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Zusammenfassung

Die Magnetresonanztomographie und die Elektro
hirurgie geh

�

oren seit vielen Jahren zu den

diagnostis
hen und therapeutis
hen Verfahren der Medizin. Trotz vieler Vorteile bergen die-

se Verfahren au
h gesundheitli
he Risiken. Dies betri�t insbesondere Patienten mit aktiven

oder passiven Implantaten, die dur
h die induzierten oder eingepr

�

agten Str

�

ome mit einer Funk-

tionsst

�

orung ihres Implantats oder einer Erw

�

armung von Elektroden im und am K

�

orper re
hnen

m

�

ussen. Bei allen Nutzen muss daher stets die Si
herheit des Patienten bea
htet werden.

Inhalt dieser Arbeit sind Untersu
hungen der Patientensi
herheit bei der MR-Tomographie und

der Elektro
hirurgie mit Hilfe feldtheoretis
her Methoden. Dazu geh

�

oren sowohl numeris
he Stu-

dien und feldtheoretis
he Abs
h

�

atzungen, als au
h experimentelle Untersu
hungen. Es wurden

dabei experimentelle Aufbauten in numeris
he Modelle umgesetzt und analog zum klinis
hen

Experiment simuliert. Des weiteren wurden mit Hilfe von ho
haufgel

�

osten K

�

orperdatens

�

atzen

numeris
he Modelle des mens
hli
hen K

�

orpers erstellt, wel
he Einbli
ke in die Feldverteilung im

K

�

orper erm

�

ogli
hten.

Es wurden experimentelle und numeris
he Untersu
hungen zur Erw

�

armung von S
hrittma
her-

elektroden und Kabeln dur
h Ho
hfrequenzpulse von MR-Tomographen dur
hgef

�

uhrt. Die Er-

gebnisse von Studien mit ho
haufgel

�

osten Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers zeigten, dass

die Aussagen aus experimentellen Phantomstudien ni
ht uneinges
hr

�

ankt auf den Mens
hen

�

ubertragen werden k

�

onnen. Die bere
hneten Erw

�

armungen an Elektrodenspitzen in den K

�

orper-

modellen lagen deutli
h unter den Werten aus Phantomstudien. Insgesamt konnte bei keinem be-

re
hneten Modell eine gewebes
h

�

adigende Erw

�

armung na
hgewiesen werden. Es wird vermutet,

dass f

�

ur Patienten mit Implantaten weitaus weniger Risiken bestehen, als bisher angenommen.

Si
herheitsbestimmungen, die allein aus Phantomexperimenten abgeleitet werden, sind daher in

Frage zu stellen.

Weiterhin wurden die Auswirkungen von gepulsten magnetis
hen Gradientenfeldern im Hin-

bli
k auf die m

�

ogli
he Stimulation von Muskel- und Nervengewebe untersu
ht. Mit Hilfe einer

Fourierreihenentwi
klung wurden zwei typis
he Gradientenpulsformen zerlegt, um so die Str

�

ome

in einem K

�

orpermodell bere
hnen zu k

�

onnen. Es konnte gezeigt werden, dass heutige Gradienten-

systeme in der Lage sind, au
h tieferliegende Strukturen wie den Herzmuskel zu stimulieren. Mit

dem hier vorgestellten Verfahren ist es m

�

ogli
h, beliebige Gradientenpulsformen zu betra
hten

und numeris
h die Risiken f

�

ur eine Stimulation von Muskel- und Nervengewebe abzus
h

�

atzen.

Bei der Elektro
hirurgie spielt die Erw

�

armung unter der Neutralelektrode eine wi
htige Rol-

le, da es zu Verbrennungen der Haut kommen kann. Es wurde ein numeris
hes Modell eines

mens
hli
hen Obers
henkels mit einer Neutralelektrode erstellt. Dabei konnte gezeigt werden,

dass dur
h einen zus

�

atzli
hen Au�enring die Erw

�

armung der Hautober


�

a
he verringert werden

konnte. Ausgehend von diesen Ergebnissen wurde mit einer theoretis
hen Abs
h

�

atzung ein Zu-

sammenhang zwis
hen Elektrodengr

�

o�e und maximaler Hauttemperatur abgeleitet, der dana
h

numeris
h best

�

atigt wurde. Dies er

�

o�net neue M

�

ogli
hkeiten der Neutralelektrodenentwi
klung

insbesondere im Hinbli
k auf kleinere Kinder- und Babyelektroden.

