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ZUSAMMENFASSUNG

Die hohen Grundmagnetfeldstirken und neuen Anregungsverfahren der modernen
Magnetresonanztomographie (MRT) ermdglichen viele Verbesserungen der medizinische
Diagnostik, wie beispielsweise eine erhohte Bildqualitit, oder kiirzere Untersuchungszeiten.
Sie gehen aber auch einher mit einer Zunahme der spezifischen Absorptionsrate (SAR),
welche als MaB fiir die Warmeentwicklung im Patienten bei der MRT verwendet wird und
festen Sicherheitsschranken unterliegt. Besonders bei der Ultra-Hochfeld (UHF) MRT (> 7 T)
stellen diese eine echte Limitierung dar. Eine genaue Bestimmung der SAR ist daher
notwendig, um das Potential der Ultra-Hochfeld-MRT bestmoglich nutzen zu konnen. Die
SAR wird in Computersimulationen mit Hilfe von Koérpermodellen ermittelt. Inwieweit die
berechneten Felddaten eines Korpermodells auf den Patienten iibertragbar sind, wurde im
Rahmen dieser Dissertation genauer betrachtet. Hierbei liegt das Augenmerk vor allem auf
dem Auftreten von lokalen SAR-Konzentrationen (Hotspots) und ihrer Intensitéit. Einige
grundlegende Bedingungen zur Entstehung von Hotspots werden im Vorfeld anhand eines
Kugelschalenmodells aufgezeigt. Im Anschluss daran werden mogliche Vereinfachungen von
Korpermodellen untersucht. Hierbei wird der Teil des Korpers bestimmt, der fiir eine genaue
Feldberechnung innerhalb des field of view (FOV) der Kopfspule notwendig ist. Zudem
werden in verschiedenen Simulationen Gewebe und Strukturen ermittelt, welche fiir die SAR-
Uberwachung relevant sind. Ziel dieser Arbeit ist hierbei auch, den Prozess der Erstellung
neuer Korpermodelle durch eine vereinfachte Segmentierung und kiirzere Rechenzeiten zu
verbessern. Des Weiteren werden einige Aspekte betrachtet, welche die Modellierung an sich
betreffen. Dies ist einmal der Einfluss einer verdnderten Lage der Modelle innerhalb der
Kopfspule, da eine Bewegung des Patienten wihrend einer MR-Untersuchung nicht immer
ausgeschlossen werden kann. Auflerdem wird die Modellierung des HF-Schirms der Bohrung
des MRT in die Simulationen mit einbezogen und auch eine Nachjustierung der Kopfspule
auf die genaue Resonanzfrequenz durchgefiihrt. AbschlieBend wird der Einfluss einer
Umkehrung der Polarisationsrichtung des HF-Signals auf die SAR-Verteilung simuliert.

In dieser Promotionsarbeit wird aufgezeigt, dass fiir Feldberechnungen des Kopfes die
Schultern des Modells zwar erforderlich sind, aber fiir sie eine homogene Gewebestruktur
ausreichend ist. Fiir ein derartiges Modell wire die Rechenzeit um etwa 50 % reduziert und
eine Segmentierung zur Modellerstellung erheblich vereinfacht. Auch das Fehlen des zweiten
groBen HF-Schirms der Bohrung und eine leichte Verstimmung der Spule erweisen sich als
zuldssige Vereinfachungen der Simulation. Eine verédnderte Lage des Modells von bis zu 2 cm
hingegen verursacht deutliche Schwankungen der SAR von £14 %.

Die Positionsverschiebung zeigt groBeren Einfluss auf die SAR, als die zuvor angesprochenen
Vereinfachungen und muss daher in Bezug auf die SAR-Uberwachung beriicksichtigt werden.
Beim direkten Vergleich der verwendeten Modelle untereinander zeigen sich
Gemeinsamkeiten der SAR-Verteilung im Kopf. Besonders das Auftreten der Hotspots
hochster Intensitdt an vergleichbarer Position in den drei Modellen spricht fiir eine
Ubertragbarkeit von SAR-Informationen.

il






SUMMARY

The high static magnetic fields and new technologies of modern magnetic resonance imaging
(MRI) provide a variety of advantages for medical diagnostics, like improved image quality
and reduced total examination time. However, they also contribute to an increase of the
specific absorption rate (SAR), which is used as a measure for tissue heating in the patient
during a magnetic resonance (MR) examination and is subject to strict safety margins. These
margins represent restrictive limitations, especially for ultra-high field (UHF) MRI (=7 T).
Accurate prediction of SAR for ultra-high field MRI is necessary to best exploit its potential.

SAR can be determined in numerical calculations using human model datasets. One objective
of this study is to clarify, if and to what extent results gained from numerical calculations for
a certain human model can be applied to the actual patient. Here, the appearance of locally
increased SAR (hotspots) and their intensity is of major interest. Prior to the numerical
calculations, some basic behavior and conditions for hotspot appearance will be highlighted,
based on a multilayered sphere. In the following, possible simplifications of the human
models will be investigated. The part of the model, which is necessary for exact field
calculations within the field of view (FOV) of the head-coil, has to be determined. In addition,
several simulations have been performed to point out the tissues and structures that are most
relevant for SAR monitoring. A further objective of this thesis is to simplify the segmentation
and reduce calculation time and therefore improve the process of creating human models.
Also, some issues have been taken into account that are related to the modeling itself, like for
instance the influence of small shifts of the model within the head-coil, as a motion of the
subject during an MR-examination cannot always be excluded. Furthermore, the influence of
a large bore radiofrequency (RF)- shield and the effects of retuning the coils to different load
conditions have been examined. Finally, the inversion of the circular polarized HF-pulse and
its influence on SAR-distribution have been investigated numerically.

The results show that the shoulders are indeed necessary for precise field calculations of the
head, but a homogeneous structure of the shoulders proved to be sufficient. The segmentation
effort for creating such a model is significantly reduced, and simulation time is decreased by
about 50 %. Further simplifications of the calculations by omission of the second large RF-
shield of the bore as well as minor retuning of the RF-coil show only minor impact on the
results. Small shifts of the model of up to 2 cm can have a significant influence of £14 % on
the SAR. This influence could even be stronger than the influence of the model
simplifications described above and therefore has to be considered when monitoring the SAR.
A direct comparison of the models shows similarities of the SAR-distribution for the head. In
particular the highest ranked hotspots appear at comparable positions for the three models.
This result supports a transferability of SAR-information between subjects.
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1 EINLEITUNG

In der medizinischen Diagnostik ist die Magnetresonanztomographie (MRT) als
nichtinvasives Verfahren besonders schonend fiir den Patienten, zumal die Bildgebung nicht
ionisierende Strahlung, sondern die Wechselwirkung des Gewebes mit hochfrequenten
elektromagnetischen Wellen nutzt. Dennoch muss der Einsatz der MRT am Patienten
gewissen Schranken unterworfen werden. Durch die hochfrequenten elektromagnetischen
Wellen wird im elektrisch leitfdhigen Gewebe ein Strom induziert und Molekiile zum
Schwingen angeregt. Das Gewebe kann nur eine bestimmte Menge an Energie aufnehmen,
ohne geschddigt zu werden. Die durch den Stromfluss und die Reibung der Molekiile
entstehende Erwédrmung des Gewebes muss daher iiberwacht und die MR-Untersuchung
entsprechend angepasst werden, um die Sicherheit des Patienten zu gewdhrleisten. Als
Indikator fiir diese Temperaturerhdhung wird die spezifische Absorptionsrate (SAR)
herangezogen. In Bezug auf SAR ist hierbei nicht die fiir die Bildgebung notwendige
magnetische Komponente des Hochfrequenz (HF) - Feldes entscheidend, sondern der
elektrische Teil des HF-Feldes, der maf3geblich in Wechselwirkung mit dem Gewebe tritt und
die Erwdrmungen verursacht.

Wihrend die Gesamtenergie, die vom Korper absorbiert wird, direkt am Scanner ermittelt
werden kann, stellt die Uberwachung von lokal auftretenden Konzentrationen von HF-Energie
eine grofle Herausforderung dar. Sie ist von der individuellen Patientenanatomie abhdngig
und kann daher nicht am Scanner abgelesen, sondern muss in Computersimulationen mit
geeigneten Korpermodellen berechnet werden (Nitz, et al., 2005). Fiir derartige Simulationen
sind verschiedenste Modelle im Einsatz. Sie reichen von Kopfmodellen (Mao, et al., 2007)
(Jin, et al., 1996) (Collins & Smith, 2001), (Collins, et al., 1998) (Simuni¢, et al., 1996)
(Ibrahim, et al., 2001) (Makris, et al., 2008) bis hin zu Ganzkoérpermodellen (Christ, et al.,
2010) (Liu, et al., 2005) (Collins & Smith, 2001) (Grandolfo, et al., 1990) (van den Bergen, et
al., 2007) (Uusitupa, et al., 2010) (Caon, 2004), wobei es deutliche Unterschiede geben kann,
in Bezug auf Grofle der Voxel, Anzahl der segmentierten Gewebearten und deren Struktur.
Solche Modelle basieren im Allgemeinen nicht auf dem jeweiligen Patienten einer
anstehenden MR-Untersuchung. Diesen Modellen zugrunde liegende Vorhersagen treffen
daher nicht unbedingt im vollen Umfang fiir die tatséchliche Patientenanatomie zu (Collins &
Smith, 2001) (Liu, et al., 2005) (van den Berg, et al., 2006). Die Erstellung eines
individuellen und detaillierten Korpermodells fiir jeden Patienten bei einer MR-Untersuchung
ist nach heutigem Stand der Technik nicht praktikabel, daher stellt sich die Frage inwiefern
Simulationsresultate bereits existenter Modelle auf die Anatomie anderer Korper iibertragbar
sind. Ist eine derartige Ubertragbarkeit prinzipiell gewihrleistet, so konnte das Anlegen einer
Datenbank verschiedener vorberechneter Korpermodelle die bendtigten SAR-Informationen
schnell bereitstellen. Aus dieser konnte dann dem Patienten nach bestimmten Kriterien ein
Modell, versehen mit einem Sicherheitsfaktor, der die korperlichen Unterschiede
beriicksichtigt, zugeordnet werden. Die Betrachtung einer groeren Vielfalt an
Patientenanatomien ist ohnehin in den Augen einiger Autoren in Bezug auf Sicherheitsfragen
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erforderlich und wiirde einen wichtigen Beitrag leisten (Liu, et al., 2005) (Collins, 2009). Die
Erstellung einer solchen Datenbank erfordert die Segmentierung und die Gewebezuordnung
vieler MR-Datensétze und schlieBlich auch die Berechnung der SAR fiir die entsprechenden
Modelle. Eine vereinfachte Segmentierung und kiirzere Rechenzeiten konnten diesen Prozess
verbessern.

Bei einem Magnetfeld von 3 Tesla wurde fiir die Bildgebung im Bereich des Abdomen bereits
gezeigt, dass die SAR-Verteilung eines vollstindig segmentierten Ganzkdrpermodells mit 40
unterschiedenen Gewebearten groBe Ubereinstimmung aufweist mit der eines Modells, das
nur aus Muskelgewebe, Fettgewebe und Lunge zusammengesetzt ist (Homann, et al., 2011).
In einer anderen Studie wurde auch fiir 7 Tesla ein Korpermodell mit 17 Gewebearten mit
einem auf Knochen, Fettgewebe, Lungen und Muskelgewebe reduzierten Modell verglichen
(van den Bergen, et al., 2007). Hier waren ebenfalls kaum Unterschiede der SAR-Verteilung
beider Modelle im Bereich des Abdomen feststellbar. Eine derart vereinfachte Segmentierung
wiirde die Erstellung von Korpermodellen erheblich erleichtern und eine genaue SAR
Bestimmung anhand der individualisierten Modelle in Aussicht stellen (Homann, et al.,
2011). Diese Resultate treffen jedoch nicht notwendiger Weise fiir Untersuchungen des
Kopfes bei 7 Tesla zu, da sich sowohl Geometrie und Struktur, als auch Gewebeeigenschaften
sehr von denen des Torsos unterscheiden.

Die Wichtigkeit derartiger Untersuchungen wird speziell fiir héhere Feldstirken deutlich.
Eine Erhohung der Grundmagnetfeldstirke erfordert steigende Frequenzen der verwendeten
HF-Signale. Bei 7 Tesla liegen die Wellenldngen bereits unterhalb der Groenordnung des
menschlichen Korpers. Dies fiihrt nicht nur zu einer zunehmenden Inhomogenitit des
Empfangssignals, sondern bedingt aulerdem eine erhéhte SAR und groflere Wirbelstrome im
Korper des Patienten. Die dabei hervorgerufene SAR erreicht gerade fiir moderne Anregungs-
Verfahren, wie bei der parallelen Transmission (Zelinski, et al., 2008), leicht die bestehenden
SAR-Grenzwerte und kann das Verfahren einschranken. Fiir die MR-Untersuchung kénnen
sich zudem eine Beeintrachtigung der Bildqualitét, sowie eine zunehmende Belastung fiir den
Patienten ergeben. Abbildung 1.1 zeigt hierzu beispielhaft die Gegeniiberstellung von
Bildmaterial, das in einem MRT mit einem Grundfeld von 3 Tesla (oben) und 7 Tesla (unten)
entstanden ist.

Neben der SAR-Berechnung anhand von Korpermodellen gibt es auch Studien, die SAR mit
Hilfe der messbaren Magnetfelder zu ermitteln. Hierbei werden iiber das komplexe aktive
Sendefeld (H;) die notwendigen Gewebeparameter berechnet und schlieBlich die SAR des
Patienten bestimmt. Diese Methode ist allerdings auf Teilbereiche (2D-Ebenen) des Patienten
beschriankt (Homann, et al., 2012) (Katscher, et al., 2009) und daher fiir eine SAR-
Uberwachung bislang ungeeignet.

Von den technischen Entwicklungen der letzten Jahre haben die Computersimulationen mit
Korpermodellen stark profitiert und die Berechnung groflerer und komplexerer Modelle
ermOglicht. Nicht zuletzt durch die Moglichkeit der Auslagerung von Rechenprozessen auf
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Grafikchips (GPU-Beschleunigung) in kommerzieller Software, ist man dem Ziel einer
online-SAR-Uberwachung niher gekommen (Chi, et al., 2011) (Kini, 2009).

Bei allen Bestrebungen, die SAR iiber Computersimulationen individuell fiir einen Patienten
zu bestimmen, stellen sich im Endeffekt zwei Fragen.

1. Wie detailliert muss ein Korpermodell sein, damit die daraus ermittelten SAR
Informationen hinreichend genau sind, um die Einhaltung der geltenden Sicherheitsgrenzen
fiir den jeweiligen Patienten zu gewéhrleisten?

2. Wie ,dhnlich® muss ein bereits vorhandenes Korpermodell der individuellen Anatomie
eines Patienten sein, damit die aus dem Modell berechneten SAR Informationen fiir diesen
verwendet werden konnen?

Abbildung 1.1: Darstellung eines T1-gewichteten 3D MP-RAGE mit isotroper Auflésung von 1 mm. Akquiriert
bei einer Feldstirke von 3 T (Reihe oben) und 7 T (Reihe unten) mit einer 32-Kanal Kopfspule mit lokaler CP
Anregung. Die Aufnahmen bei 7 T zeigen deutliche Inhomogenitit der Signal-Intensitét. [bereitgestellt von:
(Liisebrink, 2013)]

Um diese Fragen zu beantworten werden zunichst in Kapitel 2 die SAR, ihre Entstehung und
physikalischen Abhidngigkeiten ndher erldutert. Zudem wird fiir die Betrachtung eines
Kugelschalenmodells die analytische Beschreibung der elektromagnetischen Felder erarbeitet.
AnschlieBend werden in Kapitel 3 die fiir die Computersimulationen notwendigen Spulen-
und Kdorpermodelle allgemein vorgestellt und die physikalischen Grundlagen zur Berechnung
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der elektromagnetischen Feldverteilungen geschildert. In Kapitel 4 werden die in dieser
Arbeit verwendeten Korpermodelle konkret beschrieben und gezeigt, wie man diese in
Hinblick auf die Detailliertheit der Modelle verdndern und bearbeiten kann. Ebenfalls werden
die Methoden zur Auswertung und Nachbearbeitung der Simulationsresultate angefiihrt. In
Kapitel 5 werden zundchst die analytisch gewonnenen Felddaten mit entsprechenden
numerisch ermittelten Daten verglichen und einige grundlegende Betrachtungen zum
Feldverhalten beschrieben. Hierauf folgt die Darstellung der Ergebnisse von verschiedenen
Vereinfachungen und Verdnderungen der Korpermodelle. Zudem wird der Einfluss von
Positionsvariationen der Modelle innerhalb der Spule aufgezeigt und ein direkter Vergleich
der verschiedenen Modelle untereinander gegeben. AbschlieBend folgen in Kapitel 6 eine
Diskussion der Ergebnisse und eine Zusammenfassung. Die genannten Untersuchungen
wurden im Rahmen des BMBF geforderten INUMAC-Projekts (13N9206) durchgefiihrt.



2 GRUNDLAGEN zZUR SAR

Als MaB fiir die HF Belastung, der der Patient ausgesetzt wird, wird in der Dosimetrie
tiblicherweise die spezifische Absorptionsrate (SAR) herangezogen. Die HF-Leistung, die fiir
die Erzeugung eines MR-Signals erforderlich ist, wird nicht vollstindig vom Korper
reflektiert. Die SAR entspricht dem Teil der HF Leistung, der in Form von Wirme im
Patienten verbleibt und wird in Watt pro Kilogramm Korpergewicht (W/kg) angegeben.
Demnach héngt sie sowohl von der eingestrahlten Leistung ab, als auch von den
dielektrischen Eigenschaften des absorbierenden Gewebes. In Hinblick auf die
Patientensicherheit wird hierbei zwischen globaler und lokaler SAR unterschieden. Die
globale SAR umfasst die gesamte Leistung, die im Korper verbleibt, und gibt die
Gesamtbelastung fiir den Organismus wieder. Die lokale SAR hingegen bezeichnet die
absorbierte Leistung in jedem Subvolumen einer bestimmten Masse des betrachteten Korpers
oder Modells. Durch Schwankungen der elektromagnetischen Feldstdrke, sowie durch die
individuelle Patientenanatomie kann es in einigen Subvolumen zu Uberhéhungen der lokalen
SAR kommen. Diese sogenannten Hotspots kdnnen die globale SAR deutlich iibersteigen und
sind insbesondere bei der Hochfeld-MRT — aufgrund der mit der Grundfeldmagnetstéirke
steigenden Feldinhomogenitdt und den kurzen Wellenldngen des HF-Signals — besonders
ausgeprdgt. In Hinblick auf die Patientensicherheit miissen daher sowohl die globale als auch
die lokale SAR ermittelt und tiberwacht werden.

2.1 Gewebeerwirmung bei der MRT

Das magnetische Wechselfeld (B;-Feld) der HF-Anregung ist fiir die Anregung der Spins und
somit grundlegend fiir die Bildgebung bei der MRT verantwortlich. Allerdings wird durch die
zeitliche Anderung des Magnetfeldes gemiB den Maxwell-Gleichungen ein sich periodisch
anderndes elektrisches Feld hervorgerufen, welches aber von keinem direkten Nutzen fiir die
Bildgebung ist. Diese elektrische Komponente der HF-Anregung fiihrt im Rahmen der MR-
Untersuchungen immer zu einer Energiedeposition im Patienten. Freie Ladungstriger, oder
polare Molekiile, wie zum Beispiel das Wassermolekiil, werden im hochfrequenten
elektromagnetischen (EM) Feld zum Schwingen angeregt. Die dabei entstehenden
Reibungskrifte fiihren zu einer direkten Erwdrmung des Gewebes. Die fiir einen MRT Scan
benotigte Leistung nimmt zu, wenn der Wert der Grundfeldmagnetstirke B, steigt. Ebenso
verhélt es sich fiir die dabei hervorgerufene SAR:

SAR ~ B8 @.1)
T

wobei a der HF-Flipwinkel und 7 die Pulsdauer sind. Entsprechend ist fiir das in dieser Arbeit
betrachtete Grundfeld von 7 T bei vergleichbarer Anregung die SAR bereits von Grund auf
hoher, als beispielsweise bei 1.5 T oder 3 T Gerdten. Hinzu kommt, dass frequenzbedingt bei
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hoheren Feldstirken sowohl eine steigende Leitfahigkeit des biologischen Gewebes, als auch
steigende dielektrische Verluste eine erhohte HF-Absorption nach sich ziehen (Gabriel, et al.,
1996) (Gabriel, et al., 1996) (Gabriel, et al., 1996). Um die Patientensicherheit bei MR-
Untersuchungen sicherzustellen hat die International Elektrotechnical Commission (IEC)
diesbeziiglich Grenzwerte fiir SAR im Bereich des Kopfes und des Korpers, sowie fiir jede
10 g Gewebeportion im Kopf, Torso und Extremitéiten, welche iiber eine Zeitspanne von 6
Minuten, bzw. 10 Sekunden gemittelt sind, festgelegt (International Electrotechnical
Commission, 2010). Die Einhaltung dieser Grenzwerte soll sicherstellen, dass sich
Korpergewebe bei einer MR-Untersuchung um nicht mehr als 1°C erwdrmt und somit eine zu
hohe Belastung fiir den Kreislauf des Patienten, aber auch Gewebeschiden ausgeschlossen
werden konnen.

2.2 SAR als Maf? fiir Sicherheit

Spricht man von einer moglichen Gefdhrdung durch HF-Leistung bei einer MR
Untersuchung, so geht es also vor allem um eine mogliche Erhoéhung der
Korperkerntemperatur oder um lokale Temperaturerhdhungen im Korper (International
Electrotechnical Commission, 2010). Aufgrund der rein praktischen Limitierungen, die
Temperaturerhohungen selbst im Korper festzustellen, werden die Grenzwerte fiir die
Leistungsabsorption auch in SAR ausgedriickt (International Electrotechnical Commission,
2010). Der Zusammenhang von SAR und Temperatur ist allerdings durch verschiedene
Faktoren beeinflusst, die bei der Ermittlung der SAR im Allgemeinen nicht beriicksichtigt
werden. Hierzu zihlen zum einen die Féhigkeit des Korpers selbst Warme abzugeben. Dies
geschieht vor allem durch Verdunstung von Schweif3, aber auch durch Warmeabstrahlung an
der Korperoberfldche, womit auch die Korpergrofe eine Rolle spielt. Zum anderen wird die
Wirmeabgabe aber auch von der Bekleidung des Probanden, der Raumtemperatur, Beliiftung
und auch der Luftfeuchtigkeit beeinflusst (Collins, et al., 2004).

Der Einfluss der lokalen SAR ist unter anderem abhingig von thermaler Leitfahigkeit,
Blutperfusion und der Gewebestruktur und Geometrie des Korpers. Aufgrund dieser Faktoren
stimmen die Verteilungsmuster von SAR und Temperatur meist nicht sehr gut {iberein (Mao,
et al., 2007) (Collins, et al., 2004) (Shrivastava, et al., 2011). Fiir die MRT bewirkt eine
Vernachlissigung dieser Kiihleffekte lediglich eine konservative Abschidtzung und somit eine
erhohte Sicherheit. Simulationen von Temperaturanstieg und SAR im menschlichen Kopf
zeigen, dass die geltenden SAR Richtwerte bereits {iberschritten werden, bevor die
Temperatur im Gehirn sich um 1°C erhoht hat (Collins, et al., 2004) (Wang, et al., 2007).

Die Kehrseite dieser konservativen Sicherheitsschranken besteht darin, dass gerade bei der
UHF-MRT die geltenden Grenzwerte schnell erreicht werden. Um bestimmte Sequenzen
dennoch durchfiihren zu kdnnen miissen daher oft ungiinstige Kompromisse beziiglich der
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Aufnahme-Parameter getroffen werden, wie beispielsweise eine erhohte Pulsdauer, oder ein
reduzierter Flip Winkel (Zelinski, et al., 2008).

2.3 Ermittlung von SAR

Wie eingangs erwéhnt gibt die SAR das Verhiltnis von absorbierter Leistung P und Masse m
des betrachteten Gewebes wieder. Definiert ist die SAR als die zeitliche Ableitung des
Quotienten aus einem Energieelement dW und dem das Energieelement absorbierende

Massenelement dm, das in einem Volumenelement dV mit der Dichte p enthalten ist (Hand,
2008) (DIN EN 50413, VDE 0848-1:2009-08).

SAR—d(dW)—d<dW) 59
~dt\dm/) dt\p-dV 2.2)

Entsprechend dieser Definition beruhen Verlustleistungsberechnungen im Allgemeinen auf
der Darstellung der SAR mit Hilfe des elektrischen Feldes innerhalb eines Gewebes

SAR = 2.3)

2p

wobei gilt:

o: Leitfahigkeit des Gewebes [S/m]
p: Dichte des Gewebes [kg/m3]

E: elektrische Feldstirke [V/m]

Der Faktor 2 im Nenner von Gleichung (2.3) ergibt sich hierbei aus der Umrechnung der
Amplitudenwerte der Feldstirke in die effektive Feldstirke. Im Falle der globalen SAR ldsst
sich absorbierte Leistung wihrend der MR-Untersuchung am Scanner ermitteln als die
Differenz von Sendeleistung Py, und reflektierter Leistung Pp.r, abziiglich der
Spulenverlustleistung P,,;;. Letztere muss einmalig fiir die Spule ermittelt werden und ergibt
sich als Differenz von Py, und Py fiir den Betrieb der Spule mit eingebrachter Ladung
(load) mit moglichst geringen Verlusten (z.B. Kugelphantom gefiillt mit destilliertem
Wasser). Die globale SAR kann dann als Quotient der resultierenden Verlustleistung P und
der Masse m, bzw. dem Volumen V und Dichte p, des Patienten oder des Phantoms bestimmt
werden:

SAR—P—P 24

Lokal konnen die SAR Werte von der globalen Mittelung deutlich abweichen. In den
Gleichungen (2.2) bzw. (2.3) zeigt sich die lokale Abhidngigkeit der SAR von den
Gewebeparametern o und p, wobei besonders die Leitfdhigkeit o fiir verschiedene Gewebe
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stark unterschiedliche Werte annehmen kann. Fiir eine genaue Bestimmung der lokalen SAR
gemil Gleichung (2.3) muss diese daher fiir das betrachtete Subvolumen ermittelt werden. Im
Allgemeinen sind aber weder die gewebespezifischen Eigenschaften des Patienten, noch die
genaue Gewebestruktur bekannt.

