einen Kernspintomographen kann zu thermischen,
elektrischen und anderen gefahrlichen Effekten flihren. Erste Experimente wurden an einem
1,5 Telsa-Scanner unter Verwendung eines intravaskuldren Bildgebungskatheters auf Basis
des “Single-Loop”-Konzepts an einem speziellen Phantom von der Arbeitsgruppe
Wildermuth [Wildermuth et al. 1998] durchgefihrt. Bei sehr leistungsintensiven Sequenzen
und bestimmten Katheterpositionierung wurden maximale Temperaturdnderungen von
14,8°C festgestellt. Die Temperatureffekte waren im Inneren der Spule am starksten
konzentriert. Im  Aulenbereich fdllt die Temperatur durch enen starken
Temperaturgradienten rasch ab. Kihlungseffekte, die durch den Blutflufl3 verursacht werden,
wurden bei obiger Studie nicht berticksichtigt. In Hinsicht auf eine potentielle Schadigung
des Gewebes oder des Bluts sollte eine maximale Temperaturerhohung von 4°C alerdings
nicht Gberschritten werden [Buchli et a. 1988].

Da die Erwarmung proportional zur anliegenden HF-Leistung ist, kann angenommen
werden, dal3 bel einer Feldstdrke von 1,0 Teda der Temperatureffekt um den Faktor
(1,0/1,5)2 bzw. 45% geringer ausféllt als bei 1,5 Teda Die im Rahmen dieser Arbeit zur
Verfigung stehende Anlage besitzt ein statisches Magnetfeld von 1,0 Tesla (Siemens
Magnetom Expert).

Grund fur diese storenden Erwdrmungseffekte sind elektromagnetische Wellen, die sich auf
den Zuleitungen bzw. auf den Spulendrdhten ausbreiten. Laut Maxwell erzeugt ein sich
zeitlich anderndes Magnetfeld ein elektrisches Wirbelfeld (Abb. 3.6.1).

Dieses Magnetfeld entspricht dem HF-Sendefeld B, des Bodyresonators, welches im Falle
des 1,0 Tedla-Kernspintomographen Magnetom Expert der Firma Siemens linear polarisiert
und horizontal, aso in x-Richtung, orientiert ist. Ein elektrisches Feld wird durch
elektrische Kraftlinien, oder auch Feldlinien genannt, dargestellt. Diese Linien geben in
jedem Punkt eines elektrischen Feldes die Richtung der auf eine positive Ladung wirkende
Kraft an.

Scheiden die Feldlinien die Leitungen senkrecht (Abb. 3.6.2), treten keine HF-Strome durch

L adungsverschiebungen auf (Skalarprodukt von E o K = 0).
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Abb. 3.6.1: Ein sich &nderndes Magnetfeld erzeugt ein elektrisches Feld [Vogel 1995].

elektrische Feldlinien

Abb. 3.6.2: Der Richtungsvektor K der Zuleitung zeigt in z-Richtung und schneidet die
elektrischen Feldlinien senkrecht. Das linearpolarisierte HF-Sendefeld wird in x-Richtung
senkrecht zur Zeichenebene eingestrahit.

st dies nicht der Fall (Skalarprodukt von E o K # 0), treten entlang der Leitung Kréfte auf,
die entsprechend hohe HF-Strome verursachen (Abb. 3.6.3). Aufgrund des steigenden
Widerstandes fuhrt dieser Effekt zu einer Erwarmung der Leiter. Des weiteren konnen die
Leitungen selbst wieder storende elektromagnetische Felder erzeugen, die neben
Feldverzerrungen ebenfalls zu Erwérmungen bzw. Verbrennungen der zu untersuchenden

Korperregion flihren kénnen.
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z-Richtung Ball ongment

elektrische Feldlinien

Abb. 3.6.3: Der Richtungsvektor K des Kabels zeigt nicht mehr in z-Richtung und schneidet

demzufolge die elektrischen Feldlinien nicht mehr senkrecht. Es treten somit aufgrund des E-

Feldes V erschiebungskréfte entlang des Richtungsvektors K auf. Das HF-Sendefeld wird
analog zu Abbildung 3.6.2 eingestrahlit.

Bel intravaskuldren MR-Empfangsspulen spielen hauptsachlich sogenannte Mantelwellen
eine Rolle. Unter Mantelwellen versteht man sich auf dem Mantel der as Zuleitung
verwendeten Koaxialkabel ausbreitende elektromagnetische Wellen [Rothammel 1984].
Diese Wellen fuhren zu einem entsprechend hohen Hochfrequenzstrom auf dem Aul3enleiter
des Koaxiakabels, der aber nicht durch einen Riickstrom kompensiert wird. Die Folge sind
Erwarmungen durch den Ohmschen Widerstand bzw. Skineffekt an den dinnen
Spulenleitern (Kapitel 6.5, Mantelwellensperre”).

Aus den oben genannten Gesichtspunkten kann man folgern, dal3 die Leiter die elektrischen
Feldlinien mdglichst senkrecht schneiden missen, um die auftretenden Erwarmungseffekte
zu minimieren. Die Zuleitungen werden somit in z-Richtung langs des statischen By-Feldes
moglichst weit aus dem Tomographen herausgefihrt. Der Hohenunterschied zwischen
Katheter und Kontaktierung mit der Anlage wird aulRerhalb der kritischen Feldstarke

Uberwunden.
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Kapitel 4
Berechnung der Leiterarchitektur

Bei herkommlichen NMR-Experimenten fiillt die Probe das Volumen der Empfangsspule
zumindest teilweise aus. Bei intravaskuldren Untersuchungen der GefidBwand umgibt die
”Probe” allerdings die Spule. Es stellte sich die Frage, inwieweit man die Geometrie der
Empfangsspule in bezug auf eine solche Probe” optimieren kann, um ein moglichst starkes
Induktionssignal aus der zu untersuchenden Region detektieren zu konnen.

Primdres Ziel der Entwicklung intravaskuldrer MR-Spulen ist die hochaufgeloste
Visualisierung der GefdaBwand. Hierzu ist eine moglichst konzentrische Ausleuchtung um
die Spule herum wiinschenswert. Wie in der Einleitung bereits beschrieben, werden somit
mehrere Spulenpositionierungen {iberfliissig und infolge dessen die Untersuchungsdauer
reduziert.

Sekundires Ziel ist, eine moglichst hohe Signaleindringtiefe fiir angrenzendes Gewebe zu
gewihrleisten, um auch weiter entfernte Strukturen klar darstellen zu kdnnen. Dieser Aspekt
ist besonders fiir andere endoluminale Applikationen relevant, wie in Kapitel 9 ,,Ausblick*
geschildert.

Das folgende Kapitel ,,Berechnung der Leiterarchitektur soll den Leser zur Losung obiger
Problemstellung im Hinblick auf die PTA-Applikation hinfithren, angefangen von der

Theorie tliber die eigentliche Innovation bis hin zu deren Realisierung und Auswertung.

4.1 Gesetz von Biot-Savart

Der unter dem Namen “Principle of Reciprocity” bekannte Zusammenhang ermdglicht das
in der Spule induzierte Signal relativ einfach ohne Verwendung der Antennentheorie etc. zu

berechnen: ”Der vom einem Probenpunkt in einer Spule induzierte Anteil am Signal ist
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proportional zu dem Feld, welches einen Strom durch die Spule an eben diesem Ort
erzeugen wirde.” [Fukushima 1981]. Das bedeutet, dass durch die Berechnung des Bi-
Feldes, das eine Spule bei einer gegebenen Sendeleistung erzeugt, die Effizienz einer Spule
im Empfangsfall bestimmt werden kann. Nimmt man hierzu das Gesetz von Biot-Savart zur
Berechnung des magnetischen Feldes, welches die Spule erzeugt, zur Hand, kann man
rekursiv iliber die gewiinschte Magnetfeldverteilung die dazu notwendige stationdre
Stromverteilung (Magnetostatik) auf der Oberfliche der Detektionsspule und somit die

gewiinschte Leiterarchitektur bestimmen.

3

dB(r)) = I—dr x 11l (Gesetz von Biot-Savart)
c _
1 2

dB ‘

Ursprung KS

Abb. 4.1: Das Stromelement Idl am Ort I, erzeugt in obiger Abbildung am Ort 7, einen

Beitrag dB zum Magnetfeld, der senkrecht zu dI und r,, ist (links). Summiert man alle

diese Beitrage fiir einen unendlich langen, geraden Draht, so ergeben sich Kreise als

Feldlinien (rechts) [FlieBbach 1997].

Zur anfianglichen Abschitzung kann man einen linearen Leiter, der vom Strom |
durchflossen wird, betrachten. Legt man die 2z-Achse und den Ursprung des

Koordinatensystems in den Leiter und verwendet Zylinderkoordinaten o, gund z, dann gilt:
di =dzg,. 1, =28, =P8, +2g,

Das Ergebnis B(r;) = B(0,, @8,2) kann wegen der Zylindersymmetrie nicht von ¢ oder z

abhéngen. Daher kann man z,=0 setzen. Eingesetzt und iiber alle Beitrdge integriert, erhélt

man
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Das Magnetfeld féllt mit dem Abstand vom stromdurchflossenen Leiter mit 1/p ab und zeigt

an jeder Stelle in Richtung von €, Die Feldlinien sind daher Kreise (Abb. 4.1). Unter

Verwendung des Superpositionsprinzips und der Vektoraddition kann man nun das aus

mehreren unendlich langen Leitern resultierende Magnetfeld berechnen.

4.2 Konzentrische Ausleuchtung

Es wird angenommen, daf} der intravaskuldre Bildgebungskatheter bei der Applikation in
peripheren Arterien hauptsdchlich in z-Richtung orientiert ist. Die Detektionsebene wére
somit die xy-Ebene. Bei einer Orientierung orthogonal zum statischen Grundfeld, wire diese
nicht mehr flir die transversale Magnetisierung sensitiv, da lediglich der Cosinusanteil des
Winkels zwischen der Orientierungsrichtung des Katheters und dem statischen Feld zur

Spannungsinduktion und demnach zum Signal betragt.

| dee:

Mit Hilfe des Programms Mathematica wurden unter Verwendung des Gesetzes von Biot-
Savart fiir unendlich lange Leiter (Kapitel 4.1) die Niveaulinien vom Betrag des erzeugten

Magnetfeldes

B = /(Be,) +(Bg,)’

in der xy-Ebene dargestellt. Fiir eine einfache Leiterschleife (,,Single-Loop*), die hier auf
einem Ballon mit 6 mm Durchmesser montiert sei, ergibt sich die folgende Verteilung
(Abb. 4.2.1). Zur Berechnung wird angenommen, da} sich die Leiter lings auf der
Mantelflache eines in z-Richtung orientierten unendlich langen Zylinders befinden. Der
Winkel ¢ wird auf der x-Achse als 0° definiert. Alle Leiter werden mit der selben
Stromstérke bestromt. In den folgenden Abbildungen sind die Positionen der gegenldufig

bestromten Leiter mit ,,@* und ,,0 symbolisch dargestellt.
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Da wegen B(p)U1/p (Kapitel 4.1) immer das Problem hoher Magnetfeldbetrige direkt an
den Leitern auftritt, wird nun das Feld in einem gewissen Abstand betrachtet, hier auf einem
Kreis mit Radius p=0,5 cm um den Ursprung.

Die Idee ist nun, einen zweiten Ballon konzentrisch iiber dem Ballon, der die
Spulenarchitektur trdgt, zu montieren. Dieser soll sozusagen als Distanzhalter fungieren.
Somit reduziert man die Uberstrahlungen in der direkten Nihe der Leiter. Allerdings
resultiert aus diesem Konzept immer noch keine zufriedenstellende konzentrische
Ausleuchtung der am AuBlenballon mit Radius p=0,5 cm anliegenden GefdBwand (Abb.
4.2.1).

LY AN

|
}{-Achse o ( AuBenballon
in cm
IlI"! J
e AN AN )
\ \%2 =
L~
-1 Spulenleiter auf ] P
Innenballon "
-1.5 \ ‘
-1.5 -1 -0.5 a 0.5 1 1.5

x-Achse in cm

Abb. 4.2.1): Contour-Plot der Niveaulinien des Magnetfeldbetrags einer ,,Single-Loop®.
Leiter auf Position (p=0,3 cm; $=90°) entgegen Leiter auf Position (p=0,3 cm; $=270°)

bestromt.

Als néchster Schritt wurde ein Art Quadrupolanordnung untersucht (Abb. 4.2.2) [Atalar et
al. 1996]. Bei identischen Plotparametern ist eine deutliche Verbesserung der
konzentrischen Verteilung auf einem Radius von p=0,5 cm im Vergleich zur ,,Single-Loop*
zu erkennen (Abb. 4.2.1). Jedoch konvergiert bei der Quadrupolanordnung der Betrag des
Magnetfeldes im ,,Fernfeld* schneller gegen Null (B(p)Ol/p’), als dies bei der
Dipolanordnung der ,,Single-Loop* (B(p)U1/ p?) der Fall ist (Anhang B.1).
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Da das MR-Schnittbild auch am Rand ein moglichst gutes SNR aufweisen, also die Spule

eine moglichst groBe Signaleindringtiefe haben sollte, wurde das Quadrupolkonzept

verworfen.
1.5
1
[ [
y-Achse
in cm
-0.5
-1
-1.5
-1.5 -1 -0.5 u] .5 1 1.5

x-Achse in cm

Abb. 4.2.2): Contour-Plot der Niveaulinien des Magnetfeldbetrags einer ,,Quadrupol-Loop®.
Leiter auf Position (p=0,3 cm; $=45°) und (p=0,3 cm; $=225°) entgegen Leiter auf Position
(p=0,3 cm; $=135°) und (p=0,3 cm; $=315°) bestromt.

Aus den soeben evaluierten Konzepten ging das Prinzip der ,,Double-Loop* hervor. Das
bedeutet, dall jeweils zwei nebeneinander positionierte Leiter gleichgerichtet bestromt sind
(Abb. 4.2.3).

Verwendet man zur Veranschaulichung die ,,Rechte-Hand“-Regel (,,Wenn der Daumen in
Richtung der Stromrichtung zeigt, zeigen die gekriimmten Finger in Richtung der
magnetischen Feldlinien®), wird deutlich, dall sich das Magnetfeld zwischen zwei gleich
starken, gleichgerichtet bestromten Leitern genau aufhebt (Nullfeld; Abb. 4.2.4). Bei der
hier untersuchten Anwendung wirken sich hierbei allerdings die Nullfelder zwischen zwei
gleichgerichteten Leitern stdrend aus.

Verschiebt man nun jeweils die beiden Leiter niher zueinander, kann man die Auswirkung
der Nullfelder reduzieren (Abb. 4.2.5). Setzt man voraus, dal der Betrag des Magnetfeldes
in den relevanten Punkten z.B. (p=0,5 cm; $=0°) und (p=0,5 cm; $=90°) identisch sein soll,

kann die Position der Leiter fiir eine minimale konzentrische Feldschwankung
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ACB(p=0,5cm;$)0 fir ¢O[0;21] bestimmt werden. Bei diesem polarsymmetrischen
Problem reduzieren sich die Koordinaten auf den Winkel ¢, da sowohl der Radius der
Spulengeometrie (innerer Ballon) als auch der Radius des dulleren Ballons konstant bleiben.

Eigens entworfene Programme optimieren den Winkel ¢ so, bis die Nebenbedingung

[B(p=0,5 cm; $=0°)F[B(p=0,5 cm; $=90°)]

erfiillt ist.
i.5
S N
1 P
s I
L1 ]
0.5 ﬁﬁ%
i WY
y-Achse (
in cm
PR e/
= —
[ | —
-1 ] L1 ]
\ | | Nullfeld /
|| ]

-1.5 -1 -0.5 u] 0.5 1 1.5

x-Achse in cm

Abb. 4.2.3): Contour-Plot der Niveaulinien des Magnetfeldbetrags einer ,,Double-Loop®.
Leiter auf Position (p=0,3 cm; $=45°) und (p=0,3 cm; $=135°) entgegen Leiter auf Position
(p=0,3 cm; $=225°) und (p=0,3 cm; $=315°) bestromt.

Die Nullfelder dieser Leiterkonfiguration befinden sich nun innerhalb des dufleren Ballons
und wirken sich somit nicht mehr negativ auf die Bildgebung aus (Abb. 4.2.5). Im Vergleich
zur ,,Single-““ und ,,Quadrupol-Loop* resultiert aus der Anordnung der ,,Double-Loop* eine
relativ konzentrische Feldverteilung, die selbst das Fernfeld noch verhdltnisméBig stark
ausleuchtet (Dipolcharakter).

Aufgrund der hier verfolgten Idee ist es offensichtlich mdglich, die Feldverteilung um einen
zylinderformigen Korper fiir die Applikation intravaskuldrer Spulen zu optimieren. Unter
der Optimierung der Spule ist die Bestimmung einer Spulengeometrie mit moglichst

konzentrischer Ausleuchtung der GefiBwand in Kombination mit einer mdglichst hohen
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Signaleindringtiefe zu verstehen. An diesem Konzept wurde festgehalten und im folgenden

ausfiihrlich untersucht.

Nullfeld

Abb. 4.2.4): Magnetfeldlinien um zwei parallele Leiter mit gleich starken, gleichgerichteten
(links), entgegengerichteten Stromen => Nullfeld (rechts) [Vogel 1995].

il
4

x-Achse in cm

Abb. 4.2.5): Contour-Plot der Niveaulinien des Magnetfeldbetrags einer ,,Double-Loop®, die
obige Nebenbedingung erfiillt.
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Realisierung:

Zur Realisierung dieser Leiterarchitektur unter der Randbedingung, den Abmessungen eines
PTA-Ballonkatheters zu geniigen, miissen die einzelnen Leiterstiicke unter Verwendung
eines stromdurchflossenen Leiters auf einen kommerziellen Angioplastiekatheter montiert
werden konnen. Daraus resultiert eine Spule mit einer Windung bei der ,,Single-Loop* bzw.
mit zwei Windungen bei der ,,Double-Loop* (Abb. 4.2.6).

Der Katheter mit Radius p ist in z-Richtung orientiert. Auf seiner Oberfldche sind die vom
Strom I durchflossenen Leiter der Lange nach befestigt. Der Winkel ¢ bestimmt die genaue

Position der einzelnen Stiitzstellen (Abb 4.2.7).

Abb. 4.2.6: Schematische Darstellung der ,,Double-Loop‘“-Architektur auf einem Ballonkatheter.

Spulenleiter

Spulentriger bzw.
hier Innenballon

Distanzhalter bzw.

hier Au3enballon \

Mittellumen fiir Fithrungsdraht
und Zuleitungen

Abb. 4.2.7 Realisierung der ,,Double-Loop“-Architektur auf einem Ballonkatheter.
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Anmerkunag:

Erginzend mull erwdhnt werden, daB3 eine solche Art von Empfangsspule nur in der
Bildgebung funktioniert. Bei der konventionellen NMR muf3 nicht nur das Anregungsfeld,
sondern auch die Feldverteilung des Empfangers moglichst homogen sein. Alle Kernspins
werden synchron ausrichtet. Die resultierende, iiber alle Spins einer homogenen Probe
summierte makroskopische Magnetisierung liefert das MR-Signal. Bei einer konzentrischen
Feldverteilung um die Spule herum wiirden sich zwei, vom Mittelpunkt der Spule aus
gesehenen, direkt gegeniiberliegende Magnetisierungen aufgrund ihrer Phasendifferenz von
180° kompensieren. In der Bildgebung herrscht jedoch kein homogenes Feld iiber die
gesamte Probe, sondern es werden dem statischen Feld Gradientenfelder zur Ortskodierung
iiberlagert. Es kann angenommen werden, daf3 das Feld in einem Voxel homogen ist. Wegen
der Frequenzunterschiede durch die Ortskodierung ist die Phasenlage der Voxel
unerheblich. Durch diese Tatsache mitteln sich die einzelnen Bereiche nicht weg und es

entsteht so ein ortsaufgelostes MR-Bild.
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4.3 Auswertung

Da bei der Visualisierung der GefaBwand bzw. deren Differenzierung in Intima, Media und
Adventitia die Ausleuchtung direkt am dufleren Ballon relevant ist, wurde genau dieser
Bereich zur Optimierung herangezogen. Das bedeutet, dass der Unterschied zwischen
Minima [Bp,(p)J und Maxima [B.(p)J der Magnetfeldverteilung am Rand des
Aullenballons, also auf einem Kreis um den Spulenmittelpunkt (Koordinatenursprung) mit
Radius p (Abb. 4.2.6), minimal sein soll. Aus diesem Grund ist als Mittelwert der
Mittelwert der Extrema

(B(9)) = %4 (B (9] #|Boin ()

betrachtet und gleich einer Ausleuchtung von 100% gesetzt worden. Die Abweichung vom

Mittelwert, also die Schwankung des Magnetfeldbetrags, wird prozentual mit

B,...(0)| ] [E B (p)IJ
=+100 0 = A g | = 2100 1 - St
(o(0) EE (B(p)) (B(p))

angegeben. Alternativ wiére die Ermittlung des Mittelwerts {iber das Integral

2m
[|B(o,0)|dar
0

und daraus folgend die quadratische Abweichung denkbar. Dies hitte zur Folge, dal3 die
Gefdflwand zwar im Mittel gleichmiBiger ausgeleuchtet wire, Minima und Maxima aber
eventuell stirker voneinander abweichen konnten. Da aber bei der Applikation der
intravaskuldren Spule jedes Pixel bzw. Voxel der GefiBwand mdglichst mit gleicher
Intensitdt dargestellt werden soll, fiel bei der Auswertung die Wahl auf den Mittelwert der
Extrema und dessen Abweichung.