Insgesamt konnte in dieser Arbeit gezeigt werden, dass es mit den zur Verf

�

ugung stehenden

numeris
hen Methoden m

�

ogli
h ist, wi
htige Fragestellungen aus der medizinis
hen Praxis zu

beantworten und dur
h neue Einbli
ke die Si
herheit f

�

ur Patienten bei der Magnetresonanz-

tomographie und Elektro
hirurgie zu verbessern. Die numeris
hen Methoden, gekoppelt mit

feldtheoretis
hen Abs
h

�

atzungen, zeigten si
h zum Teil sogar experimentellen Studien dur
h

eine h

�

ohere Genauigkeit und damit gr

�

o�ere Aussagekraft der Ergebnisse

�

uberlegen.





Abstra
t

Magneti
 resonan
e imaging and ele
trosurgery are 
ommon therapeuti
 and diagnosti
 pro
e-

dures in modern medi
ine. In spite of their many advantages these pro
edures bear some risks

for patients. This relates espe
ially to patients with a
tive or passive implants, whi
h may su�-

er interferen
e or damage as a result of indu
ed 
urrents in the patient's body. These indu
ed


urrents may also result in the heating of tissue in the vi
inity of implanted or atta
hed ele
-

trodes. Due to these risks patient safety is an issue whi
h requires 
areful 
onsideration of the

phenomena involved.

The 
ontents of this thesis in
lude investigations of patient safety during magneti
 resonan
e

imaging and ele
trosurgery using methods based on ele
tromagneti
 theory. These involve nume-

ri
al studies, theoreti
al approximation and experimental investigations. The simulations were

set up a

ording to 
lini
al experiments using high-resolution models of the human body, whi
h

allowed a 
loser look into the �eld distribution inside the body.

Experimental and numeri
al investigations regarding the heating of pa
emaker ele
trodes and

wires by radiofrequen
y pulses of MR-s
anners were performed. The results of numeri
al studies

with high-resolution models of the human body showed that the 
on
lusions drawn from experi-

mental investigations using saline body phantoms 
annot be transferred to the human body. The


al
ulated heating at ele
trode tips in the body models showed signi�
antly lower values than

in saline phantoms. Altogether no harmful heating e�e
ts 
ould be found in any investigated

numeri
al body model. It seems likely that patients with implants are exposed to fewer risks

than often postulated. Safety regulations whi
h are derived only from phantom studies must be

questioned.

Furthermore, the impa
t of pulsed magneti
 gradient �elds regarding stimulation of mus
le and

nervous tissue was investigated. Using a Fourier series expansion two gradient pulse forms were

analysed in order to 
al
ulate the indu
ed 
urrents in a numeri
al model of the human body. It

was shown that the gradient systems of modern MR-s
anners are also able to stimulate deeper

stru
tures su
h as the heart mus
le. With the pro
edure presented in this thesis it is possible

to analyse a wide variety of di�erent gradient pulse forms and numeri
ally estimate the risks of

stimulation of ex
itable tissue.

The heating of the skin under return ele
trodes is of major interest in ele
trosurgery, as burning

of the skin o

urs under 
ertain 
ir
umstan
es. In this thesis a numeri
al model of the human

thigh with a return ele
trode was set up. It 
ould be shown that adding a non 
onne
ted


ir
umferential ring to the return ele
trode signi�
antly redu
es the heating of the skin. A

theoreti
al investigation showed a 
orrelation between return ele
trode size and maximum skin

temperature and was also proven numeri
ally. This o�ers new possibilities in the development

of smaller return ele
trodes for 
hildren and infants.