Ublicher Weise wird die SAR daher unter Zuhilfenahme von geeigneten Kérpermodellen,
welche {iber die notwendigen Gewebeeigenschaften verfligen, berechnet. Die hierfiir
bendtigten elektromagnetischen Felder kdnnen dabei sowohl iiber einen analytischen Ansatz,
als auch mit Hilfe numerischer Verfahren ermittelt werden.

Der folgende Abschnitt zeigt fiir das einfache Modell einer ummantelten Kugel die
analytische Formulierung des elektromagnetischen Feldes, welches durch eine
stromdurchflossene Leiterschleife hervorgerufen wird.

2.4 Analytische Berechnung eines Kugelschalenmodells

Die mathematische Beschreibung der Interaktion einer elektromagnetischen Welle mit einer
Kugel geht im Wesentlichen zuriick auf die Mie-Theorie, die 1908 von Gustav Mie entwickelt
wurde, sowie den Arbeiten von Ludvig Lorenz und Peter Debye. Auch heutzutage finden
analytische Berechnungen nach wie vor ihre Anwendung, nicht nur zur Validierung von
Feldberechnungen, sondern beispielsweise auch zur expliziten Losung geometrisch einfacher,
auch mehrschichtiger Strukturen (Reyhani & Glover, 2000) (Nikita, et al., 2000) (Reyhani &
Ludwig, 2006) (Li, et al., 1994). Im folgenden Abschnitt werden die wichtigsten Schritte zur
Berechnung der elektromagnetischen Felder einer zweischichtigen Kugel dargestellt. Das
Vorgehen baut hierbei auf der expliziten Angabe I

der Losung fiir eine homogene Kugel (Keltner, et
al., 1991) wund der weiterfiihrenden und
verallgemeinernden Vorgehensweise von Bohren
und Huffman (Bohren & Huffman, 2008) auf.

Die konkrete analytische Formulierung der
elektromagnetischen Felder, die von einer
stromdurchflossenen Leiterschleife in einer
zweischichtigen Kugel hervorgerufen werden
(Abbildung 2.1), folgt der Arbeit von (Luo,
2013). Fir die Felder wird hierbei eine

—iwt

Zeitabhingigkeit von e angenommen, wobel

w die Kreisfrequenz  bezeichnet.  Die apbildung 2.1: Kugelschalenmodell bestehend aus

zweischichtige Kugel befindet sich im freien einem Kern mit Radius a und einer Ummantelung
mit Radius b. Uber der Kugel ist eine Leiterschleife
angebracht, welche von dem Strom I durchflossen

Kugelkoordinatensystems (r,8, @) angeordnet, wird.

Raum und ist zentral um den Ursprung des
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mit den Einheitsvektoren &,, &y und &,,.

Der Radius der inneren Kugelschale (Kern) wird mit a und der Radius der &dufBleren
Kugelschale (Mantel) mit b bezeichnet. Die relative Permittivitit und Leifahigkeit werden fiir
den Kern mit &4 und o; und fiir den Mantel mit ¢,, und g, angegeben. Das Material der
Kugel wird fiir beide Schichten als anndhernd unmagnetisch angesehen, mit einer relativen
Permeabilitit u, = 1. Der Verlauf der mit dem Strom [ durchflossenen Leiterschleife wird
durch dessen Abstand a® zum Koordinatenursprung und dem Winkel 6, zur z-Achse
definiert. Entsprechend der Formulierung in (Redzi¢, 2006) kann die Stromdichte geschrieben
werden als

Js =80 — a)8(r — 6,)8,. (2.5)

wobei § die Dirac-Delta Funktion bezeichnet. Die elektromagnetischen Felder, welche durch
J s hervorgerufen werden, werden durch die vektoriellen Kugelflichenfunktionen beschrieben.
Thre Erzeugenden-Funktionen sind Losungen der skalaren Wellengleichung VZy + k% = 0
und werden geschrieben als

Yemn(K) = 2, (kr)B*(cos0) - me, (2.6)

wobei z,(kr) entweder die sphérische Bessel-Funktion j,, oder die sphirische Hankel-
Funktion h,, erster Art und der Ordnung n, und P;*(cosf) die Legendre-Funktion erster Art
mit der Ordnung (n, m) bezeichnet. Die tiefgestellten ,e“ und ,0“ geben den geraden (even)
oder ungeraden (odd) Charakter der Erzeugenden-Funktion an. Die vektoriellen
Kugelfldchenfunktionen werden nun konstruiert als

Lgmn(k) = Vl/)gmna (2.7)
Mgmn(k) = VX [lpgmnr]’ (2.8)
Nemn(k) =2V X VX [emnt]. (2.9)

Vollstindig ausformuliert lauten die Funktionen (2.7) — (2.9) dann

dzn (kr)

Lepy (k) = P (cosQ) m¢>r (2.10)

zn(kr) AP (cos@) COS ~
r ae Sin

— mzn(k,r) Pm( Sg)sm ¢(’IS

rsing

sin

My (k) = zn(kr)Pm(cose) ¢§ (2.11)

dP]l”(cosB) cos —

_Zn(k ) Slnm¢¢’
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+1 coS ~
Nemn(k) = "2 7, e P (coS0) _ 'mpi (2.12)
1 d[rzn(kr)] [dP{*(cos8) COS & — m sin =
kr dr [ de Sinm¢0 + sin@ B (Cose)cosm¢¢]'

Die Randbedingungen lassen sich fiir die elektrischen und magnetischen Felder schreiben als
(Luo, 2013)

ér X (EKern - EMantel) =0

~ Jfirr=a 2.13
e, X (HKern - HMantel) =0 ( )
ér X (EMantel - Emid) =0 ..

~ ,furr=0> 2.14
e, X (HMantel - Hmid) =0 ( )
e.x(E,,; — E =0

€r ( mid out) , fiirr = a*’ (2.15)

ér X (Hmid - Hout) =Js

wobei die Felder der inneren Kugel mit ,Kern®, die Felder der Ummantelung mit ,Mantel",
die Felder des Bereiches zwischen Kugel und Stromschleife mit b < r < a* mit ,mid“ und
die Felder fiir r = a* mit dem Index , out” versehen sind.

Jede Losung der Feldgleichungen kann als unendliche Reihenentwicklung der Funktionen
(2.10) — (2.12) dargestellt werden. Aufgrund der Orthogonalitit der Kugelflichenfunktionen
zusammen mit der letzten Randbedingung (2.15) ldsst sich entsprechend dem Vorgehen in
(Bohren & Huffman, 2008) eine vereinfachte Darstellung der elektrischen und magnetischen
Felder bestimmen als (Luo, 2013)

[o'e) 1
Exern = Zn:l anMgo)n(kKernr)

0<r<a (2.16)
ern oo 1 )
Hygern = li)# Zn:l anNgo)n(kKernr)

%) 1 3
EMantel = Zn:l[bnM((go)n(kMantelr) + CnM((go)n(kMantelr)]

a<r<hb (2.17)
KMantel oo 1 3 ’
Hyonter = Ivzwﬂt lZn:l[bnNgo)n(kMantelr) + CnNc(eO)n(kMantelr)]

Eniqg = Z%O:l[an(l)

e0n

k o
Hopig = 25 B[ daN S, Ueor) + eaN g, (o]

(kor) + exMSon (kor)|
,b<r<a* (2.18)

[o0) 3
Eout = Zn:l an((go)n (kor)

Ko oo 1 ,r=>at. (2.19)
H,,; = ﬁZnﬂ an((eO)n(kOr)

Hierbei sind a,, by, c, d, e, und f, die noch zu bestimmenden Feldkoeffizienten.

Die Wellenzahlen sind gegeben durch kgerp = a)\/ ,uso\/ &1 Fio1/wey, Kyanter =

w\/ ueo\/ &, +i0y/wey und ky = w,/uey, wobei u = u, die Permeabilitit der Kugel und &,

die Permittivitit im freien Raum sind.
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Die hochgestellten Indizes (1) bzw. (3) der Kugelflichenfunktionen geben jeweils die

Verwendung der sphirischen Besselfunktion bzw. der sphérischen Hankelfunktion in deren

Darstellung fiir z,, an. Die fehlenden Feldkoeffizienten lassen sich durch Losen eines linearen

Gleichungssystems ermitteln, welches man durch Einsetzen der Felddarstellungen (2.16) —
(2.19) in die Randbedingungen (2.13) — (2.15) erhdilt.

Die fiir die Darstellung der elektrischen und magnetischen Felder innerhalb der Kugel

notwendigen Koeffizienten a,,, b, und c, ergeben sich nach (Luo, 2013) als

a, =

—(Fuhy () (h (my X)jn (m X) = R (o X)jn (o X0) (R (0 (V)

—hy (0)ja(Y)IM) /(B (D)) (Z) = B (D)jn (@) (' () (i (ma Y ) (maX)
—hi Mo X)jn (Mo V)i (maXdmy + (' (my X)L (V) (my X)j (oY)

—h? (Y )R (V) (maX)ja (o X) + R (V) 0y X) (=R (ma¥ ) (m X)
Fhi (o X)ja MY ))ma)m, + i (V) (ma X) (' (ma ¥ (m X)

—h' (M X)ja(m,Y))m3)), (2.20)

bn = (Fh$P (@) (R (0)ja (V) = b (V) () (RS (o X)ji (my X)m,

wobel

~h$Y (Mo XD (M X)mp)) /(RSP ()i () = kY (2)jn (@) (R (N (R (myY)
Jn(MaX) = B (1, X) i (MY ) (my X)my + (RS (mu X)REY' (V) (g X) i (m,Y)
~h$D VRS (V) (XD (Mo X) + B (V) (my X) (=R (¥ ) (M X)
+h$D (o X)jis (maY))my)my + h$P (V)i (ma X) (RS (M), (M, X)

—h$Y’ (myX)j (m,Y))m3)), (2.21)

—(FhP () (P (0)jn (1) = b (V) (V) G (Mo XD, (my X)my

—n (My XD (MaX)M)) /(RSP (2)j1(2) = B () (D) (B (V) (P (m,Y)
Jn(MaX) = B (1, X) i (MY ) (g X)my + (ASY (muXOREY' (V) 1y X) i (m,Y)
—h$P (YIS (V)i My XD (Mo X) + RSP (V)i (e X) (=R (1Y) (1, X)
+h$D (o X)jis (maY))my)my + h$P (V)i (e X) (RS (M), (M, X)
~h$Y' (my X)jn(myY ))m)), (2.22)

iwhg Isinfy 2n+1 pl
cos @
ko a* 2n(2+1) ™ ( 0,

X = koa, Y = kob, Z = koa*,

E, =

_ Kkern _ KMmantel
my = ko B 2 = ko 5

und j, bzw. h;l) die sphédrische Besselfunktion bzw. Hankelfunktion der ersten Art ist.

11
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Grundsétzlich konnen die elektromagnetischen Felder fiir komplexere Objekte als
mehrschichtige Kugeln auf diese Weise ermittelt werden. Jedoch steigt der Aufwand rapide
an, sobald das betrachtete Objekt eine heterogene Struktur aufweist, wie es beim
menschlichen Korper der Fall ist. Fiir solche Aufgabenstellungen wird iiblicherweise auf
numerische Feldberechnungen zuriickgegriffen. Diese Computersimulationen werden im
folgenden Kapitel genauer besprochen.

12



3 GRUNDLAGEN SIMULATION

Der allergrofite Teil der numerischen Feldberechnungen des menschlichen Korpers in der
MRT bezieht sich auf das HF-Feld. Der Einfluss des Korpers auf das magnetische Grundfeld
sowie auf die Gradientenfelder liegt lediglich im Bereich von wenigen Millionstel (ppm —
parts per million) der urspriinglichen Feldstirke. Das HF-Feld hingegen kann durch die
Anwesenheit des Kopers leicht von Schwankungen von 10 % oder mehr betroffen sein
(Collins, 2009). In Verbindung mit einem hinreichend detaillierten Korper- und Spulenmodell
kann diese Beeinflussung der elektromagnetischen Felder numerisch berechnet werden. Sind
diese Felder erst bekannt, wird auch die Bestimmung der SAR im Korper ermoglicht und
somit Einsicht in Verhalten, HF-Effekte und Sicherheit von HF-Feldern in der MRT gegeben.

Fiir die numerischen Feld-Berechnungen gibt es verschiedenen Methoden. Diese sind unter
anderem die Finite Integrationstechnik (FIT), die Methode der finiten Differenzen im
Zeitbereich (FDTD - Finite Difference Time Domain), die Momentenmethode (MoM —
Method of Moments) und die Finite-Elemente-Methode (FEM). Jede Methode hat ihre Vor-
und Nachteile, zum Beispiel im Bereich der Hardwareanforderungen, der Stabilitdt, der
Simulationsdauer, oder der Modellierungsgenauigkeit. Jedoch sind die FDTD und ihr
verwandte Methoden wohl am weitesten verbreitet, was die Simulation von Koérpermodellen
anbelangt (Collins, 2009). Sowohl die Korper- und Spulenmodelle, als auch die
physikalischen Grundlagen, auf der die in dieser Arbeit verwendeten FIT Berechnungen
beruhen, werden in den folgenden Abschnitten erldutert.

3.1 Korpermodelle

Die Modelle, die fiir die numerischen Berechnungen verwendet werden, kénnen vom
einfachen Fall eines Kugelphantoms, iiber Modelle die die Form eines menschlichen Kopfes
haben, aber nur eine homogene Struktur besitzen, bis hin zu sehr detaillierten
Ganzkorpermodellen gehen, bei denen verschiedene Gewebe unterschieden werden und die
interne Struktur moglichst originalgetreu dem zugrundeliegenden Menschen nachgebildet
wird.

Das weit verbreitete Korpermodell des Visible Human Project (Ackerman, 1998)
beispielsweise entstand 1989 bis 1994. Hierfiir wurden post mortem zunidchst MR und CT
Bilddaten erfasst und anschlieBend der zugrunde liegende Korper im eingefrorenen Zustand in
1 mm-Scheiben abgehobelt. Dabei wurde das Gewebe fotografiert und anschlieBend
digitalisiert. Ungenauigkeiten fiir ein entstehendes Korpermodell dem post mortem Daten
zugrunde liegen bestehen unter anderem darin, dass sich Fliissigkeiten im Korper verlagern
konnen oder verloren gehen. Gewebe, wie beispielsweise das Gehirn, kann durch das
Einfrieren anschwellen, auBerdem konnen sehr feine oder empfindliche Strukturen wie Teile

13
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des Innenohrs bei dem Prozess beschiddigt werden und daher fehlerhaft im Modell dargestellt
sein (Spitzer, et al., 1996).

Neuere Modelle werden im Wesentlichen aus CT- und/oder MR-Daten erstellt und daher
derartige Probleme vermieden. Potentielle Fehlerquellen bei in vivo Messungen wie die
Bewegung des Herzens und des Brustkorbes konnen durch entsprechend geschaltete
Sequenzen hinreichend ausgeglichen werden (Christ, et al., 2010). Liegen die Scandaten vor,
miissen durch automatische und manuelle Segmentierung die verschiedenen Gewebe
identifiziert und fiir das entstehende Korpermodell unterschieden werden. Das Korpermodell
fiir die Feld-Berechnungen setzt sich schlieBlich aus gleich grof3en, aber nicht erforderlicher
Weise isotropen, Volumenelementen zusammen. Diese Volumenelemente werden auch kurz
Voxel (volumetric pixel) genannt und daher werden derartige Modelle auch als Voxelmodelle
bezeichnet. Als Information enthalten die Voxel lediglich einen Verweis (z.B. eine Zahl) auf
das in ihrem Volumen befindliche Gewebe. Um welches Gewebe es sich handelt und welche
spezifischen Eigenschaften es hat, wird in einer zu dem Voxelmodell gehdrigen Materialliste
unter dem entsprechenden Verweis abgelegt (Abbildung 3.1). Diese Informationen umfassen
tiblicher Weise den Namen des Gewebes, Permittivitidt, Permeabilitdt, Konduktivitidt, sowie
Dichte des Gewebes und optional eine farbliche Kodierung (R/G/B).

S5 Tissue HLUm Eps [F/m] Mue kKappa [s/m] rho [kgsmAz]

adrenal_gland il 62.469000 1.0 0. 850780 1025 137 118 143
Afr_internal 2 1. 0000000 1.0 0. 000000 4] 140 20 147
Artary 3 65, 685000 1.0 1.315500 1060 183 0 4
Eladder 4 20.102000 1.0 0. 316660 1040 157 159 a6
Elood_wessel 5 65, 885000 1.0 1.315500 1060 183 0 4
Bone 3} 13. 4468000 1.0 0. 082508 15980 240 240 240
Brain_grey_matter T a0, 083000 1.0 0.691530 1035 100 100 100
Brain_white_matter 8 43, 81a000 1.0 0.412760 1043 125 125 125

Abbildung 3.1: Auszug aus einer Materialliste; die Liste beinhaltet Informationen tiber Name, Referenznummer,
Permittivitit, Permeabilitit, Konduktivitét, Dichte und gegebenenfalls Farbinformationen

Je nachdem fiir welchen Zweck das Korpermodell verwendet werden soll, ist eine
unterschiedliche raumliche Auflosung erforderlich. Die kleinste darstellbare Struktur ist durch
die VoxelgrofBe limitiert. Dies muss beachtet werden, wenn Gewebe wie Haut, Nervenbahnen,
oder die Iris des Auges fiir die Simulationen konsistent im Modell vorhanden sein sollen.

In Bezug auf die verwendeten Gewebeeigenschaften ist zu beachten, dass sich sowohl
Permittivitit, als auch Konduktivitdt der Gewebe mit der Frequenz &ndern, und letztere daher
fiir jede Materialliste mit angegeben werden muss.

Das Korpermodell liegt nach seiner Erstellung aus MR-Daten in der Regel erst mal in supiner
Position vor. Im Rahmen dieser Arbeit ist dies auch die gewlinschte Darstellung der Modelle,
da ausschlieBlich Situationen betrachtet werden, bei der sich das Subjekt auf dem Riicken
liegend in einem MR-Scanner befindet. Prinzipiell ist es aber moglich die Position und
Haltung der Modelle zu veridndern (Chen, et al., 2010) (Wang, et al., 2008). Beispielsweise
konnte das Modell sitzend dargestellt werden, mit einer Hand zum Ohr erhoben, was fiir die
Berechnung von Strahlenwerten von Mobiltelefonen von Relevanz sein kann.
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3.2 Spulenmodelle

Die HF-Spulen der MRT werden fiir die Erzeugung des B;-Feldes und fiir den Empfang des
MR-Signals genutzt. Hierbei wird unterschieden zwischen reinen Empfangsspulen (receive
(Rx) coil), reinen Sendespulen (transmit (Tx) coil) und kombinierten Sende- und
Empfangsspulen (transmit receive (Tx/Rx) coil). Die Birdcage-Spule, welche eine Volumen-
Spule ist, zeichnet sich durch hohe B;-Homogenitit, ein groes Bildvolumen und ein gutes
Signal-zu-Rausch Verhiltnis (engl. SNR — Signal to Noise Ratio) aus. Aufgrund dieser
Eigenschaften ist sie fiir Kopfuntersuchungen bestens geeignet und wird fiir die im Rahmen
dieser Arbeit durchgefiihrten Berechnungen verwendet. Ublicherweise ist eine Birdcage-
Spule aus zwei leitfahigen Ringen (Endringe) aufgebaut, welche iiber leitfahige Querstdbe
miteinander verbunden sind. Die Stdbe sind hierbei in der Regel dquidistant entlang der
Endringe verteilt (Chin, et al., 2002). Eine Birdcage-Spule kann sowohl als Tiefpass-Spule,
mit Kapazititen in den Querstidben, als Hochpass-Spule mit Kapazititen in den Endringen,
oder auch als Bandpass-Spule, mit Kapazitidten sowohl in den Querstdben, als auch in den
Endringen, ausgelegt sein (Abbildung 3.2).

Abbildung 3.2: 16-rung Bandpass-Birdcage-Spule; die blauen Pfeilspitzen markieren Kapazititen, die roten
Pfeilspitzen die Speiseports, an denen die Spule angeregt wird.

Aufgrund ihrer Struktur kann eine Birdcage-Spule zirkular-polarisiert angeregt werden.
Hierfiir wird die Spule an zwei Stellen, die sich senkrecht zueinander auf der Spule befinden,
angeregt, wobei die Amplituden dieser beiden HF-Signale gleich, die Phasen aber um 90°
gegeneinander verschoben sind. Dies bringt zum einen den Vorteil, dass bei dieser Art der
Anregung im Vergleich zur linear polarisierten Spule (nur ein HF-Signal) weniger
Sendeleistung benotigt wird, das erzeugte B;-Feld eine hohere Homogenitit aufweist und sich
zudem im Empfangsfall das SNR um den Faktor V2 verbessert (Hoult, et al., 1984) (Sank, et
al., 1986). Die Spule ist mittels ihrer Kapazititen auf eine bestimmte Resonanz-Frequenz f;
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eingestellt. [hr Resonanzverhalten kann sich allerdings — in Abhangigkeit von dem in das
Spulenvolumen eingebrachte Kérpermodell bzw. Phantom — verschieben. Eine Justierung der
Resonanzfrequenz erfolgt nach der Beziehung

fo~ 7= (3.1)

durch gleichméBige Verdnderung der Kapazititswerte C an den Endringen, jedoch bei
gleichbleibender Induktivitét L.

3.3 Physikalische Grundlagen

3.3.1 Verbindung zum MR-Experiment

Eine genaue Beschreibung der, fiir die MR-Bildgebung relevanten, physikalischen
Grundlagen, findet sich in zahlreichen Standardwerken, beispielsweise in (Haacke, 1999). Im
folgenden Kapitel soll daher nur ein kurzer Uberblick zur Hinfiihrung auf das eigentliche
Thema dieser Arbeit gegeben werden.

Das auf natiirliche Weise am héufigsten im menschlichen Koérper vorkommende Element ist
der Wasserstoff. Aufgrund seines charakteristischen Spins I = /2 und dem damit verbundenen
Dipolmoment pu =y - h-mg spielt es fiir die medizinische Diagnostik eine entscheidende
Rolle. Betrachtet man ein Ensemble von Np Protonen in einem dufleren Magnetfeld, kommt
es zur Aufspaltung der Spins in ein niederenergetisches und ein hoherenergetisches Niveau.
Im ersten Fall richten sich die Spins parallel mit mgy = % und im zweiten Fall antiparallel mit
mg = —% beziliglich der Feldlinien aus. Der energetische Unterschied der beiden
Spinzusténde ergibt sich als

AE = hwy, (3.2)

wobei anhand der Larmor-Frequenz

w, =YBy (3.3)

die Abhéngigkeit von dem angelegten Magnetfeld B, ersichtlich ist. Entsprechend der
Boltzmann-Verteilung lisst sich auch der Besetzungsunterschied ANp der beiden Zustinde
angeben mit

h(})L
kgT

— 1) ~ Np 2L (3.4)

ANp = Np(exp o
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Die Differenz in den Besetzungszahlen ist relativ gering und liegt bei einem
Magnetresonanztomographen mit einem 7 T Magnetfeld und bei Raumtemperatur etwa bei
24 ppm. Dennoch wird hierdurch die Erzeugung eines MR-Signals ermoglicht und somit die
Grundlage fiir die MR-Bildgebung geschaffen. Gerade aufgrund dieser Differenz stellt sich
eine resultierende makroskopische Magnetisierung M, in z-Richtung nach der Boltzmann-
Verteilung ein

hzwL
2kgT’

My = ANpp =y (3.5)

wobei AN, die Differenz der Besetzungszahlen der Protonen, h das Plancksche
Wirkungsquantum, kp die Boltzmann-Konstante und 7T die Umgebungstemperatur
bezeichnen. Wird nun ein hochfrequenter elektromagnetischer Puls (HF-Puls) mit einer zu B,
senkrechten magnetischen Komponente B; eingestrahlt, so dndert sich die Ausrichtung der
Magnetisierung und sie beginnt mit der Larmor-Frequenz w;um die z-Achse zu prizedieren.
Die hierbei erzielte Auslenkung der Magnetisierung um den Flipwinkel a folgt der Beziehung

T
a= yf B, dt, (3.6)
0

mit der Einstrahldauer T des HF-Pulses.

Die bestindig prazedierenden magnetischen Momente, bzw. die makroskopische
Magnetisierung relaxieren mit der Zeit wieder in ihre Ausgangslage entlang der Feldlinien
zuriick. Thr Verhalten wird mittels der Bloch-Gleichungen beschrieben

am I 1, = 1., - 1 "
—=v(MxB) - 7 M€y — My, — - (M, — Mo)é,, (3.7)

wobei der Magnetisierungsvektor M und das duBere magnetische Feld §(t) allgemein
gegeben sind.

Der erste Term der rechten Seite beschreibt die Bewegung der Magnetisierung im
Magnetfeld. Die folgenden drei Terme beschreiben die Relaxation der Magnetisierung, wobei
die Komponenten der transversalen Magnetisierung M, und M, in Abhéngigkeit von der
Zeitkonstante T, zerfallen und die longitudinale Magnetisierung M, sich wieder unter
Beriicksichtigung von T; der anfidnglichen Magnetisierung M, angleicht.

Beschreibt man die transversale Magnetisierung als Vektor in der komplexen Ebene M, =
(M, +iM,)), wobei i die imagindre Einheit ist, kann die Rotation von M, durch das
Magnetfeld leicht deutlich gemacht werden. Fiir ein konstantes Magnetfeld in z-Richtung

B = (0,0,By) ergibt sich entsprechend Gleichung (3.7) fiir die zeitliche Verdnderung der
Magnetisierung
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dM,, dM, dM 1
=i = — My — My, (3.8)
2

dt dt dt

und somit

M,y (t) = e~@te=t/TaM, (0). (3.9)

Sowohl die Anregung durch den HF-Puls nach Gleichung (3.6), als auch das anschlieende
Verhalten der Magnetisierung entsprechend (3.7) zeigen, dass das Spin-System unmittelbar
nur von den magnetischen Feldern B, und B; bestimmt wird. Ein direkter Zusammenhang mit
der elektrischen Feldkomponente E ist nicht gegeben. Ihr Einfluss wird im folgenden
Abschnitt unter Zuhilfenahme der Maxwell-Gleichungen besprochen.