Eigens entwickelte numerische Computerprogramme optimieren den Positionswinkel §optimar
der einzelnen Stromfdden (Abb. 4.2.6), bis die Schwankung des Betrages des Magnetfeldes
<0(p)> am Rand des Aullenballons minimal ist.

Der Parameter a ist aus dem Definitionsbereich [0;271]. Der Ausdruck [IB(p,a)L] bezeichnet
laut Koordinatenfestlegung in Abbildung 4.2.6 den Betrag des Magnetfelds an der Stelle

(p,a) in Polarkoordinaten.
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Bei der Auswertung der folgenden Spulenkonzepte wurde angenommen, daB3 sich die
Leiterarchitektur auf einem Zylindermantel befindet, dessen Radius um einen Faktor 3/5
kleiner ist als der Radius p des Aullenballons. Das bedeutet, dass z.B. der Radius des
Innenballons 0,3 cm und der des AuBenballons 0,5 cm betrdgt. Verhéltnisse dieser
GroBenordnung erwiesen sich im Laufe der Untersuchungen als geeigneter Kompromil3
zwischen minimaler konzentrischer Magnetfeldschwankung (Innenballon klein) bei

gleichzeitig maximaler Eindringtiefe (Innenballon grof3) (Kapitel 4.5).

. Single-L oop* :

Bei der ,,Single-Loop* (Leiter 1: I;=+1,, $=90°; Leiter 2: I,=-1,, $=270°) resultiert aus dem
folgenden Graphen eine Schwankung des Magnetfeldbetrags <o(p)> von +36%.

1.2
1.
B(p.0) Pl
(B(p) / 2\ / 5 \ 1
.- o in rad’ O
Skizze:
J.8 Ballonquerschnitt

Abb. 4.3.1: Schwankungen des Magnetfeldbetrags fiir die ,,Single-Loop* am AufBlenballon. Es

=
[5]

(=

ist die normierte Funktion [B(p,a)0 als Funktion des Winkels alJ[0,217 aufgetragen.

Die Maxima liegen, wie zu erwarten, genau auf Hohe der Leiter bei 0=Tv2 und a=3172. Die

Minima sind um TV2 verschoben.

. Double-L oop“:

Fiir die Double-Loop (Leiter 1: I1=+I,, ®optimai; Leiter 2: L=+1,, ¢=180°-¢optimai; Leiter 3:
L=-1,, ¢=180°+opimai; Leiter 4: L=I, ¢=-0pima) ergibt sich nach numerischer

Optimierung unter der Nebenbedingung

[B(p,0°)L=B(p,90°)1]
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ein Winkel von ¢Opﬁma1=62,2° fiir die optimale Positionierung der Stiitzstellen.

IB(p, ) Aﬁ

<B(p)> 1 z 3 4 LI
alin rad O__O
0,85 .
Skizze:
Ballonquerschnitt
0.9

Abb. 4.3.2: Schwankungen des Magnetfeldbetrags fiir die ,,Double-Loop® mit § gpima=62,2°.

Es ist die normierte Funktion [IB(p,a)0 als Funktion des Winkels al1[0;211] aufgetragen.

Man erhélt mit dieser Konfiguration eine Reduktion der Schwankung des Magnetfeldbetrags
auf <o(p)>=+13% im Vergleich zur ,,Single-Loop* mit <o(p)>=+36%.

Dal} alle Minima die gleichen Funktionswerte haben, entspricht genau der Nebenbedingung.
Es fillt auf, dal} z.B. das erste Maximum nicht, wie zu erwarten, bei der Position der Leiter
bei 0=62,2°=1,086 rad™! liegt, sondern weiter nach links (0. Maximum<1,0 rad'l) verschoben
ist. Durch die Superposition der Felder und der Addition deren Feldlinienvektoren kann man
aus obigem Graphen also nicht die genaue Leiterposition ablesen.

Um die Eindeutigkeit dieser optimalen Leiterposition gewihrleisten, wird eine Kurvenschar
[B(p,a,$)] mit all[0;217] und ¢O[0;Tv2] darstellt. Zur Veranschaulichung dreht man die
Abbildung 4.3.2 virtuell um 90° um die vertikale Achse in die Zeichenebene. Auf der neuen
horizontalen Achse in Abbildung 4.3.3 sind die verschiedenen Positionswinkel ¢ der
Spulenleiter mit ¢[I[0;TV2] aufgetragen. Durch Lokalisation der Kkleinsten vertikalen
Ausdehnung der Kurvenschar in Abbildung 4.3.3 146t sich der optimale Positionswinkel
®optimal flr eine minimale Schwankung <o(p)> bestimmen.

Mit Hilfe dieser Darstellungsvariante 1483t sich somit auch graphisch der optimale
Positionswinkel der Leiter fiir eine minimale Schwankung des Magnetfeldbetrages auf
einem Kreis um den Ursprung mit Radius p ndherungsweise ermitteln. Die graphische
Darstellung ergibt einen optimalen Winkel ¢optimai von 1,08 rad™. Dies entspricht analog zur

numerischen Optimierung einem Winkel von 61,9°. Die Abweichung von 62,2° kann z.B.
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von der begrenzten Anzahl der einzelnen Kurven (hier: 40 Stiick) in Abbildung 4.3.3 bzw.

von der Ableseungenauigkeit herriihren.

. =7
Minimale Magnetfeldschwankung f;f =
> s s
7
ot
.,-o-"""'-"fj
willk. o o o o v e e ]
Einheit o ol L1 ====S8
] ’____d_,-""-';’_____-""f 1 e
1 |1 |1 |~
T LA 4]
11 l = -____..-'-""' ==
|1 o -1 | ="
S
; T /q)optimal
. . 1.
u.5 ¢ in rad” 1 &

Abb. 4.3.3: Kurvenschar fiir die ,,Double-Loop*: horizontale Achse ¢1[0;Tv2]; vertikale
Achse [B(p,0,$)L; in die Zeichenebene al1{0;21.

Dies zeigt, dal die graphische Ermittlung des optimalen Positionswinkels nur zur
Abschitzung geeignet ist. Man erkennt aber deutlich, daB bei allen moglichen
Positionswinkeln ¢[0;T/2] nur ein lokales Minimum fiir die Magnetfeldschwankung

auftritt und die Leiterposition demzufolge eindeutig ist.

. Triple-L oop":

Analog zum Design der ,,Double-Loop* 148t sich eine ,,Triple-Loop* denken. Unter einer
Triple-Loop ist folgende Leiteranordnung zu verstehen:

Leiter 1: I;=+l,, Goptima; Leiter 2: L=+1,, $=90°; Leiter 3: I1=+1,, $=180°-¢optima; Leiter 4:
L=-1,, =180+ optimal; Leiter 5: Is=-1,, $=270°; Leiter 6: Is=-1,, d=-@Poptimar.

Die numerische Optimierung ergibt fiir die Leiterposition der ,,Triple-Loop* einen Winkel
von  Qopima=49,4°. Die im vorherigen Unterpunkt ,Double-Loop* aufgestellte
Nebenbedingung [IB(p,0°)LFLIB(p,90°) ist im Falle der ,,Triple-Loop* nicht korrekt. Sie
wiirde zu einem Winkel von ¢opima=46,8° fithren. Der Grund ist, dass an der Stelle (p,90°)
nun kein Minimum mehr wie im Beispiel der ,,Single-Loop*, sondern ein lokales Maximum
auftritt. Die numerischen Optimierungsverfahren zeigen, dafl die Feldschwankung am

Rande des AuB3enballons minimal ist, wenn alle Minima den gleichen Funktionswert haben.
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Abb. 4.3.4: Schwankungen des Magnetfeldbetrags fiir die ,,Triple-Loop* mit § gpima=49,4°.

Es ist die normierte Funktion [IB(p,a)U als Funktion des Winkels alJ[0;211] aufgetragen.

Aus der Darstellung in Abbildung 4.3.4 ergibt sich, da sich die Schwankung des
Magnetfeldbetrags bei der ,,Triple-Loop” bei einem Winkel von ¢opima=49,4° auf
<0(p)>=%5,8% minimieren 1468t. Um zu zeigen, dal keine anderen Positionswinkel mehr
neben dem Winkel §opima=49,4° existieren, bei denen die Magnetfeldschwankung <o(p)>
eventuell noch geringer ausfillt, wird analog zu Abbildung 4.3.3 die Darstellungsvariante

der Kurvenschar [B(p,a,¢) gewéhlt.

i
.. T ey
Minimale Magpetfeldschwankung f;.«-’""
 ce=t
willk. T
Einheit S ==
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Abb. 4.3.5: Kurvenschar fur die ,, Triple-Loop*: horizontale Achse ¢LI[0;172]; vertikale
Achse [B(p,0,$)L; in die Zeichenebene al1[0;27T.

Aus dieser graphischen Auswertung ergibt sich ein optimaler Winkel fiir die Leiterposition
von §optimai=0,86 rad™. Dies entspricht einem Winkel von ¢opima=49,3°. Der graphisch

ermittelte Wert stimmt mit dem numerischen Ergebnis im Rahmen der

44



Zeichenungenauigkeit iiberein. Aus Abbildung 4.3.5 wird deutlich, dal die Leiterposition

eindeutig ist.

4.4 Vergleich

Wie die Computersimulationen zeigen, ist es moglich die Schwankungen des
Magnetfeldbetrags von 36% bei der herkommlichen ,,Single-Loop* auf 13% bei der
,Double-Loop* bzw. 6% bei der ,Triple-Loop”“ zu reduzieren. Diese drastische
Verbesserung steigert zudem noch den Betrag des Magnetfeldes im ,,Fernfeld”. In einem
Abstand vom doppelten Spulenradius ist der Betrag des Magnetfeldes im Vergleich zum
Rand des AuBenballons auf 22% bei der ,,Single-Loop*, auf 24% bei der ,,Double-Loop*
bzw. auf 25% bei der ,, Triple-Loop* (Tabelle 4.4: Magnetfeldabfall) abgefallen.

Spulendesign: »dingle-Loop™ | ,,Double-Loop* | ,,Triple-Loop*
Positionswinkel ¢: 0° 62,2° 49.,4°
Schwankung <a(p)>: 36% 13% 6%
Magnetfeldabfall (IB(2p)[V[IB(p)Lk 22% 24% 25%

Tabelle 4.4: Direkter Vergleich der verschiedenen Spulenarchitekturen. Das Verhéltnis vom

Radius des Innenballons zu dem des Auflenballons betrigt 3/5.

Der Betrag des Magnetfeldes [B(p)U ist direkt proportional zur Windungszahl N
(Abb. 4.4.1), da der Stromflul durch die Spule um ein Vielfaches ansteigt. Wie aus der
doppeltlogarithmischen  Darstellung in  Abbildung 4.4.1 ersichtlich fillt der
Magnetfeldbetrag [IB(p)[lungeféhr mit 1/ p” nach auBen ab. Dieser Abfall ist ein Indiz dafiir,
daB es sich bei den verschiedenen Spulenarchitekturen (auBler der Quadrupolanordnung) um
Anordnungen handelt, die im ,Fernfeld“ Dipolcharakter aufweisen. Die konzentrische
Ausleuchtung des ,,Fernfeldes® untermauert den Verdacht des Dipolcharakters, da die
Feldlinien eines magnetischen Liniendipols konzentrische Kreise sind (Anhang B). Je mehr
Windungen man benutzt, desto kleiner ist die Entfernung vom Spulenmittelpunkt, in der
man eine konzentrische Verteilung erhdlt. Dies zeigt sich auch in der Reduktion der
Schwankung <a(p)> bei gleichzeitiger Steigerung der Windungszahl (Tabelle 4.4).
Ebenfalls fiir den Dipolcharakter der Anordnungen spricht der Magnetfeldabfall in Tabelle
(4.4). Bei einem idealen Liniendipol wire [B(2p)/[B(p)(=25%, da das Feld mit 1/p°
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abnimmt. Dies bestétigt sich bei Erhéhung der Windungszahl, wobei der Magnetfeldabfall
[B2p)JIB(p)J asymptotisch gegen den Wert 25% lduft. Genauere theoretisch

Betrachtungen und mathematische Herleitungen hierzu sind im Anhang B zu finden.

s
D

i
4

Ziniv
/.

Bertag des Magnetfeldes in willktrlicher Einheit

D
iy

—— Triple-Loop
—=— Double-Loop
Single-Loop

0-01
0,01

Abstand vom Spulenmittelpunkt als Vielfaches von Durchmesser des Auflenballons

Abb. 4.4.1: Direkter Vergleich der verschiedenen Spulenarchitekturen in
doppeltlogarithmischer Darstellung.

In Abbildung 4.4.2 ist noch einmal veranschaulicht, welchen Vorteil das neu entwickelte
Konzept der ,,Double-Loop* bzw. ,, Triple-Loop* im Vergleich zur ,,Single-Loop* aufweist.
Abbildung 4.4.3 wurde ebenfalls mit dem Programm Mathematica erstellt und dient
lediglich als Ubersichtsgraphik. In z-Richtung ist der Betrag des Magnetfeldes

B(p)| = \B(J(Béx)z +(Be,)’

aufgetragen.
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a) ,,Single-Loop*

y-Achse
in cm

b) ,,Double-Loop*

y-Achse
in cm

c) ,,Iriple-Loop*

x-Achse in cm

Abb. 4.4.2: Contour-Plot: Direkter Vergleich der Magnetfeldverteilung von a) ,,Single-
Loop®, b) ,,Double-Loop* und c) ,,Triple-Loop*. Je groBer die Anzahl N der Leiter, desto

besser 146t sich das Vorhaben der konzentrischen Verteilung approximieren.
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Abb. 4.4.3: 2D-Oberfliachen-Plot zur Veranschaulichung der Magnetfeldverteilung der

einzelnen Spulentypen.
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4.5 Ballondurchmesser

Der Durchmesser des inflatierten Auflenballons muss der jeweiligen Untersuchung genau
angepasst sein. Der Ballonkatheter muss das Gefdl okkludieren, ohne es gleichzeitig zu
iiberdehnen. Im folgenden soll anhand der ,,Double-* und ,, Triple-Loop** untersucht werden,
welche Auswirkungen eine Verdnderung des Verhiltnisses vom Durchmesser des Innen- zu
dem des AulBlenballons mit sich zieht. Die Spulenarchitektur muB fiir jedes unterschiedliche
Verhiltnis neu berechnet werden. Der optimale Positionswinkel §opiimar ist in Abhédngigkeit
dieses Verhiltnisses Abbildung B.3.1 bzw. B.3.2 im Anhang zu entnehmen. Unter
Zuhilfenahme dieser Werte 146t sich die Schwankung des Magnetfeldbetrags am Rand des
AuBenballons ermitteln. Je kleiner der Innenballon mit der Leiterarchitektur im Verhiltnis
zum Auflenballon wird, desto geringer werden die Feldschwankungen am Auflenballon.
Man néhert sich durch Verkleinerung des Innenballons mit dem Bereich des Aullenballons
immer mehr dem ,,Fernfeld“ der Spule, in dem diese Spulenarchitekturen Dipolcharakter
aufweisen. Ein idealer magnetischer Liniendipol erzeugt eine vollig konzentrische
Magnetfeldverteilung. Im Anhang B wird untersucht, ob die Magnetfeldverteilungen dieser
Spulenarchitekturen mit der eines idealen Liniendipols {ibereinstimmen.

Als Entscheidungskriterium fiir die Wahl dieses Verhiltnisses zdhlt neben der
Magnetfeldschwankung an der GefdBBwand auch die Signaleindringtiefe fiir angrenzendes
Gewebe. Die Signaleindringtiefe hingt bei der ,,Double-“ und ,Triple-Loop* vom
Durchmesser der Spulengeometrie ab. Je grofler dieser Durchmesser, desto weiter entfernte
Strukturen konnen visualisiert werden.

Es muBl also ein Kompromi3 zwischen minimaler Feldschwankung und maximaler
Signaleindringtiefe getroffen werden. Als Toleranzgrenze fiir eine konzentrische
Ausleuchtung der GefaBwand wird fiir die optimalen Spulengeometrien eine maximale
Feldschwankung von <o(p)>=*15% angenommen. Experimentelle Ergebnisse bestdtigten
diesen Wert. Laut Abbildung 4.5. folgt hiermit fiir dieses Verhiltnis ein Wert von ungeféhr
0,6. In Kapitel 4.3 wurde zur Auswertung der einzelnen Spulenarchitekturen ein Verhiltnis
vom Durchmesser des Innen- zu dem des Auf3enballons von 3/5 gewéhlt, was dem obigen

Wert von 0,6 entspricht.
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Verhéltnis vom Durchmesser des Innenballons zu dem des Auf3enballos

Abb.4.5: Auswirkung des Verhéltnisses von Innen- zu Au3enballondurchmesser auf die

Magnetfeldschwankung am Rand des Auflenballons am Beispiel der ,,Double-“ und ,,Triple-

Loop*.

4.6 Endlich lange L eiter

Bei der Realisierung der Leiterarchitektur auf einem kommerziellen Angioplastiekatheter

143t

Standardangioplastiekatheter sind groBenordnungsmifig ca. 20-80 mm lang und haben
einen Durchmesser von ungefiahr 3-10 mm. Die Annahme z;=0 fiir unendlich lange Leiter

bei der Auswertung des Biot-Savart-Gesetzes ist somit nicht mehr gewdhrleistet. Es gilt

vielmehr

sich die Néherung fiir

unendlich lange

Leiter jedoch nicht
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A
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Dieses Integral ist allerdings nicht mehr so trivial zu 16sen wie das Integral in Unterpunkt
4.1. Bei dieser Untersuchung sind jene Integrale numerisch mit dem Runge-Kutta-Verfahren

4.-Ordnung evaluiert worden (Abb. 4.6).

20 p
175
15
12 .5
Abstand
vom
Leiter 1
in mm
7.5
5
2.5

-z0 -10 a 10 2o
Achse lings des Leiters in mm

Abb. 4.6: Magnetfeldverteilung um einen 20 mm langen Leiter herum
(zylindersymmetrisches Problem). Nach oben ist der Abstand vom Leiter aufgetragen.

Weiter muf3 beachtet werden, dal3 die Drdhte nicht nur in der z-Richtung liegen, sondern
auch die Querverbindungen bzw. die Anschliisse (Abb. 4.2.6) Beitrige zur
Magnetfeldverteilung liefern. Das bedeutet, daB man {iber jedes einzelne Leiterstiick
integrieren und die einzelnen Beitrdge komponentenweise superpositionieren muf. Je kiirzer
die Spule ist, desto grofler sind die Beitrdge dieser Verbindungen. Und je grofer die Anzahl
N der Leiterfaden ist, desto groBer sind die Abweichungen von der Ndherung, es handele
sich um eine unendlich lange Spule.

Die MR-Schnittbilder, die im mittleren Bereich des Bildgebungskatheters akquiriert werden,
stimmen mit den numerischen Ergebnissen iiberein. Lediglich an den Katheterenden treten
teilweise leichte Schatteneffekte auf. Diese Problematik soll allerdings im Rahmen dieser
Arbeit nicht weiter erdrtert werden. Die Anwendung zeigt, dal3 diese Effekte bei Kathetern

mit dieser Dimension nicht storend ins Gewicht fallen.
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Kapitel 5

Herstellung der intravaskularen Spule

Vorbemerkung: Im folgenden handelt es sich um ein sehr technisches Kapitel. Dieses stellt

aber einen zentralen Tell der vorliegenden Arbeit dar und ist aus diesem Grund im Haupttell

angesiedelt.

5.1 Anforderungen

Die Anforderungen an die intravaskulére HF-Spule, die in der Anwendung und den

Abmessungen einem derzeit standardmallig verwendeten angiographischen Katheter

gleichen soll, sind relativ komplex:

1)

2)

3)

Bel der Humanapplikation kann maximal die Einlage einer 8F-Schleuse toleriert
werden. Das bedeutet, da3 der modifizierte Katheter im deflatierten Zustand
hochstens einen Durchmesser von 8 French, also 2,7 mm, betragen darf.

Bel dem Innenballon wurde auf einen kommerziellen PTA-Ballonkatheter
(5 French = 1,7 mm) zurtickgegriffen. Somit wird gewéhrleistet, dald der Innenballon
einem Druck von ca. 10 bar standhét. Dieser hohe Druck ist notwendig, um die
Leiterarchitektur wieder in die gewinschte Ausgangsposition zu bekommen,
nachdem der Katheter im deflatierten Zustand die Schleuse passiert hat. Zudem war
es zu kompliziert, solch einen Katheter, wie in Kapitel 2.2 , Perkutane Transluminale
Angioplastie” ausfuhrlich beschrieben, im Hinblick auf die Zuleitung mit mehreren
verschiedenen Luminaetc. selber zu fertigen.

Eigene Entwicklung und Fertigung eines AulRenbalons mit extrem dunner
Wanddicke von 30-40 pum, aus einem flexiblen, nicht porGsen Material, der einem

Innendruck von bis zu 4 bar standhélt, um das Gefé auf den gewlnschten

52



4)

5)

6.)

7)

8)

Durchmesser expandieren zu konnen. Die Verwendung eines kommerziellen
Ballonmaterials fur den Auf3enballon wirde aufgrund der starken Wanddicke die
Einlage einer 9F-Schleuse (3,0 mm) erfordern.