In 
on
lusion, the results of this thesis have shown that it is possible to answer important

questions in medi
ine by using available numeri
al methods. Through new insights into the

impa
t of magneti
 resonan
e imaging and ele
trosurgery the safety of patients undergoing these

pro
edures 
ould be signi�
antly improved. The results obtained through numeri
al methods in

addition to theoreti
 ele
tromagneti
 approximations were found to show a higher degree of

a

ura
y, and thus yielded a more exa
t representation of the phenomena observed.
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Kapitel 1

Einf

�

uhrung und Problemstellung

1.1 Motivation und Aufgabenstellung

Die Magnetresonanztomographie und die Elektro
hirurgie geh

�

oren seit vielen Jahren zu den dia-

gnostis
hen und therapeutis
hen Verfahren der Medizin. Die hervorragende Bildqualit

�

at und die

Verwendung ni
ht-ionisierender Strahlung ma
ht die MR-Tomographie zu einem der am meisten

verwendeten bildgebenden Verfahren. Ebenso erm

�

ogli
ht die Elektro
hirurgie dur
h den Einsatz

ho
hfrequenter Str

�

ome s
honendere operative Eingri�e und verhindert dur
h die koagulierende

Wirkung der hohen Stromdi
hte am S
hneidwerkzeug weitgehend gro�e Blutverluste w

�

ahrend

einer Operation.

Trotz dieser Vorteile bergen diese Verfahren au
h gesundheitli
he Risiken. Dies betri�t ins-

besondere Patienten mit aktiven oder passiven Implantaten, die dur
h die induzierten oder

eingepr

�

agten Str

�

ome mit einer Funktionsst

�

orung ihres Implantats oder einer Erw

�

armung von

Elektroden im und am K

�

orper re
hnen m

�

ussen. Allerdings sind au
h ohne Implantate gesund-

heitli
he Risiken f

�

ur Patienten vorhanden. Dies ist z. B. die Erw

�

armung von K

�

orpergewebe dur
h

Energiedeposition aus elektromagnetis
hen Feldern und damit lokale Gewebes
h

�

aden oder eine

�

Uberlastung des thermoregulatoris
hen Systems. Bei Neutralelektroden, die in der monopola-

ren Elektro
hirurgie zur R

�

u
kf

�

uhrung des Stromes zum Ho
hfrequenzgenerator dienen, wird z.

B. in der Literatur von Verbrennungen der Haut an der Kontaktstelle beri
htet. Weiterhin ist

dur
h Str

�

ome in einem gewissen Frequenzberei
h die Stimulation von Muskel- und Nervengewe-

be m

�

ogli
h. Eine unerw

�

uns
hte Stimulation des Herzmuskels kann zu Herzkammer
immern und

damit au
h zum Tod des Patienten f

�

uhren.

Bei allen Nutzen dieser medizinis
hen Verfahren muss daher stets die Si
herheit des Patien-

ten bea
htet werden. Aus diesem Grund gelten z. B. heute na
h wie vor aktive medizinis
he

Implantate im mens
hli
hen K

�

orper als Kontraindikation f

�

ur eine Untersu
hung im Magnetreso-

nanztomographen, obwohl es gerade in diesen F

�

allen besonders w

�

uns
henswert w

�

are, mit diesem

bildgebenden Verfahren den Therapieerfolg zu

�

uberpr

�

ufen und zu

�

uberwa
hen.

Inhalt dieser Arbeit sind Untersu
hungen der Patientensi
herheit bei der Magnetresonanztomo-

graphie und der Elektro
hirurgie mit Hilfe feldtheoretis
her Methoden. Dazu geh

�

oren sowohl nu-

meris
he Studien und feldtheoretis
he Abs
h

�

atzungen, als au
h experimentelle Untersu
hungen,

wobei der S
hwerpunkt auf der Dur
hf

�

uhrung numeris
her Studien liegt. In dieser Arbeit werden

1



Einf

�

uhrung und Problemstellung

dabei experimentelle Aufbauten in numeris
he Modelle umgesetzt und analog zum klinis
hen

Experiment simuliert. Des weiteren werden mit Hilfe von ho
haufgel

�

osten K

�

orperdatens

�

atzen

numeris
he Modelle des mens
hli
hen K

�

orpers erstellt, wel
he Einbli
ke in die Feldverteilung

im K

�

orper erm

�

ogli
hen, die in experimentellen Studien mit K

�

orperphantomen ni
ht erfasst

werden k

�

onnen. Im einzelnen werden Fragestellungen aus dem Berei
h der MR-Tomographie

(Ho
hfrequenz- und Gradientenfelder) und der Elektro
hirurgie (Neutralelektroden) untersu
ht.