3.3.2 Die Maxwell-Gleichungen

Prinzipiell kann das Verhalten elektromagnetischer Felder in Materie analytisch erfasst und
berechnet werden. Der damit verbundene Aufwand wird allerdings schnell sehr gro3, wenn
ein Objekt mit einer komplizierten Struktur betrachtet wird, da bei diesem fiir jedes Teilgebiet
mit konstanter Fiillung ein getrennter Ansatz gemacht werden muss (Weiland, 1977). In
Hinblick auf den hohen Anspruch an Genauigkeit und Detailliertheit, gerade in Bezug auf
Sicherheitsfragen bei der MRT, aber auch was die Variabilitit der zu berechnenden
Szenarien, wie z.B. eine Verdnderung der Modelle, anbelangt, hat sich die numerische
Berechnung der elektromagnetischen Felder als wesentlich praktikabler und flexibler
erwiesen. Hierzu sind heutzutage einige Verfahren verfligbar, welche sich grob in zwei
Kategorien einteilen lassen — solche, denen die Losung der differentiellen Form der Maxwell-
Gleichungen zugrunde liegt und solche, die auf der Losung der Maxwell-Gleichungen in
Integralform basieren (Hand, 2008). Thre differentielle Form ist gegeben durch

0B
g= _22 3.10
V X R (3.10)
OE
v-E=L (3.12)
&
V-B=0 (3.13)

und die Integralform durch
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§E-ds= -2 [[B-aa (3.14)
§Beds= o [0+ c05p)-aa (3.15)
feanm2ffoar
$hB-da=o (3.17)

Hierbei bezeichnet E das elektrische Feld (V m™1), B die magnetische Flussdichte (T), J die
Stromdichte (A m~2), p die Ladungsdichte (C m™3), u, die Permeabilitit im freien Raum (=
4 X 1077H m™1) und &, die Permittivitéit im freien Raum (= 8.854 x 10712Fm™1).

Aus Gleichung (3.10) ist ersichtlich, dass ein verdnderliches Magnetfeld ein elektrisches Feld
induziert. Dieses induzierte E-Feld ruft wiederum in leitfihigem Material Strome hervor,
welche als Wirbelstrome bekannt sind.

Die zweite Gleichung (3.11) baut auf dem Ampere’schen Durchflutungsgesetz auf, welches
von Maxwell um eine zeitverdnderliche Komponente &, Z—f erweitert wurde. Sie zeigt, dass ein
magnetisches Feld von bewegter Ladung (Stromfluss) erzeugt werden kann, aber auch von

einem zeitlich verdnderlichen elektrischen Feld hervorgerufen werden kann, selbst dann wenn
kein Strom flieBt. Die zeitverdnderliche Komponente wird Verschiebungsstrom genannt.

Gleichung (3.12) zeigt, dass Ladung als Quelle fungiert und ebenfalls ein elektrisches Feld
erzeugt. Die vierte Gleichung (3.13) gibt den Sachverhalt wieder, dass es keine magnetischen
Quellen gibt. Magnetische Feldlinien sind stets geschlossen, im Gegensatz zu elektrischen
Feldlinien, welche an einer Ladung beginnen, oder enden kénnen (Durney, 1992).

Erginzt werden die Gleichungen (3.10) — (3.13) bzw. (3.14) — (3.17) noch durch die
Materialgleichungen:

B= py(H+M) (3.18)
D= ¢E+P, (3.19)
J= 0E+], (3.20)

welche sich in linearen Medien zu
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B = .ur:uOH (321)
D = ¢.¢yFE (3.22)
J = oE (3.23)

vereinfachen.

P und M bezeichnen hierbei die elektrische, bzw. die magnetische Polarisation des Mediums
und /¢ die Stromdichte. &, bezeichnet die Permittivititszahl, u, die Permeabilititszahl und o
die elektrische Leitfahigkeit.

Mit Hilfe der Maxwell-Gleichungen konnen das Verhalten und die Ausbreitung einer
elektromagnetischen Welle auch in Materie vollstindig beschrieben werden. Allerdings kann
keine einheitliche Losung fiir den gesamten Frequenzbereich angegeben werden. Das
Verhalten ist von der Frequenz f, bzw. der Wellenlédnge (im freien Raum) 4, abhédngig und
kann in drei Bereiche unterteilt werden (Durney, 1992):

Ao > L:

Fiir Frequenzen, bei denen die Wellenldnge deutlich groBer ist, als die groite Dimension L
des Korpers auf den sie trifft, finden die sogenannten quasi-stationdren N&aherungen
Giiltigkeit. Hier verdndern sich die Felder relativ langsam mit der Zeit, so dass die

o . d : o o
zeitverdnderlichen Terme 5 ganz (statischen Fall) oder teilweise (quasistatisch)

vernachldssigt werden konnen. Die magneto-statischen Ndherungen finden beispielsweise

Giiltigkeit, wenn die Verschiebungsdichte sog—f vernachldssigbar klein gegeniiber der

Stromdichte J ist. Gleichungen (3.11) bzw. (3.15) vereinfachen sich hierbei zu

VXB = uyJ (3.24)
bzw.

ng-ds=u0ﬂ]-dA. (3.25)

Entsprechend wiirden sich fiir die elektro-statische Betrachtung die Gleichungen (3.10) und
(3.14) darstellen lassen als

VXE=0 (3.26)
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und

j@E .ds = 0. (3.27)

Folglich ist eine entkoppelte Betrachtung der magnetischen und elektrischen Felder moglich.

Diese Annahmen konnen in einem gewissen Rahmen auch fiir die Beschreibung der Felder in
der MRT mit niedrigen Grundfeldstirken gemacht werden. Bei derartigen Uberlegungen muss
jedoch beachtet werden, dass sich die Wellenldnge des EM-Feldes deutlich dndern kann,
sobald es Materie durchdringt. Hierbei gilt der Zusammenhang

4o

A= ,
VHrEr

(3.28)

wobei A, die Wellenldnge im freien Raum und A die verdnderte Wellenlédnge in Materie, mit
relativer Permittivitat &, und magnetischer Permeabilitdt u,., sind. Der Faktor /i€, bewegt
sich fir Betrachtungen des Kopfgewebes in etwa zwischen 5 und 10, wobei die
Materialeigenschaften ebenfalls von der Frequenz abhédngen.

Bei einem Grundfeld von beispielsweise 0.5 T betridgt die Wellenlédnge im freien Raum mehr
als 14 m. Hier sind die magnetischen und elektrischen Felder noch recht schwach gekoppelt.
Infolgedessen werden im Korper weniger Wirbelstrome hervorgerufen und ein homogenes
Magnetfeld ist leichter zu erreichen. Das Gewebe selbst ist nahezu unmagnetisch (u, = 1)
und hat daher kaum Einfluss auf das erzeugte B-Feld. Auch hinsichtlich der SAR ist dieser
Fall gilinstig, da aufgrund des wenig ausgeprigten begleitenden E-Feldes, nur geringe
Gewebeerwdarmung verursacht wird (Durney, 1992) (Jin, et al., 1996). Allerdings sind mit
derartigen Grundfeldmagnetstirken viele Anwendungen der modernen MRT, wie
beispielsweise die funktionelle MRT (fMRT), nicht moglich, da das erreichte Signal-zu-
Rausch Verhiltnis (engl. Signal-to-Noise Ratio, SNR) zu gering ist. SNR wéchst etwa linear
mit der Magnetfeldstirke B, ebenso wie die Frequenz des B;-Feldes. Im Falle eines 4 Tesla
MRT Systems ist man mit einer Larmor-Frequenz von etwa 170 MHz und einer Wellenldnge
von 1.7 m fiir den freien Raum bereits in einem Bereich, bei dem die magnetischen und
elektrischen Felder stark miteinander gekoppelt sind und die vollen Maxwell-Gleichungen mit
den zeitlichen Abhédngigkeiten angewendet werden miissen (Hand, 2008).

)\ONL:

In diesem Bereich ist die Wellenldnge in Materie in etwa so grof3, oder auch schon kleiner als
die Mafe des Korpers. Dieser Fall ist der fiir die moderne MRT interessante und es miissen
unbedingt die vollen Maxwell-Gleichungen beachtet werden. Charakteristisch ist hier die
starke Kopplung der elektrischen und magnetischen Felder, entsprechend Gleichungen (3.10)
und (3.11), bzw. (3.14) und (3.15). Diese Kopplung bringt zwei fiir die MRT unerwiinschte
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Konsequenzen mit sich. Zum einen nimmt mit steigender Frequenz auch die Inhomogenitit
des resultierenden B;-Feldes zu (Jin, et al., 1996). Dies war, wie weiter oben erldutert wurde,
zuvor kaum ein Problem, aufgrund der niedrigen magnetischen Permeabilitit des
menschlichen Gewebes. Nun wird das erzeugte Magnetfeld aber von einem deutlich
ausgeprigten elektrischen Feld begleitet, welches aufgrund der starken dielektrischen
Eigenschaften des Korpers mit diesem korreliert. Als Konsequenz wird das B;-Feld durch die
Schwankungen des E-Feldes beeinflusst. Zum anderen bringt die starke Kopplung der beiden
Felder auch Sicherheitsbedenken mit sich. Entsprechend Gleichung (2.3) steigt die SAR
quadratisch mit dem elektrischen Feld an und kann nun Werte erreichen, die eine genaue
Uberwachung erfordern. Mit der zunehmenden Inhomogenitit des EM-Feldes muss zudem
die Bildung von SAR Hotspots bedacht werden.

Ao K L:

Fiir hohere Frequenzen gelangt man schlieBlich in den Mikrowellenbereich und dariiber
hinaus. Die Wellenlingen betragen hier hochstens noch wenige Millimeter. Diese
GroBenordnung ist fiir die MRT, abgesehen von den rein praktischen Limitierungen beziiglich
der Hardware, nicht mehr interessant, da die FEindringtiefe der EM-Felder mit der

Wellenldnge sinkt und bereits bei 10 GHz nur noch etwa 3.5 mm in die Haut eindringt (Hand,
2008).

3.3.3 Finite Integrationstechnik

Im Rahmen dieser Arbeit werden ausschliefSlich Situationen betrachtet, die in dem zweiten
Bereich (A ~ L) einzuordnen sind. Zur numerischen Losung der Maxwell-Gleichungen wird
die Finite Integrationstechnik (FIT) verwendet, welche 1977 vorgestellt wurde (Weiland,
1977) (Weiland, 1977) (Weiland, 1979). Sie beruht auf einer Diskretisierung der Integralform
der Maxwell-Gleichungen und fiihrt diese iiber in lineare Gleichungssysteme, welche
schlieBlich gelost werden. Die Diskretisierung erfolgt hierbei in zwei gleich angelegten,
zueinander dualen Gitternetzen G und G, die sich iiber das gesamte fiir die Berechnung
relevante Gebiet erstrecken. Eine rdumliche Diskretisierung wird durch Unterteilung des
priméren Gitters G in eine endliche Zahl von nicht-leeren Volumen V erreicht. Das duale
Gitter G wird nun so angeordnet, dass jeder Knotenpunkt des primiren Gitters G genau mittig
in einem Volumen ¥ von G liegt (Abbildung 3.3).
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Abbildung 3.3: Duales Gitter {G, G} und diskrete Volumen V und ¥

Die einzelnen Zellen des Gitters G sind kanonisch entlang der Gitterachsen nummeriert, mit
1<i<[,1<j<Jundl <k <K, wobei die Gesamtzahl der Gitterzellen N; =1-] - K ist.
Die entsprechende Nummer fiir eine Zelle wird dann als n=i+ (G —-1)-I1+(k—1)-1-]
festgelegt.

Fiir jede Zelle n kann nun die elektrische Kantenspannung é; entlang einer Kante L; und der

magnetische Fluss 5]. durch eine Randfliche A; definiert werden als

8, = f E-ds (3.29)
L

i

b; = J B-dA. (3.30)

4j
Ebenso wird fiir jede Zelle 71 des Gitters G die magnetische Kantenspannung h; entlang einer
Kante L; und sowohl der elektrische Fluss éj, als auch der elektrische Strom fj durch eine

Randfliche A ; definiert als

h;=| H-ds (3.31)
L

:j=f~D'dA (3.32)
4;

jj=1 J-dA. (3.33)
4j
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Die Symbole =, bzw. = kennzeichnen hierbei die Integration iiber Rinder, bzw. iiber Flichen.
Es sei nun L/ = L; + L, + Ly + L, die Umrandung einer Fliche Aj einer beliebigen
Gitterzelle in G. Dann lésst sich das Konturintegral iiber die elektrische Feldstirke E entlang
L’ schreiben als (Abbildung 3.4)

¢/=[,E-ds=[ E-ds+[ E-ds—[ E-ds—] E-ds, (3.34)

mit &/ = &, + &, — é; — &, und somit mit (3.30) und (3.14):

d =

~ j

4 /.
e
€

Abbildung 3.4: Komponenten der elektrischen Feldstérke entlang der Umrandung einer Fléche

Insgesamt ldsst sich daher fiir das gesamte Gitter G die erste Maxwell-Gleichung (3.14) wie
folgt formulieren:

d =
Ce=——»>b 3.36
e T (3.36)
mit
él Bl
~ é = A
C = (Cij)i,jzl,...,N , e= 52 , b= b:z ,
én gN

wobei N = 3 - N ist und die ¢; ; nur Werte aus {—1,0,1} annehmen konnen. Die Matrix C
enthilt lediglich Informationen iiber die Lage der Flichen und Kanten, die das Gitter G
bilden, und deren Orientierung, welche das Vorzeichen der Matrixeintrige bestimmt. Sie stellt
auf dem Gitter G einen diskreten Rotations-Operator dar.

Entsprechend lésst sich der diskrete Operator fiir die Divergenz ausdriicken. Die Herleitung
erfolgt mit Hilfe der Aussage der Maxwell-Gleichung (3.17), dass es keine magnetischen
Ladungen gibt. Sei A™ = A; + A, + A3 + A, + Ag + Ag die Oberfliache einer beliebigen
Zelle n des Gitters G (Abbildung 3.5), so muss fiir diese (3.17) erfiillt sein und daher gelten
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JnBdA = — fA1 BdA + fAZ BdA - fA3 BdA + fA4 BdA - fAS BdA + fA6 BdA = 0.
Zusammen mit (3.30) folgt:

_b1+32_b3+b4_55+g6=0 (337)

(=)

Abbildung 3.5: magnetischer Fluss durch die Oberfldche eines Volumens V

Da dieser Zusammenhang tiber jedes Volumen in G erfiillt ist folgt:

S )]

Sh =0, (3.38)

mit dem diskreten Divergenz-Operator
§= (Sij)i=1,...,NG,j=1,...,N ’

wobei ebenso wie bei € die s;; nur Werte aus {—1,0,1} annehmen konnen. Dieses lineare

Gleichungssystem entspricht der Maxwell-Gleichung (3.17).

Ganz analog zu obigem Vorgehen ldsst sich nun die Diskretisierung der zweiten Maxwell-
Gleichung (3.15) durch Aufsummierung der Verschiebungsstrome und Stromdichten
zusammen mit (3.31) darstellen als

—~
=

d
— 3.39
T (3.39)

hy /
rnitj=|].2 [ h= h_z und§=|
)\ i

Die Matrix C stellt entsprechend zu € auf dem Gitter G einen diskreten Rotations-Operator

Ch=j+

1

2 |.

.. Qo Qo
/

dar. Aufgrund der per Definition vorhandenen Dualitit der Gitter G und G gilt der
Zusammenhang (Weiland, 1985)
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c=C". (3.40)

Definiert man die elektrische Ladung in einem Volumen V, des GittersG als
qe = ka pdV, so lésst sich schlieBlich auch die noch fehlende Maxwell-Gleichung (3.16) auf

entsprechende Weise angeben:

5d =q,, (3.41)

mltS‘ = (gij)l'—

nd §;;¢{—1,0,1}.
_1,...,1\IG,j=1,...,1\1u d 2 (=101}

Die linearen Gleichungssysteme (3.36), (3.38), (3.39) und (3.41) stellen fiir das Gitterpaar
{G, 5} die sogenannten Gitter-Maxwellgleichungen (engl. Maxwell-Grid-Equations, MGE)
dar.

Zur Losung der MGEs miissen diese Gleichungssysteme noch mit den Materialgleichungen
erginzt werden. Im Folgenden wird von einem linearen Medium ausgegangen. Die
Diskretisierung der Materialgleichungen (3.18), (3.19) und (3.20) erfolgt dann unter
Zuhilfenahme von Materialmatrizen M, M,, und M,, welche fir jede Zelle n, bzw. i des
Gitterpaares {G, 6’} gemittelte Werte fiir die elektrische Permittivitit &, die magnetische
Permeabilitit 1 und die elektrische Leitfahigkeit o enthalten. Mit seiner dualen Struktur ist
{G, 5} derart angelegt, dass sich die Beziechungen wie folgt formulieren lassen (Hand, 2008)
(Clemens & Weiland, 2001):

d=M,zé (3.42)
j=M,ée (3.43)
b= M,h. (3.44)

Die FIT nutzt ein sogenanntes Leapfrog-Verfahren zur iterativen Berechnung der Felder
(Weiland, 1996). Die dabei benétigten Zeitableitungen in (3.36) und (3.39) werden hierfiir
durch zentrale Differenzenquotienten ersetzt:

R+ _{()

n (3.45)

cem+1/2) — _ % pp R(n+1/2) o _
ot H

e(n+3/2) _(n+1/2)

At

Chn+D) = % Msé(n+1) + ]?(n+1) ~M _|_]":(n+1)’ (3.46)

wobei der hochgestellte Index den Zeitschritt angibt, zu dem die Feldwerte berechnet werden,

mit fO/2) = f(t = (n+3) At).

Durch Umordnung der Gleichungen (3.45) und (3.46) ladsst sich die Aktualisierungs-
Vorschrift angeben als
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hD = p™ — AeM et/ (3.47)
é(n+3/2) — é(n+1/2) _ AtM;l(EE(THl) _]’\(n+1))' (3.48)

Die elektrischen und magnetischen Felder werden auf diese Weise iterativ jeweils um einen
halben Zeitschritt versetzt berechnet. Dabei wird eine Feldkomponente zu einem Zeitpunkt
(n + 1) aus ihrem eigenen Wert zum Zeitpunkt (n) und der jeweils anderen Feldkomponente
zum Zeitpunkt (n + 1/2) ermittelt.

Zur Terminierung der Feldberechnung wird die Gesamtenergie im System betrachtet. Sinkt
die Energie unter eine vorher festgelegte Grenze, wird die Berechnung beendet. Der
Energieabklang wird wihrend der Feldsimulationen aus der bislang grofiten ermittelten
Energiec und der Systemenergie fiir den jeweils letzten Berechnungsschritt festgelegt.
Erginzend oder auch alternativ hierzu kann fiir die Simulationen auch ein zeitliches
Abbruchkriterium gesetzt werden. Hierbei wird die Berechnungszeit durch eine vorher
festgelegte Anzahl an Pulslingen begrenzt. Eine Pulslinge entspricht einer bestimmten
Anzahl von Iterationsschritten, die wiederum von der Grofle der verwendeten Gitterzellen
abhingen.
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4 MATERIAL UND METHODEN

In diesem Kapitel werden zundchst das flir eine Vorbetrachtung verwendete
Kugelschalenmodell und die in dieser Arbeit verwendeten Korpermodelle, sowie die
verschiedenen Verdnderungen, die an ihnen fiir die anstehenden Simulationen vorgenommen
wurden, beschrieben. Anschlieend wird das Spulenmodell, mit dem die Studie durchgefiihrt
wurde, mit allen notwendigen Einstellungen vorgestellt. Die wichtigsten Schritte der
Auswertungs-Routinen werden ebenfalls erldutert, und abschlieBend eine Methode zur
analytischen Berechnung eines Kugelschalenmodells erarbeitet, und dessen Losung mit den
simulierten Daten eines entsprechenden Voxelmodells verglichen.

Fiir diese Arbeit stand eine HP Workstation mit einem Intel Xeon X5472 Dual Quad-Core
Prozessor mit je 3.00 GHz, einer NVIDIA Quadro NVS 290 mit 256 MB Speicher als
Grafikkarte und einem Arbeitsspeicher von 32 GB zur Verfligung. Als Betriebssystem wurde
Windows XP Professional fiir 64 Bit installiert. Die anstehenden FIT-Simulationen wurden
mit der kommerziell erhiltlichen 3D EM Simulationssoftware CST MICROWAVE
STUDIO® 2010 und 2011 (CST GmbH, Darmstadt, Germany) durchgefiihrt. Viele der in den
folgenden Kapiteln présentierten Abbildungen basieren ganz oder teilweise auf
Visualisierungen dieses Tools. Die den Simulationen vorausgehende Bearbeitung der
Voxelmodelle, sowie die weitere Auswertung der Simulationsdaten wurde mit Hilfe der
kommerziellen Software MATLAB (The MathWorks Inc., Natick, MA) realisiert.

4.1 Kugelschalenmodell

Um einen direkten Vergleich zwischen analytischer Feldberechnung wie sie in Kapitel 2.4
beschrieben ist und numerischer Simulation zu erhalten, wird ein entsprechendes
Kugelphantom in MICROWAVE STUDIO angelegt. Das Phantom besteht ebenso wie das
analytische Modell aus einer inneren Kugel mit einem Radius von 10 cm und den
dielektrischen Eigenschaften &, = 52.00, o; = 0.550 S/m und p; = 1030 kg/m3 und
einer Ummantelung mit einem &duferen Radius von 12 cm und den dielektrischen
Eigenschaften &,, = 13.45, g, = 0.0825 S/m und p, = 1850 kg/m3.

Die elektromagnetischen Felder werden von einer stromdurchflossenen verlustfreien
Leiterschleife (2 mm @) mit einem Radius von 4 cm erzeugt, welche sich in der xy-Ebene
befindet und entlang der z-Achse mit z = +12 cm genau angrenzend an das Kugelphantom
platziert ist (Abbildung 4.1). Sie wird von zwei Stromquellen mit jeweils 1 A angeregt. Die
beiden Stromquellen befinden sich auf der x-Achse bei x = —4 cmund x = +4 cm.
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Abbildung 4.1: Kugelphantom bestehend aus einer inneren Kugel und einer Ummantelung. Das HF-Signal wird
durch eine stromdurchflossene Leiterschleife erzeugt, in welche mittels zweier Ports ein Strom eingespeist wird.

Das Modell wurde mit einem Rechengitter von insgesamt etwa 1000000 Gitterzellen
vernetzt, wobei die kleinste Zelle eine Kantenlédnge von 2 mm aufweist.

4.2 Korpermodelle

Alle verwendeten Korpermodelle wurden so angepasst, dass sich die Referenznummern der
einzelnen Voxel auf eine gemeinsame Gewebetabelle beziehen. Sie enthdlt samtliche in den
verschiedenen Modellen vorkommenden Gewebe und ihre zugehorigen Materialeigenschaften
fiir eine Frequenz von 298.2 MHz. Zur Festlegung der Gewebeeigenschaften wurde auf die
Datenbank der  Federal Communications Commission ((Gabriel, 1996),
http://transition.fcc.gov/oet/rfsafety/dielectric.html)  zurlickgegriffen, deren Daten auf
ausfiihrlichen Messungen der dielektrischen Eigenschaften der einzelnen Gewebe beruhen
und diese durch Extrapolation auf einen breiten Frequenzbereich erweitern (Gabriel, 2005).
Vereinzelnd fehlende Dichte-Werte von Geweben der Virtuellen Familie wurden der
»Semcad Materiallist™ entnommen, die dem Datensatz der Virtuellen Familie beigefiligt war.

Das jeweilige Voxelmodell und die dazugehorige Gewebeliste sind iiber eine Text-Datei
verkniipft (Abbildung 4.2). Sie enthélt neben den Namen von Modell und Gewebeliste auch
Informationen iiber die GroBe der Voxel des Modells, so dass dieses im Simulationstool
richtig dargestellt wird.
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[version]
1.0

[Material]
S4T [MHz]
298.2 reference_materiallist_Z98p2ZMHz. txt

[Background]

16

[voxel]

SiType  nx e nz dx[mm] dw[mm] dz[mm] offset filename
char 270 141 G022 2 2 2 0 wi_man_2mm. lat
[Eitmap]

Tront Front. bmp
side Side. bmp

Abbildung 4.2: Vox-Datei mit Verkniipfung des Voxelmodells Duke der Virtuellen Familie (Voxelgrofie 2 mm)
mit der Materialliste fiir 298.2 MHz.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde fiir die Modelle eine Voxelgrofle von 2 mm gewihlt. Dies ist
ein Kompromiss zwischen den Hardware-Anforderungen und Rechenzeiten und der
Genauigkeit der Modelle. In den meisten MR-Studien werden Modelle mit einer Voxelgrofie
von 5 bis 2 mm verwendet. Wéhrend fiir Untersuchungen im Torso-Bereich der Modelle eine
Auflésung von 5 mm ausreichend sein kann, wird fiir Kopfuntersuchungen, speziell mit
Hinblick auf SAR und die Lokalisierung von Hotspots eine hohere Genauigkeit angestrebt
(Collins & Smith, 2003).