Verwendung eines Drahts aus Kupfer mit einem moglichst groflen
Leitungsquerschnitt, um bel Frequenzen von 40 MHz den Einfluld des Skineffekts
gering zu halten (Leichtschichtdicke d¢,=4,2 um). Jedoch muf3 sich der Durchmesser
des gesamten Bildgebungskatheters im deflatierten Zustand auf 8 French minimieren
lassen. Des weiteren muss der Katheter flexibel genug bleiben, um sich leichtgangig
durch das Gefal3 mandvrieren zu lassen.

Das zur Signaltbertragung von der Detektionsspule zur Elektronik benutzte
Koaxialkabel darf aus Platzgrinden hdchstens einen Auf3endurchmesser von 0,5 mm
haben, daesin ein Lumen der Zuleitung passen mul3.

Um den AuRenbalon inflatieren zu konnen, wird ein zweites Lumen in der
Zuleitung benotigt. Hierzu wird Uber die Zuleitung des kommerziellen 5F-PTA-
Katheters und das 0,5 mm dicke Koaxialkabel ein Schrumpfschlauch mit einer
Wandstérke von 0,2 mm gezogen. Wird dieser erwarmt und so zieht er sich auf
seinen minimal moglichen Durchmesser zusammen. Der Zwischenraum zwischen
kommerzieller Zuleitung und Koaxialkabel bleibt grof3 genug, um den Auflenballon
inflatieren zu kdnnen.

Es wurde ein spezielles Anschlul3stiick entwickelt und gefertigt, welches erlaubt,
beide Lumina separat inflatieren, den Fihrungsdraht einfiihren und das K oaxialkabel
mit der Elektronik kontaktieren zu kénnen.

Speziell ausgewahlte Kleber losen die unterschiedlichen Materiadien an und

verbinden diese extrem fest, damit sie dem nétigen Druck standhalten.

5.2 Aul3enballon

Bei der kommerziellen Fertigung eines Balons fur PTA-Katheter wird ein dinner

Nylonschlauch unter hohem Druck in eine bereits vorhandene Form aufgedehnt, welche die
Gestalt des gewilinschten Ballons hat. Nylon hat den Vorteil, dal3 sich der Ballon wahrend
der Applikation trotz des grof3en Druckanstiegs nur minimal ausdehnt.

Das hier zum Einsatz kommende Verfahren beruht auf der Idee, das Ballonmateria von

aulRen auf ein bereits modelliertes Templat aufzubringen. Die Eigenschaften des Templats

sollen &hnlich wie die eines Wachses sein. Die gesuchte Substanz soll sich bel
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Raumtemperatur in die Form eines PTA-Balons bringen lassen, anschlief3end bei
Erwarmung seinen Aggregatszustand éndern und sich somit als Flussigkeit leicht entfernen
lassen. Es wére hier eine wasserl6sliche Substanz wiinschenswert, um alle Rickstande des
Templats moglichst einfach und restlos entfernen zu kénnen. Der Schmelzpunkt sollte aus
technischen Griinden bel ca. 40 °C liegen. Es fie die Wahl auf das nicht toxische
Polyethlenglykol (PEO) 1000 bzw. 1500 mit einem Schmelzpunkt von ca. 34 °C bzw. 39°C.
Als Balonmaterial kam in Zusammenarbeit mit der Arbeitsgruppe fir Polymerchemie der
Philipps-Universitdée Marburg unter Leitung von Herrn Prof. Dr. A. Greiner das
biokompatible Polymer Poly(p-xylylene) (PPX) zum Einsatz, womit diese Arbeitsgruppe
schon seit langem vertraut ist. Die Vorteile und die Verarbeitung sind in den folgenden
Unterpunkten unter Berufung auf die Dissertation von Dr. M. Ishague ,, Poly(p-xylylene):
Synthesen, Strukturen, Eigenschaften und spezielle Anwendungsgebiete” aufgefihrt.

Svynthese von Poly(p-xylylen):

Die Synthese von Poly(p-xylylen) (PPX) geht zurtick auf Tjiele und Balhorn, die as erste
PPX 1904 synthetisierten. Seit Szwarc 1947 bei der Untersuchung von C-H-

Bindungsenergien in p-Xylenen (1) die Bildung eines Polymers beobachten konnte und

dessen Struktur als PPX (3) beschrieb, erlangte die Erforschung des Polymers zunehmendes
Interesse.

Durch Zufuhr von thermischer Energie kommt es zur Spaltung zweier C-H-Bindungen der
Methyl-Gruppen und zur Bildung von 1,4-Dimethylen-2,5-cyclohexadien (2) (im folgenden
nur noch mit p-Chinodimethan bezeichnet). Dieses eigentliche Monomer ist in der Lage, auf
Grund seiner Reaktionsfahigkeit spontan, nach Kondensation bel Raumtemperatur, zum

Polymer zu reagieren.

O__ 700 °C - 800 °C T<30°C i
2 Torr - - J
n

1 2 3

Abb. 5.2.1: Pyrolyse von p-Xylol (1) zur Synthese von PPX (3) durch intermediar
entstehendes p-Chinodimethan (2)
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Besonder e Eigenschaften von PPX:

Mit Hilfe des Beschichtungsverfahrens Uber die Pyrolyse-Technik ist man in einzigartiger
Weise in der Lage, sehr dinne Polymerschichten auf Substrate ohne Verwendung von
Losungsmitteln aufzubringen. Bel der Gasphasenpyrolyse vollzieht sich die Polymerisation
dort, wo sich das p-Chinodimethan in Substanz abscheidet. Die Produkte dieses Verfahrens
sind hochmolekulare Polymerfilme, die bis 0,1 um porenfrei sind, so dal3 Beschichtungen
im pum-Bereich von praktisch jedem Substrat bel Raumtemperatur mdglich sind. Das
Polymer fallt typischerweise als transparenter, teilkristalliner Film an. Die Schichtdicke
solcher Filme ist selbst auf unregelmdlig geformten Substraten konstant. Der
Schmelzbereich des kristallinen Anteils liegt bei 420 °C und damit bereits im
Zersetzungsbereich des Polymers. Die mechanischen Eigenschaften des Polymers werden
durch einen hohen Elastizitdtsmodul und einen geringen Ausdehnungskoeffizienten
gekennzeichnet. Auch findet PPX eine immer grofdere Bedeutung in der Verwendung als
Biomaterial. Insbesondere steht dabei seine Verwendung als Material zur Veredelung von
Implantatoberflachen im Mittel punkt. Die Mdglichkeit ohne Additive und Katal ysatoren zu
arbeiten, machen Reinigungsverfahren unnétig. Entzindungsreaktionen, die durch
Polymerzusétze hervorgerufen werden, sind also bei einem solchen Verfahren unbekannt.

Aufgrund dieser besonderen, einzigartigen Eigenschaften von PPX erschien dieses Polymer

fr unsere Anwendungszwecke das optimale Material zu sein.

Beschichtungspr ozess:

Das Templat wird auf einer Halterung in der Pyrolysezone fixiert. Es ist moglich, zwei
Template gleichzeitig zu beschichten. Die Anlage wird luftdicht verschlossen und mit Hilfe
der Vakuumpumpe ein Hochvakuum erzeugt. Fur Schichtdicken von 30-40 pm ist
erfahrungsgemal’ ein Startmaterial im Vorratskolben von 1000 mg nétig. Der Vorratskolben
wird mit einem Heilduftfohn ca. 60 Minuten lang auf 700-800°C erwdrmt bis das
Startmaterial vollstandig verdampft ist. Nach Bildung des Monomers in der Pyrolysezone
kommt es bei Temperaturen von typischerweise Raumtemperatur zur Abscheidung dieser
reaktiven Teilchen aus der Gasphase auf die Substratoberflachen, auf der sich die
Polymerisation zu PPX abspielt. Bei diesen Beschichtungen sind Parameter, wie
Verdampfungsrate des Startmaterials und Kontaktzeit in der Pyrolysezone, Abscheiderate
und —temperatur des p-Chinodimethans sowie Schichtdicken der Polymere sehr wichtig und
von entscheidender Bedeutung fir die Eigenschaften des Polymerfilms. Prégnantestes
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Beispiel fur den Einflu3 von Abscheidtemperatur auf die Struktur von PPX ist die
Beeinflussung der Kristallmodifikation in Abhangigkeit von der Abscheidetemperatur.
Verdampft das Startmaterial zu schnell, erhdlt man einen milchigen Film, der sehr sprode

und brichig ist.

Alternativen:

Polymerfilme werden haufig aus Losungen hergestellt. Diese Losungen kénnen z.B. durch
Spruhen (air-brush-Verfahren), Tauchen (dip-coating) oder Schleudern (spin-coating) in
unterschiedlichen Filmdicken auf Substrate aufgebracht werden. Planare Substrate sind
dabei meist Voraussetzung um geeignete Schichtdicken zu ermdglichen. Problematisch sind
durch das Verdampfen des Losungsmittels entstehende Poren. Die entscheidenden
Parameter bei der Beschichtung wie Viskositét der Losung und Abdampfrate des
Losungsmittels sind dabel schwer zu kontrollieren — ebenso wie die entstehende Schicht.
Allerdingsist die Durchfuhrbarkeit sehr einfach.

Pyrolyse-Anlage:

J:a%/s (%17 . %g
AN

5 5 —

—

Abscheidezone
7
1. Vorratskolben fir Startmaterial 6. Pyrolyserohr (Quarz)
2. Thermofuhler 7. Klhifale
3. Verdampfungszone 8. Dreiwegehahn
4, Pyrolysezone 9. Zur Vakuumpumpe
5. Manometer 10. Dewargefal3

Abb. 5.2.2: Pyrolyse zur Synthese von PPX (schematisch).
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5.3 Fertigung des Katheters

Im folgenden Unterpunkt wird ein kurzer Uberblick tiber die verschiedenen Techniken und
Materiaien zur Herstellung des intravaskuléren Bildgebungskatheters auf Basis eines PTA-
Ballonkatheters gegeben.

1. Auswahl des Ballondur chmessers:

Der Balondurchmesser muf3 der jeweiligen Untersuchung angepald sein. Angenommen, es
wirde ein Ballon mit 8 mm Durchmesser benétigt werden, so sollte der Innenballon, auf
dem die eigentliche Detektionsspule montiert wird, einen Durchmesser von 4-6 mm
Durchmesser haben (Kapitel 4). Bel dem Innenballon wurde auf einen kommerziellen
Katheter zurtickgegriffen. Die Ballone der hier verwendeten Katheter waren alle 40 mm
lang und hatten im deflatierten Zustand einen AufRendurchmesser von 5 French, aso 1,7
mm. Sie sind Produkte der Firma Schneider Scientific namens ,Wanda‘. Der Nachteil
dieser Katheter ist, dald nach enmaigem Inflatieren des Balons sich das
Fuhrungsdrahtlumen im Ballonsegment irreversibel ausdehnt. Dies erschwert das

konzentrische Aufbringen des Auf3enballons.

2. Fixieren der Drahte:

Bei der Wahl des Drahtes wurde ein Kupferdraht mit einem Durchmesser von 0,18 mm
verwendet. Entscheidungskriterien hierfir waren der Ohmsche Widerstand und der im
Anhang geschilderte Skineffekt (Anhang C), wonach der Draht moglichst dick sein sollte.
Aufgrund der Mandvrierbarkeit durch die Schleuse und die Gefél3e, ware andererseits
wiederum ein moglichst dinner Draht winschenswert. Der Ballon wird auf ca 3 bar
inflatiert, um ihn auf seinen vorgesehenen AulRendurchmesser zu expandieren. Zusétzlich
wird der Ballon mit einem 1,5 mm dicken Draht in der Zuleitung stabilisiert. Der Draht wird
gemald der errechneten Leiterarchitektur mit einem speziellen Plastikkleber, der nach dem
Aushérten extrem fest wird und trotzdem elastisch bleibt, fixiert (Abb. 5.3.1). Bei dem
Kleber handelt es sich um einen Cyanacrylat-Sekundenkleber auf Athylbasis der Firma
Boldt& Co.
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3. Kontaktierung mit dem K oaxialkabel:

Die Suche nach einem geeigneten Koaxialkabel mit einem Auf3endurchmesser von maximal
0,5 mm erwies sich as auRerst schwierig. Da diese Kabel in der Industrie bis jetzt
anscheinend noch keine Verwendung finden, war es anfangs unméglich dieses Produkt als
Meterware zu beziehen. Jedoch gab die Firma Siemens Mitte des Jahres 1999 solch ein
Kabel bei der Firma ISOTEC Kabel GmbH in Auftrag, wovon uns einige Meter zu
Forschungszwecken tberlassen wurden. Es handelt sich hierbel um ein mit Telfon isoliertes

50Q-K oaxia kabel mit einem Aufendurchmesser von 0,5 mm.

Abb. 5.3.1: Ballonkatheter der Firma Schneider Scientific namens ,, Wanda"“ mit einer
»Double-Loop"-Leiterarchitektur. Die Pfeile zeigen die Position der Kupferdrahte an.

Mantel und Innenleiter des Koaxialkabels werden unter einer Arbeitslupe freigelegt. Der
Isolierlack des Kupferdrahts wird entfernt und die Stellen mit Lotzinn benetzt. Dabei muf3
der Draht auf dem Ballon stets mit Wasser gekuhlt werden. Der Loétkolben darf maximal
eine Temperatur von 200°C haben, da der Ballon sonst schmelzen wirde. Nun kann man
unter aulRerster Vorsicht das Koaxiakabel mit der Leiterarchitektur verbinden.

Damit sich die Lotstellen beim spéteren Inflatieren des Ballons auf ca. 10 bar nicht 16sen,
werden diese zusétzlich mit dem oben angesprochenen Kleber fixiert und somit auch
gegenuber dem Inflationsmedium isoliert.
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4. Zuleitung:

Die Zuleitung des Ballonkatheters der Firma Schneider besteht aus zwei Lumina - ein
Lumen fdr den Fihrungsdraht und ein Lumen zum Inflatieren des Ballons. Da zum
Inflatieren des Aul3enballons ein zweites Lumen nétig ist, wird ein Schlauch Uber die
kommerzielle Zuleitung geschoben, in dessen Inneren zusétzlich das Koaxialkabel verlauft.
Dieser Schlauch muf3 Driicken bis zu 4 bar standhalten, eine geringe Wandstérke haben und
relativ flexibel bleiben. Die selbst bei Speziafirmen erhdtlichen Schlauche, wie z.B.
Silikon-, PVC- oder PTFE-Schlauche, gentigten in ihren Abmessungen und Eigenschaften
nicht den hier nétigen Anforderungen. Nach langerem Suchen fiel die Wahl auf einen
Schrumpfschlauch. Diese Schlduche schrumpfen nach dem Erhitzen auf z.B. 200°C auf
ihren minimal mdglichen Durchmesser zusammen und liegen somit passgenau an dem
Objekt an, Uber das sie geschoben wurden. Schrumpfschlduche finden normalerweise in der
Elektronik Verwendung. Sie werden dort zur Isolierung bzw. Fixierung von elektrischen
Bauelementen, Anschliissen und Steckverbindungen benutzt. Aufgrund der Vorteile eines
Schrumpfschlauches, wie z.B. extrem geringe Wandstérke, Anlegen hoher Driicke und
Pal3genauigkeit nach der Schrumpfung wird ein flexibler, blei- und cadmiumfreier
Warmeschrumpfschlauch der Firma Birklin vom Typ Deray-KYF 190 aus Fluorpolymer
mit einer Wandstérke von 0,24 mm nach der Schrumpfung verwendet.

Schrumpfschlauch \ Lumen fur Auf3enballon

Koaxia kabd Lumen fir Innenballon

Lumen fir den FUhrungs-
draht

Kommerzielle

Zuleitung

| Skala: 5 French=1,7mm |

A
v

Abb. 5.3.2: Querschnitt der neuen Zuleitung (schematisch).

5. PPX-Ballon:

Zuerst wird der Katheter an seiner Spitze mit einem Stiick der kommerziellen Zuleitung

verlangert, um dort den AufRenballon besser befestigen zu konnen. Danach wird der
Innenballon mit seiner Leiterarchitektur auf seinen minimalen Durchmesser gebracht. Dies
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geschieht durch Erzeugen enes Unterdrucks mit der Manometerspritze fur das
Inflationsmedium. Der PPX-Ballon wird unter aul3ester Vorsicht Uber die Detektionsspule
geschoben. Der Ballon wurde an seinem einen Ende fur eine Zuleitung von 7-8 French und
an seinem anderen Ende fur eine von 5 French gefertigt. Somit kann er passgenau vor und
hinter dem Innenballon mit dem bereits erwadhnten Cynanacyrlat-Sekundenkleber fixiert

werden.

5.4 Anschluf3stiick

Es mufdte ein neues Anschlulistiick entworfen werden, welches erlaubt, beide Lumina
separat inflatieren, den Flhrungsdraht einfihren und das Koaxialkabel mit der Anlage
kontaktieren zu konnen. Im Hinblick auf Abbildung 6.3.2 ,Querschnitt der neuen

Zuleitung® entstand das in der folgenden Abbildung skizzierte Prinzip.

S\

Zuleitung fur Zuleitung fur
AuRenballon Innenballon
| |
| |
............................ . ! Koax
zum Ballon
| Fiihrungsdraht
. : 5,
d 7
// //
/// ///
/// ///
el 1. Kammer 7 2. Kammer
//, ///
e 4
// //

Abb. 5.4.1: Schematische Darstellung des Anschluf3stiicks. Die GrofRenordnung ist
Abbildung 5.3.2 zu entnehmen.

In der ersten Kammer wird das Koaxiakabel aus der Zuleitung durch das Anschluf3stiick in
den AulBenraum gefuhrt, wo es spater mit einem BNC-Stecker verlotet und mit der
Elektronik verbunden wird. Die voneinander getrennten Kammern 1 und 2 dienen der

60



Inflation des Auffen- bzw. Innenballons. Das verbleibende zentrale Lumen ist fir den
Fuhrungsdraht vorgesehen.

Kommerzielle
Zuleitungen
zur Balloninflation

Kammer 1 und 2 Fuhrungsdraht

Abb. 5.4.2: Anschlul3stiick des Bildgebungskatheters.

Kommerzielle
Zuleitungen
zur Balloninflation

Zuleitung fur den
Fuhrungsdraht

=

zum Ballon

Kammer 1 und 2

Abb. 5.4.3: VergrofRerung von Abbildung 5.4.2. Linksim Bild: die Zuleitung zum Katheter.
Rechtsim Bild: die Zuleitung fur den Fuihrungsdraht und das Koaxialkabel. In der Mitte das
eigentliche Anschluf3stiick mit den beiden Kammern und deren nach oben zeigenden

Zuleitungen zur Inflation von Innen- und Auf3enballon.

Als Material fur das Anschlul3stiick wurde Plexiglas gewahlt, da es sich leicht verarbeiten
lalt. Ein 3 cm langer, 1,5 cm dicker Plexiglasstab wurde an der einen Seite plan geschliffen.
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Anschliefiend wurden von der planen Seite aus die zwei Kammern eingefrast und die
Locher fur die Zuleitungen gebohrt. Das Anschluf3stiick wird mit kommerziellen
Zuleitungen versehen (Abb. 5.4.2 und 5.4.3). Sie haben den Vorteil, dal3 ihre Gewinde am
Ende der Leitung mit dem zur Applikation notwendigen medizinischen Geréd (z.B.
Manometerspritze) Ubereinstimmen. Alle Zuleitungen werden mit dem oben genannten
Cyanacrylat-Sekundenkleber mehrmals von innen und auf3en verklebt. Anschlief3end
werden mit Hilfe eines speziellen Plexiglasklebers (Trichlorethan) die Kammern dicht mit

einem Deckel aus Plexiglas verschlossen.
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Kapitel 6

Elektronik

Im folgenden Kapitel werden die einzelnen Aspekte bzw. Probleme der SignalUibertragung
von der Detektionsspule zum Empfangskanal des Kernspintomographen und deren
Losungen geschildert. Die genaue Berechnung der einzelnen Bauelemente im Anhang dient
aufgrund von Streukapazitéten, etc. lediglich zur Abschdtzung (Anhang A.5). Aus diesem
Grund fand zur Verifizierung der Berechnung das Smith-Chart-Diagramm Verwendung,
welches im Anhang ausfihrlich beschrieben ist (Anhang A.2-5). Das Hinzufligen jedes
einzelnen Bauelements wurde mit diesem Verfahren abgeschédtzt und mit Hilfe des
Netzwerkanalysators ~ kontrolliert.  Zur  Abstimmung der  Schaltung  wurden
Drehkondensatoren verwendet, die anschlief3end entweder durch Festkondensatoren oder
zur Feinabstimmung durch Drehkondensatoren hoherer Gite ersetzt wurden. Alle
verwendeten Induktivitdten wurden selber gewickelt, um hier ebenfalls eine hohe Gite

gewéahrleisten zu kénnen. In den folgenden Schaltbildern ist eine Induktivitat mit

— WV~

und eine Kapazitat mit

-

symbolisch dargestellt.
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Uberblick:

Ballonkatheter Elektronik Zum Tomographen
Schwingkreis bestehend Anpal3-, Verstimm:-, A/4- M agnetresonanztomo-
aus Detektionsspule und Schaltung und graph Magnetom Expert

K oaxial kabel Mantelwellensperre der Firma Siemens

Abb. 6: Schematischer Aufbau der Elektronik einer intravaskul &ren HF-Empfangsspule.