Es soll gezeigt werden, mit wel
hen der verf

�

ugbaren numeris
hen Methoden elektro-

thermodynamis
he Vorg

�

ange mit ho
haufgel

�

osten Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers unter-

su
ht werden k

�

onnen. Weiterhin sollen mit der ermittelten numeris
hen Methode die Auswir-

kungen von magnetis
hen Ho
hfrequenz- und Gradientenfeldern der MR-Tomographie auf den

mens
hli
hen K

�

orper und auf implantierte Elektroden untersu
ht und mit vorhandenen experi-

mentellen Studien aus der Literatur vergli
hen und bewertet werden. In weiteren Studien soll

das Erw

�

armungsverhalten von Neutralelektroden in der Elektro
hirurgie an einem Obers
hen-

kelmodell untersu
ht werden. Anhand der Ergebnisse sollen die f

�

ur die Erw

�

armung verantwort-

li
hen physiologis
hen Parameter und deren Abh

�

angigkeiten bestimmt und neue Konzepte f

�

ur

Neutralelektrodendesigns abgeleitet werden, die zu einer Verringerung der Erw

�

armung auf der

Hautober


�

a
he f

�

uhren.

1.2 Aufbau der Arbeit

In Kapitel 1 wird die vorliegende Arbeit motiviert, die Aufgabenstellung erl

�

autert und ein

�

Uber-

bli
k

�

uber den Inhalt der weiteren Kapitel gegeben. Die numeris
hen, physikalis
hen und medi-

zinis
hen Grundlagen werden in den Kapiteln 2, 3 und 4 bes
hrieben. Die Ergebnisse der Arbeit

�nden si
h in den Kapiteln 5, 6, 7 und 8.

In Kapitel 2 wird die Finite-Integrations-Te
hnik als Methode zur L

�

osung elektro-

thermodynamis
her Probleme im mens
hli
hen K

�

orper vorgestellt. Dabei wird im einzelnen auf

die L

�

osung der Maxwell-Glei
hungen im Frequenzberei
h, sowie der Biow

�

armeleitungsglei
hung

im Zeitberei
h eingegangen. Zur Verk

�

urzung der Re
henzeit des thermodynamis
hen Algorith-

mus wird eine adaptive Zeits
hrittsteuerung vorgestellt. Dana
h wird die numeris
he Kopplung

beider Verfahren vorgestellt und ein

�

Uberbli
k

�

uber das kommerzielle Softwarepaket MAFIA

gegeben.

Die zur numeris
hen L

�

osung notwendigen dielektris
hen Parameter von K

�

orpergewebe und die

zugeh

�

origen grundlegenden physikalis
hen We
hselwirkungsme
hanismen werden mit einem kur-

zen historis
hen

�

Uberbli
k in Kapitel 3 eingef

�

uhrt. Es werden mathematis
he Modelle f

�

ur die

Bes
hreibung der Frequenzabh

�

angigkeit dieser Parameter vorgestellt und ihre Frequenz- sowie

Temperaturabh

�

angigkeit diskutiert.

In Kapitel 4 wird auf die biologis
he Wirkung elektromagnetis
her Felder eingegangen. Na
h

einer De�nition grundlegender Begri�e werden die beiden bekannten E�ekte - Stimulation und

Erw

�

armung von Gewebe - aufgezeigt und die physikalis
hen We
hselwirkungen und ihre Aus-

wirkung auf physiologis
her Ebene dargestellt. Dana
h wird eine Einf

�

uhrung in die Ableitung

von Grenzwerten gegeben, ausgehend von den physiologis
hen Gegebenheiten des mens
hli
hen

K

�

orpers. Die heute g

�

ultigen Grenzwerte f

�

ur elektromagnetis
he Felder und Str

�

ome sowie f

�

ur die

Leistungsdeposition und Erw

�

armung von Gewebe im mens
hli
hen K

�

orper werden ans
hlie�end

vorgestellt.