4.2.1 Visible Human

Dem Korpermodell des Visible Human (Dipp-GmbH, ehemals MVR Studio GmbH) liegt der
Datensatz eines 38 Jahre alten Mannes, der im Rahmen des Visible Human Projects (vgl.
Kapitel 3.1) 1994 entstanden ist, zugrunde. Die urspriingliche Linge des Korpers betrug etwa
1,80 m und hatte vor dem Einfrieren ein Gesamtgewicht von 90.3 kg. Fiir das entstandene
Voxelmodell (Abbildung 4.4, rechts) weicht das errechnete Gewicht mit 110.5 kg von dem
urspriinglichen Wert ab. Dies ist zum einen bedingt durch ein Anschwellen des Gewebes
durch den Einfrierungsprozess vor der Segmentierung. Das vergroflerte Volumen wird bei der
Dichteangabe des Gewebes nicht beriicksichtigt. Zudem ist durch die Darstellung mit Voxeln
das Volumen des Korpers speziell an schiefen oder gekriimmten Grenzflachen vergrofert und
auch durch die Verwendung von Mittelwerten fiir die Dichte der verschiedenen Gewebe kann
es zu Abweichungen kommen. Insgesamt baut sich das Modell aus etwa 13 Millionen Voxeln
auf und es werden 31 Gewebearten zuziiglich Luft unterschieden, von denen sich 15 im Kopf
befinden (Tabelle 9.1). Ein wichtiger Unterschied in der Segmentierung zu den anderen in
dieser Arbeit verwendeten Modellen besteht in dem Fehlen der Cerebrospinalfliissigkeit (CSF
— cerebrospinal fluid), welche bei der post motalen Segmentierung durch Diffusion und
begriindet durch die Préparation des Korpers verloren gegangen ist, bzw. fiir die
Segmentierung nicht mehr ausreichend vom umliegenden Gewebe unterschieden werden
konnte (Abbildung 4.3). An seiner Stelle sind im Modell des Visible Human Graue und
Weille Substanz, sowie Nervengewebe segmentiert.

31



Material und Methoden

Nervengewebe
Grey Matter
White Matter

Abbildung 4.3: Gewebeansicht fiir die Modelle des Visible Human (links) und Duke (rechts). Fiir das Modell
Duke ist in der betrachteten Schnitteben die Segmentierung von CSF deutlich zu erkennen. An entsprechender
Position treten im Visible Human Weifle Hirnsubstanz und Nervengewebe auf.

4.2.2 The Virtual Family

Um weitere Korpermodelle zu erhalten wurde auf den Datensatz der Virtuellen Familie
(Christ, et al., 2010) zuriickgegriffen. Diese Daten umfassen vier Ganzkorpermodelle, im
Einzelnen einen Mann (34 Jahre), eine Frau (26 Jahre) und zwei Kinder (11 und 6 Jahre), die
auf hochauflésenden MR-Scandaten basieren welche in vivo aufgenommen wurden. Die
Modelle der beiden Erwachsenen (Abbildung 4.4, links und mittig) fanden fiir die
Untersuchungen im Rahmen dieser Arbeit Verwendung. Das Modell des Mannes (Duke) setzt
sich fiir die gewidhlte Auflosung von 2 mm aus mehr als 8.5 Millionen Voxeln zusammen,
was einer Korpergrole von 1.77 m und einem Gesamtgewicht von 72.4 kg entspricht. Das
Modell der Frau (Ella) besteht aus knapp 7 Millionen Voxeln, ebenfalls mit einer
Kantenldnge von 2 mm. Dies resultiert in einer Modelllinge von 1.63 m mit einem
Gesamtgewicht von 58.7 kg. Beide Modelle sind mit iiber 80 verschiedenen Gewebearten
segmentiert, welche mit 45 unterschiedlichen Gewebeparametern versehen sind. Im Kopf der
beiden Modelle werden 44 Gewebetypen, mit 25 Gewebeparametern unterschieden (Tabelle
9.1).
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Abbildung 4.4: Virtuelle Familie Modell Duke (links) und Ella (mittig), sowie das Modell des Visible Human
(rechts);

Der dem Modell Ella zugrunde liegende Koérper wurde im Vergleich zu den Kdrpern, die den
beiden anderen Modellen Duke und Visible Human zugrunde liegen, in einer leicht
unterschiedlichen Haltung eingescannt, so dass ihr Kopf um einige Grad nach vorne gebeugt
ist. In Hinblick auf eine bessere Vergleichbarkeit der Simulationsergebnisse der Modelle
untereinander, wird das Korpermodell von Ella, bezogen auf den &uBlersten Punkt der
Schideldecke entlang der z-Achse, stets 2 cm weiter in die Spule eingebracht (Abbildung
4.5).

4.2.3 Variation der Modelle

Im Laufe dieser Arbeit wurden die Voxelmodelle mit Hilfe der Software MATLAB
bearbeitet, um bestimmte Merkmale fiir die Simulationen herauszustellen und zu untersuchen.
Wenn man von komplizierteren strukturellen Verdnderungen absieht, wie beispielsweise der
Anpassung des Verlaufs einer Arterie im Korper, oder einer Anderung der Haltung des
Modells, so sind meistens nur wenige Zeilen notig, um eine entsprechende Anpassung an der
Array-Darstellung des Voxelmodells durchzufiihren. Die Verkiirzung eines Modells wird
demnach realisiert, indem entweder das Array an entsprechender Stelle ,,abgeschnitten* wird,
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oder die Nummern der Voxel in dem Bereich der entfernt werden soll den Eintrag fiir ,,Luft*
erhalten.

Die supine Ausrichtung der Modelle muss ebenfalls im Vorfeld stattfinden, da ein
Voxelmodell in der verwendeten Version von MWS nur horizontal bzw. vertikal verschoben,
aber noch nicht beliebig rotiert werden kann. Hierfiir wird wieder das 3D-Array selbst in
gewiinschter Weise umgeordnet.

Abbildung 4.5: Seitenansicht der Modelle Visible Human (links), Ella (mittig) und Duke (rechts). Der Kopf von
Ella ist leicht nach vorne gebeugt und daher entlang der z-Achse etwa 2 cm ldnger als bei den beiden anderen
Modellen.

Kurzung der Modelle

Zur Untersuchung der fiir die elektromagnetischen Feldberechnungen im Bereich des Kopfes
notwendigen Ausdehnung der Modelle in z-Richtung, werden verschiedene Kiirzungen der
Modelle bereitgestellt. Neben der Ganzkdrperdarstellung werden die Modelle Duke und Ella
jeweils in einer Hohe von 440 mm und das Modell des Visible Human in einer Hohe von
450 mm, gemessen von Kopf zu Ful}, abgeschnitten. Diese Kiirzung belédsst den Kopf, den
gesamten Hals und einen Teil der Schultern und des Brustkorbes. Als weiteren Schritt werden
die drei Modelle direkt unter dem Kinn gekiirzt, so dass nur der Kopf ohne Hals fiir die
Simulationen verbleibt. Die resultierende Modellldnge betrdgt fiir Duke 224 mm, fiir Ella
240 mm und fiir den Visible Human 242 mm.
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Ein Uberblick iiber Gewicht und AusmaB der gekiirzten Modelle wird in der folgenden
Tabelle gegeben:

Tabelle 4.1: Ubersicht iiber Modelllinge, Anzahl der Voxel und Gewicht der Modelle Visible Human, Duke und
Ella. Die Daten werden angegeben fiir das ganze Modell (GM) und fiir die Kiirzungen auf Kopf/Schultern (KS)
und Kopf (Ko).

Modellldnge [mm] Anzahl Voxel [+ 10°] Gewicht [kg]
GM KS Ko GM KS Ko GM KS Ko
Visible Human 1872 450 242 13.02 3.08 0.76 110 26 5.6
Duke 1804 440 224 8.56 2.09 0.57 72 18 5.0
Ella 1634 440 240 6.99 1.78 0.50 59 15 4.2

Gewebekombinationen

Hotspots treten hiufig an Grenzflichen auf, an denen Gewebe mit hoher Leitfahigkeit auf
Gewebe niedriger Leitfahigkeit trifft, konnen aber auch durch die Geometrie des Korpers
bedingt sein. Welche Gewebesegmentierung fiir die Kérpermodelle notwendig ist, um die
Lage und Intensitdt der Hotspots ermitteln zu konnen, wird durch eine schrittweise
Zusammenfithrung verschiedener Gewebearten untersucht. Die Kombination von zwei
Gewebearten wird erreicht, indem die Voxel-Nummern des einen Gewebes auf die des
anderen Gewebes umgeschrieben werden.

Der erste und in Hinblick auf Volumen grofte Schritt zur Vereinfachung der Gewebestruktur
ist die Einfiihrung der ,,Muskel Schultern® (tissue combination 1: TCI). Die Kopfstruktur
bleibt hierbei unverdndert, aber sdmtliches Gewebe unterhalb des Kinns wird auf Muskel
gesetzt, inklusive der Luft in Speiserdhre und Lungenfliigeln.

Ausgehend von diesem Modell werden weitere Gewebekombinationen innerhalb des Kopfes
betrachtet. Aufgrund der unterschiedlichen Segmentierung und der fehlenden CSF im Modell
des Visible Human, wird diese Untersuchung anhand der beiden Kérpermodelle der virtuellen
Familie durchgefiihrt. Fiir den Visible Human wird erst wieder die abschlieBende
Vereinfachung des Modells auf eine homogene Gewebestruktur (Muskelgewebe) angewendet
(TC6).

Die Segmentierung der beiden Kdrpermodelle der virtuellen Familie beinhaltet viele kleine
Strukturen mit nur geringen Unterschieden in den elektromagnetischen Eigenschaften
verglichen mit denen des sie umgebenden Gewebes. Diese Strukturen werden fiir die
folgenden Kombinationsschritten TC2 bis TC5 zu dem sie umgebenden Gewebe hinzugefiigt
und dessen dielektrischen Eigenschaften ibernommen. Eine Auflistung dieser Gewebe mit
zugehoriger relativer Permittivitit, elektrischer Leitfahigkeit und Anzahl der Voxel findet sich
in Tabelle 4.2.
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Tabelle 4.2: Tabellarische Ubersicht iiber die Gewebe, welche zur Vereinfachung der Modelle Duke und Ella
kombiniert werden.

Relative Permittivitdt Leitfahigkeit

Gewebe (F/m] (S/m] Anzahl der Voxel
Cerebellum/Kleinhirn 59.81 0.97 19.119
Commissura anterior 43.82 0.41 8
Commissura posterior 43.82 0.41 1
CSF 72.78 2.22 33.309
Epiphysis 62.47 0.85 3783
Gehirn 51.95 0.55 165.189
Gehirn, Graue Substanz 60.09 0.69 75.219
Gehirn, Weille Substanz 43.82 041 65.063
Hypocampus 60.08 0.69 1080
Hypophysis 62.47 0.85 80
Hypothalamus 62.47 0.85 32
Knorpel 46.81 0.55 32.388
Knochen (ganzer Korper) 13.45 0.08 302.963
Medulla oblongata 51.95 0.55 480
Mittelhirn 51.95 0.55 1820
Mukosa 51.95 0.63 7397
Muskel (ganzer Korper) 58.23 0.77 4.065.696
Pons 51.95 0.55 2023
Sehnen / Bander 48.00 0.55 31.909
Thalamus 60.08 0.69 244

Im Kombinationsschritt TC2 werden die Mukosa und die Sehnen und Bénder innerhalb des
Kopfes zu Knorpelgewebe hinzugenommen. Mukosa und Knorpelgewebe sind in der
Segmentierung eng miteinander verschlungen und Sehnen und Bénder haben sehr dhnliche
Eigenschaften wie Knorpel und liegen ebenfalls nahe beieinander. In einem weiteren Schritt
werden Graue und Weille Substanz zu einem gemittelten Hirngewebe zusammengefasst
(TC3). Dieses wird mit ebenfalls gemittelten dielektrischen Eigenschaften versehen, welche
entsprechend der Volumen-Verhéltnisse von Grauer und Weiler Substanz gewichtet sind. Als
nichste Vereinfachung der Gewebestruktur wird das Mittelhirn und das Kleinhirn dem
gemittelten Hirngewebe hinzugefiigt (TC4), wobei die dielektrischen Eigenschaften des
Gewebes aber nicht weiter verandert werden. Eine rudimentire Segmentierung wird in TC5
dargestellt. Hier besteht das Modell nur noch aus den vier Geweben Knochen, Gehirn, CSF
und Muskel. Hierzu werden von TC4 ausgehend alle weiteren noch differenzierten Gewebe
auf Muskelgewebe gesetzt. Die verschiedenen Kombinationen TC1 bis TCS5 sollen
Aufschluss iiber den Einfluss von Gewebe auf die lokale SAR geben. Wie sich die reine
Geometrie des Korpers auf die elektromagnetischen Felder auswirkt, soll die Betrachtung
eines homogenen Modells zeigen, welches nur noch aus Muskelgewebe besteht (TC6).
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Wie bereits in Abschnitt 4.2.1 angesprochen, ist in dem Korpermodell des Visible Human
keine CSF segmentiert. Dieses Modell ist weit verbreitet und wird auch oft fiir SAR-
Berechnungen herangezogen. Zudem hat CSF unter den Kopfgeweben die hochste
Leitfahigkeit (Gabriel, 1996). Um den Einfluss speziell dieses Gewebes deutlich zu machen
wird ein weiteres Modell von Duke angelegt, wobei die CSF im Bereich des Gehirns, aber
nicht entlang der Wirbelsdule, durch gemittelte Hirnsubstanz ersetzt wird. Dieses kann direkt
mit der unverdnderten Version des gleichen Modells verglichen werden.

Lage der Kérpermodelle

Neben den Anderungen am Korpermodell selbst, kann in Bezug auf SAR auch die relative
Lage des Modells zur Kopfspule eine Rolle spielen. Wie sich kleine Verschiebungen des
Kopfes innerhalb der Spule bemerkbar machen, wird anhand der auf 440 mm gekiirzten
Modelle Duke und Ella mit den Gewebe-Vereinfachungen TC1 analysiert. Die Modelle
werden dabei entlang der x- und y-Achse in beide Richtungen um +10, bzw. £20 mm und
entlang der z-Achse um —10, —15 und —20 mm verschoben.

4.3 Spulenmodell

Fir die anstehenden Simulationen findet eine HF-Spule mit 16 Querstiben und einem
Bandpass-Birdcage-Design Verwendung (Lazar, et al., 2007). Sie hat eine Gesamtlinge von
20 cm und ist mit einer 7.5 mm dicken Ummantelung versehen, auf dessen Auflenseite sich
der HF-Schirm befindet. Die Spule hat im Vergleich zu anderen Birdcage-Spulen einen etwas
vergroflerten Durchmesser, da sie entworfen wurde, um in die Bohrung eines
Magnetresonanztomographen integriert werden zu koénnen. Thre Auflen- und
Innendurchmesser betragen 390 mm, bzw. 360 mm, gemessen an der Lage der Kapazititen.
Die HF-Anregung wird tliber zwei Ports realisiert, die im oberen Endring auf den Positionen 9
und 12 Uhr mit einer Phasendifferenz von 90° angebracht sind.

Die Spule wird zirkular polarisiert angeregt, was innerhalb des leeren Resonators ein
gleichméBig in der xy-Ebene rotierendes homogenes Magnetfeld erzeugt (Abbildung 4.6).
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Abbildung 4.6: Momentaufnahme des in der xy-Ebene (z=0) rotierenden Magnetfeldes ohne eingebrachte load.

Um eine Resonanz der Spule bei f, = 298.2 MHz zu erreichen werden die Kapazititen der
Stibe auf 11pF wund die der Endringe auf 9.06pF eingestellt. Um die
Resonanzverschiebungen durch Einbringung unterschiedlicher loads an verschiedenen
Positionen innerhalb des Spulenvolumens auszugleichen, werden die Endring-Kapazitaten mit
einem gemeinsamen Skalierungsparameter versehen. Dieser bewegt sich filir die folgenden
Untersuchungen im Bereich von 0.96 bis 1.0.

Fiir die Grenzflichen des Berechnungsgebietes, in dem sich Spule und Korpermodelle
befinden, werden offene Randbedingungen (PML — perfectly matched layer) gesetzt, so dass
hier keine bzw. minimale Reflexion der Spulenstrahlung entsteht. Die bei der Simulation
errechneten Felddaten werden durch Feldmonitore aufgezeichnet. Neben den elektrischen und
magnetischen Feldkomponenten sind dies aullerdem die Stromdichte und die
Verlustleistungsdichte. Die so mitgeschriebenen Daten konnen anschlieBend an die
Simulation fiir eine Nachbearbeitung nach MATLAB exportiert werden. Zudem wird eine H-
Feld-Sonde mittig in das Spulenvolumen eingebracht, um anhand der gemessenen
Komponenten H, und H,, das Resonanzverhalten direkt kontrollieren zu kénnen.

Fiir die Simulationen wird ein zeitliches Abbruchkriterium in Form von 150 Pulslangen
festgelegt, wodurch ein Abklang der Systemenergie von etwa —30 dB erreicht wird. Eine
Pulslénge ist hierbei durch das Referenzsignal (GauBimpuls) bestimmt, welches die
Simulation anstoBt. Die zeitliche Ausdehnung des Bereichs, fiir den die Betrdge dieses
Signals {iber einem gewissen Schwellenwert (~ 107°) verlaufen, definiert die Pulslinge. Fiir
die in dieser Arbeit durchgefiihrten Simulationen, bei Betrachtung eines Frequenzbereiches
von 0 bis 600 MHz, ergibt sich eine Pulslinge von etwa 6 ns und entsprechend eine
Abklingzeit der Systemenergie von fast 1 ps.
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Zur Berechnung der Ganzkorpermodelle wird zundchst eine anndhernd isometrische
Gitterauflosung von etwa 2 mm gewdhlt. Diese Auflosung wird Schrittweise reduziert und
nur noch fiir den Bereich der Spule und des Kopfes angewendet, wihrend fiir den restlichen
Korper das Gitter mit einer anisotropen Aufldsung von 2 X 2 X 6.5 mm3 versehen wird.
Insgesamt ist das Gitter an der feinsten Stelle mit 1.4 mm und an der grobsten Stelle
(auBerhalb der Spule und des Modells) mit 10 mm gegeben. Fiir das Ganzkorpermodel von
Duke ergibt sich hieraus eine Anzahl von 68.3 Millionen Zellen fiir das isometrische Gitter
und 28.1 Millionen Zellen fiir das anisometrische Gitter. Im Falle von Ella werden fiir das
Ganzkorpermodell mit isometrischer Auflésung 60.0 Millionen Zellen und mit
anisometrischer Auflésung 26.7 Millionen Zellen bendtigt. Das Korpermodell des Visible
Human wird nur mit dem anisometrischen Gitter mit 30.4 Millionen Zellen gerechnet.

4.3.1 Abstimmung der Spule

Fiir die meisten Messungen mit menschlichen Probanden wird eine mdgliche Verstimmung
der Spulenresonanz aufgrund der verdnderten load nicht beriicksichtigt. Die Nutzung einer
leicht verstimmten Spule kann somit als iibliche Vereinfachung der Messungen betrachtet
werden und sollte auch als solche in den HF Simulationen untersucht werden. Entsprechend
werden flir die jeweils gleiche load die Simulationsresultate einer leicht verstimmten Spule
mit der auf die exakte Resonanzfrequenz nachjustierten Spule verglichen. Die Situationen mit
der groBten Verstimmung der Resonanz sind einmal die Kiirzung der Modelle auf den Bereich
des Kopfes und die Verschiebung der Lage der Modelle im Resonator um 20 mm entlang der
z-Achse. Diese werden fiir die Modelle der virtuellen Familie Duke und Ella betrachtet. Als
quantitatives Mal} fiir die Abstimmung der Spule wird hierbei die Differenz der in das System
eingestrahlten und reflektierten Leistung gewdhlt. Bei einer Spule mit perfektem
Resonanzverhalten wiirde dieses Mal} einen Wert von 100% bezogen auf die eingestrahlte
Leistung ergeben. Zudem werden die lokalen und globalen SAR-Werte in beiden Féllen
bestimmt und miteinander verglichen.

4.3.2 Grofder HF-Schirm

Bei der Modellierung der Simulationsumgebung wurde die Darstellung der HF-R6hre des
Magnetresonanztomographen bisher auBler Acht gelassen. Daher wird der Einfluss eines
erweiterten Ganzkorper-HF-Schirms, der zusitzlich zum lokalen HF-Schirm der Kopfspule
angebracht wird, untersucht. Ein derartiger Schirm hat bei 7 Tesla eine Lange von 158 cm
und einen Durchmesser von 64 cm. Dieser wird derart in die Simulationen eingefiigt, dass
sich die Kopf-Spule mittig in der Réhre befindet, wobei der Abstand in jede Raumrichtung
der xy-Ebene zwischen Spule und Rohre 12.5 cm betrigt (Abbildung 4.7). Der Abstand der
Endringe der Spule zum Ende des HF-Schirms betrdgt entlang der z-Achse jeweils 69 cm.
Die Simulationen werden mit dem Ganzkdrpermodell Duke durchgefiihrt.
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Abbildung 4.7: Schnittbild in der y-z-Ebene durch die Kopf-Spule mit zusétzlichem HF-Schirm der Rohre

4.4 Nachbearbeitung in MATLAB

Die Nachbearbeitung der in CST MWS berechneten Felder findet in MATLAB statt. Die
bendtigten Felddaten werden unter Zuhilfenahme eines Makros (bereitgestellt von Siemens
AG, Erlangen, Corporate Technology) in einem Format exportiert, welches anschlieBend in
MATLAB eingelesen und weiterverarbeitet werden kann. Die simulierten Felddaten der
unterschiedlichen Modelle und die Daten gleicher Modelle in verschiedenen Situationen
werden anschlieBend in Bezug auf die sicherheitsrelevante SAR ausgewertet. Es werden
jeweils die globale SAR, sowie die drei Hotspots hochster Intensitdt (hdchste lokale SAR)
ermittelt und verglichen. Um die Auswirkungen der Verdnderung eines Korpermodells
erfassen zu konnen werden als Referenz die Feldverteilung des entsprechenden
unmodifizierten Ganzkorpermodells verwendet. Werte fiir SAR sind in Watt pro Kilogramm
angegeben und werden fiir die globale SAR {iber das gesamte Volumen des Kopfes ermittelt.
Fiir das Kopfmodell des Visible Human ergibt sich ein Gewicht von 5.6 kg, fiir das ménnliche
Modell Duke der virtuellen Familie betragt das Gewicht des Kopfes 5.0 kg und fiir das
weibliche Modell Ella 4.2 kg. Entsprechend der geltenden Sicherheitsrichtlinien wird die
lokale SAR iiber Gewebeportionen von 10 g gemittelt. Die angegebenen SAR-Werte
beziehen sich auf einen kontinuierlich eingestrahlten elektromagnetischen Puls mit einer
Flipwinkel-Anregung von 180° und einer Pulsdauer von einer Millisekunde. Durch
Modifikationen an den Modellen koénnen sich Position und Intensitdt der Hotspots é@ndern.
Hierbei ist in Bezug auf die Patientensicherheit die hochste Intensitit der kritische Aspekt und
es muss sichergestellt werden, dass ein vereinfachtes Korpermodell die SAR, die in einem
Patienten auftreten kann, nicht unterschitzt. Eine Uberschitzung hingegen ist weniger
kritisch, da eine als zu hoch angenommene SAR lediglich eine weniger effiziente Messung
(z.B. léngere Pulsdauer, geringerer Flipwinkel) nach sich ziehen wiirde, aber keine
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versehentliche ~ Uberschreitung der SAR-Grenzwerte. Um die FEinhaltung der
Sicherheitsschranken sicherzustellen ist an sich die Uberwachung des Hotspots hdchster
Intensitdt ausreichend. Um die Auswirkungen der Modifikationen an den Modellen besser
erfassen zu konnen wird zusitzlich die Position der Hotspots ermittelt und etwaige
Anderungen festgehalten. Die Position der Hotspots wird in Kartesischen Koordinaten
(x,y,z) in Millimetern angegeben, wobei der Koordinatenursprung im Zentrum der Spule
liegt. Wird die Lage des Modells in der Spule verdndert, bewegt sich der
Koordinatenursprung entsprechend mit. Eine Verdnderung der Position eines Hotspots, die
durch die Modifikation eines Modells hervorgerufen wird, kann somit eine unzuldssige
Anderung anzeigen.

4.4.1 Skalierung der Felddaten

Die berechneten Felddaten beruhen auf einer eingestrahlten HF-Leistung von 1 Watt. Dies
erzeugt nicht die Feldstdrken, die fiir eine MR Untersuchung notwendig sind, daher miissen
die vorliegenden Daten auf die gewiinschte Stirke skaliert werden. Im Rahmen dieser Arbeit
werden die Auswirkungen von Modifikationen an den Modellen oder deren Lage im
Resonator untersucht. Die absoluten SAR Werte sind hierfiir nicht entscheidend, sondern die
moglichen Anderungen ihrer Intensitit oder Position im Modell. Es miissen daher, um fiir
eine Vergleichbarkeit der Simulationsresultate untereinander sorgen zu kdnnen, alle Felddaten
auf eine festgelegte magnetische Feldstiarke H,, .., skaliert werden. Zudem muss der Bereich
festgelegt werden, in dem fiir die Skalierung das H-Feld ermittelt wird. Hierfiir wird der
Schnitt durch den Kopf der Koérpermodelle in der zentralen xy-Ebene der Spule gewéhlt. Fiir
einen gewiinschten Flipwinkel von @ = 180° und einer Pulsldnge von einer Millisekunde
errechnet sich die dazugehorige Magnetfeldstirke nach der Beziehung

T
a= yj B;dt, 4.1)
0
mit
B; = u- H, magnetische Flussdichte
U= [y Ho, magnetische Permeabilitit mit p, = 47 - 1077 N/A?
Yy = 2.675- 108 1/sT, gyromagnetischer Faktor
T = 1 ms, Pulslénge

zu Hyorm = 9.31 A/m, wobei die Permeabilitit 4, = 1 angenommen wird.

In MATLAB wird die mittlere Magnetfeldstirke aus dem zirkular polarisierten Feld H;
bestimmt. Dieses bezeichnet das Sendefeld der Spule und berechnet sich aus den
magnetischen Feldkomponenten H, und H,,

1 .
H1+=§-(Hx+i-Hy), (4.2)
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wobei * die komplexe Konjugation bezeichnet. Das magnetische Feld wird in der zentralen
Ebene in der Spule fiir z = 0 ermittelt, wobei nur Feldwerte innerhalb des Modells
beriicksichtigt werden. Diese werden anschlieBend quadratisch zu H,p;¢re; gemittelt und der
bendtigte Normierungsfaktor Nf ergibt sich als Nf = Hyorm/Hmittet-

Der Normierungsfaktor wird auf die 3D-Felddaten angewendet und auch zur Normierung der
noch zu berechnenden SAR-Werte herangezogen. Hierbei ist zu beachten, dass fiir die
Normierung der SAR der Faktor Nf quadratisch eingehen muss, aufgrund der Beziehung
SAR~|E|?, entsprechend Gleichung (2.3).