6.1 Anpaldschaltung

Damit die Empfangsspule sensitiv fur das MR-Signal ist, mul3 die Spule auf die
Betriebsfrequenz des MR-Systems (f;=40,45 MHz) abgestimmt werden (Tuning). Um das
MR-Signal von der Empfangsspule verlustlos in den Vorverstarkereingang des
Tomographen einspeisen zu koénnen, ist eine Impedanzanpassung noétig. Die
Gesamtimpedanz Z wird auf einen Wellenwiderstand abgestimmt (Matching; hier kapazitive
Anpassung), um das MR-Signal reflexionslos in das folgende Koaxialkabel einzukoppeln.
Im Falle des MRT Siemens Magnetom Expert ist der Wellenwiderstand, der durch den
Empfangskanal bzw. die verwendeten Koaxialkabel vorgegeben ist, gleich 50 Q. Durch
dieses Anpal3netzwerk (Abb. 6.1) wird der komplexe Antennenwiderstand Z an den
Wellenwiderstand des Vorverstérkers der Anlage angepal®t, d.h. der Vorverstarker sieht den
reellen Lastwiderstand, an dem die aufgenommene Leistung ihren Maximawert hat.
Mal3gebend fir diese Abstimmung ist der Reflexionsfaktor [0 (Anhang A.1):

- Z -50Q
Z +50Q|

Bel einer korrekten Anpassung (Z 0) bedeutet das, dal3 der komplexe Widerstand Z der
Detektionsspule reell sein und moéglichst in der Néhe von 50 Q liegen mul3.

Im Fall der intravaskul&ren Empfangsspule befindet sich die gesamte Elektronik auf3erhalb
des Korpers. Das bedeutet, dal3 das zur SignalUbertragung von der Spule zur Elektronik
verwendete Koaxialkabel Teil des Schwingkreises ist. D.h. die Eigenkapazitét zwischen
Innen- und Aulenleiter des Koaxialkabels (Abb. 6.3.4) wirkt parallel zum Tuning-
Kondensator und zur Spule (Parallelschwingkreis). Zum korrekten Abgleich verwendet man
den Netzwerkanalysator (siehe hierzu auch Abb. 3.5.2).
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Detektions- \
spule

Tuning- und Matthing-
Kondensator

L O

Abb. 6.1: Elektrisches Ersatzschaltbild einer MR-Spule mit variablen Kondensatoren.

6.2 Verstimmschaltung

Bei reinen Empfangsspulen ist eine Verstimmung der Empfangsspule im Sendefal
unbedingt erforderlich. Wére die Empfangsspule nicht verstimmt, wirde ein grof3er Teil der
Sendeleistung in sie einkoppeln, da sowohl Sende- als auch Empfangsspule auf die selbe
Frequenz abgestimmt sind. In der Umgebung der Empfangsspule wirden zusétzlich starke
lokale Felder erzeugt, die sich mit dem HF-Feld der Sendespule Uberlagern wirden. Das
hétte eine Verzerrung des HF-Feldes einhergehend mit einer entsprechend inhomogenen
Anregung der Kernspins zur Folge.

Aul¥erdem treten infolge der magnetischen Induktion in der Empfangsspule hohe induzierte
Spannungsstofie auf. Sie werden durch die starken Sendepulse hervorgerufen. Bei
geschlossenen  Leiterschleifen  bewirken diese induzierten  Spannungen  grof3e
Hochfrequenzstrome. Das ruckwirkende Feld fuhrt zu grof3en Verlustleistungen im
naheliegenden Gewebe, die Erwdrmungen bzw. Verbrennungen nach sich ziehen kénnen.
Ferner konnen Schaltungskomponenten, beispielsweise der Vorverstérker der Anlage, durch
die hohen induzierten Strdme und Spannungen zerstort werden.

Unter ener Verstimmschaltung versteht man hier eine Schaltung, welche die
Resonanzfrequenz der Empfangsspule zu hoéheren oder niedrigeren Frequenzen hin
verschiebt. Somit wird erreicht, dal3 der Schwingkreis nicht mehr fir die Anregungsfrequenz
von 40,45 MHz sensitiv ist. Dies gelingt laut der Formel
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durch  Vergrolerung bzw. Verkleinerung der effektiven Kapazitét Cg des
Parallel schwingkrei ses.

Der Strom ist bel Parallelschwingkreisen bei Frequenzen unterhalb der Resonanzfrequenz
durch die Induktivitét grofRer als durch die Kapazitédt, da bei niedrigeren Frequenzen die
Reaktanz von L kleiner und die von C grofl3er ist. Zu héheren Frequenzen hin ist die
Situation genau umgekehrt. Da man im Sendefall mdglichst geringe Strome in der Spule
haben will, verschiebt man die Resonanzfrequenz normalerweise zu hdheren Frequenzen,
indem man eine Parallelkapazitdt mit zwei antiparallel geschalteten Dioden (hier BAV99)
Uberbruckt und somit die effektive Kapazitéat des Schwingkreises verringert. Wird auf der
Empfangsspule eine hohe Spannung induziert, werden diese Dioden innerhalb weniger
Nanosekunden leitend. Das hat wiederum zur Folge, da3 die Impedanz Z des

Resonanzkreises bel 40,45 MHz wesentlich grofer ist als im Resonanzfall. Damit ist der

induzierte Strom |I| = |U|/|Z| kleiner al'sim Resonanzfall.
° T II o
Detektions- —— Antiparallele
spule [ JERVAAN Dioden
47
e
L l O

Abb. 6.2: Ersatzschaltbild: Detektionsspule, Anpal3schaltung, Verstimmschaltung.

6.3 A/4-Schaltung

Es hat sich jedoch gezeigt, dal? die Verstimmschaltung aleine nicht ausreichend ist, jegliche
Feldverzerrungen zu unterdriicken. Nach langwierigen Untersuchungen stellte sich heraus,
dal? das linear polarisierte, in x-Richtung orientierte B1-Sendefeld in der Spule HF-Strome
induziert. Diese HF-Strome erzeugen selbst wiederum Felder, die sich mit dem HF-

Sendefeld Uberlagern (Abb. 6.3.2a). Wenn dlerdings der Flachenvektor A  der
Empfangsspule senkrecht auf dem Vektor B, des eingestrahlten HF-Sendefeldes steht, sind

beide Spulen mechanisch entkoppelt (Abb. 6.3.1). Das Skalarprodukt Ao B, ist somit Null.
Laut der Induktionsformel in Kapitel 3.5 tritt demzufolge keine Spannungsinduktion durch
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das eingestrahlte B;-Feld in der Empfangsspule auf und die Empfangsspule erzeugt

ihrerseits keine storenden Felder.

Leiterschleife

Magnetische Feldlinien

Abb. 6.3.1: Schematische Darstellung zur mechanischen Entkopplung von Sende- und
Empfangsspule.

Abb. 6.3.2: MR-Bild aufgenommen mit einer ,, Double-Loop“; a) ohne A/4-Leitung: Estreten
deutliche Feldverzerrungen infolge der induktiven K opplung zwischen Bodyresonator und
Empfangsspule auf. Die Spulenleiter befinden sich auf Hohe der hellen Stellen; b) mit A/4-Leitung:
Sende- und Empfangsspule sind entkoppelt. Es resultiert eine vollig konzentrische Ausleuchtung.

Da dieser Sonderfall der Positionierung in der klinischen Anwendung nicht immer

gewdhrleistet ist, muf3 zusétzlich auf eine A/4-Schaltung zuriickgegriffen werden. Um beim
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Anregen der Atomkerne durch den Bodyresonator (Sendefall) eine induktive Kopplung von
Bodyresonator und Empfangsspule zu verhindern, wird durch eine am Ende
kurzgeschlossene A/4-Schaltung in die Empfangsspule ein hoher Widerstand transformiert
(Anhang A.3). Dadurch verhdt sich die Spule so, as wére sie an einer Stelle aufgetrennt.
Das Feld der Sendespule kann somit nicht mehr in die Empfangsspul e einkoppeln.

A4-L eitung:

Bei einer A/4-Leitung handelt es sich um ein Koaxialkabel, dessen elektrische Lange gleich

einem Viertel der Wellenlange der Betriebsfrequenz ist. FUr unseren konkreten Fall ergibt
das bel ener Anregungsfrequenz von 40,45 MHz unter Berlcksichtigung des
Verkirzungsfaktors des K oaxia kabels eine Lénge von 120 cm.

Laut Abbildung 6.3.3. ist bei einer am Ende kurzgeschlossenen A/4-Leitung (Z=0) die
Spannungsamplitude am Eingang maximal und der Strom minimal. Bei einer offenen A/4-
Leitung (Z=o) ist die Spannung am Eingang minimal und der Strom maximal.

Ziel ist es mit Hilfe zweier antiparallel geschalteter Dioden Innen- und Aul3enleiter des
Koaxialkabels aul3erhalb des Koérpers HF-maldig kurzzuschlief3en, damit nach einer A/4-
Leitung (also 120 cm) an der Spitze des Bildgebungskatheters nur noch minimaler Strom
flieRen kann, d.h. der Widerstand |Z| =|U|/|I| hochohmigist.

Eingangsspannung Abschluf3widerstand

(TO K oaxialkabel )T)
U Z

o Bad a2 w4 o T
¥

|
Kurzgeschlossene Leitung!

Offene Leitung

t
]
!
i
.
*1
- o
- I
i
- :
. . . f=w
1 .'
1
Lo
a0

Z=0

J./.

Abb. 6.3.3: Spannungsamplitude entlang eines K oaxialkabels al's Funktion der Wellenlange A [Meister 1996].
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Phasenschieber :

Um nicht 120 cm lange Koaxialkabel verwenden zu miissen, die aufgrund ihrer Lange und
demzufolge wegen ihres Eigenwiderstands zusétzlich storendes Rauschen erzeugen, wird
ein Phasenschieber verwendet. Unter einem Phasenschieber, auch teGlied genannt, versteht
man einen Leitungsnachbau, der die selben elektrischen Eigenschaften wie ein Koaxialkabel
hat (Abb. 6.3.4).

4 T -

Abb. 6.3.4: Leitungsnachbau eines K oaxialkabels; Phasenschieber.

Somit kann das Koaxiakabel beliebig verkirzt und der jeweiligen Untersuchung angepalit
werden. Die nun fir eine A/4-Leitung fehlende Kabellange wird mit Hilfe eines
Phasenschiebers nachgebaut. Bei einem am Ende kurzgeschlossenen Phasenschieber wird

der eine Kondensator Uberbrickt. Er ist demzufolge irrelevant und wird aus diesem Grunde

nicht eingebaut.
i i Kontakt 1
. ® : O
Detektions- : i
spule I i i
: i Kurzgeschlossene
! I ! :
—> | — AVAV AN AM4-Leitung
Hier wird | | €
die Spule i i
aufgetrennt ! !
! ! Kontakt 2
—® : o
Abb. 6.3.5: Realisierung der A/4-Schaltung.
Test:

Um zu testen, ob im Falle eines kurzgeschl ossenen Phasenschiebers auch wirklich ein hoher
Widerstand in der Empfangsspule herrscht, wird die Spule in der Mitte aufgetrennt
(Abb. 6.3.5). Man |6st z.B. die Spule vom Innen- bzw. Aul3enleiter des Koaxiakabels und
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erzeugt somit eine offene A/4-Leitung. Das bedeutet, dal3 der zwischen den Kontakten 1 und
2 gemessene Widerstand minimal sein muf3 (Abb. 6.3.5). Dies verifiziert man am besten im
Smith-Chart-Modus des Netzwerkanalysators.

Mit Hilfe eines variablen Drehkondensators bei Aufbau des Phasenschiebers konnen

eventuelle Feineinstellungen vorgenommen werden.

6.4 Kombination

Die A/4-Schaltung muf3 fur den Empfangsfall noch mit einer Anpal3schaltung versehen
werden, da sie bis jetzt weder richtig ,, getunt” noch ,,gematcht* ist. Im Empfangsfall reicht
die induzierte Spannung nicht aus, um die Dioden durchzuschalten. Die Schaltung muf,
bevor das MR-Signal in die Koaxialleitung eingekoppelt wird, auf die Resonanzfrequenz
und eine Impedanz von 50 Q abgestimmt werden. Die Spule wird fir diesen Abgleich vorne
am Ballon wieder geschlossen (Abb. 6.3.5). In der Schaltungskonfiguration in Abbildung
6.4.1 ist automatisch die Verstimmschatung implementiert, da die durchgeschalteten
Dioden die effektive parallele Kapazitét durch Kurzschlief3en des Parallelkondensators der
Anpal3schaltung verkleinern.

Anpal3-
schaltung =

Abb. 6.4.1: Kombination aus Anpal3-, Verstimm- und A/4-Schaltung.

Es handelt sich hier nicht mehr um eine rein kapazitive Ankopplung. Diese Wahl aus einer
Kombination von induktiver und kapazitiver Ankopplung war nétig, um die gesamte
Schaltung auf die gewlnschten Werte (f=40,45 MHz; Z=50 Q) abstimmen zu kdnnen
(Anhang A.5).
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Durch genaue Studie der HF-Theorie und des Smith-Charts ist es nun auch mdglich, die
Elektronik so zu modifizieren, dal3 Bildgebungskatheter mit nahezu beliebiger Kabellange
abgestimmt und angepal werden konnen. Allerdings steigt mit der Lénge des
Koaxiakabels der Widerstand des Schwingkreises Rgpuie, Was sich negativ auf das SNR und
somit auf die Bildqualitdt auswirkt. Man sollte also Kabelldngen verwenden, die der

Applikation optimal angepaldt sind.

Drehkondensatoren zur Feinabstimmung von Decoupling, Tuning und Matching

Abb. 5.4.2: Die gesamte Elektronik befindet sich in einer HF-abgeschirmten BOX aus Kupfer
an deren Ende BNC-Stecker eine Kontaktierung ermdglichen. Der Schaltplan der kompletten
Elektronik ist in Anhang A.5 zu finden.

6.5 Mantelwellensperre

Die in Kapitel 3.6 beschriebenen Mantelwellen kénnen mdglicherweise zu gefahrlichen
Erwarmung bzw. Verbrennung im menschlichen Korper fuhren. Sie entstehen dadurch, dal3
das Koaxialkabel die elektrischen Feldlinien des Sendefeldes des Bodyresonators nicht
senkrecht schneidet. Hieraus resultieren entsprechend hohe HF-Strome auf dem
Aulenmantel, die Erwéarmungseffekte zur Folge haben kénnen. Bei normalen
Oberflachenspulen wéren Erwérmung von mehreren Grad Celsius tolerierbar, da sie sich
nicht in unmittelbarem Kontakt zu empfindlichem Gewebe, etc. befinden. Um auch bel
dieser invasiven Applikation jegliche Erwd&rmungen minimieren zu konnen, fanden

sogenannte Mantelwellensperren ihre Verwendung.
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Mantelwellensperren bestehen aus einem zu einer Induktivitét auf einen Tefloncorpus
gewickelten Koaxialkabel. Den Mantel am Eingang und am Ausgang der Wicklung
Uberbriickt man durch einen Festkondensator und einen einstellbaren Kondensator. Dadurch
entstent ein Paralelschwingkrels, den man auf die Mef¥frequenz abstimmt. Dieser
Parallelschwingkreis stellt nun fir den AulRenmantel eine hohe Impedanz dar, wéhrend die
Wellenausbreitung im Inneren des Kabels ungestort bleibt [Rothammel 1984]. Dadurch wird
verhindert, dal3 sich Strome auf dem AufRenmantel des Koaxialkabels bilden kdnnen. Eine
zusétzliche Anpassung ist nicht nétig, da sich der Wellenwiderstand von 50 Q nicht andert.
Die Mantelwellensperre ist ebenfalls von einer HF-abgeschirmten Box aus Kupfer umgeben,
die mit BNC-Steckern versehen ist.

Die Mantelwellensperre befindet sich bei allen Untersuchungen und Experimenten stets
direkt hinter der Elektronik in Richtung Anlage. Es wére auch denkbar, die
Mantelwellensperre zwischen Katheter und Elektronik zu positionieren. Hier wirde das
aufgewickelte Koaxialkabel in die A/4-Schaltung mit eingehen. Allerdings wrde hierdurch
die Mantelwellensperre zum  eigentlichen  Schwingkreis gehdren, somit den

Spulenwiderstand erhthen und dadurch das SNR verschlechtern.

Abb. 6.5.1; Skizzierung einer auf einen Teflonring gewickelten Mantelwellensperre [Duerr 1989].

Esist anzunehmen, dal3 bel einer auf einen Ballon montierten Leiterschleife (, Single-Loop™)
die Warmeentwicklung an der Katheterspitze am groften ist. Dies ist unter anderem darauf
zurlickzufihren, dal3 der Kupferdraht an der Spitze des Katheters , geknickt* ist. Dadurch

werden die E-Feldlinien in der Spitze fokussiert. Demzufolge herrscht an der Katheterspitze
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der grofdte Leiterwiderstand und somit die stérkste Erwérmung. An dem anderen Ende des
Balons ist das Koaxiakabel langs des Katheters festgelotet. Hier werden keine

Uberdurchschnittlichen Widerstandserhhungen erwartet.

Drehkondensator

N :_}f i":_
>

'1‘

Abb. 6.5.2: Aufbau einer Mantelwellensperre. Die Induktivitét ist hier aus Platzgrinden nicht auf einen
Teflonring, sondern auf einen Teflonstab gewickelt.

Abb. 6.5.3: HF-abgeschirmte Box aus Kupfer, in der sich die Mantelwellensperre befindet.
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Abstimmung der M antelwellensperre:

Auf beiden Seiten der Mantelwellensperre, in einem Abstand von ca. 0,10 m, werden
Induktionsspulen an das Koaxialkabel angebracht, die mit Kanal 1 (S1) bzw. Kanal 2 (S2)
des Netzwerkanalysators verbunden sind. Nun wird der Betrag der Transmission zwischen
den beiden Kandlen (S12) gemessen. Das Minimum der Transmission wird auf 40,45 MHz
eingestellt.

M essuna:

Um die Effektivitét von solchen Mantelwellensperren bel intravaskuldren Empfangsspulen
zu testen, wurde der entwickelte Bildgebungskatheter in seiner ganzen Lange (30 cm) in z-
Richtung des Scanners orientiert und mit der Elektronik kontaktiert. Anschlief3end wurde
die Mantelwellensperre direkt zwischen die Elektronik und das folgende Koaxiakabel an
den Vorverstéarkereingang der Anlage angeschlossen. Ein 0,1 ml grof3es Reservoir
physiologischer NaCl-Losung wurde an der Spulenspitze plaziert, um mit dessen
Warmeleitfahigkeit den Sensor eines Widerstandsthermometers thermisch anzukoppeln. Mit
dieser Methode war es maglich, die Warmeentwicklung an der Spitze indirekt detektieren zu
kénnen. Das Widerstandsthermometer wurde separat extern betrieben. Es wurde darauf
geachtet, dal3 die ndtige Zuleitung in z-Richtung aus dem Scanner herausfiihrte. Somit
wurde verhindert, dal3 sich das Thermometer nicht direkt durch die eingestrahlte HF-
Leistung erwarmt. Ohne intravaskulére Empfangsspule wurden keine mef3baren
Temperaturdnderungen festgestellt. Die Temperaturdnderung wird aus der Temperatur
unmittelbar nach der Sequenz abziglich der Ausgangstemperatur ermittelt. Die
Mef3genauigkeit betrdgt 0,1 Grad Celsius. Untersucht wurde die Temperaturdnderung in
Abhéangigkeit von der Hbhe des Steckers in der Patientenliege bis zur eigentlichen
Katheterposition. Somit konnte eine indirekte Abhangigkeit zu den elektrischen Feldlinien
des horizontal eingestrahlten HF-Sendefel des des Bodyresonators, die das Koaxialkabel nun
nicht mehr senkrecht schneiden, hergestellt werden (Kapitel 3.6). Der Ballonkatheter selber
war bel jeder Messung in z-Richtung orientiert. Der Ballon und die Elektronik befanden sich
aso stets auf gleicher Hohe. Es wurde somit nur die Auswirkung der auf dem

Koaxialmantel der Zuleitung einkoppelnden E-Felder untersucht.
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Zur besseren Verdeutlichung dieses Effekts wurde eine sehr leistungsintensive Sequenz

verwendet:
3D-Gradienten-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 54 ms, Echozeit: 22 ms,
Akquisitionszeit: 2:28 min; Flipwinkel: 25°.
4,5
4
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Hohe der Katheterposition in cm

Abb. 6.5.4; Temperaturmessung zur Effektivitét von Mantelwellensperren.

Zur Auswertung wurden zwei Messungen gemittelt. Bis zu einer Hohe Uber der
Patientenliege von 12 cm ohne Mantelwellensperre und 18 cm mit Mantelwellensperre
waren keine mefdbaren Temperaturanderungen feststellbar. Von dieser Hohe ab stieg die
Temperaturentwicklung stark an. In Kombination mit der Mantelwellensperre konnte jedoch
die Erwarmung deutlich verringert werden. In der maximal ausgewerteten Hohe von 30 cm
konnte die Temperaturénderung von 3,9°C auf 1,4°C reduziert werden. Dies entspricht einer
Verringerung der Temperaturentwicklung von fast 65%.