2



1.2 Aufbau der Arbeit

Die numeris
hen Voruntersu
hungen werden in Kapitel 5 bes
hrieben. Dabei werden die Kon-

vergenzeigens
haften unters
hiedli
her Algorithmen im Frequenz- und Zeitberei
h untersu
ht

und

�

Uberlegungen zur Erstellung von Gitternetzen mit ho
haufgel

�

osten Modellen des mens
hli-


hen K

�

orpers vorgestellt. Weiterhin werden Re
henzeit- und Spei
herplatzbedarf vers
hiedener

Algorithmen ermittelt und dem Konvergenzverhalten gegen

�

uber gestellt. Zur L

�

osung des ther-

modynamis
hen Problems werden die Ergebnisse von zwei Zeitintegrationsverfahren mit einer

analytis
hen L

�

osung vergli
hen und bewertet. Im abs
hlie�enden Unterkapitel wird die Imple-

mentierung der adaptiven Zeits
hrittsteuerung getestet und Verglei
hsre
hnungen mit gepulster

und gemittelter Leistung einer HF-Quelle dur
hgef

�

uhrt.

In Kapitel 6 werden die Ergebnisse der numeris
hen Bere
hnungen von HF-Feldern bei der MR-

Tomographie auf den mens
hli
hen K

�

orper und auf implantierte Elektroden aufgezeigt. Hierbei

wird zun

�

a
hst eine eigene experimentelle Studie mit einem salzwassergef

�

ullten Plexiglasphan-

tom bes
hrieben und die Ergebnisse mit experimentellen Studien aus der Literatur vergli
hen.

Dana
h folgt eine theoretis
he Betra
htung zur elektris
hen Feldverteilung in quaderf

�

ormigen

Salzwasserphantomen und daran ans
hlie�end die Konzeption und Ergebnisse einer numeris
hen

Studie mit 384 einzelnen Modellen eines Phantoms mit inliegendem Kabel,

�

ahnli
h zur Applika-

tion von Herzs
hrittma
hern. Die Ergebnisse der numeris
hen Studie werden mit der Literatur

vergli
hen und diskutiert. Dana
h wird eine numeris
he Studie mit einem ho
haufgel

�

osten Mo-

dell des mens
hli
hen Kopfes mit Tiefenhirnstimulationselektrode und ein Oberk

�

orpermodell

mit Herzs
hrittma
herelektrode im MR-Tomographen vorgestellt. Das Kapitel s
hlie�t mit ei-

ner Diskussion und Bewertung der Ergebnisse im Verglei
h zu Studien aus der Literatur.

Mit den Auswirkungen der magnetis
hen Gradientenfelder bes
h

�

aftigt si
h Kapitel 7. Na
h einer

Einf

�

uhrung in die Thematik werden zwei Gradientenpulsformen in eine Fourierreihe entwi
kelt.

Ans
hlie�end wird ein numeris
hes Oberk

�

orpermodell in einem Gradientenspulensystem vorge-

stellt und bei jeder harmonis
hen Frequenz das elektrodynamis
he Feldproblem gel

�

ost und die

Stromdi
hten im K

�

orper bestimmt. Dana
h wird aufgezeigt, wie die Einzelergebnisse rekombi-

niert werden m

�

ussen, um den zeitli
hen Verlauf der Stromdi
hte w

�

ahrend eines Gradientenpul-

ses zu ermitteln. Eine Bewertung

�

uber m

�

ogli
he gesundheitli
he Auswirkungen der betra
hteten

Pulsformen s
hlie�t das Kapitel ab.