4.4.2 SAR Berechnung

Die Feldberechnungen in CST MWS liefern die Verlustleistungsdichte pp; als
dreidimensionales Array, welches in MATLAB zur SAR-Berechnung genutzt werden kann.
Fiir jedes Voxel in das die Simulationsdaten unterteilt sind, l4sst sich die SAR nach der
Beziehung

Pijk

SAR;j i = — Vijik o (4.3)
i.j,

berechnen, wobei (i, j, k) das entsprechende Voxel des Arrays, p; ; ;. seine Dichte, m; ; , seine
Masse und v; j , das Volumen des Voxels angeben. Eine Summation der SAR fiir alle Voxel
(i,j, k) liefert die globale SAR fiir das Modell. Um die lokale SAR zu berechnen, miissen
zunichst die 10 g Gewebeportionen ermittelt werden. Hierfiir werden, ausgehend von einem
Voxel (i, ], k), die direkt angrenzenden Voxel hinzugenommen und die Massen und SAR der
einzelnen Voxel aufsummiert. Die Hinzunahme der nichstgelegenen Voxelschicht und die
Summation werden solange wiederholt, bis das gewiinschte Gewicht von 10 g erreicht oder
tiberschritten wird. Von der zuletzt hinzugefiigten Schicht werden Masse und SAR nur
anteilig addiert, so dass die 10 g exakt erreicht werden. Die gesammelte SAR {iiber 10 g
werden dem Voxel (i,j, k) zugeordnet und die Berechnung ausgehend von dem nichsten
Voxel erneut durchgefiihrt, bis fiir jedes Voxel des Modells ein SAR-Wert fiir die
umliegenden 10 g Gewebe errechnet ist. Die Umgebung des Korpermodells wird als ,,Luft*
betrachtet und ihr Masse, bzw. Dichte mit Null angegeben. Wird die lokale SAR fiir ein
Voxel bestimmt, das nahe der Oberfliche des Modells liegt, kann ein Teil der
hinzugenommenen Schichten aus Luft bestehen. In diesem Fall miissen eventuell mehr
Schichten hinzugenommen werden, um die 10 g Gewebemasse zu erreichen, als bei Voxeln,
die tiefer im Modell liegen.
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5.1 Auswertung der analytischen Berechnung

Den Computersimulationen der verschiedenen Korpermodelle vorausgehend, werden
zundchst die analytisch berechneten Felddaten fiir ein einfaches Kugelschalenmodell einem
direkten Vergleich mit den numerisch ermittelten Feldern unterzogen. Das Modell besteht,
wie in Abschnitt 4.1 beschrieben, aus einem Kern (Gehirnsubstanz) und einer Ummantelung
(Knochen). Mittels einer stromdurchflossenen Leiterschleife, welche iiber dem Kugelmodell
positioniert ist, werden die elektrischen und magnetischen Felder erzeugt. Die entsprechenden
Felder sind in Abbildung 5.1 zu sehen. Die drei Spalten zeigen die Absolutwerte des
elektrischen (links) und magnetischen Feldes (mittig), sowie das fiir die MR-Bildgebung
relevante H; -Feld (rechts). In der ersten Zeile sind die analytisch berechneten und in der
zweiten die numerisch ermittelten Daten dargestellt.

25

nI

100 l
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|

25
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Abbildung 5.1: Analytische (Reihe oben) und numerische (Reihe unten) Berechnung der elektrischen und
magnetischen Felddaten fiir die zentrale yz-Ebene einer ummantelten Kugel. Die Feldwerte sind relativ zu
ihrem Maximalwert dargestellt.

|E|,x=0 |H|,x=0 |H,*|,x=0
|
g‘i
..__;50-
=

[rel., %]

Die Abbildungen zeigen die Feldwerte in der yz-Ebene, welche mittig durch das Kugelmodel
verlduft (x = 0), wobei die Daten auf den Maximalwert der betrachteten Schicht normiert
sind. Die beziiglich der xz-Ebene spiegelsymmetrische Anordnung von Kugelmodell und
Stromquelle fordert eine ebenso spiegelsymmetrische Verteilung der Absolutwerte der
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elektrischen (links) und magnetischen (mittig) Felder. Fiir das aus den Feldkomponenten H,,

und H, kombinierte Hi -Feld geht diese Symmetrie allerdings verloren (rechts).

Die numerisch ermittelten Felder zeigen einen &dhnlichen Verlauf wie die analytisch
berechneten Felder. Ein qualitativer Vergleich wird anhand der SAR-Verteilung gegeben,
welche aus den elektrischen Felddaten berechnet wird. Aufgrund der hohen Rechenzeiten von
etwa 160 Minuten pro Ebene wurden die Felder fiir das analytische Modell nur fiir 31
zentrale Schichten (—15 mm < x < 15 mm) bestimmt. Diese Schichtdicke von 31 mm ist
an den Rindern der Kugel nicht ausreichend breit fiir eine SAR-Mittelung {iber 10 g Gewebe,
daher wird die SAR-Verteilung fiir das analytische (Abbildung 5.2, links) und das numerische
Modell (Abbildung 5.2, rechts) fiir Gewebeportionen von 1 g berechnet.

SAR, x=0 SAR, x=0

D

R

75

50 1

[rel., %]

4

|

N Y

Abbildung 5.2: Analytisch (links) und numerisch (rechts) ermittelte SAR (1 g) flir die zentrale Ebene (x = 0)
einer ummantelten Kugel.

Fiir beide Berechnungen treten zwei dominante Hotspots am Ubergang zwischen Kern und
Ummantelung innerhalb der inneren Kugel auf. Bei der numerischen Berechnung sind jedoch
zweil weitere lokale SAR-Konzentrationen am Rande der Ummantelung deutlicher ausgeprigt
als bei dem analytischen Modell. Der SAR-Verlauf beider Modelle wird in Abbildung 5.3 als
Projektion der entsprechenden Maximalwerte dieser Schicht auf die y-, bzw. z-Achse einem
direkten Vergleich unterzogen.
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Abbildung 5.3: Projektion der jeweils grofiten SAR der yz-Ebene (x = 0) auf die y-Achse (links), bzw. auf die z-
Achse (rechts) fiir das analytische und numerische Rechenmodell

Die SAR-Projektion auf die y-Achse (Abbildung 5.2, links) zeigt einen sehr @hnlichen
Verlauf der beiden dominanten Hotspots und auch des Abklingens der SAR zu den Rindern
hin. Allerdings ist der Rechte der beiden Hotspots der numerischen Simulation gegeniiber
dem der analytischen Berechnung um +4.4 mm entlang der y-Achse verschoben. Zudem fillt
die SAR zwischen den beiden Hotspots im numerischen Modell auf 6.5 %, statt wie im
analytischen Modell auf 23.6 %. Die Projektion der jeweils grofiten SAR auf die z-Achse
zeigt einen sehr dhnlichen Verlauf der beiden Berechnungen fiir den Bereich von z =
—0.12 m bis einschlieBlich des dominanten Hotspot bei z = 0.089 m. Die zweite lokale
Erhohung am oberen Rand des Kugelmodells féllt in der numerischen Berechnung mit
51.4 % des Maximalwertes deutlich stirker aus, als bei der analytischen Berechnung mit
28.4 % des Maximalwertes.
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5.2 Kiirzungen der Modelle

Es werden verschiedene Kiirzungen der Modelle Duke und Ella und des Visible Human mit
einer VoxelgroBe von 2 mm betrachtet. In Abbildung 5.4 werden zundchst anhand des
Modells Duke fiir eine frontale Schicht die magnetischen und elektrischen Felder aufgezeigt.
Die Felder sind dargestellt fiir das Ganzkorpermodell (links), das auf Kopf und Schultern
gekiirzte Modell (mittig) und fiir ein reines Kopfmodell, ohne Schultern (rechts), wobei die
Felddaten auf die gleiche Magnetfeldstirke normiert sind. Fiir die beiden ersten Fille (links
und mittig) sind sowohl fiir das magnetische H; -Feld, als auch fiir das E-Feld Unterschiede in
der Feldverteilung visuell sehr schwer feststellbar. Fiir das Kopfmodell (rechts) ldsst sich eine
verdnderte Feldverteilung zu den beiden anderen Modellen erkennen, vor allem im unteren
Bereich des Kopfes, wo das Modell gekiirzt wurde. Das magnetische Feld weist fiir diese
Schicht eine leicht verbreiterte Uberhdhung in der Mitte des Kopfes, sowie eine insgesamt
gleichmiBigere und erhohte Verteilung in der unteren Hilfte des Kopfes auf.
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*|, Ganzkorper |H, ™|, Kopf/Schultern *1, Kopf
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Abbildung 5.4: Hf -Feld (oben) und Absolutwerte des elektrischen Feldes (unten) fiir verschiedene Kiirzungen
des Korpermodells Duke. Darstellung der normierten Felddaten fiir die xz-Ebene (y = 0).

Auch das elektrische Feld des Kopfmodells ist im unteren Bereich der betrachteten Schicht
erkennbar stirker ausgeprégt als bei den beiden anderen Modellen. Zur Verdeutlichung der
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Unterschiede gibt Abbildung 5.5 die SAR-Verteilung fiir das Kopf/Schultern-Modell, sowie
des Kopf-Modells in der betrachteten xz-Ebene wieder.

300
200
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SAR, Kopf/Schultern SAR, Kopf
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Abbildung 5.5: Vergleich der SAR-Verteilung des Kopf/Schultern-Modells (links) und des Kopf-Modells
(rechts) fiir eine zentrale xz-Ebene (y = 0). Im unteren Bereich des Kopfes ist die SAR fiir das reine Kopfimodell
erhoht.

Die Felder sind normiert und gleich skaliert dargestellt. Die gezeigte SAR ist fiir das
Kopfmodell (rechts) speziell im unteren Bereich der Schnittebene erkennbar hoher als es im
Kopf/Schultern-Modell (links) der Fall ist. Auch der grofite Hotspot der Ebene, sowie einige
kleinere SAR-Konzentrationen sind etwas stirker ausgeprégt als bei dem anderen Modell. Zur
qualitativen Betrachtung sind die genauen SAR-Daten zu den Kiirzungen fiir das Modell
Duke in Tabelle 5.1 angegeben. Die entsprechenden Betrachtungen sind fiir Ella in Tabelle
5.2, sowie fiir den Visible Human in Tabelle 5.3 dargestellt. Die drei Tabellen zeigen die
globale SAR in Watt/kg, ermittelt iiber den jeweiligen Kopfbereich, so dass sie fiir die drei
unterschiedlichen Kiirzungen vergleichbar sind. Aulerdem werden die drei groften lokalen
SAR-Werte in W/kg und deren Position in Millimeter dargestellt, wobei der
Koordinatenursprung mittig in der Kopfspule liegt. Fiir Duke und Ella geben die Zeilen (a)
und (b) zunidchst die Werte der beiden Ganzkoérpermodelle wieder, einmal mit einem
Rechengitter mit 2 mm-Schritten iiber den gesamter Korper (a) und einmal mit einem Gitter,
das nur im Bereich von Kopf und Schultern mit 2 mm Schritten ausgelegt ist und fiir den
weiteren Bereich etwas grober vernetzt ist (b). Der Vergleich verschieden feiner Rechengitter
wird fiir das Ganzkorpermodell des Visible Human nicht durchgefiihrt. Sowohl fiir Duke, als
auch fiir Ella verursachen die Rechengitterunterschiede auBBerhalb des Spulenbereichs keine
grofBen Unterschiede fiir die Feldberechnungen, mit einer maximalen Abweichung der lokalen
SAR von 0.5 %. Aufgrund der deutlich niedrigeren Rechenzeit fiir die Simulationen mit dem
anisotropen Gitter wird das entsprechende Ganzkorpermodell als Referenz, sowohl fiir die
SAR, als auch in Bezug auf die Rechenzeit verwendet.
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Tabelle 5.1: SAR-Werte, Position und Rechenzeit fiir das Korpermodell Duke, als ganzes Modell (GM) mit
isotropen und anisotropen Rechengitter, in der Kiirzung auf Kopf und Schultern (KS) und als reines Kopfmodell
(Ko).

Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg] Rechenzeit

Modell
T Wike] (Kopf) + Position (x, y, z) [mm] (rel., %)
GM 12038 513.22 364.98 330.80 i,
(isotr.) (40, 18,-27) (0, -48,-49) (50, 18, 11)
M 13.44 42 .
¢ 120.25 S13 364.28 330.70 100
(anisotr.) (40, 18,-27) (0, -48,-49) (50, 18, 11)
L ks 2176 519.39 365.33 336.24 4
(40, 18,-27) (0, -48,-49) (50, 18, 11)
539.53 364.95 360.96
d Ko 125.08 44

(40, 18,-27) (2,-46,-51) (50,18, 11)

Die Rechenzeit ist am Ende der Tabellen fiir die unterschiedlichen Modelle in Relation zu
dem jeweiligen Wert fiir (b) angegeben. Mit der Kiirzung der Modelle verringert sich auch die
Zahl der Gitterzellen. Entsprechend sinken die Rechenzeiten fiir die Modelle Duke und Ella
fiir eine Kiirzung auf , Kopf/Schultern® um etwa 50 % und fiir eine weitere Kiirzung auf
,Kopf auf etwa 45 %. Die entsprechenden Kiirzungen fiir den Visible Human verringern die
Rechenzeiten auf 60 % fiir ,,Kopf/Schultern®, bzw. 51 % fiir das Kopf-Modell.

Fiir das Modell Duke (Tabelle 5.1) zeigt sich bei einer Kiirzung auf ,,Kopf/Schultern (c) eine
Zunahme der hochsten lokalen SAR um 1.7 %, wobei die Positionen der Hotspots
unverdndert bleiben. Bei einer weiteren Kiirzung des Modells auf ein reines Kopfmodell (d)
steigt die hochste lokale SAR um etwa 5% und die des Hotspots mit der dritthdchsten
Intensitdit um 9 %. Der zweite Hotspot unterliegt keinen Intensititsverdnderungen, er
verlagert sich lediglich leicht um jeweils 2 mm entlang der Koordinatenachsen.

Tabelle 5.2: SAR-Werte, Position und Rechenzeit fiir das Korpermodell Ella, als ganzes Modell (GM) mit
isotropen und anisotropen Rechengitter, in der Kiirzung auf Kopf und Schultern (KS) und als reines Kopfmodell
(Ko).

Modell Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg] Rechenzeit
[W/kg] (Kopf) + Position (X, y, z) [mm] (rel., %)
'GM 137.19 451.26 389.38 379.50 216
(isotr.) (40, 12,-27) (20, 54,-29) (2,-54,-35)
M 452.4 . .61
q 13745 52.45 390.33 377.6 100
(anisotr.) (38, 12,-29) (20, 54,-29) (0,-57,-33)
446.91 380.79 373.02
KS 137.06 53
¢ (40, 12,-27) (0, -54,-35) (20, 54,-29)
534.25 358.23 354.70
d Ko 137.52 47

(40,12, -27) (22,54,-27) (42, -48,-29)

Die Simulationsergebnisse fiir die Kiirzungen des Modells Ella sind in Tabelle 5.2
zusammengefasst. Hier ist ein vergleichbarer Verlauf zu sehen wie bei dem Modell Duke. Bei
der Kiirzung auf ,,Kopf/Schultern* unterliegen die Hotspots Intensitdtsverdnderungen von bis
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zu 2.4 %. In Zeile (c) ist zu beachten, dass die dargestellten Hotspots entsprechend ihrer
Intensitét sortiert sind. Diesbeziiglich liegen Hotspot 2 und 3 nah beieinander, so dass durch
die Schwankungen ihre Reihenfolge wechselt. Auch die Lage der Hotspots variiert im Bereich
von 2 und 3 mm. Bei der Kiirzung auf ein Kopfmodell (d) wird die dritthdchste lokale SAR
an einer neuen Position ermittelt. Die Intensitdten unterliegen Schwankungen von —8.2 % bis
+18.1 %.

Tabelle 5.3: SAR-Werte, Position und Rechenzeit fiir das Korpermodell des Visible Human, als ganzes Modell
(GM) mit anisotropen Rechengitter, in der Kiirzung auf Kopf und Schultern (KS) und als reines Kopfmodell
(Ko).

Modell Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg] Rechenzeit
[W/kg] (Kopf) + Position (X, y, z) [mm] (rel., %)
a - - - - - -
M 488.33 303.0 280.43
(.} 90.11 ! 100
(anisotr.) (48, 38, -19) (2,69,5) (2, 96, -53)
485. 294, 280.
. KS 20,30 85.35 94.89 80.73 60
(48, 38,-19) (0, 69, 3) (2, 96, -53)
475.21 315.60 291.79
d Ko 92.81 51

(48,38, -21) (44,-30,-19) (-2,-12,51)

Tabelle 5.3 zeigt schliellich die SAR-Ergebnisse fiir den Visible Human. Die Kiirzung des
Modells mit voller Lange (b) auf ,, Kopf/Schultern (c) beeinflusst den Hotspot mit der
hochsten Intensitidt um 0.61 % und den mit der zweithdchsten SAR um 2.7 %. Die Position
der drei betrachteten Hotspots verschiebt sich hierbei nur fiir den zweiten um jeweils 2 mm
entlang der x- und z-Achse. Die globale SAR sinkt durch die Kiirzung des Modells um
weniger als 1 %. Die Reduzierung des Modells auf ein reines Kopfmodell zeigt im Vergleich
zum Ganzkorpermodell (b) verdnderte Intensitidten der drei groBten Hotspots von —2.69 %,
+4.13 % und +4.05 %. Hierbei ist zu beachten, dass lediglich der erste Hotspot an fast der
gleichen Position auftritt, wie bei den Modellen (b) und (c). Die Positionen der beiden
anderen Hotspots sind um etwa 11 cm, bzw. 15 cm von ihren urspriinglichen Positionen
entfernt. Die globale SAR steigt fiir das Kopf-Modell um fast 3 %.

5.3 Gewebekombinationen

Ausgehend von einem Modell bestehend aus Kopf und Schultern, wird das jeweilige
Schultergewebe vollstindig durch Muskelgewebe ersetzt (TC1). Abbildung 5.6 zeigt das
Gewebe einer frontalen Schicht anhand des Modells Duke vor und nach der
Gewebekombination. Zudem wird die entsprechende SAR-Verteilung in dieser Schicht
abgebildet. Die groBe Ahnlichkeit der simulierten Felder innerhalb der Kopfspule ist anhand
der Grafik bereits zu erkennen und wird als Projektion der Maximalwerte auf die x-Achse fiir
die gewihlte Schicht noch verdeutlicht (Abbildung 5.7). Die beiden Grafen der Maximalwerte
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verlaufen in der betrachteten Schicht (y = 0) im Bereich von —0.08 m bis +0.08 m nahezu
identisch. Dieses Intervall umfasst den Bereich des Kopfes, in dem die hochste SAR auftritt.
Die beiden dufleren Intervalle von —0.3 m bis —0.08 m und von +0.08 m bis +0.3 m
umfassen die Schultern der Modelle. Hier ist der Verlauf der beiden Grafen weiterhin sehr
dhnlich, lediglich mit leichten Abweichungen von bis zu 2.4 %.

Durch diesen Schritt wird die Zahl der unterschiedlichen Gewebe im Korpermodell von 54
auf 44 reduziert und die Segmentierung eines entsprechenden Modells merklich vereinfacht.

.
Gewebe, Kopf/Schultern TC1

300

SAR, Kopf/Schultern SAR, Kopf/Schultern TC1

Abbildung 5.6: Gewebestruktur (oben) und SAR Verteilung (unten) des Kopf/Schultern-Modells Duke mit voll
segmentiertem Gewebe (links) und Gewebekombination TC1 (rechts).

Die qualitative Anderung der SAR wird fiir die verschiedenen Gewebekombinationen fiir das
Modell Duke in Tabelle 5.4 und fiir das Modell Ella in Tabelle 5.5 wiedergegeben. Die
Auswertung fiir die verschiedenen Gewebekombinationen wird in Relation gesetzt zu dem
entsprechenden, auf Kopf und Schultern gekiirzten, aber ansonsten in der urspriinglichen
Struktur belassenen Modell (Tabelle 5.4a und Tabelle 5.5a).
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Tabelle 5.4: Verschiedene Gewebekombinationen fiir das Kopf/Schultern-Modell Duke

Gewebe- Globale SAR  Hdchste lokale SAR (10g) [W/kg]
kombination [W/kg] (Kopf) -+ Position (x,y, z) [mm]
13.44 . .
. _ 120.25 513 364.28 330.70
(40, 18,-27) (0,-48,-49) (50, 18,11)
b TCl 121.45 517.63 363.55 336.79
(40, 18,-27) (0,-48,-49) (50, 18,11)
510.06 373.84 348.17
TC2 125.69
¢ (40, 18, -27) (0,-46,-49) (6,92,-1)
500.32 360.47 327.50
d TC3 122.53
(40, 18,-25) (0,-48,-49) (8,6,75)
. TC4 193.98 439.96 372.34 348.43
’ (40, 18, -27) (0,-48,-49) (6,90, -1)
454. . 28.51
¢ TCs 134.24 54.69 336.76 328.5
(6,92,-1) (40, 18,-25) (0, -46, -49)
537.87 344.23 288.51
g TCo6 147.44

(6,88,-1)  (8,98,-49) (44, 65,-7)

Durch die Einfiihrung der vereinfachten Schultern verdndern sich fiir das Modell Duke die
globale SAR und die Intensitit der Hotspots um weniger als 1 % (Tabelle 5.4b). Die Lage der
Hotspots verdndert sich nicht. Fiir das Modell Ella verhilt es sich dhnlich, wobei sich die
Intensitdt des Hotspots mit der dritthochsten Intensitdt um etwa 2 % &ndert, wodurch in der
Darstellung auch die Reihenfolge der nach ihrer Intensitidt geordneten Hotspots beeinflusst
wird.

max. SAR Projektion
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Abbildung 5.7: Projektion der hochsten SAR auf die x-Achse fiir ein zentrales Schnittbild (y = 0). Der blaue
Graf kennzeichnet den SAR-Verlauf des Kopf/Schultern-Modells Duke und der rote Graf kennzeichnet den
Verlauf fiir das Modell Duke mit der Gewebevereinfachung TC1
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Die Werte der Intensitdten flir die weiteren Gewebekombinationen (TC2 — TC6) werden in

der jeweiligen Tabelle in den Zeilen ¢ bis g wiedergegeben.

Tabelle 5.5: Verschiedene Gewebekombinationen fiir das Kopf/Schultern-Modell Ella

Gewebe-

Globale SAR
kombination [W/kg] (Kopf)

Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
+ Position (X, y, z) [mm]

45245 390.33 377.61
a - 137.06
(38, 12,-29) (20, 54,-29) (0, -57, -33)
447.11 1.34 1.2
b TC1 137.43 ! 381.3 381.20
(40,12, -27) (0,-54,-35) (20, 54, -29)
43233 408.29 381.37
c TC2 137.98
(40, 12,-27) (22,57,-27) (0, -54, -35)
428.81 406.51 379.23
d TC3 138.84
(40, 14, -25) (20, 54,-29) (0, -54, -35)
417.58 394.84 381.52
e TC4 135.93
(40, 14,-25) (20, 54,-29) (2, -57, -35)
357.51 34933 336.67
f TCS 152.44
(0,-54,-33) (46, 18,-19) (22,57, -27)
344.03 296.44 288.78
TC6 160.25
8 (4,69, -20) (-24,-48,1) (36, -59, -90)

Die Vereinfachung TC2 (Schleimhdute und Sehnen) bewirkt fiir das Modell Duke eine
Verdnderung der Hotspot-Intensititen um bis zu +5.3 % (Tabelle 5.4c) und der dritte Hotspot
wird durch einen etwa 9 cm entfernt gelegenen Hotspot ersetzt. Die gleiche Modifikation
verursacht in dem Modell Ella eine Intensitdtsverdnderung von bis zu 4.6 % (Tabelle 5.5¢).
Im Schritt TC3 wird graue und weifle Hirnsubstanz zu einem gemittelten Hirngewebe vereint,
wodurch die Hotspot-Intensititen um 3.7 % (Tabelle 5.4d), bzw. 6.7 % (Tabelle 5.5d)
schwanken. Im ersten Fall weicht die Lage der dritthdchsten lokalen SAR erneut von der
vorherigen Lage ab. Die Hinzunahme des Kleinhirns zu dem gemittelten Hirngewebe (TC4)
fiihrt zu einer um 15 % verminderten Intensitét der hochsten lokalen SAR fiir das Modell
Duke (Tabelle 5.4e) und zu einer Verminderung um 7 % fiir das Modell Ella (Tabelle 5.5¢).
Die Lage der Hotspots wird dabei nicht nennenswert beeinflusst.

Im Schritt TC5 werden die beiden Modelle auf die vier Gewebe Knochen, Gehirn, CSF und
Muskeln reduziert, wobei das Muskelgewebe die Grundsubstanz des Modells bildet und die
iibrigen Gewebe umgibt. Bedingt durch eine deutliche Verdnderung der lokalen SAR wird die
Reihenfolge der SAR-intensivsten Hotspots in beiden Féllen vertauscht. Fiir das Modell Duke
verliert der erste Hotspot 34.5 % an Intensitit und wird ersetzt durch einen Hotspot, der um
etwa denselben Betrag an SAR zunimmt und verglichen mit dem urspriinglichen Modell auf
Rang vier angeordnet war (Tabelle 5.4f). Ungeachtet der Intensitdtsverdnderungen treten die
Hotspots an den bereits bekannten Positionen, mit nur geringen Abweichungen von 2 mm
auf. Auch bei dem Modell Ella wird die Reihenfolge der Hotspots durch Schwankungen der
lokalen SAR um bis zu 22.8 % getauscht, wobei die Intensitét fiir alle drei Hotspots abnimmt
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(Tabelle 5.5f). Die Position des zweiten Hotspots verlagert sich verglichen mit der
urspriinglichen Position um etwa 14 mm.