Diese Kombination kann somit ein wirksamer Schutz fir Patienten sein, die mit

intravaskul&ren HF-Spulen untersucht werden.

75



Kapitel 7
M essungen

Fur die Messungen mit der intravaskuldren Empfangsspule stand ein 1,0 Tedla starker
Kernspintomograph (Magnetom Expert, Firma Siemens, Erlangen) mit enem
Gradientensystem mit einer maximalen Gradientenstdrke von 20 mT/m be ener
Anstiegszeit von 1,2 msec zur Verfigung. Zuerst wurden Phantommessungen durchgefihrt,
um die Funktionsfahigkeit der Spulen zu testen. Spater wurden diese Ergebnisse am
Tiermodell verifiziert.
Zum Vergleich der einzelnen Bildgebungskatheter und Sequenzen wurden evaluiert:
1 Signal-zu-Rausch-Verhdltnis (SNR)
2. Signalabfall bzw. Eindringtiefe des Signals
3. - Uberstrahlung an den Leitern (, Single-Loop*) bzw.

- konzentrische Ausleuchtung (,, Double-Loop")

4, qualitative Abgrenzung feiner Strukturen.

7.1 Phantommessungen

Als Mef3objekt fur die Phantommessungen dient ein Behdlter, der mit Wasser gefullt ist. In
diesem Behdltnis werden die verschiedenen intravaskuldren Bildgebungskatheter plaziert
und in z-Richtung orientiert. Es wird stets darauf geachtet, dai3 der Flachenvektor A der
Empfangsspule senkrecht auf dem Vektor B, des eingestrahlten HF-Sendefeldes steht.
Durch die jeweils identische Ausrichtung der Katheter konnen die einzelnen
Spulenarchitekturen direkt verglichen werden. Dal3 die Methode der A/4-Schaltung zur
Entkopplung von Sende- und Empfangsspule funktioniert, wurde bereits in Kapitel 6.3
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gezeigt und soll hier nicht weiter untersucht werden. Die Elektronik wurde bel jedem
Katheter vor der Untersuchung nochmals genau eingestellt. Als Mef3sequenz wird eine vom
Hersteller entwickelte

2D-Gradienten-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 641 ms, Echozeit: 11 ms, Flipwinkel:
60°, FOV: 80*80 mm?, Matrix: 224*256, Anzahl der
Akquisitionen: 1, Schichtdicke: 4 mm, Aufnahmezeit:
2:46 min

verwendet. Sdmtliche Phantomaufnahmen werden mit der selben Sequenz akquiriert. Die
Grauwerte werden anschlief3end invertiert, so dald ein Negativ von der eigentlichen
Abbildung entsteht. So kdnnen beim Druck die entscheidenden Merkmale besser visualisiert
werden.

Eswerden drei verschiedene Spulentypen untersucht:

e SL(8mm): ,Single-Loop”-Design auf einem Ballon mit 8 mm Auf3endurchmesser,

e SL(5Bmm/8mm): , Single-Loop“-Design auf einem Innenballon mit 5 mm Durchmesser
und einem Aul3enballon mit 8 mm Durchmesser,

e DL(5mm/8mm): , Double-Loop”-Design auf einem Innenballon mit 5 mm Durchmesser

und einem AufRenballon mit 8 mm Durchmesser.

Der hier evauierte und spater am Tiermodell zum Einsatz kommende Bildgebungskatheter
weist aufgrund der Gefal3grofRe der Arteria carotis communis eines 50 kg schweren
Hausschweins einen Aul3enballondurchmesser von 8 mm auf. Zur Wahl der geeigneten
Ballondurchmesser hilft Kapitel 4.5. Das Verhdltnis von Innen- zu AufRenballondurchmesser
sollte ungefahr einem Wert von 0,6 entsprechen. Da als Innenballon kommerzielle PTA-
Ballonkatheter verwendet werden und diese nur mit AulRendurchmessern von
3, 4,5, ..., 12 mm zur Verfigung stehen, wurde der 5 mm grof3e Ballon gewahlt. Das
Verhdltnis von Innen- zu Aulenballon entspricht somit 5/8, also einem Wert von 0,625. Aus
dieser Modifikation errechnet sich mit dem Programm zur Optimierung der Positionswinkel
der Spulenleiter ein Winkel von §opima=62,6° (siehe hierzu auch Abb. B.3), um die minimal
mogliche Feldschwankung von hier <o(p)>=+15% (siehe hierzu auch Abb. 4.5) zu
erreichen. Wegen des groflieren Verhdtnisses von 0,625 im Vergleich zu 0,600 erhéht sich

die Feldschwankung von <o(p=10mm)>=+13% auf <o(p)>=+15%.
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Bel der Auswertung der Experimente stehen die qualitativen Unterschiede im Vordergrund.
Die quantitativen Anspriiche eines Merkmales sind hier irrelevant. Durch die fir unsere
Anspriche beschrénkten Méglichkeiten der Anlage, die Signalintensitét zu bestimmen, war
man gezwungen, das Signal bzw. das Rauschen, wie folgt, zu ermitteln:

Bel einer Messung bestimmt man das Rauschen, indem man die Signalintensitét Gber einen
Bildbereich (hier Kreise), aus dem kein Nutzsignal empfangen werden kann, mittelt. Das
Signal wird Uber einen kleinen, Nutzsignal gebenden Bereich (ebenfalls Kreise) gemittelt.
Die Software des Tomographen stellt auch die Option zur Verfiugung, den Wert der
maximalen Signalintensitdt aus diesem Bereich zu bestimmen. Das SNR erhdlt man durch

die Division der jeweiligen Werte.

Ergebnisse:

1. Sgnal-zu-Rausch Verhéaltnis:

Es ist problematisch, das SNR der einzelnen Spulentypen direkt zu vergleichen. Es stellt
sich die Frage, welchen Bereich man als Signal interpretieren kann, insbesondere bei dem
,Single-Loop“-Design SL(8mm) mit einem Ballon, da es hier zu Uberstrahlungen kommt.
Die Auswertung orientiert sich an Kapitel 4. Es werden die Bereiche direkt an den Leitern
bzw. orthogona dazu betrachtet. Zur weiteren Auswertung wird die maximae

Signalintensitét dieser Bereiche verwendet.

AuRenballon

4 2 >
X

Auswertebereiche

Abb. 7.1.1: Skizze zur Veranschaulichung der Auswertung. Es werden die Bereiche direkt an

den Leitern (2 und 4) bzw. orthogonal dazu (1 und 3) betrachtet.

Zusétzlich werden zwei benachbarte Schichten evaluiert. Die Bezeichnungen SNR 1, 2, 3
oder 4 stehen fur das maximale Signal-zu-Rausch Verhdltnis in den entsprechenden
Auswerte-Bereichen. SNR(1,3) bezeichnet z.B. den gemeinsamen Mittelwert des maximalen

SNR der Bereiche 1 und 3. Das Kirzel <SNR>yiwg entspricht dem Mittelwert Uber ale vier
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Auswertebereiche, der wie Kapitel 4 auf 100% normiert wird. Der Ausdruck <o(8mm)>

steht fur die Magnetfeldschwankung <o(p)> am Aul3enballon mit Radius p=8 mm und ist

analog zu Kapitel 4 in bezug auf <SNR>yitg in Prozent angegeben.

Spulentyp: SNR(1,3) SNR(2,4) <SNR>itte <o(8mm)>
SL (8mm) 45 130 88 +49%
SL (5mm/8mm) 36 63 49 +27%
DL (5mm/8mm) 74 76 75 +1%

Tabelle 7.1.1: Direkter Vergleich der drei Spulenarchitekturen. Entscheidend hier das

<SNR>yia Und die Magnetfeldschwankung <a(p)> am AulRenballon mit Radius p=8 mm.
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DieWerte ergeben sich aus den MR-Bildern in Abbildung 7.1.2-4.




Abb.: 7.1.2; ,Single-Loop" SL(8mm).

Abb.: 7.1.3: ,Single-Loop” SL(5mm/8mm).

Abb.: 7.1.4: ,Double-Loop" DL(5mm/8mm).
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2. Sgnalabfall:
Um bel den verschiedenen Spulentypen den Signalabfall mit steigender Entfernung vom

Mittel punkt der Spulengeometrie bestimmen zu kénnen, wurden jeweils die Bereiche in x-
und y-Richtung im Abstand 2p (Bereich 1 und 3) und 3,5p (Bereich 3 und 4) betrachtet,
wobei p der Radius des AulRenballons ist (Abb. 7.1.5). Die Bereiche 1 und 3 im Abstand 2p
wurden gewdhlt, damit es bei der Auswertung des ,, Single-Loop“-Designs SL(8mm) keine
Probleme mit den Uberstrahlungen an den Leitern gibt. Die Bereiche 2 und 4 im Abstand

3,5p erschienen zur Auswertung des Fernfeldes al's gut geeignet.

/AuBenbaIIon

3) <€4— Auswertebereiche

D,

Abb. 7.1.5: Skizze zur Veranschaulichung der Auswertung. Es werden jeweils die Bereiche
in x- und y-Richtung im Abstand 2p (Bereich 1 und 3) und 3,5p (Bereich 3 und 4) von der
Spulenmitte betrachtet, wobei p der Radius des Auf3enballonsist.

Bei der Berechnung der Leiterarchitektur in Kapitel 4 wurden die Bereiche im Abstand p
und 2p betrachtet. Die Quintessenz dieser Betrachtung war, da3 das Signal direkt
proportional zu 1/p? nach auf3en abfdlt. Daraus folgt:

NR(35 _/(35p)° _22/ _ax
( %R(Zp)_% p) (Zp)z_%52_33m.
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Das bedeutet, dal3 im Falle des Dipolcharakters der Spulenarchitekturen das Signal vom
Bereich 1 und 3 auf 33% im Bereich 2 und 4 abfallen mul3. Es werden zwel benachbarte

Schichten ausgewertet und gemittelt.

Spulentyp: SNR(Bereich 1 bzw. 3): | SNR(Bereich 2 bzw. 4): | SNR(3,5p)/SNR(2p):
SL(8mm) 1 15,5 2: 3,6 23%

3 154 4: 5,2 34%
SL(5mm/8mm) 1 8,6 2: 2,3 27%

3 8,4 4: 2,8 33%
DL(5mm/8mm) |1 13,7 2: 43 31%

3 14,6 4: 4.8 33%

Tabelle 7.1.2: Direkter Vergleich der drei Spulenarchitekturen. Entscheidend hier das
SNR(3,5p)/SNR(2p) mit Radius p=8 mm.

3. Uberstrahlung an den Leitern baw. konzentrische Ausleuchtung:
Fur diesen Gesichtspunkt wird Tabelle 7.1.1 betrachtet.

4. Abgrenzung feiner Strukturen:

Hierzu konnen bel dem hier verwendeten Phantom keine Aussagen getroffen werden. Es ist
moglich, andere Phantomtypen zu benutzen, die ebenfalls einen hohen Wassergehalt, aber
zusétzlich noch feine Strukturen, aufweisen. Als besonders geeignet haben sich hierfur
handelsiibliche Zitronen oder Salatgurken erwiesen. In diese Phantome wurde langs ein
Loch gebohrt und der intravaskulére Bildgebungskatheters plaziert. Auf diese Versuchsreihe
soll aber im Rahmen dieser Arbeit nicht weiter eingegangen werden. Die Abgrenzung feiner

Strukturen wird lediglich im folgenden Kapitel 7.2 ,,Messungen am Tiermodell* betrachtet.

L (8mm):
Die Uberstrahlung direkt an den Leitern (SNR(2,4)=130) ist deutlich zu erkennen

(Abb. 7.1.2). Orthogonal dazu erh@lt man ein relativ schwaches Signal (SNR(1,3)=45).
Aufgrund dieser Uberstrahlung errechnet sich mit der verwendeten Methode auch ein hohes
<SNR>ite VOn 88. Hier geht falschlicher Weise die Uberstrahlung direkt an den Leitern

mit ein, die man eigentlich nicht als Signal werten kann. Die Schwankung des SNR und
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demzufolge des Magnetfeldbetrags am Rand des Balons betrdgt <o(8mm)>=+49%
(Tab. 7.1.1). Sie fallt hier geringer aus als theoretisch erwartet, da die Signalamplitude bei
Uberstrahlungen abgeschnitten wird. Auch falt auf, daR das Feld in x-Richtung deutlich
schneller abféllt (SNR(3,5p)/SNR(2p)=23%) als in y-Richtung (SNR(3,5p)/SNR(2p)=34%)
(Tab. 7.1.2). Das bedeutet, dal? selbst im ,, Fernfeld“ die konzentrische Ausleuchtung nicht
optimal gewéahrleistet ist.

S (5mm/8mm):

Die Ausleuchtung auf Hohe der Leiter (SNR(2,4)=63) ist auch hier deutlich stérker as
orthogonal dazu (SNR(1,3)=36), ndmlich fast doppelt so stark. Das SNR der gesamten
Aufnahme ist merklich schlechter <SNR>yitg=49 as bei SL(8mm) (<SNR>yiis=88)
(Tab. 7.1.1). Jedoch wird die konzentrische Schwankung der Signalintensitdt auf

<0(8mm)>=+28%, im Vergleich zu <o(8mm)>=+49% bei der Spule SL(8mm), reduziert
(Tab. 7.1.2). Im ,Fernfeld” resultiert ebenfalls ein schwaches SNR (SNR(2p)=8,5 und
SNR(3,5p)=2,6) (Tab. 7.1.2). Dies entspricht zirka der Halfte des SNR bei dem Katheter
SL(8mm). Das Magnetfeld fallt mit SNR(3,5p)/SNR(2p)=27% in y-Richtung nicht mehr so
stark ab, wie mit SNR(3,5p)/SNR(2p)=23% bei der SL(8mm)
(Tab. 7.1.2). In y-Richtung bleibt dieser Wert nahezu konstant (34% bei SL(8mm) bzw.
33% bei SL(5mm/8mm)) (Tab. 7.1.2).

DL (Smm/8mm):

Bei der ,Double-Loop” betragt das SNR am Rand des AulRenballons <SNR>yig=75 mit
einer Schwankung von <o(8mm)>=+1% (Tab. 7.1.1). Auch das SNR im Fernfeld ist
deutlich erhdht (SNR(2p)=14,6 und SNR(3,5p)=4,6) (Tab. 7.1.2). Die Feldverteilung im
Fernfeld kann as  radiasymmetrisch betrachtet werden (x-Richtung:
SNR(3,5p)/SNR(2p)=31%,; y-Richtung: SNR(3,5p)/SNR(2p)=33%) (Tab. 7.1.2).

Diskussion:

Das Konzept der , Single-Loop” mit einem Ballon zeigt auch im Experiment die erwarteten
Nachteile. Aufgrund der Schwierigkeiten bei der Bestimmung des SNR wird auf einen

Vergleich mit der Theorie verzichtet. Dieses Konzept wird im folgenden Kapitel im
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Tiermodell nur evaluiert, um die Verbesserung durch die neu entwickelte Spule zu
demonstrieren.

Das Prinzip des Doppelballons zeigt sich bereits bei der ,, Single-Loop” SL(5mm/8mm) als
geeignete Methode, die Uberstrahlungseffekte direkt an den Leitern zu unterdriicken. Eine
konzentrische Ausleuchtung konnte aber nicht erreicht werden. AulRerdem muf3 bei diesem
Design eine Halbierung des SNR in Kauf genommen werden. Es wird hiermit die Theorie
bestétigt, dal3 das Verhdltnis von Durchmesser des Innenballons zum Durchmesser des
Aul¥enballons entscheidend in das SNR eingeht.

Das Konzept der ,Double-Loop* DL(5mm/8mm) weist eine vdllig konzentrische
Ausleuchtung direkt am Rand des Aul3enballons mit einer vernachl&ssigbaren Schwankung
von +1% auf. Allerdings werden hier die Bereiche, die laut Kapitel 4 den Betrégen des
Magnetfeldes | B(p,0°) auf der x-Achse und | B(p,90°)| auf der y-Achse entsprechen,
untersucht. Die Nebenbedingung fir die Berechnung der Leiterarchitektur war, dal3 der
Betrag des Magnetfeldes in diesen Bereichen identisch sein soll. Das Experiment bestétigt
diese Aussage (Abweichung +£1%). Wie in der Theorie vorhergesagt, wird durch die
Erhéhung der Windungszahl das SNR gesteigert. Hier wére auch das Prinzip der , Triple-
Loop“ oder Spulen hoherer Windungszahl denkbar. Dies hat zur Folge, dass der
Durchmesser des Innenballons grof3er werden konnte, um die selbe radiale Feldschwankung
zu erreichen. Des weiteren wirde somit wieder das Signal aus dem Fernfeld gesteigert
werden konnen. Dal3 die , Double-Loop” DL(5mm/8mm) Dipolcharakter aufweist, also im
Fernfeld mit 1/p? abféllt, konnte verifiziert werden. Der Abfall SNR(3,5p)/SNR(2p) betragt
sowohl in x-Richtung (31%) als auch in y-Richtung (33%) nahezu die errechneten 33%.
Daraus folgt, da3 im Fernfeld der ,Double-Loop” ebenfalls eine vollig konzentrische

Magnetfeldverteilung herrscht.
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7.2 Messungen am Tiermodell

Bel dem Tiermodell handelt es sich um ein ungefahr halbes Jahr ates Hausschwein mit
einem Korpergewicht von ca. 50 kg. Es wird die linke Arteria carotis communis
(Kopfschlagader) freigelegt. Anschliel3end erfolgt die intraarterielle Einlage einer 8F-
Schleuse. Fur diese Untersuchung wird ein Ballonkatheter mit 8 mm AufRendurchmesser im
inflatierten Zustand bendtigt. Uber einen Fulhrungsdraht aus Kunststoff erfolgt die Einlage
des Bildgebungskatheters. Danach wird das Tier in den MR-Tomographen transportiert.
Beide Balone werden kurz inflatiert, um die Spule im expandierten Zustand nochmals
genau abstimmen zu konnen. Danach werden sie wieder deflatiert. Die MR-Spule ist in
diesem deflatierten Zustand sensitiv genug, um mit geeigneten Sequenzen schnell lokalisiert
werden zu kénnen. Es werden zwel orthogonale ,, Localizer” -Sequenzen verwendet, um die
genaue Ausrichtung des Katheters im Raum bestimmen zu kénnen. Nun werden die
Schichten senkrecht zur Katheterachse ausgewéhlt. Zur eigentlichen Messung wird der
Ballon wieder inflatiert. Die Ausrichtung des Katheters und damit der Schichten éndert sich

durch das Inflatieren des Ballonsegments nicht mehr entscheidend.

Abb. 7.2: MR-Ubersichtshild des Hausschweins. Der Pfeil zeigt die Position des

Bildgebungskatheters in der Arteria carotis communis.
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7.2.1, Single-Loop*

Der intravaskuldre Bildgebungskatheter basiert auf Basis des , Single-Loop®-Designs
(Schleuse: 8 French=2,7 mm, Lénge des Ballonsegments. 40 mm, Ballondurchmesser: 8
mm).

Als Inflationsmedium wurde eine physiologische NaCl-Ldsung verwendet, wie sie bei der
klinischen Humanapplikation tblich ist.

Die Bilder wurden mit Hilfe von einer 2D-Gradienten-Echo- und einer hochauflsenden

Spin-Echo-Sequenz aufgenommen:

2D-Gradienten-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 641 ms, Echozeit: 10 ms, Flipwinkel:
60°, FOV: 70*80 mn?, Matrix: 224*256, Anzahl der
Akquisitionen: 2, Schichtdicke: 4 mm, Aufnahmezeit:
4:49 min, theoretische Auflésung: 0,31*0,31 mm?,

Spin-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 2000 ms, Echozeit: 35 ms, Flipwinkel:
90°, FOV: 30*30 mm?, Matrix: 192*256, Anzahl der
Akquisitionen: 1, Schichtdicke: 4 mm, Aufnahmezeit:
6:25 min, theoretische Aufldsung: 0,16* 0,12 mm?.

Ergebnisse:

Mit der Gradienten-Echo-Sequenz konnten Strukturen bis zu einem Abstand vom 2-fachen
Spulendurchmesser (Signaleindringtiefe) in weniger als 5 Minuten Akquisitionszeit

dargestellt werden. Es sind extravaskuldre Strukturen wie angrenzendes Gewebe und

angrenzende GefaRe, wie z.B. Muskulatur, Faszien*}—periarteri IeE Gewebe—bzw—ie

H—eter—theoretischen AuﬂGS'ung von 0,31*0,31 mm?

Vena jugularis interng,

3

visualisierbar. Sowohl die Balon- as auch die Gefal3wand sind bereits bel dieser Sequenz
bei einem Field-Of-View (FOV) von 70*80 mm? erkennbar. Jedoch falt die deutliche
Uberstrahlung direkt an den Spulenleitern auf. Diese lokalen Signalintensitaten machen eine

Differenzierung von z.B. Ballon- und Gefal3wand in der Nahe der Leiter unmoglich.

3 Faszie: meist breitflachig ausgedehnte diinne Bindegewebshiille besondersin den Muskeln oder deren
sehnenartiger Fortsetzung.

%2 periarteriell: um eine Arterie herum (liegend).