In Kapitel 8 werden numeris
he Modelle zur Bere
hnung der Erw

�

armung der Hautober


�

a
he bei

der Elektro
hirurgie vorgestellt. Dabei wird zun

�

a
hst in einem historis
hen Abriss ein

�

Uberbli
k

�

uber die Entwi
klung von Neutralelektroden gegeben. Anhand einer Literaturstudie werden

Ideen f

�

ur neue Neutralelektrodendesigns entwi
kelt. Dana
h wird ein

�

Uberbli
k

�

uber g

�

angige

Teststandards f

�

ur Neutralelektroden gegeben. Im folgenden Unterkapitel werden die Ergebnis-

se der Modellre
hnungen an einem Erwa
hsenenobers
henkelmodell aufgezeigt und diskutiert.

Dana
h werden die Ergebnisse der Modellre
hnungen einer Kleinkinderneutralelektrode pr

�

asen-

tiert. Die Bere
hnungen werden dur
h einige theoretis
he

�

Uberlegungen bez

�

ugli
h der zul

�

assigen

Grenzgr

�

o�e bei einer Verkleinerung der Neutralelektrode erg

�

anzt. Das Kapitel endet mit einer

Diskussion und Zusammenfassung der Ergebnisse

Eine Zusammenfassung der wi
htigsten Ergebnisse der gesamten Arbeit erfolgt in Kapitel 9.

Dort �nden si
h au
h Anregungen zur Weiterarbeit in diesem Themengebiet.

In Anhang A �nden si
h mathematis
he Herleitungen zur L

�

osung der allgemeinen Wellenglei-


hung, zur Bere
hnung des Absolutbetrages der komplexen Feldamplitude und zur Fourierrei-

henentwi
klung von Gradientenpulsformen. In Anhang B werden in

�

Ubersi
htstabellen die f

�

ur

die Simulationen notwendigen physikalis
hen und dielektris
hen Gewebe- und Materialparame-

ter angegeben.
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Kapitel 2

Finite Integrationste
hnik

2.1 Einf

�

uhrung

Der Begri� numeris
he Feldre
hnung beinhaltet eine Vielzahl an Verfahren und Te
hniken zur

�

Ubersetzung physikalis
her Probleme in Glei
hungssysteme. Diese Verfahren lassen si
h auf viele

vers
hiedene Glei
hungstypen und damit Problemstellungen anwenden. Am bekanntesten sind

Anwendungen aus der Me
hanik, der Elektrostatik und Elektrodynamik, sowie bei Problemen

der Thermodynamik.

Die numeris
he Feldre
hnung kommt dann zum Einsatz, wenn die Komplexit

�

at der betra
hteten

Strukturen, wie z. B. von ho
haufgel

�

osten inhomogenen Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers und

aktiven Implantaten, eine analytis
he L

�

osung der zugrunde liegenden Glei
hungen ni
ht zul

�

asst.

In diesen F

�

allen stehen nur numeris
he Verfahren zur Auswahl, die eine n

�

aherungsweise L

�

osung

erlauben. Die bekanntesten Vertreter sind:

� die Finite-Integrations-Te
hnik

� das Finite-Di�erenzen-Verfahren

� die Finite-Elemente-Methode

� die Boundary-Elemente-Methode

� die Momenten-Methode

� die Ersatzladungsmethoden

� die Monte-Carlo-Methode.

F

�

ur die L

�

osung von numeris
hen Problemstellungen aus Berei
hen der medizinis
hen Anwen-

dung eignen si
h mehrere dieser numeris
hen N

�

aherungsverfahren. Dies sind insbesondere die

Finite-Integrations-Te
hnik, das Finite-Di�erenzen-Verfahren und die Finite-Elemente-Methode

(Faires & Burden, 1994).
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Finite Integrationste
hnik

In dieser Arbeit wurde zur L

�

osung der Problemstellungen die Finite-Integrations-Te
hnik

gew

�

ahlt, da sie zur L

�

osung vers
hiedener Feldglei
hungen und damit Problemkategorien in vo-

xelbasierten Datens

�

atzen des mens
hli
hen K

�

orpers besonders gut geeignet ist. Die Wahl �el auf

das Finite-Integrations Programmpaket MAFIA (Weiland et al., 1996), wel
hes bereits ein

leistungsf

�

ahiges Werkzeug zur Verf

�

ugung stellt, was die Integration komplexer K

�

orpermodelle

und die Bere
hnung von Problemen aus der medizinte
hnis
hen Praxis aus den unters
hiedli
h-

sten physikalis
hen Problemkategorien erm

�

ogli
ht. Die einzelnen L

�

osermodule des Programm-

paketes lassen si
h beliebig koppeln und erlauben damit au
h die Bere
hnung von komplexeren

Vorg

�

angen. Dazu z

�

ahlen z. B. die getrennte L

�

osung ho
hfrequenter elektromagnetis
her und

thermodynamis
her Vorg

�

ange, die si
h zur L

�

osung gekoppelter elektrodynamis
her und thermo-

dynamis
her Felder verkn

�

upfen lassen.