Fiir die abschlieBende Vereinfachung auf vollstindig homogene Modelle, die nur aus
Muskelgewebe bestehen (TC6), zeigen sich fiir beide Modelle im Vergleich mit den
vorherigen Vereinfachungsschritten deutliche Abweichungen der SAR-Verteilung. Die
hochste lokale SAR des Modells Duke liegt um 4.8 % hoéher, jedoch an einer ganz anderen
Position, als in dem unmodifizierten Modell (Tabelle 5.4g). An den Positionen zweit- und
dritthochster lokaler SAR traten bisher keine Hotspots auf. Fiir das Modell Ella sinkt die
lokale SAR deutlich um bis zu 23.9 %. Der intensivste Hotspot liegt etwa 2.4 cm von dem im
urspriinglichen Modell mit der zweithdchsten Intensitdt angegebenen Hotspot entfernt. Die
Lage der iibrigen Hotspots tritt in den vorherigen Modellen nicht auf.

Der Einfluss einer rudimentiren internen Struktur (TC5) wird in Abbildung 5.8 anhand des
Modells Ella durch den Vergleich mit dem entsprechenden homogenen Modell (TC6)
verdeutlicht. Zu sehen ist die Projektion der maximalen SAR auf die yz-Ebene. Bei einer
Unterscheidung der Gewebe Gehirn, Schidelknochen und CSF, welche von Muskelgewebe
umgeben sind, sind die drei lokalen SAR-Konzentrationen vergleichbarer Intensitédt innerhalb
des Kopfes deutlich zu erkennen (Abbildung 5.8, links). Fiir das homogene Gewebe verteilt
sich die SAR gleichméBiger und es bildet sich nur ein dominanter Hotspot (Abbildung 5.8,
rechts).

0.1t 350
L | O [ .
L= . » $ | 20
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Abbildung 5.8: Projektion der hochsten SAR auf die yz-Ebene fiir das Korpermodell Ella mit einer
rudimentéren Gewebestruktur mit vier Geweben (links, TC5) und mit vollstindig homogener
Gewebestruktur (rechts, TC6)
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Zur Betrachtung des Einflusses der Geometrie eines Korpermodells auf die SAR-Verteilung
wird neben den beiden Modellen Duke und Ella auch das Kérpermodell des Visible Human
mit homogener Gewebestruktur hinzugezogen. Abbildung 5.9 zeigt wieder die Projektion der
maximalen SAR auf die yz-Ebene fiir die drei Modelle Duke, Ella und Visible Human (v. L. n.
r.). Bei allen Modellen tritt ein dominanter Hotspot im Bereich der Nasenwurzel auf, wobei
dieser bei Duke und dem Visible Human mit 537 W/kg bzw. 480 W/kg deutlich stirker
ausgepragt ist als bei Ella mit 344 W/kg. Fiir Duke zeigt sich zudem eine gleichméBige SAR-
Belastung des restlichen Kopfes, ohne deutliche Hotspots. Fiir den Visible Human verhilt es
sich dhnlich, wobei in Gesichts- und Stirn-Bereich mehr SAR auftritt als in den anderen
Modellen. Zudem liegen die Schultern ndher an der Kopfspule und es bildet sich hier
ebenfalls ein Hotspot mit 401 W/kg. Im Modell Ella ist die SAR unter den drei betrachteten
Modellen am gleichmifBigsten im Kopf verteilt und der dominante Hotspot am wenigsten
deutlich ausgeprédgt. Als weiterer Unterschied zu den anderen Modellen fillt eine leichte
Konzentration der SAR auf den hinteren Kopfbereich und den Nacken auf.
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Abbildung 5.9: Projektion der maximalen SAR auf die yz-Ebene fiir eine homogene Gewebestruktur (TC6) der
Modelle Duke (links), Ella (mittig) und Visible Human (rechts).
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Ergénzend zu den Modellvereinfachungen zeigt Abbildung 5.10 die SAR-Verteilung des
Modells Duke, gekiirzt auf Kopf und Schultern. In der Darstellung auf der linken Seite ist das
Gewebe des Modells unverindert, wohingegen bei dem Modell auf der rechten Seite die CSF
innerhalb des Kopfes durch gemittelte Hirnsubstanz ersetzt wurde. Der Hotspot, der sich im
urspriinglichen Modell in der CSF befindet, ist in der Berechnung ohne CSF nur schwach
ausgepragt. Ein weiterer Hotspot, der ebenfalls in dieser Transversalebene im rechten oberen
Bereich des Kopfes auftritt, erfahrt keine offensichtlichen Verdnderungen. Der Hotspot in der
CSF hat eine Intensitit von 365.3 W/kg, welche durch die Modifikation auf 253.0 W/kg
vermindert wird. Der zweite Hotspot im oberen rechten Bereich nimmt um 1.7 % zu.

Abbildung 5.10: Korpermodell Duke mit CSF (links) und ohne CSF (rechts). Der dominante Hotspot im
hinteren Kopfbereich ist nach der Verinderung des Gewebes nur noch sehr schwach ausgeprégt.
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5.4 Positionsvariationen

In Tabelle 5.6 sind die Ergebnisse der unterschiedlichen Positionierungen des Modells Duke
innerhalb der Kopfspule dargestellt. Das Modell wird, ausgehend von einer zentralen Lage in
der Spule, schrittweise um bis zu 2 cm in x-, y- und z-Richtung verschoben. Die Position der
angegebenen Hotspots ist hierbei relativ zum Modell und nicht zur Spule angegeben.

Tabelle 5.6: Variation der Lage des Kopf/Schultern Modells Duke entlang der x-, y- und z-Achse.

Verschiebung Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
(Ax, Ay, Az) [mm] [W/kg] (Kopf) + Position (X, y, z) [mm]
(0.0, 0) 121.10 517.63 363.55 336.79
» ) (40, 18,-27) (0,-48,-49) (50,18, 11)
(-20, 0, 0) 121.52 470.61 414.68 326.34
o ) (40, 18,-27) (0,-46,-51)  (4,4,75)
(-10, 0. 0) 120.85 494.38 378.73 328.85
n ) (40, 18,-27) (0,-46,-51)  (8,6,75)
(+10, 0, 0) 19241 54491 346.94 342.72
o ' (40, 18,-27) (49, 18,11) (0, -48,-49)
(20,0, 0) 124.02 575.67 354.88 348.31
o ) (41, 18,-27) (49, 18,-27) (32,22,-64)
(0,20, 0) 120.05 482.36 405.60 331.05
Y ' (40, 18,-27) (2,-47,-51) (12,-36,75)
(0. -10, 0) 120.51 502.10 384.08 333.27
T ’ (40, 18,-27) (0,-47,-49) (50,18, 11)
0,410, 0) 12272 532.41 347.29 341.97
’ ’ ' (40, 18,-27) (0,-48,-49) (48,18, 11)
(0,420, 0) 125.93 532.14 343.99 340.01
’ ’ ’ (40, 18,-27)  (6,90,-1) (48,18, 11)
0.0, -10) 110.85 460.65 343.21 316.15
o ' (40, 18,-27)  (10,6,75) (50,18, 11)
435.32 348.77 310.55
0,0,-15 106.09
©,0,-15) (40, 18,-28) (10,6,74) (50,18, 10)
411.35 356.71 305.52
0,0,-20 103.25
0,0, -20) (40, 18,-27)  (10,6,75) (12,-32,75)

Eine Verschiebung des Modells entlang der x-Achse verursacht Schwankungen in der
Intensitdt der Hotspots zwischen —9.1 % und +14.1 %. Entlang der y-Achse treten
Verdnderungen von —6.8 % bis +11.6 % auf und entlang der z-Achse sinken die Werte um
bis zu 20.7 %. Die angegebenen Werte beziehen sich auf die drei Hotspots hochster Intensitét
der jeweiligen Simulation. Durch die Verschiebung des Modells innerhalb der Spule wandeln
sich diese teilweise. Der Hotspot hochster Intensitét tritt fiir diese Verschiebungen jedoch
stets in gleicher relativer Lage auf.
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Tabelle 5.7: Variation der Lage des Kopf/Schultern Modells Ella entlang der x-, y- und z-Achse.

Verschiebung
(Ax, Ay, Az) [mm]

Globale SAR
[W/kg] (Kopf)

Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
+ Position (X, y, z) [mm]

(0,0,0)

(-20, 0, 0)

(-10, 0, 0)

(+10, 0, 0)

(+20, 0, 0)

(0, -20, 0)

(Oa '109 O)

(0, +10, 0)

(0, +20, 0)

(0,0, -10)

(0, 05 -15)

(01 O: _20)

137.45

138.24

137.08

137.99

139.15

139.32

137.64

136.53

137.42

127.41

123.31

119.79

44691
(40, 12, -27)
427.17
(0, -54, -35)
42927
(40, 14, -25)
473.10
(40, 12, -27)
503.93
(39, 10, -29)
434.15
(40, 12, -25)
440.20
(40, 12, -27)
45121
(38, 12, -29)
45381
(38, 10, -29)
392.89
(40, 12, -27)
371.07
(40, 12, -24)
347.66
(40, 16, -17)

380.79
(0, -54, -35)
409.65
(40, 14, -25)
403.76
(0, -54, -35)
386.52
(20, 54, -27)
397.17
(20, 54, -29)
42295
(2, -55, -35)
401.72
(2, -55, -35)
400.45
(20, 55, -29)
418.70
(20, 55, -29)
352.50
(20, 54, -29)
328.92
2, -57,-22)
318.43
(20, 54, -29)

373.02
(20, 54, -29)
355.00
(20, 54, -29)
366.27
(20, 54, -29)
360.96
(0, -57, -33)
339.78
(2, -54,-35
388.53
(34, -49, -86)
360.54
(22, 56, -27)
359.30
(0, -56, -33)
394.81
(-12, -2, -116)
342.50
(0, -54, -33)
328.90
(20, 54, -28)
307.38
(0, -57, -31)

Die entsprechenden Simulationsergebnisse fiir das Modell Ella zeigt

Tabelle 5.7. Die Intensitit der Hotspots variiert zwischen —8.9 % und +12.8 % fiir
Verschiebungen entlang der x-Achse und zwischen —3.7 % und +11.1 % entlang der y-

Achse. Durch die Verschiebung entlang der z-Achse wird die Intensitdt um bis zu 22.2 %

vermindert. Bei der Verschiebung des Modells um —20 mm entlang der x-Achse verringert

sich die Intensitit des ersten Hotspots bei gleichzeitiger Intensititszunahme des zweiten

Hotspots, so dass diese ihre Reihenfolge tauschen. Mit Ausnahme dieses Falls bleibt der im

zentriert liegenden Modell erste Hotspot auch fiir die weiteren Verschiebungen der mit

hochster Intensitit.
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Abbildung 5.11: Projektion der maximalen SAR auf die xz-Ebene fiir Verschiebungen des Korpermodells Ella
entlang der x-Achse. Der grofite Hotspot des zentrierten Modells (mittig) nimmt zu fiir eine Verschiebung

entlang der x-Achse um +20 mm (rechts) und nimmt ab fiir eine Verschiebung entlang der x-Achse um -20 mm
(links).

Insgesamt kann man flir das Verhalten eines Hotspots festhalten, dass seine Intensitét
zunimmt, wenn das Modell weiter auf die ihm nahe liegenden Spulenelemente zubewegt
wird. Entsprechend nimmt die Intensitdt des Hotspots ab, wenn sich das Modell von diesen
Ports entfernt. Dieses Verhalten ist in Abbildung 5.11 beispielhaft fiir das Modell Ella fiir die
Kopfpositionen Ax = —0.2 (links), Ax = 0 (mittig) und Ax = +0.2 (rechts) dargestellt.

5.5 Direkter Vergleich der Modelle

Das Auftreten der groften lokalen SAR wird fiir die drei betrachteten Kdrpermodelle Duke,
Ella und Visible Human einem direkten Vergleich in Hinblick auf Lage und Intensitdt
unterzogen. Hierzu wird fiir die jeweiligen Kopf/Schultern-Modelle der Verlauf der gréfiten
SAR des dreidimensionalen Feldes als Projektion der hochsten SAR auf die xz-Ebene
(Abbildung 5.13) bzw. yz-Ebene (Abbildung 5.14) sowie als eindimensionaler Verlauf
entlang der x-, y- und z-Achsen graphisch dargestellt (Abbildung 5.12). Letzterer ergibt sich
aus der Projektion auf die xz-Ebene durch eine anschliefende Projektion der groffiten SAR des
2D-Feldes entlang der z-Achse auf die x-Achse (Abbildung 5.12, oben). Entsprechend erhilt
man den 1D-Verlauf entlang der y-Achse (Abbildung 5.12, mittig) aus der Projektion auf die
yz-Ebene mit anschlieender Projektion entlang der z-Achse und den 1D-Verlauf entlang der
z-Achse (Abbildung 5.12, unten) aus der Projektion auf die xz-Ebene und anschlieender
Projektion entlang der x-Achse. Die Lage der drei Hotspots hochster Intensitét ist fiir die drei
Modelle in Abbildung 5.12 mit den Ziffern 1, 2, 3 in entsprechender Farbe in den Graphen
markiert. Betrachtet man zundchst lediglich den allgemeinen Verlauf der Graphen fallt auf,
dass die SAR fiir das Modell Duke mit 519.4 W /kg zwar den absolut hochsten Wert erreicht
(Ziffer 1, schwarz), abseits der Position dieses Hotspots aber oftmals unter der SAR
zumindest eines der beiden anderen Modelle verlduft. Weiterhin zeigt der SAR-Verlauf fiir
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die beiden Modelle Duke (Graph, schwarz) und Ella (Graph, blau), dass die Hotspots hochster
Intensitédt (Ziffer 1) nahezu an der gleichen Position auftreten und lediglich entlang der y-
Achse um 6 mm voneinander abweichen. Der Hotspot zweithochster Intensitit (Ziffer 2)
bildet sich fiir diese beiden Modelle an einer Stelle, die die gleiche Position auf der x-Achse
einnehmen und entlang der y- bzw. z-Achse um 6 mm bzw. 14 mm verschoben sind. Fiir den
dritten Hotspot (Ziffer 3) dieser beiden Modelle zeigt der Verlauf der Graphen keine
derartigen Ubereinstimmungen.
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Abbildung 5.12: SAR-Projektionen der jeweils hochsten SAR des 3D-Feldes auf die x- (oben), y- (mittig) und
z-Achse (unten) fiir die Kopf/Schultern-Modelle Duke, Ella und Visible Human. Die Zahlen markieren die Lage
der drei groBten lokalen SAR fiir jedes der drei Modelle.

Das Model des Visible Human (Graph, rot) weist mit 485.4 W/kg den Hotspot mit der
absolut gesehen zweithochsten Intensitéit auf (Ziffer 1, rot). Im Vergleich mit dem Hotspot
groBter Intensitét (Ziffer 1, schwarz) ist seine Lage entlang der x-, y- und z-Achse um 8 mm,
20mm und 12 mm in positiver Richtung verschoben. Die Hotspots mit zweit- und

dritthochster Intensitit (Zifferm 2 und 3, rot) stimmen zwar auf ein oder zwei
Koordinatenachsen noch mit der Lage eines Hotspots der anderen beiden Modelle {iberein,
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weichen aber in den {brigen Koordinaten deutlich ab und stellen somit einen
unterschiedlichen Hotspot dar.

Weiterhin wird aus dem Verlauf der Graphen entlang der x-Achse (Abbildung 5.12, oben) die
im Vergleich zu den beiden anderen Modellen hoher ausfallende Energiedeposition in den
Schultern des Visible Human deutlich. Diese erreicht bei x = —0.11 m einen Wert von
185.5 W/kg, wohingegen die hochsten Werte fiir Duke und Ella in diesem Bereich bei
52.5 W/kg und 108.7 W/kg liegen. Diese SAR-Erhchung ldsst sich auch gut in Abbildung
5.13 erkennen. Fiir den entsprechenden Bereich der anderen Schulter bei x = +0.11m
zeigen die drei Graphen keine auffillig erhohte SAR.
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Abbildung 5.13: 2D-Projektion der hochsten SAR entlang der y-Achse auf die xz-Ebene fiir die Modelle Duke
(links), Ella (mittig) und Visible Human (rechts). Der jeweils grofite Hotspot tritt fiir die drei betrachteten
Modelle in einer dhnlichen Position auf. Fiir das Modell des Visible Human wird eine erhhte SAR im Bereich
der linken Schulter ersichtlich.

Im Verlauf der Graphen entlang der y-Achse (Abbildung 5.12, mittig) ist zudem bei x =
—0.06 m der Unterschied der SAR fiir die Modelle Duke und Ella gegeniiber dem Visible
Human auffillig. Die beiden SAR-Peaks in diesem Bereich mit der Ziffer 2 treten fiir Duke
und Ella in der CSF auf, welches im Visible Human nicht segmentiert ist. Die hochste SAR
des Visible Human in diesem Bereich liegt mit fast 250.0 W/kg bei etwa 68 %, bzw. 66 %
der Werte, die sich fiir die Modelle Duke (365.3 W/kg) und Ella (380.8 W/kg) ergeben.
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Abbildung 5.14: 2D-Projektion der hochsten SAR entlang der x-Achse auf die yz-Ebene fiir die Modelle Duke
(links), Ella (mittig) und Visible Human (rechts). Der jeweils grofite Hotspot tritt fiir die drei betrachteten
Modelle an einer dhnlichen Position auf. Fiir das Modell Ella zeigt sich zudem eine erhohte SAR im
Nackenbereich.

Fiir den SAR-Verlauf entlang der z-Achse (Abbildung 5.12, unten) weist der Graph fiir das
Modell Ella (blau) fiir den Abschnitt —0.146 < z < —0.064 eine deutlich hohere SAR auf als
die beiden anderen Graphen. Er steigt in diesem Bereich zu einem Hochstwert von fast
320 W/kg an und liegt stellenweise mit einer Differenz von 147 W/kg um das 1.8-fache
tiber den Werten der beiden anderen Graphen. Die erhohte SAR liegt im hinteren Bereich des
Kopfes und im Nacken, wie es in Abbildung 5.14 zu sehen ist.

Der Verlauf der SAR entlang der z-Achse steigt fiir Duke im Gegensatz zu den Graphen der
beiden anderen Modelle am oberen Ende nochmal deutlich an und erreicht bei z =
+0.075 m seinen Hochstwert von fast 335 W/kg. Er liegt damit um etwa 100 W/kg hoher
als die SAR von Ella und des Visible Human. Dieser Hotspot befindet sich im oberen
Kopftbereich und ist in Abbildung 5.13 (links) und Abbildung 5.14 (links) gut zu erkennen.

Entsprechend den Werten der Tabelle 5.1c, Tabelle 5.2c und Tabelle 5.3c unterscheiden sich
die normierte hochste SAR der Modelle Duke (519.39 W/kg) und Visible Human
(485.35 W/kg) um 6.6 % und fiir die Modelle Duke und Ella (446.91 W/kg) um weniger
als 14 %. Der Wert der globalen SAR liegt fiir das Modell des Visible Human (89.30 W /kg)
deutlich unter den Werten der beiden anderen Modelle (Duke: 121.76 W/kg, Ella:
137.06 W/kg) und weicht von diesen um 26.7 % bzw. um 34.9 % ab.

5.6 Rechts- und linksdrehend polarisiertes HF-Signal
Bei Betrachtung des SAR-Verlaufs entlang der x-Achse (Abbildung 5.12, oben) wird dessen

Asymmetrie mit einer Konzentration der SAR auf Seiten der positiven x-Achse deutlich.
Diese rechtslastige SAR-Verteilung tritt fiir alle drei Modelle auf und wird daher anhand des
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auf den Kopfbereich reduzierten Korpermodells Duke genauer untersucht. Physikalisch ist die
Polarisation zur Anregung des Spinsystems durch die Drehrichtung der Kernspins festgelegt.
Bei einem Wechsel dieser Polarisation ginge die Resonanz verloren und eine Auslenkung der
Spins in die transversale Ebene wire nicht mehr moglich. Als Computersimulation ist diese
Betrachtung allerdings durchfiihrbar und kann Aufschluss iiber den Einfluss des HF-Signals
an sich geben. Abbildung 5.15 zeigt hierzu die SAR-Verteilung fiir das Kopfmodell in der xy-
Ebene (z = 0) fir ein linksdrehend zirkular polarisiertes HF-Signal (links) und fiir ein
rechtsdrehend zirkular polarisiertes HF-Signal (rechts).

-0.2 -0.1 0 0.1 0.2 -0.2 -0.1 0 0.1 0.2
Position x-Achse [m] Position x-Achse [m]

Abbildung 5.15: SAR-Verteilung fiir das Kopfmodell Duke bei Einstrahlung eines linksdrehend zirkular
polarisierten HF-Signals (links) und eines rechtsdrehend zirkular polarisierten HF-Signals (rechts). Durch die
gegenldufige Polarisation wird ein Feld hervorgerufen, das zu dem urspriinglichen Feld beziiglich der y-Achse
nahezu symmetrisch ist. Eine Verlagerung der SAR auf die linke, bzw. rechte Seite der betrachteten Schicht wird
deutlich.

Zur Realisierung des linksdrehend zirkular polarisierten HF-Signals wird die Spule am ersten
Port (auf 12-Uhr-Position) mit einer Phase von 0° angeregt, aber am zweiten Port (auf 3-Uhr-
Position) eine Phase von 270° statt der bisherigen 90° verwendet. Dies bewirkt eine
Umkehrung der Polarisationsrichtung des HF-Signals. Die resultierende Feldverteilung der
HF-Simulation ist zueinander anndhernd spiegelsymmetrisch beziiglich der y-Achse. Die
gleiche Betrachtung fiir das Modell mit homogener Gewebestruktur ist in Abbildung 5.16
dargestellt. Eine ebenso rechts- bzw. linkslastige Konzentration der SAR ist fiir das Modell
ohne innere Struktur in der betrachtete Schicht kaum festzustellen. Die hochste SAR tritt in
beiden Fillen beziiglich der x-Achse mittig an der Nasenwurzel auf. Die weitere
Feldverteilung innerhalb der betrachteten Schicht zeigt ein anndhernd punktsymmetrisches
Muster beziiglich des jeweiligen Spulenmittelpunkts. Ein Vergleich der Felder mit links- bzw.
rechtsdrehendem zirkular polarisiertem HF-Signal ldsst sowohl fiir das Modell mit
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differenziertem Gewebe, als auch fiir das Modell mit homogener Struktur eine beziiglich der
y-Achse gespiegelte Feldverteilung erkennen.
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Abbildung 5.16: SAR-Verteilung fir das Kopfmodell Duke mit homogener Gewebestruktur, bei einem
linksdrehend zirkular polarisiertem HF-Signal (links) und einem rechtsdrehend zirkular polarisiertem HF-Signal
(rechts). Im direkten Vergleich verteilen sich bei nun homogener Gewebestruktur die Felder weiterhin
symmetrisch beziiglich der y-Achse, eine deutliche Verlagerung der hochsten SAR auf eine der beiden Seiten
zeigt sich jedoch nicht mehr.

5.7 Nachjustierung der Spule

Die Auswirkungen auf die Simulationen, bei Verwendung einer Spule, die nicht exakt auf die
geforderte Resonanzfrequenz abgestimmt ist, werden in Tabelle 5.8 und Tabelle 5.9 fiir die
Modelle Duke und Ella wiedergegeben. Die Frequenz wird bei den Simulationen am
deutlichsten verschoben, bei denen die load an sich, oder ihre Position innerhalb der Spule,
den groBten Verdnderungen unterliegen. Daher werden diese Fille nachjustiert und
miteinander verglichen. Fiir das auf den Bereich ,,Kopf*“ gekiirzte Modell Duke ergibt sich
dadurch eine Verminderung der Intensitit der drei betrachteten Hotspots um 4.1 %, 3.5 %
und 3.9 %, wobei sich die globale SAR nur geringfiigig dndert. Der Unterschied in FWD-
und Ref D-Leistung betrdgt etwa 6 % (Tabelle 5.8a, b). Im zweiten Fall wird das entlang der
z-Achse um 20mm verschobene Modell betrachtet. FWD- und RefD-Leistung
unterscheiden sich um fast 5 %, es zeigen sich aber keine signifikanten Anderungen sowohl
fiir die lokale als auch fiir die globale SAR (Tabelle 5.8¢c, d). Das entsprechende gekiirzte
Modell Ella zeigt eine Verminderung der drei Hotspots um 3.1 %, 0.6 % und 0.2 % und eine
Differenz von FWD- und Ref D-Leistung von 6 % (Tabelle 5.9a, b). Fiir das entlang der z-
Achse verschobenen Modell nehmen die beiden Hotspots hochster Intensitit um 1.5 %, bzw.
7.3 % zu, wohingegen der dritte Hotspot um 5.7 % vermindert wird. Die Differenz von
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FWD- und Ref D-Leistung betrdgt 4 % (Tabelle 5.9¢c, d). Die Schwankung der globalen SAR
liegen in beiden Féllen bei weniger als 0.8 %.

Tabelle 5.8: Vergleich von SAR und Position der Hotspots fiir eine leicht verstimmte (a, ¢) und genau
abgestimmte Spule (b, d) anhand des Kdrpermodells Duke.

FWD-RefD
Modell Leisturi: Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
& [Wike] (Kopf) + Position (x, y, z) [mm]
(rel., %)
539.53 364.95 360.96
Duke (K 93 125.08
a uke (Ko) (40, 18,-27) (2,-46,-51) (50,18, 11)
Duke (K 17.1 4 46.62
) uke (Ko), % . 517.10 355.48 346.6
(exakt) (40, 18, -27) (2, -46,-51) (50, 18, 11)
41135 356.71 305.52
Duke Az = —20 95 103.25
¢ Pukesz 40,18,-27)  (10,6,75) (12,-32,75)
Duke Az = —2 412.98 357.79 303.55
g Dukedz=-20, 99 103.19
(exakt) 40,18,-27)  (10,6,75) (12,-32,75)

Fiir die Modelle Duke und Ella werden die Positionen der Hotspots in allen betrachteten
Fiéllen nicht beeinflusst. Die aufgrund der Nachjustierung erhohte Resonanz der Spule
verringert den Unterschied von FWD- und Ref D-Leistung und entsprechend sinkt der Faktor
zur Skalierung der Felddaten. Fiir das magnetische Feld liegt die Anderung des
Skalierungsfaktors bei weniger als 4.9 % bzw. fiir die SAR etwa bei 9.5 %.