¥ Venajugularisinterna: innere Halsvene.
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Abb. 7.2.1: Aufnahme der Arteria carotis communis eines Hausschweins mit einer intravaskul&ren HF-
Empfangsspule auf Basis der ,, Single-Loop" mit @) einer 2D-Gradienten-Echo-Sequenz und b) einer
hochaufl 6senden Spin-Echo-Sequenz. Auf der Skala am rechten Bildrand entspricht 1 Einheit=10 mm.
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Mit der Spin-Echo-Sequenz werden die Ballon- und Gefal3wand mit einer deutlich héheren
Auflésung von theoretisch 0,16*0,12 mm? dargestellt. Selbst ein angrenzender Nerv ist
deutlich zu erkennen. Jedoch verlangert sich hier die Aufnahmezeit auf 6:25 Minuten.
Stérend fallen auch hier die lokalen Uberstrahlungen ins Gewicht, so da keine
Visualisierung vaskularer Strukturen direkt an den Leitern moglich ist. Des weiteren ist zu
erkennen, dal? die Gefél3wand links im Bild dinner erscheint als rechts. Der Ballon selber

erscheint hell und die in ihm eingeschlossene Luftblase dunkel.

Diskussion:

Es konnen qualtitativ hochwertige Bilder mit einer Auflésung bis zu 0,16*0,12 mm? in
Aufnahmezeiten von ca. 5 Minuten akquiriert werden. Es wurden sehr feine intra- und
extravaskulére Strukturen visualisiert, wie z. B. der Balon, die Gefél3wand oder
angrenzende Strukturen. Storend bel diesem , Single-Loop®-Design sind die deutlichen
Uberstrahlungen direkt an den Leitern. Diese konnen, wie bei der Spin-Echo-Sequenz an
den signalarmen Ringen um die Leiter sichtbar, sogar zu Feldverzerrungen bzw. zu einer
falschen Signaldekodierung fuhren. Dald bei der Spin-Echo-Sequenz im Gegensatz zur
Gradienten-Echo-Sequenz die Geféalwand nicht Uberall gleich dick erscheint, 1&3t vermuten,
dal3 es sich hier um den Effekt der Chemischen Verschiebung handelt, der sich ebenfals
storend auf eine korrekte Diagnostik auswirkt. Die Luftblase, die im Ballonsegment
eingeschlossen ist, ermdglicht eine deutlich bessere Differenzierung zwischen Ballon- und
Gefaldwand. Die NaCl-Ldsung hingegen wirkt sich hierbel durch ihre hohe Signalintensitét
eher negativ aus.

7.2.2 ,Double-L oop*

Der intravaskul&re Bildgebungskatheter basiert auf dem ,, Double-Loop®-Design (Schleuse: 8
French=2,7 mm, Lange des Ballonsegments: 40 mm, Ballondurchmesser: 8 mm).

Daes mit einem Ballonlumen, das kein Signal liefert, deutlich einfacher ist, die GefélRwand
von der Ballonwand zu differenzieren (siehe 7.2.1), wurde ein Inflationsmedium gesucht,
welches keine Wasserstoffatome enthélt. Da man mit Luft als Medium unter klinischen
Bedingungen nicht den nétigen Druck von ca. 8 bar erreicht, war hierzu eine Flissigkeit
notig. Die Wahl fiel auf D,O, auch schweres Wasser genannt. Eine Ricksprache mit der
Chemischen Fakultét der Philipps-Universitdt Marburg ergab, dal3 D,O keinerlel toxische
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Wirkungen aufweist und nahezu wie gewdhnliches H,O zu behandeln ist. Allerdings mufl3
erwahnt werden, dal? D,O hydroskopisch ist, aso Wasser zieht. Das bedeutet, dal3 der
Behdlter, in dem das D,O aufbewahrt wird, stets luftdicht, am besten mit Parafilm,
verschlossen sein muf3.

Die Bilder wurden wieder mit Hilfe von einer 2D-Gradienten-Echo- und einer

hochaufldsenden Spin-Echo-Sequenz aufgenommen:

2D-Gradienten-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 641 ms, Echozeit: 11 ms, Flipwinkel:
60°, FOV: 40*80 mn?, Matrix: 111*256, Anzahl der
Akquisitionen: 5, Schichtdicke: 4 mm, Aufnahmezeit:
5:58 min, theoretische Auflésung: 0,36* 0,31 mmz2.

Spin-Echo-Sequenz: Repetitionszeit: 540 ms, Echozeit: 35 ms, Fipwinkel:
90°, FOV: 30*40 mm?, Matrix: 144*256, Anzahl der
Akquisitionen: 3, Schichtdicke: 4 mm, Aufnahmezeit:
5:51 min, theoretische Aufldsung: 0,21*0,16 mm?.

Er gebnisse:

Mit der Gradienten-Echo-Sequenz konnten analog zur ,,Single-Loop* Strukturen bis zu
einem Abstand vom 2-fachen Spulendurchmesser (Signaleindringtiefe) in einer
Akquisitionszeit von 5:58 min dargestellt werden. Es sind ebenfals extravaskulare
Strukturen wie angrenzendes Gewebe und angrenzende Gefdl3e, wie z.B. Muskulatur,
Faszien, periarterielles Gewebe, die Venajugularis interna bzw. ein angrenzender Nerv, mit
einer theoretischen Auflésung von 0,36*0,31 mm? visualisierbar. Auch hier ist bereits bel
einem FOV von 40*80 mm? die Gefdldwand erkennbar. Die Ausleuchtung um den
Bildgebungskatheter herum ist vollig konzentrisch. Die Gefé3wand liefert an jeder Stelle
nahezu gleiche Siganlintensitét.

Mit der Spin-Echo-Sequenz wird die Gefaldwand mit einer deutlich htheren Auflésung von
theoretisch 0,21*0,16 mm? dargestellt. Die Aufnahmezeit betrdgt 5:51 Minuten. Die
Gefé3wand erscheint Uberall gleich stark ausgeprégt. Des weiteren fallt eine helle
halbkreisformige Stelle zwischen der unteren Hélfte des Katheters und der Gefédwand auf.
Der Ballon selber liefert nun aufgrund des D,O kein Signal mehr.
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Abb. 7.2.2: Aufnahme der Arteria carotis communis eines Hausschweins mit einer
intravaskul&ren HF-Empfangsspule auf Basis der ,, Double-Loop* mit a) einer 2D-Gradienten-
Echo-Sequenz und b) einer hochauflésenden Spin-Echo-Sequenz. Auf der Skala am rechten
Bildrand entspricht 1 Einheit=10 mm.
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Diskussion:

Es konnen ebenfalls qualitativ hochwertige Bilder mit einer Auflésung bis zu
0,21*0,16 mm? in Aufnahmezeiten von ca. 6 Minuten akquiriert werden. Es wurden sehr
feine intra- und extravaskulére Strukturen visualisiert, wie z. B. die Geféf3wand oder
angrenzende Strukturen. Wie berechnet folgt aus der Anordnung der ,,Double-Loop* eine
vollig konzentrische Ausleuchtung der Gefédwand und der angrenzenden Strukturen. Die
helle Stelle an der Unterseite des Ballons 183 auf eine Flissigkeitsansammlung zwischen
Ballon und Gefald schlieffen. Das Ballonsegment ist aufgrund des Inflationsmediums,
welches kein Signa liefert, nicht mehr sichtbar. Somit 1&3t sich die Gefadwand klar
erkennen. Auch der Effekt der Chemischen Verschiebung ist nahezu nicht mehr zu
beobachten. Die Gefél3wand erscheint sowohl links im Bild als auch rechts gleich dick. Die
Minimierung der Chemischen Verschiebung wird auf das neue Inflationsmedium D,O

zurickgefuhrt.

7.3 Histologischer Befund

Um mit der Intervention einhergehende Gefal3wandschadigungen detektieren zu kdnnen,
wurde eine histologische Untersuchung der Gefal3wand durchgefiihrt, die zuvor mit der
»Single-Loop“ akquiriert wurde. Hierzu wurde das Gefalisegment an der Spitze des
Katheters herangezogen. Im Laufe der Untersuchung hatte sich zeigt, dal3 die

Warmeentwicklung hier am starksten ist.

Abb. 7.3.1: Histologische Untersuchung: Querschnitt der Arteria carotis communis an der

Katheterspitze der , Single-Loop".
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Abb. 7.3.2; Histologische Untersuchung: Langsschnitt der Arteria carotis communis an der

Katheterspitze der , Single-Loop”.

Bel der histologischen Untersuchung wurden 4 pm dicke Semidinnschichten _in

Hematoxylin-Eosin geféarbt. Es sind glatte Muskelzellen und Leukozyteni nfiItrationerE 7t
erkennen, die aber as ein normaer Prozel3 in Hinsicht auf die Angioplastie und die
Untersuchungsdauer  angesechen  werden  koénnen. Es fand jedoch  keine
Thrombozytenaggregation bzw. keine sichtbare GeféRwandverletzung stett. In beiden
Segmenten ist das Endothel intakt. Es sind somit keine Hinweise auf mechanische bzw.

thermische Schéden in der histologischen Aufbereitung des Préparats zu erkennen.

# Infiltration: das Eindringen fremdartiger Substanzen in normales Gewebe.
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Kapitel 8
Diskussion

Der erste Schritt bel der Applikation der hier vorgestellten intravaskuléren MR-Spuleist die
Wahl des richtigen Ballondurchmessers des PTA-Katheters. Der Ballon mul3 das Gefal3
vollstandig okkludieren ohne es gleichzeitig zu Uberdehnen. Die vollstéandige Okklusion ist
wichtig, um den Blutflul3 wahrend der Akquisitionszeit zu stoppen und somit durch den
Blutflul® hervorgerufene Bewegungsartefakte zu unterdriicken. Durch Pulsation oder andere
Bewegungen verursachte Artefakte lassen sich nur schwer beeinflussen. Zur Wahl des
Ballondurchmessers helfen z.B. rontgenfluoroskopische bzw. magnetresonanztechnische
Mel3verfahren. Im Fall der Dilatation der Arteria carotis communis eines 50 kg schweren
Hausschweins erwies sich hierfir ein Durchmesser von 8 mm as geeignet. Die
Abmessungen dieses modifizierten PTA-Katheters erlaubten die Einlage einer 8 French
Schleuse (2,7 mm). In Kombination mit den geringen Kathetergréf3e wurde eine maximale
Flexibilitét des Katheters erreicht. So konnte dieser stets leichtgangig an der gewtnschten
Stelle positioniert werden. Diese Aussage wird zusétzlich von der histologischen
Aufbreitung des Gefél3praparats bestétigt, wobei keine mechanischen Verletzungen z.B. des
Endothels zu erkennen waren.

Fur jeden Ballondurchmesser muf3 die optimale Leiterpositionierung der MR-Spule fur eine
minimale konzentrische Feldschwankung neu errechnet werden. Die optimalen
Leiterpositionen lassen sich der Tabelle B.3.1 fur die ,,Double-Loop” bzw. B.3.2 fir die
» 1Triple-Loop* entnehmen. Wie in dem Kapitel 4 , Berechnung der Leiterarchitektur”
geschildert, sollte man sich an einem Verhdltnis von Innen- zu Aul3enballon von ungefahr
0,6 orientieren. Die Magnetfeldschwankung am Rande des Aufenballons in Abhéngigkeit

dieses Verhdltnisses sind sowohl fir die ,,Double-“ als auch die,, Triple-Loop® der Tabelle
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4.5 zu entnehmen. Unter Vorgabe eines AulRenballons von 8 mm Durchmesser folgt hiermit
fur den Innenballon ein Durchmesser von 5 mm. Bel diesem Verhaltnis von Innen- zu
AuRenballondurchmesser sind direkt an der Geféldwand als auch bei weiter entfernten
Strukturen keine Magnetfeldschwankungen zu erkennen. Die Spule erzeugt ein vdllig
radialsymmetrisches Feld. Es sei nochmals darauf hingewiesen, dal3 ein kleiner Innenballon
zwar die konzentrische Schwankung reduziert, aber die Signaleindringtiefe negativ
beeinflussen wirde. Die Eindringtiefe beider im Tiermodell evaluierten Spulen ist
vergleichbar grof3. Bel der 2D-Gradienten-Echo-Sequenz entspricht dies ca. dem 2-fachen
Aul¥endurchmesser der Katheter. Obwohl bei der ,, Single-Loop" die Spulengeometrie einen
Durchmesser von 8 mm und bel der ,, Double-Loop® von nur 5 mm aufweist. Hiermit konnte
gezeigt werden, dal3 der kleinere Spulendurchmesser durch eine héhere Induktivitét der
Detektionsspule kompensiert werden kann. Bei der Geometrie der ,, Triple-Loop® konnte der
Durchmesser des Innenbalons um gut 1 mm vergrof3ert werden. Die entspricht einem
maximalen Verhdltnis von Innen- zu Aul3enballon von knapp 0,72 (Abb. 4.5), um noch
unterhalb der festgesetzten Toleranzgrenze von <o(p)>=15% fiur die Feldschwankung am
Aufenballon zu bleiben.

Auch die Elektronik mufd fir jede einzelne Spulengréf3e neu errechnet und aufgebaut
werden, da sich mit der Abmessung der Spule auch die Induktivitdt des
Detektionsschwingkreises verandert. Es ist moglich, dal? die Kapazitéten der im Aufbau der
Elektronik verwendeten variablen Kondensatoren so weit variiert werden koénnen, dal3
mehrere Spulengréf3en mit ein und der selben Elektronik abgestimmt werden kénnen. Mit
der Veranderung der Léange des Koaxiakabels wére alerdings eine starke Anderung der
effektiven Kapazitdt verbunden. Katheter verschiedener Kabelléngen lassen sich deshalb
nicht mehr mit einer einzigen Elektronik abstimmen. Fir eine routinemaliige Applikation
muss also fur jede Spulengréf3e und Katheterlénge eine speziell angepasste Elektronik
vorhanden sein, bei der bereits in einem Phantom die Feinabstimmung vorgenommen
wurde. Die Sensitivitét der MR-Spule ist selbst im deflatierten Zustand des Ballons so grof3,
dal? dieser mit geeigneten Sequenzen genau lokalisiert werden kann und die gewlnschten
Schichten fur die MR-Schnittbilder gewahlt werden kénnen. Der Ballon wird lediglich
waéhrend der Akquisitionszeit inflatiert und anschlief3end sofort wieder deflatiert.
Akquisitionszeiten von ca. 5 Minuten erscheinen allerdings noch relativ lang. Diese
Akgquisitionszeiten sind aber nicht auf den egentlichen Bildgebungskatheter

zurlckzufihren. Angesichts der heute bereits erwerblichen MR-Systeme bzw. der rasanten
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Entwicklung auf dem Gebiet der MR-Software und Hardware ist die Beseitigung dieser
Einschrankung nur noch eine Frage der Zeit. Eine Erhthung des statischen Magnetfeldes
wirde die Larmorfrequenz der prézedierenden Kernspins und somit die transversae

Magnetisierung, die als MR-Signal detektiert wird, steigern. Da das SNR direkt proportional

zu BO% ist, wirde sich das SNR bei einem statischen Magnetfeld von 1,5 Tesla theoretisch

fast verdoppeln und bei 4,0 Teda sogar verachtfachen. Allerdings muf3d berticksichtigt
werden, dal3 die Wéarmeentwicklung proportional zur anliegenden HF-Leistung ist. Es kann
somit angenommen werden, dal3 sich der Temperatureffekt bei 1,5 Teda mehr as
verdoppelt und bei 4,0 Tesla sogar 16-mal so grof3 ausfallen wirde.

Eine Verbesserung der Gradientensysteme wirde sich beispielsweise in einer héheren
Auflésung bemerkbar machen. Somit waren in absehbarer Zukunft Akquisitionszeiten
deutlich unter einer Minute, ja sogar in Echtzeit denkbar.

Eine geeignete Losung der Systemkomponenten zur Applikation intravaskulérer MR-Spulen
wére z.B. ein 1,0 Tesla starker Tomograph mit einem leistungsstarken Gradientensystem. So
wéren Temperatureffekte zu vernachldssigen und gleichzeitig eine hohe Auflsung moglich.
Ein Vergleich der ,Single-Loop” mit einem Ballon und der ,,Double-Loop* mit dem
Doppelballon zeigt, dal3 beim SNR und bei der Signaleindringtiefe keine Veranderungen
feststellbar sind. Bel beiden Konzepten ist bel nahezu gleichbleibender Auflésung die
Abgrenzung feiner Strukturen im um-Bereich moglich. Gleichzeitig sind mit der Innovation
der ,Double-Loop® in  Kombination mit enem Doppebalon keinerlel
Uberstrahlungseffekte an der GefaRwand mehr zu erkennen. Es resultiert eine vollig
konzentrische Ausleuchtung um den Balon herum. Die gesamte Gefdl3wand ist mit
homogener Intensitét visualisierbar.

Die Verwendung des neuen Inflationsmediums (D,O) liefert kein Signal aus dem
Balloninneren. Somit ist eine klare Differenzierung von Ballonsegment und GeféRwand
moglich. Selbst Chemische Verschiebungsartefakte scheinen durch die Wahl dieses
Mediums deutlich reduziert.

Die histologische Untersuchung der Gefal3wand, die mit der ,Single-Loop“ untersucht
wurde, lies keinerlel Hinweise auf Erwé&rmungseffekte erkennen. Im Rahmen der uns zur
Verfigung stehenden Hilfsmittel, kann man die Erkenntnis gewinnen, dal3 die Applikation
der ,,Double-Loop“ kein Risiko im Hinblick auf thermische Schadigungen darstellt. Wenn
bei der Applikation der ,, Single-Loop*, bei welcher der Leiter direkt am Gewebe anliegt,
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keine derartigen Effekte festgestellt werden kénnen, kann angenommen, dass bel der
»Double-Loop“ keine sicherheitstechnischen Bedenken geduf3ert werden missen. Bei der
»,Double-Loop” befinden sich die Spulenleiter in einem gewissen Abstand von der
Gefadwand und sind zusdtzlich von einem Kuhlungsmedium mit einem starken
Temperaturgradienten umgeben. Das ,, Double-Loop"-Konzept in Kombination mit einem
1,0 Teda-Magneten, der Mantelwellensperre und dem Kihlungsmediums D,O stellt somit

eine geeignete Methode dar, um thermische Effekte nahezu ausschlief3en zu kénnen.
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Kapitel 9

Ausblick

Die Verwendung von Kernspintomographen zur fluoroskopischen Untersuchung ohne
Rontgenstrahlen bietet ein hohes Potential fir therapeutische intravaskulére Applikationen.
Im Gegensatz zur herkdBmmlichen MRT ist die intravaskuldre MRT invasiv. Sie ist damit
nur in Kombination mit zeitgleich durchgefihrten Geféaldinterventionen denkbar. Ein Vortell
der intravaskularen MR-Bildgebung in Kombination mit interventionellen Mal3nahmen
konnte zugleich in der Kontrolle des Dilatationsergebnisses liegen. Die im Ballon integrierte
Empfangsspule wirde dabei eine Bildgebung der GeféRwand vor, wahrend und nach der
Intervention im Sinne einer aktiven Kontrolle ermdglichen.

Die Entwicklung neuartiger intravaskuldrer hochauflésender MR-Bildgebungstechniken
wurden es erlauben, morphologische Informationen Uber atherosklerotische Plaques zu
erhalten. Methoden der MR-Spektroskopie konnten zudem Informationen Uber ihre
chemische Zusammensetzung liefern. Genauso wére es denkbar, den Fettgehalt des
atherosklerotischen Plaques [Vinitski et al. 1991] mittels chemischer Verschiebung zu
bestimmen.

Mit der Verflgbarkeit , offener” MR-Systemkonfigurationen (,, Open”, ,, Doppel-Doughnut™)
sind auch MR-gesteuerte Geféfdinterventionen denkbar geworden [Wildermuth et al. 1998].
Mittlerwelle ist, unter anderem dank der Entwicklung besserer Gradientensysteme (bis zu
200-250 T/sec/m be klinischen Tomographen), die MR-Bildgebung in Echtzeit
routinemdldig einsetzbar. Mit Echo-Planar-Bildgebungstechniken (EPI: echo-planar
imaging) konnen bis zu 10 Bilder pro Sekunde aufgenommen werden. Somit ist bereits
heute eine aktive Visualisierung von Kathetern und Fihrungsdréahten moglich, die eine

Darstellung der invasiv gefuhrten Instrumente in Echtzeit erlaubt [Ladd et al. 1998].
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Unter Verwendung der vorgestellten Katheter- und Spulenkonfiguration bleibt das Gefal
wéahrend der Bildgebung verschlossen. Solche Okklusionen von mehreren Minuten
erscheinen fur eine repetitive Anwendung am Menschen eventuell problematisch. Zwei
Losungsansatze bieten sich an. Zum einen koénnte die Aufnahmezeit durch Verwendung
ultraschneller Akquisitionsstrategien deutlich verkirzt werden. Dies wirde allerdings immer
noch repetitive Gefél3okklusionen notwendig machen. Zum anderen wére es denkbar, mit
neuen Katheterkonfigurationen ein Lumen inmitten des Ballons zu belassen, das eine
Durchblutung des Gefdles auch wéhrend der Balondilatation ermdglicht
[Quick et al. 1999].

Auch die Verabreichung zunehmend verflgbarer, lokal wirksamer Peptide lief3e sich in
Kombination mit der GeféRintervention nicht nur Uberwachen, sondern as adjuvante
Therapie moglicherweise auch in Form des Ballonkatheters as Applikationsmedium
verwirklichen. Zur sogenannten |okalen Pharmakotherapie wurden bereits vielversprechende
Untersuchungen an unserem Institut unter Verwendung spezieller ,,Channel-Balloon”-
Katheter durchgefiihrt. Es wurde gezeigt, dal3 eine integrierte MR-Empfangsspule die
Visualisierung der ausstromenden Flissigkeit aus den Kandlen des Ballonkatheters mdglich
macht.