Im folgenden werden die Grundlagen der Finiten-Integrations-Te
hnik zun

�

a
hst am Beispiel der

Maxwells
hen Glei
hungen aufgezeigt, die die Ph

�

anomene der Elektrostatik und der Elektro-

dynamik bes
hreiben. Es folgt eine kurze Einf

�

uhrung in die Ableitung einer elektrodynami-

s
hen Systemglei
hung zur Bere
hnung der Feldverteilung im einges
hwungenen Zustand bei

sinusf

�

ormiger Feldanregung. Weiterhin werden die Ber

�

u
ksi
htigung verlustbehafteter Materia-

lien, vers
hiedener Randbedingungen und die Verfahren zur L

�

osung gro�er Glei
hungssysteme

angespro
hen.

Dana
h werden die grundlegenden Glei
hungen f

�

ur den W

�

armetransport in biologis
hen Gewe-

ben zur L

�

osung thermodynamis
her Probleme im mens
hli
hen K

�

orper eingef

�

uhrt und aufge-

zeigt, wie au
h diese Problemstellung mit der Finiten-Integrations-Te
hnik behandelt werden

kann. Im Gegensatz zur L

�

osung von einges
hwungenen Zust

�

anden im Frequenzberei
h werden

die thermodynamis
hen Probleme mit vers
hiedenen Zeits
hrittverfahren gel

�

ost, deren Grund-

lagen in eigenen Abs
hnitten vorgestellt werden. Mit Hilfe der darauf diskutierten adaptiven

Zeits
hrittsteuerung f

�

ur den thermodynamis
hen L

�

oser ist eine eÆziente Verk

�

urzung der Re-


henzeiten bei L

�

osung thermodynamis
her Probleme m

�

ogli
h.

Darauf folgt eine Bes
hreibung der M

�

ogli
hkeiten, wie si
h die Bere
hnung elektrodynamis
her

Verluste in leitf

�

ahigen dielektris
hen Materialien mit dem thermodynamis
hen L

�

osungsverfahren

koppeln l

�

asst, um so genauere Aussagen

�

uber den zeitli
hen Verlauf von Erw

�

armungen dur
h

elektromagnetis
he Ho
hfrequenzfelder zu erhalten. Mit einer kurzen Gesamt

�

ubersi
ht

�

uber das

Programmpaket MAFIA wird das Kapitel abges
hlossen.

2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

In den folgenden Abs
hnitten dieses Unterkapitels werden die Grundz

�

uge der Finiten-

Integrations-Te
hnik erl

�

autert und ausf

�

uhrli
h am Beispiel der Ableitung der Maxwell-Glei
hung

gezeigt. Das vorgestellte Verfahren l

�

asst si
h ni
ht nur auf die Maxwell-Glei
hungen anwenden,

sondern steht f

�

ur viele andere Feldprobleme zur Verf

�

ugung. Dies wird in einem der folgenden

Unterkapitel anhand einer grundlegenden thermodynamis
hen Glei
hung gezeigt.