Tabelle 5.9: Vergleich von SAR und Position der Hotspots fiir eine leicht verstimmte (a, ¢) und genau
abgestimmte Spule (b, d) anhand des Korpermodells Ella.

FWD-RefD
Modell Leist :1: Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
(re 1.,11 /O;g [W/kg] (Kopf) + Position (X, y, z) [mm]
a Ella Ko 93 137.12 534.25 358.23 354.70
(40,12,-27) (22,54, -27) (42, -48,-29)
Ella K. 18. d .
b a Ko 99 13772 518.76 356.16 353.99
(exakt) (40, 12, -27) (22, 54,-27) (42, -48,-29)
347.66 318.43 307.38
Ella Az = -20 95 119.79
¢ afz (40, 16,-17) (20, 54,-29) (0, -57, -31)
Ella Az = -2 352. 341.62 289.76
d adz=-20 99 118.87 % 07
(exakt) (40, 16,-17) (20, 54,-29) (0, -57, -31)
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5.8 Grofder HF-Schirm

Der Einfluss eines zusdtzlichen gro8en HF-Schirms auf die in den Simulationen berechnete
SAR wird in Tabelle 5.10 dargestellt. Verglichen mit der Spule mit lokalem HF-Schirm
(Tabelle 5.10a) verringert sich die globale SAR um 1.6 % und die Intensitit der drei Hotspots
andert sich um —0.8 %, —5.2 % und +1.6 %. Dabei treten die Hotspots weiterhin an gleicher
Position auf (Tabelle 5.10b). Verglichen mit der urspriinglichen Spule zeigt sich durch die
Hinzunahme des groen HF-Schirms eine groflere Prdsenz der SAR in den Armen des
Korpermodells. Die grofite lokale SAR betrdgt hier 16.5 W/kg und tritt am Ellbogen des
rechten Armes auf. In der urspriinglichen Spule ist die SAR in den Armen insgesamt etwas
weniger verteilt, mit einer hochsten lokalen SAR von 12 W/kg am Handgelenk.

Tabelle 5.10: Einfluss eines zusitzlich modellierten groen HF-Schirms auf die SAR-Simulation.

GroB3er HF- Globale SAR Hochste lokale SAR (10g) [W/kg]
Schirm [W/kg] (Kopf) + Position (X, y, z) [mm]
. ohne 120.95 513.44 364.28 330.70
) (40, 18,-27) (0,-48,-49) (50,18, 11)
. 45.24 .
b mit 118.33 509.33 345 336.03

(40, 18, -27) (0, -48,-49) (50, 18, 11)

5.9 Zusammenfassung der Ergebnisse

An dieser Stelle sollen die Ergebnisse der vorangehenden Kapitel noch einmal kurz
zusammengefasst werden, um einen abschlieBenden Uberblick zu erhalten. Eingeleitet wird
die Studie in Abschnitt 5.1 mit der Betrachtung der analytischen und numerischen
Berechnung der elektromagnetischen Felder eines Kugelschalenmodells bei Anregung durch
eine Leiterschleife. Die Felddaten zeigen gute Ubereinstimmung, mit leichten Abweichungen
der SAR am &dulleren Rand des Kugelmodells. Der Verlust der symmetrischen Feldverteilung
kann fiir das Hy -Feld dargestellt werden, ebenso wie die Entstehung der groBten lokalen SAR
an der Grenzfliche zwischen den beiden Schichten der Kugel unterschiedlicher Leitfdhigkeit.
AnschlieBend werden in Abschnitt 5.2 unterschiedliche Kiirzungen der Korpermodelle
untersucht. Die Felddaten der Kopf/Schultern-Modelle zeigen eine sehr gute
Ubereinstimmung mit den Feldern der ungekiirzten Modellen, wohingegen fiir die reinen
Kopfmodelle die elektromagnetischen Felder und entsprechend die SAR vor allem im unteren
Bereich des Kopfes von der urspriinglichen Verteilung abweichen. In einigen Féllen treten
Hotspots nicht mehr an den zuvor ermittelten Positionen auf. Die Rechenzeit der
Computersimulationen verkiirzt sich bei Verwendung der Kopf/Schultern-Modelle bereits auf
etwa 50 %.
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Die Gewebekombinationen in Abschnitt 5.3 stellen deutlich heraus, dass die Schultern zwar
fiir die Berechnung der Felder innerhalb des Kopfes wichtig sind, der Einfluss ihrer
Gewebestruktur hingegen sehr gering ist. Die anschlieBenden Gewebekombinationen
innerhalb des Kopfes beeinflussen die Intensitit der betrachteten Hotspots allerdings
merklich. Die Lage der Hotspots innerhalb des Kopfes verhélt sich relativ robust, solange
noch eine rudimentire Gewebestruktur vorhanden ist. Unter den verschiedenen Gewebearten
kann die Wichtigkeit der CSF beziiglich der Hotspotbildung herausgestellt werden.

Der Einfluss einer verdnderten Lage der Modelle innerhalb der Kopfspule wird in Abschnitt
5.4 betrachtet. Die ermittelte SAR fiir die unterschiedlichen Anordnungen zeigt in den
meisten Fillen ein Ansteigen bzw. Abfallen der Intensitit der Hotspots bei Ndherung bzw.
Entfernung von den Spulenelementen.

Anschlieffend wird ein direkter Vergleich zwischen den drei verwendeten Korpermodellen in
Abschnitt 5.5 angelegt. Die zwei Hotspots mit hochster Intensitit treten fiir die beiden
Modelle der Virtuellen Familie Duke und Ella an sehr dhnlichen Stellen auf und auch im
Modell des Visible Human findet sich der Hotspot hochster Intensitit in entsprechender Lage
wieder. Die unterschiedliche Segmentierung beziiglich der CSF im Vergleich mit den beiden
anderen Modellen findet sich auch in der Verteilung der SAR wieder, die in diesem Bereich
im Visible Human niedriger ausfillt. Weiterhin ist die SAR im Modell Ella eher im hinteren
Kopfbereich verlagert, als bei den Modellen Duke und Visible Human. Letzterer weist zudem
eine erhohte SAR an der linken Schulter auf, welche néher an den Endringen der Kopfspule
liegt, als bei den Modellen der Virtuellen Familie. In Abschnitt 5.6 wird der Einfluss des HF-
Signals auf die SAR herausgestellt, welche nicht gleichméBig innerhalb der Modelle verteilt
ist.

AbschlieBend werden in Abschnitt 5.7 die Nachjustierung der Kopfspule, sowie in Abschnitt
5.8 der Einfluss des HF-Schirms der Bohrung des Magnetresonanztomographen untersucht.
Fiir beide Betrachtungen zeigt sich eine leichte Beeinflussung der Intensitit der lokalen SAR
von bis zu 4 %, wobei die Lage der Hotspots, sowie die globale SAR kaum beeintrichtigt
werden.
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6 DISKUSSION

In dieser Arbeit wurden sowohl analytische Berechnungen, als auch numerische Simulationen
durchgefiihrt. Sie sollen Kenntnis geben iiber die Ursachen der SAR und ihrer Abhingigkeit
von individuellen geometrischen und strukturellen Eigenschaften des menschlichen Korpers.
Hierzu wurde zunichst ein Kugelschalenmodell analytisch betrachtet, um grundlegende
Verhaltensweisen der SAR aufzuzeigen. Anschlieend wurden anhand von Koérpermodellen
in numerischen Berechnungen verschiedene Kiirzungen der Modelle und eine Vereinfachung
der Gewebestruktur untersucht und auflerdem eine systematische Verschiebung der Modelle
innerhalb der Kopfspule durchgefiihrt. In Hinblick auf Gemeinsamkeiten oder dhnlichem
Verhalten beziiglich der SAR wurde ein direkter Vergleich der drei sehr unterschiedlichen
Modelle durchgefiihrt. AbschlieBend wurde der Einfluss des fiir die gesamten
Untersuchungen verwendeten zirkular polarisierten HF-Signals, sowie zwei weitere Aspekte,
welche Vereinfachungen des Simulationsprozesses an sich darstellen, genauer betrachtet. Dies
sind die Nachjustierung der Resonanzfrequenz und die Beriicksichtigung des groBen HF-
Schirms entlang der Bohrung des MRT.

6.1 Analytische Berechnung

Die analytisch und numerisch ermittelten Feldverteilungen fiir ein einfaches
Kugelschalenmodell zeigen qualitativ eine groBe Ubereinstimmung. Jedoch stimmt nur einer
der beiden dominanten Hotspots der numerischen Berechnung mit der analytischen Losung
exakt iiberein (Abbildung 5.3, links). Die Verschiebung des zweiten Hotspots bei y =
+0.05m um 4 mm ist durch numerische Artefakte zu erkliren. Im Gegensatz zu dem
Hotspot bei y = —0.05 m ist dieser nicht so klar und homogen aufgelost und es lassen sich
»dtufen und Kanten“ erkennen (Abbildung 5.2). Durch diese numerische Inkonsistenz,
verbunden mit der SAR-Mittelung iiber 1 g Gewebe kommt es zu der leichten Verschiebung,
welche bei einem weniger sensitiven Mittelungsgewicht von 10 g nicht aufgetreten wire. Die
Intensititsunterschiede der Nebenmaxima am dufleren Rand der Kugel konnen durch die
Modellierung der Stromschleife bedingt sein. Der Stromfluss im analytischen Modell wird
idealisiert als gleichméBiger Strom auf einer Kreisbahn infinitesimaler Dicke angenommen.
Im numerischen Modell hingegen hat diese Leiterschleife eine Dicke von 2 mm. Durch den
geringeren Abstand des stromdurchflossenen Leiters zur Oberfliche der Kugel wird daher
eine erhohte SAR im numerischen Modell hervorgerufen.

Unabhingig von diesen Unterschieden zwischen den analytischen und numerischen Feldern
zeigt sich fiir beide Modelle deutlich, dass das magnetische Sendefeld H; anders verlduft als
das elektrische Feld bzw. die SAR, und nicht mehr deren Symmetrie aufweist (Abbildung 5.1
und Abbildung 5.2). Ausgehend von dem Sendefeld ist daher ein Schluss auf die SAR
Verteilung nicht naheliegend. Doch auch aufgrund des elektrischen Feldes, welches
mafgeblich fiir die Entstehung der SAR ist, kann eine derartige Aussage im Allgemeinen
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nicht ohne Kenntnis der Gewebeparameter gemacht werden. Wéhrend das elektrische Feld
seinen hochsten Wert ganz deutlich in ndchster Ndhe zu der stromdurchflossenen
Leiterschleife am &duBleren Rand der Kugel annimmt, treten die Hotspots der SAR am
Ubergang zwischen der inneren Kugel mit hoher Leitfihigkeit und dem Gewebe der
Ummantelung mit niedriger Leitfdhigkeit auf.

Die Berechnung der elektromagnetischen Felder bei der MRT ist auf analytischem Wege,
entsprechend dem Vorgehen in Abschnitt 2.4, prinzipiell moglich. Die Formulierung der
hierzu notwendigen Gleichungssysteme ist jedoch fiir komplexere Modelle, wie
beispielsweise Korpermodelle mit irregulérer Struktur und differenzierten Gewebearten, mit
einem Aufwand verbunden, der ein solches Vorgehen fiir eine praktische Anwendung
ungeeignet macht.

6.2 Kiirzungen der Modelle

Bei der Kiirzung von Koérpermodellen ist fiir eine Anwendung zur SAR-Uberwachung zu
beachten, dass weder die Feldverteilungen zu sehr beeinflusst werden, noch dass durch die
Kiirzung eventuell sicherheitsrelevante Hotspots iibersehen werden. AuBerhalb des Spulen-
volumens kann es zu erhohter lokaler SAR kommen, beispielsweise dort, wo die Schultern
des Modells nahe an den Endringen der Spule liegen (Ibrahim, et al., 2001). Dieses Verhalten
tritt fiir die beiden Modelle der Virtuellen Familie Duke und Ella nicht auf, kann aber fiir das
Modell des Visible Human festgestellt werden, welches aufgrund der hoher gezogenen und
breiteren Schultern nidher an den Endringen positioniert ist, als die beiden anderen Modelle.
Der entstehende Hotspot gehdrt zwar mit 185.5 W/kg nicht zu den drei Hotspots hochster
Intensitét innerhalb des Modells, zeigt aber, dass die Nidhe des Probanden zur Kopfspule nicht
unerheblichen Einfluss auf die SAR nimmt.

Fiir Kopf-Untersuchungen hat der Teil des Korpermodells auBlerhalb der Spule zudem die
Funktion, die richtigen Rahmenbedingungen zu schaffen, damit die Felder innerhalb des
Kopfes richtig simuliert werden. Dass hierzu nicht der gesamte Korper modelliert und
berechnet werden muss, wird bei Betrachtung der Tabelle 5.1, Tabelle 5.2 und Tabelle 5.3
deutlich. Die Kiirzung der Modelle auf den Bereich Kopf/Schultern verursachte fiir alle drei
Modelle Intensitdtsdnderungen von weniger als 3 %. Auch die Position der Hotspots verlagert
sich in den meisten Féllen nicht und nur im ungiinstigsten Fall um 3.6 mm. Dies bestitigt,
dass die Feld-Verteilung innerhalb des Kopfes weiterhin sehr dhnlich zu dem Feld des
Ganzkorper-Referenzmodells ist. Bei der Simulation der weiter auf den Bereich ,,Kopf*
gekiirzten Modelle zeigt sich allerdings eine Verdnderung der Felder, speziell im unteren
Bereich des Kopfes. Der durch das elektromagnetische Wechselfeld induzierte Strom kann
bei einem reinen Kopf-Modell nicht mehr in die Schultern abflieBen und verlduft daher in
einer Art Schleife entlang der Schnittfliche am Hals des Modells. Dies zieht eine
unerwiinschte Beeinflussung der elektromagnetischen Felder nach sich und wirkt
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dementsprechend auch auf die SAR (Abbildung 5.5). Fiir genaue Kopfsimulationen ist daher
der Schulterbereich fiir den Ladungsausgleich der im Kopf induzierten Strdme notwendig.
Ahnliche Ergebnisse wurden auch in anderen Studien bereits ermittelt (Jin, et al., 1996)
(Collins & Smith, 2001). Eine pauschale Angabe, wie weit der Korpers aullerhalb der Spule
modelliert und mitberechnet werden muss, kann an dieser Stelle nicht gemacht werden. Dies
hiangt von der Abstrahlung der jeweiligen Spule nach auflen ab, aber auch von der Stirke der
induzierten Strdme innerhalb des Spulenvolumens.

6.3 Gewebekombinationen

Die Simulationen zu den unterschiedlichen Gewebekombinationen zeigen, dass sich die
Maximalwerte der SAR im Kopf leicht durch Modifikationen des Kopfgewebes beeinflussen
lassen. Im Gegensatz dazu bilden sich die Hotspots aber, auBler fiir eine sehr stark
vereinfachte Gewebestruktur, stets an den gleichen Stellen im Kopf. Die Ergebnisse anderer
Studien fiir den Bereich des Torsos, wonach eine starke Vereinfachung der Gewebestruktur
nur geringen Einfluss auf die SAR zeigte (van den Bergen, et al.,, 2007) (Homann, et al.,
2011), lassen sich nur teilweise auf Kopfsimulationen {ibertragen. Die Verteilungsmuster der
SAR und somit auch die Lage der relevanten Hotspots bestehen auch weiterhin fiir eine stark
vereinfachte Struktur. Allerdings ist die Verwendung eines stark vereinfachten Kopfmodells
zur SAR-Bestimmung bei der MRT nicht zu empfehlen, da fiir dieses die Intensititswerte der
Hotspots deutlich von den tatsdchlichen Werten abweichen wiirden.

Zudem lasst sich fiir die schrittweise Kombination der Gewebe ein systematisches Abnehmen
der grofiten auftretenden SAR beobachten (Tabelle 5.4 und Tabelle 5.5). Durch das Vereinen
von zwei benachbarten Gewebearten verschwinden dort die Ubergiinge unterschiedlicher
Leitfihigkeit. An solchen Ubergingen entsteht in der Regel eine erhdhte SAR (Ibrahim, et al.,
2001), wie es auch schon die Feldberechnung fiir das Kugelschalenmodell in Abschnitt 5.1
gezeigt hat. Im Gegenzug wird mit jeder Vereinfachung der Modellstruktur das Gewebe
einheitlicher und die elektromagnetischen Felder verteilen sich gleichméBiger. Die bei einer
Gewebekombination gemittelte und gegebenenfalls an den Stellen hoher SAR nun niedrigere
Leitfahigkeit zieht entsprechend eine reduzierte und von der Verteilung her ebenfalls
gleichméBigere SAR nach sich (Collins, et al., 1998). Folglich ergeben sich fiir die
vereinfachten Modelle niedrigere Maximalwerte der SAR. Dieses Verhalten ist fiir die
Gewebekombinationen TC1-TC6 fiir das Modell Ella sehr gut erkennbar (Tabelle 5.5).
Betrachtet man fiir das Modell Duke nur die Position des Hotspots grofter Intensitét, so gilt
dieses Verhalten auch hier (Tabelle 5.4). Allerdings tritt fiir die Gewebekombinationen TC5
und TC6 ein weiterer Hotspot mit groBerer Intensitdt auf. Dieser bildet sich genau an der
Nasenwurzel des Modells und setzt sich deutlich von der im weiteren Kopfbereich
zunehmend gleichverteilten SAR ab. Ein entsprechender Hotspot bildet sich ebenso fiir das
Modell des Visible Human mit homogener Gewebestruktur. Durch die homogene Struktur
wird zudem der Hotspot an der Schulter des Modells deutlich verstarkt. Bei Betrachtung der
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SAR-Projektionen der drei Modelle in Abbildung 5.9 wird dieses Verhalten klarer. Bei den
Modellen mit homogener Gewebestruktur wird die SAR nun mafigeblich durch zwei Faktoren
bestimmt: Zum einen durch die Geometrie der Modelle und somit durch die Nihe zur
Kopfspule, zum anderen durch den Skin-Effekt, welcher nun — ohne Beeinflussung durch eine
interne Gewebestruktur — den im Modell durch das magnetische Wechselfeld induzierten
Strom deutlicher an die Oberfliche des Modells zwingt. Die etwas anders verteilte SAR fiir
das Modell Ella ist damit zu erklédren, dass der Kopf des Modells leicht nach vorne geneigt ist
und daher der Spule nicht so nah kommt, wie es bei den Modellen Duke und Visible Human
der Fall ist. Auch die Nase des Modells ist vergleichsweise klein, so dass hier, selbst fiir TC5
und TC6, keine so groBe SAR Konzentration entsteht. Bei Betrachtung der SAR-Verteilung
der Modelle homogener Struktur wird jedoch deutlich, dass sich anhand dieser nicht mehr auf
die SAR-Verteilung der strukturierten Modelle schlieen ldsst. Anders verhdlt es sich bei den
Modellen mit einer reduzierten Gewebestruktur mit nur vier Gewebearten (TCS5). Es zeigen
sich zwar groe Unterschiede in der Intensitit der lokalen SAR, dennoch treten einige der
Hotspots weiterhin an Positionen im Modell auf, welche mit denen des unverdnderten
Modells vergleichbar sind. Eine gute Ubereinstimmung mit den unverinderten Modellen in
Bezug auf Intensitdt und Position der Hotspots ist fiir die Kombinationen bis einschlielich
TC3 zu finden. Auch wenn die Intensitit der Hotspots durch eine Verdnderung der
Gewebestruktur ~ beeinflusst wird, so liegen flir diese Vereinfachungen die
Intensititsschwankungen meist unter 5 %, mit nur zwei Ausnahmen von 5.2 % und 5.3 %.
Fiir eine Beurteilung, ob solche Schwankungen in den Simulationen akzeptabel sind, miissen
diese in Relation zu anderen auftretenden Ungenauigkeiten oder Schwankungen gesetzt
werden.

Neben den Vereinfachungen genereller Art wurde speziell der Einfluss der CSF auf die SAR
genauer betrachtet. Unter den Geweben im Kopf hat CSF die hochste Leitfahigkeit und liefert
daher die Voraussetzungen einer potentiell hohen SAR. Eine entsprechende Simulation
anhand des Modells Duke mit und ohne CSF bestitigt, wie wichtig eine Segmentierung dieses
Gewebes fiir die SAR-Uberwachung ist. Wie in Abbildung 5.10 zu sehen ist, bildet sich in der
CSF ein deutlicher Hotspot. Das Korpermodell des Visible Human wird hiufig fiir Hochfeld-
Simulationen genutzt (Homann, et al., 2011) (Liu, et al., 2005) (Uusitupa, et al., 2010). Da
dieses Modell aber in seiner urspriinglichen Segmentierung kein ausgepriagtes CSF besitzt,
konnten bei Berechnungen des Kopfbereiches unrealistische Verteilungsmuster der SAR
auftreten, welche unter Umstinden eine falsche Beurteilung der tatséchlichen
Leistungsabsorption zur Folge hatten.

Die anschliefend durchgefiihrte Vereinfachung des Teils der Korpermodelle auBerhalb des
Spulenvolumens zeigt, dass die Schulterstruktur einen deutlich geringeren Einfluss auf die
Kopfsimulationen hat, als es fiir die einzelnen Kopfgewebe der Fall ist. Die Untersuchungen
ergeben, dass fiir den Schulterbereich nicht notwendiger Weise Gewebe differenziert werden
muss, sondern die Verwendung von Schultern mit einer homogenen Struktur ausreichend ist.
Dieses Ergebnis wurde bisher nur fiir die in dieser Arbeit verwendete Spule gezeigt, sollte
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aber in entsprechender Form fiir alle Spulen Giiltigkeit haben, die ein vergleichbares,
auBerhalb des Spulenvolumens schnell abfallendes elektromagnetisches Feld erzeugen.

Der geringe Einfluss der Modellvereinfachungen auflerhalb des Spulenvolumens legt zudem
den Schluss nahe, dass dieser Bereich ginzlich durch eine standardisierte Schulter ersetzt
werden kann. Diese konnte fiir die Simulationen an das jeweilige individuelle Kopfmodell
angebracht werden. Auf diese Weise wiirde der Segmentierungsaufwand bei der Erstellung
von Modellen zur Simulation des Kopfbereiches deutlich verringert. Eine Priifung der
Ubertragbarkeit einer solchen Vereinfachung auf andere Korperbereiche ist im Rahmen dieser
Arbeit nicht mehr durchgefiihrt worden; aufgrund der hier gewonnenen Erkenntnisse
erscheint eine entsprechende Anwendung aber durchaus plausibel. Dies konnte beispielsweise
fiir eine Handgelenks- oder Kniespule bedeuten, dass der von der Spule umschlossene Bereich
detailliert modelliert wird, aber auBBerhalb der Spule fiir den angrenzende Teil des Kdorpers,
also Arm oder Bein, eine einfache Struktur und eine gemittelte Leitfahigkeit ausreichend ist.

Ein weiterer Aspekt, der bei der Vereinfachung der Modelle beachtet werden muss, ist das
Verhiltnis von lokaler und globaler SAR. Die beschriebene Verminderung der maximalen
lokalen SAR durch die Gewebezusammenfiihrungen findet sich nicht in der globalen SAR
wieder. Diese bleibt gleich, oder sie steigt leicht an. Insgesamt verteilt sich also durch die
Vereinfachung der Gewebestruktur die SAR gleichméfiger im Korper. Entsprechend
verringert sich das Verhéltnis lokale SAR/globale SAR fiir das Modell Duke von 4.2 auf bis
zu 3.4 und fiir das Modell Ella von 3.3 auf bis zu 2.1. Derartige Relationen werden bei der
MRT zur Festlegung der Sicherheitsschranken mit einbezogen, um durch Limitierung der bei
der Untersuchung bekannten globalen SAR auch die Einhaltung der Schranken fiir die lokale
SAR zu gewihrleisten. Die durch zu sehr vereinfachte und dadurch ungeeignete Modelle
erzeugten zu niedrigen Verhiltnisse von lokaler zu globaler SAR wiirden zu hoch angelegte
Grenzwerte nach sich ziehen und somit ein potentielles Risiko fiir den Patienten bedeuten. Bei
der Verwendung von Simulationsergebnissen, die auf vereinfachten Kopfmodellen basieren,
sollte dies in Bezug auf Sicherheitsfragen beriicksichtigt werden.

Die Genauigkeit der Feldberechnungen ist aber nicht nur durch die Detailliertheit der
Korpermodelle bestimmt. Die dielektrischen Eigenschaften der unterschiedlichen Gewebe
haben einen mafBgeblichen Einfluss auf die resultierende SAR-Verteilung. Fiir HF-
Simulationen finden Gewebeparameter Verwendung, welche anhand von in vitro oder post
mortem Tiergeweben bestimmt wurden (Gabriel, et al., 1996) (Foster, et al., 1979) und daher
von den tatsdchlichen Patienten-Daten abweichen konnen. Fiir in vivo gemessene
Gewebeeigenschaften stellte sich zudem heraus, dass sich diese von Patient zu Patient
unterscheiden konnen (Peyman, et al., 2009) (Xu, et al., 2009). Auch wurde in einer Studie
gezeigt, dass eine Verdnderung der dielektrischen Eigenschaften in einer Gréenordnung von
20 % Schwankungen der lokalen SAR von bis zu 10 % verursachen kann (Xu, et al., 2009).
Eine genaue Kenntnis der Gewebeparameter und ihre mogliche Variabilitidt sind daher
erforderlich. Durch neue Verfahren zur in vivo Bestimmung der dielektrischen Eigenschaften
von Gewebe (van Lier, et al., 2013) und einer stetigen Erweiterung bestehender Datenbanken
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mit Gewebeinformationen (IT'IS, Database of Tissue Properties, kein Datum) wird man
diesem Ziel in Zukunft ndher kommen.