Des weiteren wéare die Kombination einer externen Spule mit der intravaskul&ren Spule
denkbar. Man kénnte anstatt des Bodyresonators die externe Spule zum Senden verwenden.
Die Folge wére eine deutlich geringere Sendeleistung. Da die Erwarmung proportional zur
anliegenden HF-Leistung ist, kann angenommen werden, dal3 diese Effekte
dementsprechend niedriger ins Gewicht falen. Zudem koénnte mittels einer
Sende/Empfangsweiche diese externe Spule zusdtzlich Signal aus der ROl (Region-Of-
Interest) empfangen. Die von externer und intravaskulérer Spule empfangenen Signale
kénnen mit Hilfe geeigneter Hardware (Hybrid) oder Software geblindelt und zu einem Bild
verarbeitet werden. Die Folge ware, dal3 nun auch der Aul¥enbereich des FOV (Field Of
View) ein besseres SNR aufweisen wirde. Man kénnte somit ein grof3eres FOV ausleuchten
as bel der adleinigen Verwendung einer intravaskuld&ren MR-Spule, was z.B. die
Moglichkeit eines Ubersichtsbildes ermoglicht. Das SNR der ROl wére bei dieser
Spulenkombination analog zur Applikation ohne zusétzliche externe Spule.

Dieser Aspekt wére besonders fir endoluminale, wie z.B. dsophagiale, duodenale, urethrale,

endovaginale oder endorektale, Applikationen interessant. So kdnnten z.B. Karzinome,
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Fisteln oder andere maligne Veranderungen, die sich auch Uber das “Fernfeld” der
endoluminalen Spule erstrecken, besser visualisiert werden.

Unter diesem Gesichtspunkt wéare auch eine 3D-Datenaufbereitung mittels geeigneter
Software (z.B. VGStudio 1.0 von Volume Graphics) denkbar. Die MRT-Daten, die z.B. im
DICOM-Format zur Verfugung stehen, kdnnen via Speichermedien (MO, CD, DVD),
lokalem Netzwerk oder Internet zu einer Grafik-Workstation geschickt werden. Durch das
Einlesen mehrerer aufeinanderfolgender 2D-MR-Schnittbilder kdnnen mit Hilfe geeigneter
Bildbearbeitungsprogramme (z.B. 3D-MedWorks: Speziell fur Mediziner entwickeltes
leistungsfahiges Bildbearbeitungsprogramm) aus den einzelnen Schichten réumliche
Gebilde errechnet und gespeichert werden. Die Moglichkeit der Rotation von 3D-Objekten
gestattet dem Anwender, sich diesein jeder Ansicht darstellen zu lassen.

Zur 3D-Datenaufbereitung wére alerdings eine Signalintensitdt winschenswert, die Uber
das gesamte darzustellende Objekt einheitlich ist. Dies ist bei Bildern, die mit einer
intraluminalen Spule akquiriert wurden, nicht der Fall, da der radiale Signalabfall bel Spulen
mit Dipolcharakter mit 1/r2 nach auRen abfdlt. Um Regionen direkt in der Nahe der
Empfangsspule sichtbar zu machen, ist ein schwacher Kontrast und eine niedrige Helligkeit
notwendig. Strukturen die weiter entfernt sind, kénnen mit diesen Einstellungen nicht
visualisiert werden. Wenn der Kontrast und die Helligkeit dieser Strukturen optimal
eingestellt wird, ist das Gewebe direkt um die Spule herum Uberstrahlt. Eine Lésung dieses
Problems wiirde die Methode der “Intensity Correction” bieten [Liney et al. 1998]. Diese
Methode dividiert die Intensitdt des Bildes durch die theoretisch errechnete
Intensitétsverteilung der MR-Spule (z.B. Intensitét [1 1/r?) in diesem FOV. Das Resultat ist
eine einheitliche Signalintensitét Uber den gesamten Bildbereich. Das SNR fallt allerdings
nach wie vor mit steigendem Abstand vom Spulenmittelpunkt nach aufRen ab. Dieses
Verfahren wirde sich hervorragend fur die Vorbereitung des Datensatzes fir eine 3D-
Aufbereitung eignen.

Was die elektronischen Verbesserungsperspektiven anbelangt, haben Nachforschungen
ergeben, dal3 die Firma Murata, Erlangen, seit dem Jahr 2000 SM D-K eramik-K ondensatoren
mit paramagnetischen Silber-Palladium-K ontaktierungen (AgPd) der Bauform 0402 mit den
Abmessungen 1,00,5*0,5 mm fertigt (Typenbezeichnung: GR36, NP0, 50V).
Kondensatoren dieser GrofRenordnung und mit diesen Eigenschaften wirden eine Plazierung
direkt am eigentlichen Schwingkreis ermdglichen, namlich am Ubergang von der

Leiterarchitektur auf dem Ballonsegment zum Koaxialkabel zur SignalUbertragung. Der
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Bildgebungskatheter konnte bei geschickter Anordnung der Bauelemente immer noch eine 8
French (2,7 mm) Schleuse passieren. Mit dieser zusdtzlichen Modifikation konnte die
Detektionsspule direkt am Ballon grob abgestimmt werden. Die jeweilige Feinabstimmung
wiurde wieder auf3erhalb des Korpers durchgefihrt werden. Der Vortell liegt darin, dal3 nun
das lange, widerstandsbehaftete Koaxialkabel nicht mehr zum eigentlichen Schwingkreis
gehort, und demzufolge das Spulenrauschen deutlich minimiert wird. Es wird geschétzt, dal3
auf diese Art und Weise eine zusétzliche Verbesserung des SNR um einen Faktor 2-3
erreicht werden kann.

In ferner Zukunft kdnnte man auch das Verfahren des Aufdampfens einer Leiterarchitektur
aus Kupfer auf dem Kunststoffballon ins Auge fassen. Dieses Verfahren findet in der
Halbleiterfertigung Verwendung und wird an der Philipps-Universitéat im wissenschaftlichen
Zentrum fir Materialwissenschaften (WZMF) praktiziert. Es wird eine passende Maske
gefertigt, welche die spétere Leiterarchitektur bestimmt. Auf den Ballon wird ein Fotolack
aufgebracht, der an den Stelle der spéteren Leiter wieder weggeétzt wird. Anschlief3end wird
das Kupfer aufgedampft. Es ist moglich Strukturen mit einer Schichtdicke von ca. 50um
aufzudampfen. Damit das Kupfer fest auf dem Balonmaterial haftet, findet z.B. das
Verfahren der lonenimplantation (ebenfalls ein Verfahren aus der Halbleiterfertigung)
Verwendung. Bel dem Verfahren der lonenimplantation werden Atome und Molekile im
Vakuum ionisiert, in einem elektrostatischen Feld beschleunigt und in einen Festkérper
geschossen. Vortelle der lonenimplantation gegentber anderen Verfahren zur
Oberflachenmodifikation sind extreme Maldhaltigkeit, niedrige Prozefdtemperatur, keine
Lodlichkeitsprobleme, beliebige Kombination von lonen und Substrat und keine
Haftungsprobleme. Eine durch vorheriges Aufdampfen aufgebrachte Schicht wird durch die
anschlief¥ende Implantation mit dem Polymer verzahnt. Danach kdnnen weitere Schichten
durch Aufdampfung aufgetragen werden, bis die gewilnschte Schichtdicke erreicht ist
(Fraunhofer-Arbeitsgruppe fur Integrierte Schaltungen: Prof. Dr. Ing. Heiner Ryssdl,
Erlangen). Erste Probeversuche bestétigten die Durchfhrbarkeit dieses Konzepts.

Aufgrund der geringen Abmessungen der Leiterbahnen ist es moglich viele
Spulenwindungen aufzutragen. Somit wirde man die Induktivitét der Spule und damit auch
die Sengtivitdt fur das zu empfangende MR-Signal steigern. Mit der Erh6hung der
Windungszahl kann der Durchmesser des Innenballons im Verhdltnis zu dem des
Aulenballons vergrofRert werden, wobei die konzentrische Schwankung des

Magnetfeldbetrages an der Gefaldwand gleich bleiben wiirde. Dies hétte eine Steigerung der
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Signaleindringtiefe zur Folge. Dieses Vorhaben a3t sich allerdings nicht beliebig fortsetzen,
da bei den Abmessungen der Leiterbahnen auf den im Anhang beschriebenen Skin- und
Proximityeffekt geachtet werden mulf3.

Des weiteren sel angemerkt, dald3 die Abstimmkondensatoren direkt am Ballonsegment
ebenfalls aufgedampft werden konnten. Hierzu wird die eine Kondensatorplatte auf den
Kunststoffballon aufgetragen. Es folgt eine Polymerschicht als Dilelektrikum und dann die
andere Kondensatorplatte. Folienkondensatoren sind in der Industrie heute keine Seltenheit
mehr.

All diese Ideen und Konzepte indizieren das eigentliche Potential nicht nur intravaskulérer,
sondern intraluminaler MR-Spulen allgemein. Die Forschung und Innovation auf diesem
weitléufigen Gebiet sind sicher noch nicht am Ende. Wenn man retrospektiv die
Entwicklung auf dem Sektor MR in letzten 10 Jahre revue passieren 183, ware es interessant

Zu wissen, was uns die ndchsten 10 Jahre versprechen.
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Anhang A

Zur Elektronik

A.1 Reflexionsfaktor

An dem beliebig beschaffenen Ende einer homogenen Leitung wird eine léngs der Leitung
in x-Richtung laufende Welle im allgemeinen teilweise reflektiert. Die Uberlagerung der

einfallenden und reflektierten Welle fuhrt zu der Spannungs- und Stromverteilung

U =U(e”+D0e")e (A.1.1)
1 =U/ (e - De)e (A.12)
entlang einer Leitung mit der Ausbreitungskonstanten y (siehe Anhang A.3:
Verkirzungsfaktor). Der komplexe, d.h. die Amplitude und Phase der reflektierten Welle

bestimmende Reflexionsfaktor [1 hangt von der Beschaffenheit des bei x=0 befindlichen

Leitungsendes ab. Sie wird durch den im allgemeinen komplexen Widerstand
W(0) = (/) o

beschrieben, mit dem die Leitung abgeschl ossen erscheint.

einfallende Welle

—>
O
reflektierte Welle w(o)
-
O

Abb. A.1: Mit dem komplexen Widerstand W(0) abgeschlossenes Ende einer homogenen
Leitung.
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Die fur das Leitungsende (x=0) geschriebenen und durcheinander dividierten Gleichungen

(A.1.1) und (A.1.2) verknipfen W(0) und [J gemaf3

X ::W(O% :% (A.13)
B _X-1
0=000=5— (A.1.4)

Bemerkenswerte Sonderfdle sind das offene Leitungsende mit X=co; [0=1, das
kurzgeschlossene Leitungsende mit X=0; [J=-1 und der reflexionsfreie ([1=0) Abschluf® mit

dem normierten Leitungswellenwiderstand X=1.

A.2 Smith-Chart

Eine rasche Zuordnung zwischen dem gemessenen Reflexionsfaktor [+ []] |exp(i,0) und
dem Abschlusswiderstand W(0) ermdglicht das in folgender Abbildung dargestellte Smith-
Diagramm.

Es stellt die durch die Gleichung (A.1.4) vermittelte konforme Abbildung der komplexen
W(0)-Ebene auf die komplexe [1-Ebene dar. Eine konforme Abbildung hat die Eigenschaft
der Winkel- und Orientierungstreue [Bronstein 1997]. Das bedeutet, dal3 Winkel und
Drehsinn invariant sind. Durch diese mathematische Transformation wird die positive reelle
W(0)-Halbebene auf das Innere des Einheitskreises mit Radius | 1 abgebildet. Dabei
gehen die Geraden Re(X)=const. und Im(X)=const. in Kreise Uber. Die orthogonalen
Koordinatenlinien Re(X)=const. und Im(X)=const. in der W(0)-Halbebene werden auf zwei
zueinander orthogonale Kurvenscharen der komplexen [ -Ebene abgebildet.

Bel einer Normierung auf einen AbschluRwiderstand von Zo= 50 Q entspricht der Punkt
0=-1 einem Widerstand von Z=0 Q, der Punkt =0 einem Widerstand von Z=50 Q und der
Punkt (1=+1 einem unendlich grof3en Widerstand.
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Re(W/Z)=const. Im(W/Z)=const.

Abb. A.2: Konforme Abbildung der komplexen Widerstands-(W)-Ebene auf die komplexe
Reflexionsfaktor-(0)-Ebene (Smith-Chart).

A .3 Widerstandstr ansfor mation

Im Abstand | vor dem Leitungsende (siehe hierzu auch Abb. 6.3.3) findet man als Verhdtnis
U/l aus der Gleichung (A.1.1) und (A.1.2) den Widerstand
e’ +0e”  _1+0e™

Y) e =W() =2 =Z (A.3.2)

e -0e 1-Oe?

Mit = [ |exp(ip) und unter Betrachtung der Sonderfalle in A.1 ergibt sich hieraus eine

Phasendrehung von
p=-2y=-2 @% . (A.32)

Das Leitungsstiick der Lange | transformiert den AbschluRwiderstand W(0) in den
Widerstand W(l). Geschieht die Transformation mittels einer verlustfreien Leitung, so
erweist sich auch hier das Smith-Diagramm als sehr nitzlich. W(l)/Z und W(0)/Z liegen in
der Reflexionsfaktor-Ebene auf dem selben Kreis um den Punkt 0=0 mit Radius |0|. Die

Lange des W(0)/Z mit W()/Z verbindenden Kreisbogen ergibt sich aus |J|-mal der
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Phasendrehung p, welche die Welle nach 2-maligem Durchlaufen des Leitungsstiicks
erféhrt. Hat die Leitung Verluste, so geht der von W(0)/Z nach W(l)/Z fiihrende Weg in eine
logarithmische Spirale tber, die fir | - o in den Punkt [(1=0 einmindet.

Die Wellenlénge der Resonanzfrequenz f=40,45 MHz betragt im Vakuum Ay aum=7,42 m.
Unter Berlicksichtigung des Verkirzungsfaktors des Koaxiakabels von V¢=0,647 ergibt
sich eine Wellenlange von A=4,80 m. Aus Gleichung A.3.2 folgt nun fur die
Ausbreitungskonstante y=1,31 m™. Das bedeutet konkret, daR z.B. eine Verlangerung des
Koaxialkabels um 1,20 m ener Widerstandstransformation von 180° entspricht, also

bei spielsweise ein offenes Leitungsende in einen Kurzschluf3 transformiert.

A.4 Widerstand und Leitwert

Fur grofere Schaltungen kann man Gesamtwiderstand und Gesamtleitwert schrittweise
aufbauen - rechnerisch und graphisch durch Addition der komplexen Werte bzw. deren
Kehrwerte. Bel Hintereinanderschaltung der Elemente addieren sich deren komplexe
Widerstande:

X=X1+X2.

Bel der Paralelschaltung eines neuen Elements mul® man zu den Leitwerten Ubergehen,
bevor man sie addieren kann:
UX=1UX1+1/Xo5.

Wenn die Schaltung den komplexen Widerstand X hat, ergibt sich ihr Leitwert Y=1/X
graphisch durch eine 180°-Drehung um den Ursprung der [1-Ebene, wobei der Drehsinn
erhalten bleibt:

1 |
0 =0(%) = ;t +1=i+§ - 0(X) = " (X).

Konkret entspricht dies im Smith-Chart zur einfacheren Handhabung einer Spiegelung des
Widerstands- bzw. Leitwerts am Mittel punkt des Diagramms ((J=0 bzw. X=1).

105



Im Uberblick:

XL :|CU_L
Z
XC :—|i
ZaC
YL :—ii
al
Y, =iZaC

Tabelle A.4: Auflistung der auf Z=50 Q normierten komplexen Widerstands- und L eitwerte
fur eine Spule mit Induktivitét L und einen Kondensator mit Kapazitét C mit w=2rt.

A.5 Bestimmung der Bauelemente
Komplette Schaltung:

' DA

Koax

@
Anpal3schaltung

Detektionsspule incl. Koax

M4-Schaltung

Abb. A.5.1: Schaltplan der kompletten Elektronik zur Applikation intravaskuldrer HF-
Empfangsspulen ohne Mantelwellensperre und Kontaktierung mit dem Tomographen.
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| nduktivitat der Detektionsspule:

Man |6te einen Kondensator an die Enden dieser Spule (C=100pF). Uber die Beziehung

1

f=——
° om/LC

bestimmt man mit dem Netzwerkanalysator die Resonanzfrequenz dieses Schwingkreises

und errechnet daraus die Induktivitét | der Detektionsspule:

»Single-Loop” » Double-Loop* » Double-Loop* ,» Double-Loop*
(O =6 mm) (O0=6 mm) (O0=5 mm) (O0=4 mm)
L=190 nH L=180 nH L=175nH L=170 nH

A4-Schaltunag:

Als erstes trennt man die Spule in der Mitte auf (Abb. 6.3.5). Daraus folgt X=c0. Nun

kontaktiert man die Enden der Spule mit einem Koaxiakabel (hier: Lange [=35 cm;
Ausbreitungsfaktor y=1,31 m™'; Wellenwiderstand Z=50 Q). Laut Gleichung A.3.2
entspricht dieses Koaxialkabel bei ener Resonanzfrequenz von 40,45 MHz einer
Widerstandstransformation mit einer Phasendrehung von p=-52,5°. Die Spule wirkt
aufgetrennt nicht mehr as Induktivitét, sondern als Verlangerung des Koaxiakabels, was
einer zusétzlichen Transformation von —5°, also nun insgesamt p=—57,5°, entspricht.

Aus Gleichung A.1.3und 0= [I |exp(ip) mit || =1 und exp(ip)=cosp+isinp folgt

isnp
1-cosp

X, = = -182i

Die Parallel schaltung des Kondensators mit einer Kapazitét von z.B. C=75 pF (siehe Smith-
Chart) fordert den Ubergang zu den Leitwerten mit Y ;=+0,55i:

Yo=Y 1+Y c=+1,50i
mit

Y. =Z UaC = +0,95i.
Die Rucktransformation in den Widerstandswert liefert: X,=-0,67i.

Nun stellt sich die Frage, wie grof3 die serielle Induktivitét sein mul3, um X3=0 zu erreichen:
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X3z=X+X =0

mit
X, =¥l
Darausfolgt:
. Z[X
L=i——2%=132nH.
w
o 0.2 0.13 ™
o0 o0 0.38 = 0.37 4 i
e P Y =+1,50
- 1o s o E -
Y =055 [ZF |3 L] 3
e
<L &7 o2
P
Q"bé\ o2 ‘

a
]
y 3
18 o T Ty 8
— 3| X Ci sl 1ol o Ta S 1Y TS . — E)
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3
215
378
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o
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O
)
8
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o~
v"Oa
&5
<) ©
- ), ®)
“ -
@) hot —
W axirarle | X;=-1,82
= ©
X2=-0,67

Abb. A.5.2: Smith-Chart in der Widerstandsdarstellung: Widerstandstransformation eines

offenen Leitungsendes (X =) in einen Kurzschluf3 (X3=0) [Caron 1989].
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Anpal3- und Verstimmschaltung:

Hierzu muf3 die Spule wieder geschlossen werden. Die Induktivitét der Detektionsspule ist
bereits fix, z.B. mit 180 nH durch die Phasendrehung durch das Koaxiakabel von p=-57,5°,
die Paralelkapazitat L=75 pF und die Serieninduktivitdt L=132 nH in der A/4-Schaltung.
Man startet nun bei X=0.

Fur die Detektionsspule ist

X, =34 fid =091,

Laut Gleichung A.1.4 und = [ |exp(ip) mit [0|=1 und exp(ip)=cosp+isinp entspricht

dies einer Phasendrehung von

X?-1 o
p:arccos(x2 +1] =954,

Mit der zusétzlichen Phasendrehung durch das K oaxiakabel von -57,5° folgt hieraus

p=95,4°-57,5°=37,9°
also laut

x = _isnp

= =291i.
1-cosp

Die Parallelschaltung von C=75 pF ergibit:
Y=Y +ZaC = +061i.

Mit der seriellen Induktivitét von L=132 nH folgt fir den gesamten Widerstand X, der
Detektionsspule inklusive Koaxialkabel und A/4-Schaltung:

Xo = X+ ¥ lak = -097.
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Man startet also mit der Anpal3schaltung bei Xo=-0,97i. Hier sei gleichzeitig fur die
komplette Schaltung ein reeller Widerstand von 10 Q angenommen, der in einen reellen
Eingangswiderstand von 50 Q transformiert werden soll, um eine reflexionsfreie

L eistungstibertragung zu ermdglichen (Anpassung):
X0=0,10-0,97i.

Zur Anpassung muf3 der komplexe Widerstand X, der Schaltung in den reellen Widerstand
X=1, also 50 Q, transformiert werden. Dies gelingt nur, wenn man sich im Smith-Chart auf
Kreisen mit Re(X)=1 bzw. Re(Y)=1 befindet (Abb. A.2). Um von Xy=0,10-0,97i zu
X1=0,10+0,30i zu gelangen, benttigt man eine serielle Induktivitét mit X =1,27i, also

L =i E% = 250nH.

w

Um beim Anpassen diese Induktivitét variieren zu konnen, werden normalerweise Spulen
mit einem Eisenkern verwendet, den man in die Spule drehen kann und somit die effektive
Induktivitdt der Spule verandert. Da aber das Einbringen ferromagnetischer Materialien
stérende Feldverzerrungen zur Folge hétte, wurde hierfir auf eine andere Methode
zurlckgegriffen. Die Induktivitdt wird etwas grofer gewdhlt und seriell eine variable
Kapazitdt geschaltet. Dadurch kann man auf einfache Art und Weise mit Hilfe eines
Drehkondensators die effektive Induktivitét variieren:

X=X +X c=i (0oL -1/(wC)).

Zur Transformation nach X,=1,00 ist nun eine Parallelkapazitét von C=24 pF erforderlich.
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Zid: X,=1/Y,=1,00

o o)
S 3 ) 8 | |9 SN 1 3 [2a
HHH-A—— :
RESISTANCE COMPONENT(X-), OR CONDUCTANCE cOMPONENT (4

Abb. A.5.3: Smith-Chart in der Widerstandsdarstellung zur 50 Q-Anpassung: Widerstands-
transformation der kompletten Schaltung in einen reellen Eingangswiderstand von 50 Q
(X,=1,00) [Caron 1989].
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Anhang B

Theoretische Betrachtungen

B.1 Sinusformige Stromverteilung

Zied it die mathematisch/physikalische  Herleitung  einer  konzentrischen
Magnetfeldvertellung um enen unendlich langen Zylinder herum. Es soll die
Stromverteilung auf der Mantelflache eines unendlich langen Zylinders berechnet werden,
die diese konzentrische Magnetfeldverteilung erzeugt. Der Zylinder ist in z-Richtung
orientiert. Sein Mittel punkt liegt im Koordinatenursprung.

Der Herleitung geht die Konstruktion eines idealen Liniendipols voraus (Liniendipol: Feld
zweier paralleler, unendlicher langer Stromféden). Ein idealer Liniendipol weist im Fernfeld
eine konzentrische Verteilung auf, d.h. die Niveaulinien des Betrages des Magnetfeldes | B/
sind konzentrische Kreise um den im Ursprung befindlichen idealen Liniendipol. Um die
Vertellung dieses Dipols zu berechnen, wird eine infinitesmal kleine Leiterschleife

konstruiert, deren unendlich lange Stromféaden in z-Richtung orientiert sind.

Berechnung der Feldvertellung einesidealen Liniendipols:

Bel einem in positiver z-Richtung stromdurchflossenen Leiter folgt mit dem radialen

_ __(cosg : . _ _(-sing
Einheitsvektor r =| | und dem tangentialen Einheitsvektor T = :
sng cos¢

H(p.¢)=-—0O

| g 1 fsing
2o 2mp \ cosg |
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Abb. B.1.1: Magnetfeldlinien um einen unendlich langen stromdurchflossenen Leiter. Der
Strom flief3t aus der Zeichenebene heraus. Das Feld fallt mit 1/p nach auRen ab. Der
tangentiale Einheitsvektor gibt die Richtung der Feldlinien an.

Bei dem Ubergang von Polarkoordinaten in kartesische Koordinaten erhé@t man unter

Verwendung der Beziehung ¢ = arcsin% = arccos % und pZ=x2+y2;

H(p, @) = H (x> +y2,arctan%/ =H(xY)

Verschiebt man nun den Leiter zum Punkt P(Xo,Yo), folgt daraus:

H(X, ¥, %X, Yo) = H(\/(X_Xo)z +(y _y0)2 ,arctan(;:);OD

Ziel ist es, eine Leiterschleife zu konstruieren, die im Punkt Py(0,+D) in positiver z-

Richtung mit Strom durchflossen ist (+1€,) und im Punkt P,(0,-D) in negativer z-Richtung
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H =H,(x,y,0,D)-H,(x,y,0,-D)

—sin(arcsiny_Dj —sin[arcsinerDj
_ P )| | P,
A co{arccosij 2710, cos( arccosij
P P>
(y D) |- (y+D)
277,012 271,02 X

_ -(y-D)) _ | -(y+D)
277(X2+(y—D)2) X 2m(x* +(y + D)?) X

_ | 2yD —(y- D)) . 2yD [ﬁ- (y+ D)j
e E{(1+ pz)tﬁ e o

| 2D - 4y y
2 4XY/
o’

P -2y
2
_ | 22D il 0
21’ 2xy
p?
X2 — 2
2
_ | 22D il 0
2’ 2xy
p?

Es sei noch erwéhnt, dal3 in der 5. Zeile von oben bei der Entwicklung in die geometrische
Reihe die Glieder 2. und hoherer Ordnung vernachlassigt wurden, da die Naherung in einen
idealen Liniendipol Ubergefiihrt werden soll, also D0 gehen soll. Nun [&3 man
gleichzeitig D -0 und | so gegen o streben, dal? das Produkt 1*D=P konstant bleibt. Die
Ricktransformation von kartesischen Koordinaten in die urspriinglichen Polarkoordinaten

ergibt mit x=pcosp und y=psin$ das

2 4 2
FeldeinesLiniendipols ~ HA(p.¢) = s # 7S¢
2mp” | 2cosgsing

Die durch den ewdhnten Grenzprozef? (im strengen Grenzibergang fiktiven)

Stromverteilung nennt man idealen Liniendipol. Diese Vertellung wurde aus der Anayse

114



des Feldes zweier Stromfaden mit Abstand D und Strom | gewonnen, bei welcher der
Grenziibergang D->0 mit I* D=const. gemacht wurde.

Der radiale Abfal eines idealen Liniendipols betragt somit 1/p2. Der Betrag des
Richtungsvektors

2 4 2
cos” ¢ S_m ¢ :\/(cosz¢—sin2¢b)2+(Zcos¢sin¢)2 =sin® ¢ + cos® ¢ = const.
2cosgsing
ist konstant. Demnach sind die Feldlinien desidealen Liniendipols Kreise.

Annahme:

Man denke sich eine infinitesimal kleine Leiterschleife an der Stelle ¢ auf der Mantelflache
eines unendlich langen Zylindermantels (Abb. B.1.2). Die Schleife sei so dimensioniert, dafl
der Strom, der diese Schleife durchflief?t, direkt proportional zum Radiaanteil der
gewunschten konzentrischen Feldverteilung ist. Das bedeutet, da} die gesamte
Stromverteilung auf dem Zylindermantel durch unendlich viele, infinitesmal kleine,

unendlich lange Leiterschleifen, erzeugt werden kann.

Leiterschleife

Ad

Abb. B.1.2: Die Abbildung soll einen unendlich langen Zylinder schematisch darstellen, der

an der Stelle ¢ auf seiner Mantelfléche eine infinitesimal kleine Leiterschleife trégt.
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Da bei zwel benachbarten Leiterschleifen die Leiter entgegengerichteten Strom fihren und
der Strom | proportional zum resultierenden Radialanteil B des Magnetfeldes ist, kann man

schreiben:

B.(¢)-B (¢ +4A¢9) _dB (¢)
Ag dg

1(¢) O

Berechnung der Stromverteilung:

Da nach dieser Annahme fir unsere Betrachtung nur die Projektion auf die
Radialkomponente des Magnetfeldes relevant ist, wird der Radialanteil von H mittels
Skalarprodukt ermittelt:

- .. _(cos¢
Hrad=Horm|tr:(_ j
sing

[ﬁ((:os2 @ —sin® ¢)cosg + 2cosg sin® ¢)

rad

= P [Cos¢.

L
2mp°
2mp°
Die Radialkomponente ist somit direkt proportional zu cosd. Fir deren Ableitung gilt:

dH rad — _
d¢ 21p°

Damit ergibt sich fir die Stromverteilung auf einem unendlich langen Zylindermantel, die

im AulRenraum das Feld elnes idealen Liniendipols erzeugt:

1(¢) Osing.
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Kommentar:

Fur die Tangentialkomponente wirde sich analog zu oben folgende Winkelabhangigkeit
ergeben, was ebenfalls aus der Erhaltung des magnetischen Flusses folgt:

=Hof = [$ing

P
2o’
Bei dem Ubergang von Innenraum ber die Mantelflache in den AuRenraum des Zylinders
mit Radius Ry handelt es sich bei der Radialkomponente um kontinuierliche Feldlinien, wo
hingegen die Tangentia komponente diskontinuierliche Feldlinien aufweist. Daraus folgt fur

das Magnetfeld im Auf3en bzw. Innenraum:

Hoee =H, @ +H,, 0 und
Hipe =H, o @ —H,, @0
“227 (sngoes) [anpoc)
2mp” || singcosg ) | sing cosg
P (1
"2 o}

wobei hier p gleich dem Zylinderradius po zu setzen ist. Das bedeutet, dal? das Innere des
Zylinders an der Grenzflache Uberall gleich ausgeleuchtet ist, da Hinnen Nicht mehr von ¢
abhangt.

Aufgrund der Stetigkeitsbedingung der magnetischen Feldlinien kann

- 1
Hinnen (100) 0 (Oj

nur erfullt sein, wenn alle Feldlinien im Inneren des Zylinders ausschliefdich in x-Richtung
verlaufen.

Daraus folgt, dal3 das Magnetfeld dieser Stromverteilung im Innenraum des Zylinders
homogen und im Auf3enraum konzentrisch ist. Es sei hier auf den analogen Effekt bel einer
homogen magnetisierten Kugel [Jackson 1983] verwiesen, die ebenfals im Innenraum ein
homogenes und im AulRenraum ein konzentrisches Feld erzeugt. Allerdings handelt es sich
hiertbel um en 3-dimensionales und nicht, wie in der vorliegenden Arbeit, um ein

2-dimensional es Problem.
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B.2 Berechnung der Leiterposition

Aufgrund der Polarsymmetrie ist fr die Leiterposition bei einer dipolcharakteristischen

Vertellung im Fernfeld nur der Winkel ¢ relevant. Die Stromverteilung

I(€)Usin(€)

l&3t sich, wiefolgt, darstellen (Abb. B.2.1).

1} / Hilfdlinie
SnE) o<
A4
Al A2 A3
a.z
a.5 1 1.5 = 2.5 3
3
¢optimal (1. Leiter) TEQ opima (2. Leiter)

Abb. B.2.1: Sinusférmige Stromverteilung I(§)0sin(&) fur EJ[0;] hier am Beispiel der
»Double-Loop", also laut Abb. 4.2.6 die Stromverteilung im 1. und 2. Quadranten, in dem
ale Leiter in gleicher Richtung bestromt sind.

Die Fléache unter der Kurve gibt den Gesamtstrom wieder, der hier flief%. Es wird
angenommen, dald bei einer optimalen Leiterposition ¢opima alle Flachenstiicke A; mit
JI{1; ...; 2n} gleich grof? sind, wobei n die Anzahl der Spulenwindungen ist. Das bedeutet,
dal jeder Leiter in Abbildung B.2.1 ,nach links* und ,nach rechts® die selbe Flache
»abdeckt®. Damit ergibt sich fir jedes j-te Flachenstiick:

JT
A :%nésinfdfz%.
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Fur die Position ¢; desi-ten Leitersfolgt mitil}{1; ...; n}:

e 2i -1
A = |sinédé =——.
z Jsinddg ==

0

Lost man nach ¢; auf, erhdt man die allgemeine Formel:

¢, = arccos(l- 2iT_l)

mit iC{1; ...; n} und nCIN.

Spulentyp: Leiter: Position:
,Single-Loop* => n=1 1.Leiter =>i=1 1. Leite=90°
,Double-Loop" => n=2 1. Leiter =>i=1 P1. Leiter=60°
2. Leiter =>i=2 $2 Later=120°
, Triple-Loop* => n=3 1. Leiter =>i=1 d1 Leiter=48,2°
2. Leiter => =2 d2. Leter=90°
3. Leiter =>i=3 3. Late=131,8°

Tabelle B.1: Anwendung der allgemeinen Formel auf die konkreten Spulentypen.

Die Positionen der anderen entgegengerichtet bestromten Leiter im 3. und 4. Quadranten
ergeben sich symmetrisch zu den Leitern im 1. und 2. Quadranten (Abb. 4.2.6).

Es hat sich erwiesen, dal3 die Methode der Flachenwichtung ein verntnftiges Verfahren zur
Berechnung der optimalen Leiterpositionierung auf einem unendlich langen Zylindermantel
ist, die eine konzentrische Magnetfeldverteilung im Auf3enraum erzeugt. Es mangelt
alerdings an einer Begrindung, warum diese Positionierungen die ,,optimalen* sind. Es
konnte sich fir eine vorgegebene Anzahl von Leitern durch weitere geringflgige
Verschiebung der Leiter eine noch geringere konzentrische Schwankung des Magnetfeldes

ergeben. Korrekturen hoherer Ordnung sind hier jedoch vernachléssigt worden.
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B.3 Vergleich mit numerischen Ergebnissen

Um zu verifizieren, ob die theoretischen und die numerischen Berechnungen die selben
Ergebnisse liefern, wurde ein idealer Liniendipol mit dem Gesetz von Biot-Savart mit Hilfe
des Programms Mathematica simuliert. Die Frage ist, ob es sich wirklich um einen idealen
Liniendipol handelt, der durch die numerisch ermittelte Leiterarchitektur angendhert wird.
Es sei noch angemerkt, dal3 sich die numerische Berechnung der Leiterarchitektur nicht auf
eine minimale Feldschwankung <o(p)> direkt an der Gefél3wand stutzt. Bei der
Entwicklung der intravaskuléren HF-Spule kann also nicht die Annahme eines im Fernfeld
idealen Liniendipols verwendet werden. Fur enen fur die Applikation optimaen
Positionswinkel wird auf die numerische Simulation zurtickgegriffen.

Der Kreis mit Radius p, auf dem die Schwankung <o(p)> betrachtet wird, wird konstant
gehalten. Den Radius der eigentlichen Spulenkonfiguration 1&3t man gegen Null laufen.
Gleichzeitig wird fur die minimae Feldschwankung <o(p)> der optimale Positionswinkel
dopiima fUr die einzelnen Leiter berechnet.

Als Ergebnis erhdt man, dal? der Winkel ¢opima bei der ,,Double-Loop” fur kleine
Spulendurchmesser im Verhdtnis zum Auf3enballon gegen 60° konvergiert (Abb. B.3.1).
Bei der Triple-Loop folgt bei analoger Vorgehensweise ein optimaler Positionswinkel von
Popiima=50,0° (Abb. B.3.2). Die Theorie fir einen idealen Liniendipol besagt laut Kapitel
B.2, daf3 der optimale Winkel bei der ,, Double-Loop* ¢opima=60° und bei der ,, Triple-Loop®
Doprima=48,2° betragt.

Die Ergebnisse stimmen mit den numerischen Berechnungen Uberein, aul3er einer Korrektur
bei der ,Triple-Loop“ von 1,8°. Dies zeigt, dal3 doch noch mehrere Faktoren in die
Annahme eingehen muften bzw. die Methode, die Leiterposition nach der Fléachenwichtung
Zu bestimmen, nicht vollstandig korrekt ist. Die Abweichung steigt zwar mit der Anzahl der
Windungen, ist aber fur die Anwendung normalerweise zu vernachlassigen. Zumal es in
Fertigung der Spule aul3erst schwierig ist, die Leiter bis auf ein Grad genau zu plazieren.

Bel der ,Triple-Loop“ in Abbildung B.3.2 fallt auf, dal3 die Kurve nicht, wie bel der
»Double-Loop" in Abbildung B.3.1, monoton steigend ist, sondern bei eéinem Verhaltnis von
ca. 0,52 ein Minimum aufweist. Wirde ein idealer Liniendipol ssimuliert werden, wére die
Kurve monoton steigend. Hier werden allerdings die Feldschwankungen am Rand des
AulRenballons minimal gehalten. Die Superposition der einzelnen Felder liefert unter dieser
Bedingung die in Abbildung B.3.2 dargestellte Abhangigkeit.
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Abb. B.3.1: ,Double-Loop“: Positionswinkel zur minimalen Schwankung <a(p)> im Fernfeld. Der Radius des
AuRenballons wird konstant gehalten. Der des Innenballons konvergiert gegen Null.
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Abb. B.3.2; , Triple-Loop": Positionswinkel zur minimalen Schwankung <a(p)> im Fernfeld. Der Radius des
AuRenballons wird konstant gehalten. Der des Innenballons konvergiert gegen Null.
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Das in Kapitel 4 ,Berechnung der Leiterarchitektur® angenommene Verhadtnis vom Radius
des Innen- zu dem des AulRenbalons betrug 3/5, adso 0,6. Wie man Abbildung B.3
entnehmen kann, entspricht dies einem optimalen Positionswinkel von 62,2° bei der
»Double-Loop" und 49,4° bel der , Triple-Loop®. Ebenso konnte man aus dieser Abbildung
natirlich die Positionswinkel anderer Verhéltnisse ablesen, die zum Bau anders

dimensionierter Katheter nétig sind.

B.4 Storung

Je nagher man an die Leiter kommt, desto starker weicht das Feld von dem eines idealen
Liniendipols ab. Man kann dies as Stérung betrachten, die mit hoheren Potenzen
(Multipolentwicklung) als mit 1/p? nach aul3en abfallt (Abb. B.4.1). Untersucht man nur die
Storung, ist die Feldschwankung <o(p)> zu betrachten. Wie aus der doppellogarithmischen
Darstellung in Abb. B.4.2 hervorgeht, nimmt die Schwankung <o(p)> bel der ,, Double-
Loop* fur den Winkel ¢ optima=60° mit 1/p* und hoheren Potenzen ab.

@ CERS.
héhere Potenzen

O O

realer Fall idealer Dipol Stérung

Abb. B.4.1: Veranschaulichung der Stromverteilung von der Uberlagerung eines idealen
Dipols (Feldabfall mit 1/p2) und der durch die diskrete Stromverteilung hervorgerufenen

Stérung (Feldabfall mit hoheren Potenzen). ,,+* und ,,-" kennzeichnet die Stromdichte.

122



Relative Schwankung

100

10

0,1

0,01

0,001

0,0001

N
"' ‘,_ —e— Schwankung
\\
™
.

hohere Potenzen ~~

, \
Abfall mit /p*

0,1 1 10

Abb. B.4.2: Doppellogarithmische Darstellung der Feldschwankung <a(p)> in Abhéngigkeit

Vielfaches vom Radius des Innenballons

vom Radius des Innenballons fur die , Double-Loop* mit ¢ gptima=60°.
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Anhang C

Skineffekt

Bel hohen Frequenzen verteilt sich der Strom nicht Uber den ganzen Querschnitt eines
zylindrischen Leiters mit gleicher Dichte. Die Folge ist, dal3 sich der Widerstand des Leiters
erhoht. Man unterscheidet zwel Effekte.

Beim sogenannten Skineffekt drangt sich Stromdichte infolge innerer Selbstinduktion an die

Oberflache des Leiters. In einer Tiefe von

& =PIt t, )

ist er bereits auf 1/e=37% abgefallen (p, W spezifischer Widerstand und Permeabilitdt des
Drahtes, w Kreisfrequenz) [Vogd 1995]. & nennt man Eindringmald bzw.
Leichtschichtdicke. Fir die genaue Berechnung des Skineffekts bei kreissymmetrischen
Querschnitten sind Bessel-Funktionen nétig. Zum Abschédtzen des Widerstands pro Meter
Lange und zum Erkennen, ob der Skineffekt wirksam ist (Anstieg des Widerstands mit der
Frequenz) dient Abbildung C. Die dort angegebenen Kurven gelten fur Kupfer und
naherungswei se auch fir versilberte Oberflachen.

Die Widerstandserhdhung betragt somit ca. 1 Q/m bel Verwendung von Kupferdréhten mit
einem Querschnitt von 0,18 mm und einer Betriebsfrequenz von 40,45 MHz Die
Leitschichtdicke & belauft sich bei einem spezifischen Widerstand von Leitungskupfer von
Pcu=0,0178 Qmm#m bei 20°C [Kuchling 1991], der magnetischen Feldkonstanten
Ho=41* 107 VS/Am, einer Permeabilitét von Kupfer von p.c,~1,0000 [Kuchling 1991] und
einer Betriebsfrequenz von 40,45 MHz auf 6=4,2 um.
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Abb. C: Widerstand runder Kupferleiter infolge des Skineffekts [Meinke et al. 1992]

Des weiteren trégt der Proximity-Effekt zur Widerstandserhéhung bei. Er besagt, dal3 sich
zwel benachbarte Leiter gegenseitig beeinflussen und sich demzufolge ihr Widerstand
erhoht. Allgemein gilt, dald maximale Stromdichte an den Stellen maximaler
Feldkonzentration auftritt. Bei gleichlaufenden Stromrichtungen konzentriert sich die
Stromdichte auf den einander abgewandten Seiten und umgekehrt. Bel zwei benachbarten
Dréhten berechnet sich die Widerstandserhéhung fur jeden der beiden Drahte fir einen
ausgepragten Skineffekt durch Multiplikation mit dem Faktor

k =1/4/1-D?%/a?,

wobei D der Drahtdurchmesser und a der Abstand der Drahtmittelachsen ist [Meinke et al.
1992]. Bei einem Drahtdurchmesser von 0,18 mm? und einem Abstand der Dréhte in

GroéRenordnung der Spulengeometrieist dieser Effekt jedoch zu vernachlassigen.
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