6.4 Positionsvariationen der Modelle

Eine Verschiebung der Modelle Duke und Ella von bis zu 20 mm innerhalb der Spule entlang
der x- und y-Achse verursacht Schwankungen der Intensitit der Hotspots von bis zu +14%.
Je nach Lage der Hotspots steigt oder féllt hierbei ihre Intensitit. Es verhdlt sich in den
betrachteten Féllen fast immer so, dass ein Hotspot an Intensitdt gewinnt, wenn das Modell
derart verschoben wird, dass er anschlieBend ndher an den Spulenelementen liegt und an
Intensitét verliert, wenn er durch die Verschiebung weiter von ihnen entfernt wird. Bei einer
Verschiebung in z-Richtung wird das Korpermodell aus der Spule herausbewegt. Hierbei
vermindert sich die lokale SAR um bis zu 22 %. Diese verminderte SAR birgt jedoch kein
Risiko fiir den Patienten. Eine Bewegung des Patienten in x- und y-Richtung bei einer MR-
Untersuchung, oder auch eine von vornherein seitlich versetzte Positionierung innerhalb der
Spule, kann nicht prinzipiell ausgeschlossen werden. Daher macht die mogliche Erhéhung der
SAR von 14 % in jedem Fall eine Berlicksichtigung dieses Anstiegs fiir die SAR-Grenzwerte
erforderlich. Dieser Einfluss geht nicht auf eine Vereinfachung der Simulation oder des
Korpermodells zuriick. Die durch eine Kiirzung des Modells oder Verdnderung der
Gewebestruktur verursachten Schwankungen der SAR miissen daher in Relation zu diesem
Wert gesetzt werden. Fiir die auf Kopf/Schultern gekiirzten Modelle mit homogener
Schulterstruktur (TC1), betragen die Abweichungen der SAR, verglichen mit dem jeweils
urspriinglichen Modell, weniger als 1.6 % bzw. 2.4 %. In Anbetracht dessen, dass sich
Simulationsergebnisse mit verschiedener Software bereits in dieser Grdéfenordnung
unterscheiden konnen (Kuehne, et al., 2011), erscheinen diese Schwankungen als gering.
Selbst der durch eine Verdnderung der Gewebestruktur innerhalb des Kopfes verursachte
Einfluss auf die SAR liegt fir TC2 und TC3 bei weniger als 7%. Im Zuge dessen ist ein
Spielraum fiir die vorgeschlagenen Modelvereinfachungen durchaus gegeben. Fiir die
Simulation anderer Spulen oder Modelle konnte der Toleranzbereich von dem hier
gefundenen Wert abweichen. In einer kiirzlich veréffentlichten Studie wird fiir Simulationen
mit einer Kopfspule bei einer Feldstarke von 7 T eine Verdnderung der hochsten lokalen SAR
von 20 % nachgewiesen (Jin, et al.,, 2012). Hierbei wurde das zugehorige Korpermodell
innerhalb der Spule um 2.5 cm entlang der y-Achse verschoben. Die — im Vergleich zu dem
in dieser Studie ermittelten Wert von 14 % — groBere SAR-Schwankung lédsst sich mit der
Verwendung einer im Durchmesser 6 cm kiirzeren Spule und der um 0.5 cm groferen
Verschiebung des Modells erkliren. Die dennoch hohe Ahnlichkeit der ermittelten Resultate
betont die Wichtigkeit einer sorgféltigen Positionierung des Patienten bei der MRT.
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6.5 Direkter Vergleich der Modelle

Die Untersuchung der SAR fiir die drei Modelle zeigt sowohl in ihrer Darstellung in Form
von Graphen (Abbildung 5.12), als auch als Ebenen-Projektion (Abbildung 5.11 und
Abbildung 5.14), groBe Ahnlichkeiten in der Feldverteilung und Lage der Hotspots. Die
hochste lokale SAR beispielsweise tritt fiir die Modelle Duke und Ella fast an der gleichen
Position auf und ist fiir das Modell des Visible Human um weniger als 2.5 cm nach aulen
verschoben. In Anbetracht des — im Vergleich zu den beiden anderen Modellen — groB3en
Kopfes des Visible Human befindet sich der Hotspot an einer vergleichbaren Stelle. Auch der
Hotspot zweithochster Intensitét bildet sich fiir die Modelle Duke und Ella an einer dhnlichen
Position in der CSF im hinteren Kopfbereich. Eine entsprechende, deutlich erhdhte lokale
SAR ist im Modell des Visible Human, aufgrund der fehlenden Segmentierung der CSF,
allerdings nicht zu finden. Ein weiterer Unterschied im Auftreten der SAR fiir das Modell des
Visible Human besteht in der erhohten lokalen SAR in der linken Schulter. Durch die
massigere Statur und die breiteren Schultern liegt der Visible Human hier néher an den
Endringen der Spule, als die beiden anderen Modelle. Bemerkenswert ist zudem, dass dieser
Hotspot mit 185.5 W/kg deutlich unter der Intensitdt des Hotspots liegt, der sich bei dem
Modell mit homogener Gewebestruktur an der Schulter bildet, welcher eine Intensitdt von
401 W/kg aufweist. Das einseitige Auftreten des Hotspots kommt dadurch zustande, dass fiir
das Korpermodell die linke Schulter etwas hoher gezogen ist, als die rechte Schulter, und
somit ndher am Endring der Spule liegt. Diese leichte Asymmetrie der Schultern ist auch in
den beiden anderen Modellen zu finden. Abgesehen von der Lage der Hotspots hdchster
Intensitdt, fallt fiir das Modell Ella eine merklich hohere SAR im hinteren Kopf- und
Nackenbereich auf, als bei den beiden anderen Modellen. Eine mogliche Erklarung hierfiir
kann in der leichten Beugung des Kopfes liegen. Eine entsprechende Modifizierung der
Kopfausrichtung des Modells und Untersuchung des davon ausgehenden Einflusses auf die
Feldberechnungen wurde im Rahmen dieser Arbeit allerdings nicht durchgefiihrt.

In Hinblick auf eine Ubertragbarkeit von SAR-Informationen zwischen unterschiedlichen
Modellen ist die groBe Ahnlichkeit des Auftretens der SAR-Hotspots ein wichtiges Ergebnis.
Nicht nur beziiglich der Lage der groften lokalen SAR stimmen die Felddaten fiir die drei
Modelle sehr gut iiberein, sondern auch die Intensitdt dieser Hotspots ist nicht grundlegend
verschieden. Unter den betrachteten Modellen dhneln sich Duke und Visible Human am
meisten. Fiir diese weichen die Intensitidten der Hotspots lediglich um 6.6 % voneinander ab;
doch auch fiir das kleinere und leichtere Modell Ella liegt die Intensitdt des Hotspots um
weniger als 14 % unter dem Wert der beiden anderen Modelle. Die hier gefundenen
Gemeinsamkeiten deuten darauf hin, dass die Auswertung von SAR-Simulationen eines
Korpermodells verwendet werden kann, um auf die hochste lokale SAR eines anderen
Modells, bzw. eines Patienten zu schlieBen. Dies wiirde die Nutzung einer Datenbank von
Korpermodellen und dazugehérigen Simulationsdaten ermdglichen, um rasch auf die
individuelle SAR-Verteilung fiir einen Patienten einer anstehenden MR-Untersuchung
zugreifen zu kdnnen. Hierbei miissen aber die moglichen Abweichungen der SAR aufgrund
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anatomischer Unterschiede in die dabei verwendeten Sicherheitsschranken in Form eines
Toleranzbereiches eingehen. Dieser Toleranzbereich wird von den geometrischen und
strukturellen Unterschieden zwischen den betrachteten Modellen, bzw. zwischen Modell und
Patient abhéngen. Unter den hier verwendeten Modellen treten fiir Duke und Ella die groBten
Abweichungen auf. Fiir sie wéire demnach eine um etwa 14 % erhohte Sicherheitsgrenze
notwendig. GroBere Abweichungen bei der Verwendung anderer Korpermodelle sind
natilirlich moglich. Falls aber weitere Korpermodelle — in Form einer Datenbank — zur
Verfiigung stehen, kann durch geeignete Auswahl der Modelle, welche eine grof3e
Ubereinstimmung mit der Anatomie des Patienten zeigen, die Sicherheitsschranke
entsprechend reduziert werden. Eine genauere Festlegung moglicher Toleranzbereiche
erfordert allerdings weitere Untersuchungen mit einer groeren Vielfalt an Korpermodellen.
Weiterhin stellt sich die Frage, anhand welcher Kriterien eine passende Zuordnung stattfinden
kann, um eine vorberechnete SAR-Verteilung fiir einen Patienten bereitzustellen.
Naheliegende Kriterien sind Korpergroe und Gewicht, aber auch, speziell fiir
Kopfuntersuchungen, Umfang und Form des Kopfes. Es muss allerdings auch die genaue
Lage und Haltung des Modells und des Patienten beachtet werden. In einer kiirzlich
erschienenen Studie wird die Zuordnung eines geeigneten Modells anhand des MTO (Mutual
total overlap)-Wertes vorgeschlagen (Jin, et al., 2012). Hierbei wird ein allgemeiner
Datensatz hochaufgeldster 3D-Bilddaten mit den zugehdrigen Gewebeeigenschaften auf einen
Datensatz registriert, welcher aus einem schnellen Vorab-Scan niedriger Auflésung des
tatsdchlichen Patienten angelegt wurde. Der MTO-Wert wird bei diesem Prozess anhand der
Ubereinstimmung der Gewebeverteilung der beiden Datensitze errechnet. In der
durchgefiihrten Studie wird fiir Modelle, die auf solchen Datensétzen basieren, ein hoher
MTO-Wert ermittelt, wenn sie eine zueinander &dhnlich verteilte SAR aufweisen. Die
Einbeziehung des MTO-Wertes konnte daher ein addquates Mittel sein, um aus einer
kiinftigen Datenbank von Korpermodellen den Datensatz mit hoher Relevanz fiir den
Patienten auszuwéhlen.

6.6 Rechts- und linksdrehend polarisiertes HF-Signal

Die auffillige Asymmetrie der SAR, wie sie in allen drei Kdrpermodellen auftritt, konnte
durch einen direkten Vergleich ganz klar auf das links- bzw. rechtsdrehend zirkular
polarisierte HF-Signal der Kopfspule zuriickgefiihrt werden. Der Schwerpunkt der
Untersuchungen in dieser Arbeit liegt auf den Feld-Simulationen und den Kdrpermodellen an
sich, dennoch wird an dieser Stelle deutlich, wie grof3 der Einfluss des HF-Signals selbst auf
die Entstehung von Hotspots ist. Gerade in Hinblick auf aufwéndigere HF-Anregungen, wie
beispielsweise die Mehrkanalanregung der parallelen Bildgebung, werden eine sorgfiltige
Berticksichtigung des jeweiligen Puls-Designs und dessen Einflusses auf die lokale SAR
notwendig. Die in dieser Promotionsarbeit gewonnenen Erkenntnisse beschreiben die
Entstehung lokaler SAR fiir ein zirkular polarisiertes, gleichmiBig eingestrahltes HF-Feld.
Die sensiblen Strukturen und Bereiche fiir die Uberwachung von Hotspots werden hierbei
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erfasst und diese sind auch fiir die Mehrkanalanregung Bereiche an denen leicht eine erhohte
SAR hervorgerufen werden kann. Allerdings miissen die ermittelten Sicherheitsschranken fiir
eine derartige Anwendung neu betrachtet werden, da bei der parallelen Transmission durch
eine konstruktive Uberlagerung der elektrischen Felder eine starke Uberhdhung der lokalen
SAR auftreten kann (Graesslin, et al., 2006). Es wurden bereits mehrere Studien angelegt, die
sich mit dieser Problematik befassen (Fontius, et al., 2007) (Cloos, et al., 2010) (Nistler, et al.,
2007) (Brote, et al., 2009) (Graesslin, et al., 2012) (Eichfelder & Gebhardt, 2011).

Eine Moglichkeit, um fiir ein bestimmtes Korpermodell und fiir den zur Anregung
verwendeten HF-Puls, die Intensitit der entstehenden Hotspots schnell abzuschétzen, bietet
das Konzept der Virtual Observation Points (Eichfelder & Gebhardt, 2011). Die
Abschitzungen basieren auf den simulierten elektrischen Feldern fiir das jeweilige
Korpermodell und miissen fiir jeden einzelnen Kanal der Spule im Voraus berechnet werden.
Auch die SAR Uberwachung in Echtzeit, unter Verwendung eines neuen Konzepts zur
schnellen Bestimmung der lokalen SAR (Graesslin, et al., 2012) greift auf Daten zuvor
durchgefiihrter Feldsimulationen zuriick. Die Genauigkeit der SAR-Bestimmung der
genannten Verfahren wiirde daher von der Verfligbarkeit hinreichend detaillierter
Kérpermodelle, welche zudem eine mdglichst hohe physische Ahnlichkeit zu dem jeweiligen
zu untersuchenden Patienten aufweisen, profitieren. Die in dieser Arbeit gewonnenen
Erkenntnisse konnen dazu beitragen, den Prozess zur Erstellung neuer Korpermodelle zu
vereinfachen, um den Aufbau eines breiten Spektrums verschiedener Anatomien fiir die HF-
Simulationen zu unterstiitzen.

6.7 Nachjustierung der Spule

Das Nachjustieren der durch unterschiedliche loads verstimmten Spulen auf eine Genauigkeit
groBBer 99 % bedingt eine Verdnderung der hochsten auftretenden SAR von bis zu 4 % und
von 7.3 % fiir einen Hotspot geringerer Intensitit. Die Verteilungs-Muster der SAR zeigen
keine offensichtlichen Abweichungen und auch die Position der Hotspots bleibt unveréndert.
Die globale SAR wird durch die Nachjustierung kaum beeinflusst, da ein Unterschied der

eingestrahlten und absorbierten Leistung (FWD - RefD) durch einen entsprechend
angepassten Normierungsfaktor ausgeglichen wird, welcher anhand der gemittelten Feldstirke
des B; —Feldes festgelegt wird. Ein klarer Einfluss einer leicht verstimmten Spule auf die
EM-Felder kann nicht bestimmt werden, da die SAR in den betrachteten Fallen lokal sowohl
zu- als auch abnimmt. Fiir die Ubertragung von Simulationsresultaten auf das eigentliche
MR-Experiment ist dieses Ergebnis insofern relevant, da eine reale Spule in der Anwendung
tiblicherweise nicht mehr nachjustiert wird. Die Justierung findet oft anhand eines
Kugelphantoms statt, daher ist eine Verstimmung der Resonanzfrequenz, wie sie
beispielsweise fir die Kirzung des Kopf/Schultern-Modells auf ein Kopf-Modell
nachgewiesen wurde, durchaus zu erwarten. Die Auswirkungen der Verstimmung auf die
Intensitit der Hotspots sind fiir die Modelle Duke und Ella recht gering. Allerdings fallt fiir

75



Diskussion

das korperlich grofBere Modell Duke dieser Einfluss etwas hoher aus, als fiir das Modell Ella.
Es erscheint daher sinnvoll, diese Untersuchung durch die Hinzunahme eines massigen
Korpermodells, wie beispielsweise des Visible Human, zu ergdnzen. Hierbei sollte gepriift
werden, ob eine deutlichere Frequenzverschiebung, oder gar beziiglich der Patientensicherheit
eine relevante Veranderung der SAR, zu erwarten sind.

6.8 Grofder HF-Schirm

Die Modellierung des groBen HF-Schirms der Bohrung macht sich in den Simulationen
anhand einer leicht verdnderten Feldverteilung auBBerhalb der Spule bemerkbar. Hier zeigt sich
lokal eine Verschiebung der SAR vom Bereich des inneren Torsos und der Schultern hin zu
den Armen, welche recht nahe am HF-Schirm liegen. In Bezug auf den Sicherheitsaspekt ist
diese Verlagerung aber nicht relevant, da die groBte lokale SAR auBlerhalb des FOV (field of
view) der Spule lediglich 3.2 % der hochsten lokalen SAR, die im Kopf des Modells auftritt,
ausmacht. Auch bei Vernachldssigung des zusitzlichen groBen HF-Schirms werden alle
relevanten Hotspots erkannt und daher ist dies eine zuldssige Vereinfachung fiir die
Simulation von Tx-Spulen mit lokaler Abschirmung.
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[ ZUSAMMENFASSUNG UND SCHLUSSFOLGERUNG

Im Mittelpunkt dieser Promotionsarbeit stand die Ermittlung der notwendigen anatomischen
Ausdehnung und strukturellen Komplexitit von Korpermodellen, die fiir die numerische
Bestimmung der SAR fiir Kopfuntersuchungen bei 7 T erforderlich sind. Hierzu wurde
zundchst die Ausbreitung elektromagnetischer (EM) Felder in einem einfachen
Kugelschalenmodell analytisch berechnet. Dies verdeutlichte grundlegende Verhaltensweisen
der EM-Felder und trug zum besseren Verstindnis der Entstehung von Hotspots bei. Zudem
zeigte ein Vergleich mit der numerischen Auswertung des Kugelschalenmodells sehr gute
Ubereinstimmung der ermittelten Felder.

AnschlieBend wurden unterschiedlichste Modifikationen an den Korpermodellen der
Virtuellen Familie (Duke und Ella) und des Visible Human vorgenommen und mit Hilfe
numerischer Verfahren die SAR fiir diese ermittelt. Die Untersuchungen hierzu ergaben, dass
sowohl der Segmentierungsaufwand zur Erstellung neuer Modelle als auch die Rechenzeiten
der Auswertung deutlich reduziert werden konnen. Eine Kiirzung der Modelle auf den
Bereich Kopf und Schultern erwies sich als zuldssige Vereinfachung und verringert die
Simulationszeit um etwa 50 %.

In diesem Zusammenhang bestitigte sich auch, dass die Schultern ein notwendiger
Bestandteil fiir genaue Kopfsimulationen sind, da ohne sie die Zirkulation des Stroms im
Kopf und in den Korper nicht richtig dargestellt wird. Um diesen Zweck zu erfiillen muss die
Gewebestruktur der Schultern aber keineswegs detailliert nachgebildet werden.
Verdnderungen am Gewebe aullerhalb des FOV der Spule haben nur geringen Einfluss auf die
SAR-Intensitdt oder Position der Hotspots innerhalb der Spule. Im Gegensatz dazu fiihrt eine
starke Vereinfachung der Kopfgewebe zu einem deutlich abgewandelten Verlauf der SAR.
Eine Verschiebung des Modells innerhalb der Spule hat ebenfalls deutlichen Einfluss auf die
simulierten Felder und die lokale SAR. Bei einer Verdnderung der Lage des Modells von bis
zu 2 cm konnen bereits groflere Schwankungen auftreten, als durch die zuvor beschriebenen
Modellvereinfachungen hervorgerufen werden.

Neben der Betrachtung der Korpermodelle wurde auch die Abhédngigkeit der Felder von dem
eingestrahlten HF-Signal untersucht. Hierbei zeigte sich deutlich der grofe Einfluss des
Signals auf die Entstehung und Lage der Hotspots. Ergédnzend wurden zwei Aspekte zur
Vereinfachung der Simulation selbst untersucht. Fir HF-Spulen mit einer lokalen
Abschirmung werden die Simulationsergebnisse durch den Verzicht auf die Modellierung des
zusitzlichen groflen HF-Schirms der Bohrung nur gering beeinflusst. Ebenso erwies sich die
Verwendung einer leicht verstimmten Spule als zuldssig.

Der direkte Vergleich der Modelle Duke, Ella und Visible Human zeigte trotz der
geometrischen und strukturellen Unterschiede Gemeinsamkeiten beziiglich der SAR-
Verteilung und des Auftretens von Hotspots. Die Ergebnisse sprechen fiir eine
Ubertragbarkeit von SAR-Informationen zwischen unterschiedlichen Modellen, oder auf den
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zu untersuchenden Patienten. Voraussetzung hierfiir ist jedoch eine gewisse anatomische und
strukturelle Ahnlichkeit. Steht eine umfassende Datenbank unterschiedlicher Korper- oder
Kopfmodelle zur Verfligung, so kann mit Hilfe eines geeigneten Zuordnungsverfahrens fiir
jeden Patienten einer MR-Untersuchung schnell und mit hoher Genauigkeit eine
individualisierte SAR-Vorhersage bereitgestellt werden.

In Hinblick auf eine genaue SAR-Uberwachung anhand von Kérpermodellen wurden in der
vorliegenden Arbeit wesentliche Gewebe und Strukturen ermittelt. Ebenso konnten Bereiche
bestimmt werden, deren Einfluss auf die Simulationen sehr gering ist. Hierdurch war die
Beschreibung von vereinfachten, aber fiir die SAR-Ermittlung hinreichend genauen
Korpermodellen moglich. Dies ist eine wichtige Voraussetzung, um dem enormen Aufwand
zu begrenzen, den der Aufbau einer umfassenden Datenbank von Kérpermodellen darstellt.
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9 ANHANG

Tabelle 9.1: Tabellarische Ubersicht iiber die verschiedenen Gewebe, welche in den Korpermodellen der
Virtuellen Familie, Duke (D) und Ella (E), sowie dem Korpermodell des Visible Human (VH) segmentiert
wurden. Die angegebenen Werte beziechen sich auf eine Frequenz von 298.2 MHz, die Permeabilitdt aller
Gewebe wird hierbei als 1.0 H/m angenommen. Der Bereich, den die Segmentierung eines bestimmten
Gewebes umfasst, kann fiir die drei Modelle voneinander abweichen.

Gewebe Permittivitdit Leitfdhigkeit  Dichte Korpermodell
[F/m] [S/m] [kg/m®] D E VH

Auge 58.929 0.975 1010 X
Auge, Linse 48.970 0.647 1090 X X X
Auge, Sklera 58.931 0.975 1032 x X
Auge, Glaskorper 69.017 1.518 1009 X x
Augenhornhaut 61.425 1.150 1076 X x
Arterie 65.685 1.316 1060 X x
Bandscheibe 46.805 0.552 1100 x X
Bindegewebe 29.873 0.307 1013 X X
Blase 20.102 0.317 1040 X X X
Blut 65.686 1.316 1000 x
Blutgefil/Arterie 65.686 1.316 1000 X
Blutgefd/Vene 65.686 1.316 1000 x
Blutgefil3 65.686 1.316 1060 X
Bronchien 48.353 0.537 1063 X X
Bronchien Lumen 1.000 0.000 0 X X
Brust 34.052 0.445 928 X
Commissura anterior 43.816 0.413 1043 X X
Commissura posterior 43.816 0.413 1043 X x
CSF 72.779 2.224 1007 X X
Darm 65.065 0.809 1020 X
Darminhalt 69.849 1.839 1020 x
Diaphragma 58.226 0.770 1041 x X
Dickdarm 65.068 0.810 1044 X X
Dickdarm Lumen 1.000 0.000 0 X X
Driisen 62.468 0.851 1020 X
Diinndarm 69.853 1.839 1044 X X
Diinndarm Lumen 1.000 0.000 0 X X
Eierstock 61.387 0.945 1048 X
Epididymis 62.469 0.851 1050 X
Epiphysis 62.469 0.851 1050 X X
Esophagus 68.740 0.971 1040 X X
Esophagus Lumen 1.000 0.000 0 X x
Fett 5.635 0.040 916 X X X
Gallenblase 62,962 1.117 1020 X
Gallenblase, Galle 74.941 1.669 1026 X X
Gehirn, gemittelt 52.538 0.562 1039 x X
Gehirn, Graue Substanz 60.083 0.691 1039 X X X
Gehirn, Weille Substanz 43.816 0.413 1043 X X X
Haut 49.893 0.640 1100 X X X
Haut, Ohr 49.893 0.640 1100 X X
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Herz, Lumen
Herz, Muskel

Herzkammer, linke
Herzkammer, rechte
Herzvorhof, linker
Herzvorhof, rechter

Hippocampus
Hoden
Hypophysis
Hypothalamus
Kiefer
Knochen

Knochenmark, Rot

Knorpel
Knorpel, Ohr
Larynx

Leber

Lunge, luftgefiillt
Luft

Magen

Magen Lumen

Medulla Oblongata

Meniskus

Milz

Mittelhirn
Mukosa
Muskel
Nebennieren
Nerv

Nervus Opticus
Neuronal Fabric
Niere

Niere, Cortex
Niere, Medulla
Pankreas
Patella

Penis

Pharynx

Pons

Prostata
Riickenmark
Riickenwirbel
Schidel
Schilddriise
Sehnen / Biander
Subkutis
Thalamus
Thymus
Trachea
Trachea Lumen

65.685
69.382
69.383
69.383
69.383
69.383
60.083
64.871
62.469
62.469
13.446
13.446
5.761
46.805
46.805
46.805
53.565
24.795
1.000
68.740
1.000
51.950
46.805
66.568
51.950
51.951
58.226
62.469
36.947
36.946
59.805
70.582
70.580
70.580
62.469
13.446
65.685
1.000
51.950
64.871
36.947
13.446
13.446
62.469
47.999
5.635
60.083
62.469
46.805
1.000

1.316
0.903
0.903
0.903
0.903
0.903
0.692
0.993
0.851
0.851
0.083
0.083
0.027
0.552
0.552
0.552
0.609
0.356
0.000
0.971
0.000
0.552
0.552
0.968
0.552
0.630
0.770
0.851
0.418
0.418
0.972
1.021
1.021
1.021
0.851
0.083
1.316
0.000
0.552
0.851
0.418
0.083
0.083
0.851
0.537
0.040
0.692
0.851
0.552
0.000

1060
1060
1000
1000
1000
1000
1039
1044
1066
1050
1990
1990
1027
1100
1100
1082
1050
655

1050

1039
1098
1054
1039
1050
1041
1025
1038
1030
1030
1020
1049
1044
1045
1990
1060

1039
1045
1038
1990
1990
1050
1110
916

1039
1026
1100

X X X X X

X X X X X X X X X X X X X X

X

X

X

X X X X X

X X X X
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Ureter/Urethra
Uterus

Vagina

Vene

Zihne
Zerebellum
Zunge

48.353
66.283
65.068
65.685
13.446
59.809
58.931

0.537
1.038
0.810
1.316
0.083
0.972
0.744

1056
1052
1044
1060
2160
1040
1041

X X X X X X

X
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