Zun

�

a
hst werden in einer Formelsammlung die Maxwell-Glei
hungen in di�erentieller sowie in-

tegraler Form und die Materialglei
hungen angegeben. Der Umsetzung in die Gitter-Maxwell-

Glei
hungen und die Gitter-Material-Glei
hungen wird in den darauf folgenden zwei Abs
hnit-

ten gezeigt. Eine Darstellung der grundlegenden Eigens
haften der Gitter-Maxwell-Glei
hung

im Verglei
h zu den originalen Maxwell-Glei
hungen s
hlie�t das Unterkapitel ab.
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2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

Abbildung 2.1: Grundelegendes Beispiel f

�

ur

ein Gitternetz G in kartesis
hen Koordina-

ten. Die einzelnen Koordinatena
hsen sind

linear dur
hnummeriert. Das zu untersu-


hende Volumen wird mit einem Gitternetz

�

uberzogen. Die Gitters
hrittweite kann hier-

bei variabel gestaltet werden. Jeder entste-

henden Elementargitterzelle k

�

onnen unter-

s
hiedli
he Materialeigenas
haften zugewie-

sen werden. So k

�

onnen komplexe und inho-

mogene Strukturen approximiert werden.

x

y

z
x1 xixi-1x3x2

y1

y3

y2

yj-1

yj

zk

zk-1

zk-2

z2

z1

2.2.1 Die Maxwell-Glei
hungen

Alle makroskopis
hen elektromagnetis
hen E�ekte lassen si
h dur
h die vier Maxwells
hen Glei-


hungen bes
hreiben, die als physikalis
he Gr

�

o�en die elektris
he Feldst

�

arke

~

E, die elektris
he

Vers
hiebungsdi
hte

~

D, die magnetis
he Feldst

�

arke

~

H , die magnetis
he Flu�di
hte

~

B, die Strom-

di
hte

~

J und die elektris
he Raumladungsdi
hte �

e

enthalten. Diese vier Glei
hungen sind sowohl

in di�erentieller als au
h in

�

aquivalenter integraler Form darstellbar:

~

r�

~

E = �

�

~

B

�t

,

I

�A

~

E � d~s = �

�

�t

Z

A

~

B � d

~

A (2.1)

~

r�

~

H =

~

J +

�

~

D

�t

,

I

�A

~

H � d~s =

Z

A

 

~

J +

�

~

D

�t

!

� d

~

A (2.2)

~

r �

~

D = �

e

,

I

�V

~

D � d

~

A =

Z

V

�

e

dV (2.3)

~

r �

~

B = 0,

I

�V

~

B � d

~

A = 0 : (2.4)

Diese vier Glei
hungen werden dur
h drei Materialglei
hungen erg

�

anzt, dur
h die die elektro-

magnetis
hen Feldgr

�

o�en miteinander verkn

�

upft werden. Geht man von linearen, isotropen und

hysteresefreien Medien aus und nimmt zeit- und frequenzinvariante Materialeigens
haften an,

so ergeben si
h:

~

D = "

0

"

r

~

E (2.5)

~

B = �

0

�

r

~

H (2.6)

~

J = �

~

E +

~

J

e

: (2.7)

Die Gr

�

o�en "

0

und �

0

stellen hierbei die elektris
he und die magnetis
he Feldkonstante dar. Die

Gr

�

o�en "

r

und �

r

geben die relative Permittivit

�

at und Permeabilit

�

at des Materials an. Die Gr

�

o�e
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Finite Integrationste
hnik

(a) (b)

Abbildung 2.2: Beispiel f

�

ur die r

�

aumli
he Diskretisierung eines komplexen inhomogenen K

�

orpermo-

dells. Ausgehend von dem Kopfteil eines segmentierten Datensatzes (a) wird das zu untersu
hende

Raumgebiet mit einem Gitternetz

�

uberzogen und das K

�

orpermodell in unters
hiedli
h gro�e Ele-

mentarzellen aufgeteilt. Die einzelnen Koordinatena
hsen werden dabei linear dur
hnummeriert. So

sind lokale Verfeinerungen m

�

ogli
h wie in der Mitte des Gehirns in Bild (b) zu sehen sind. Zur

Verdeutli
hung wurde ein Teil des Kopfmodells in Bild (b) ausges
hnitten.

� bes
hreibt die elektris
he Leitf

�

ahigkeit. Die Gesamtstromdi
hte

~

J wird dur
h eine eingepr

�

agte

elektris
he Stromdi
hte

~

J

e

erg

�

anzt.

Die zu untersu
hende Struktur wird mit einem Gitternetz G

�

uberzogen. Dieser S
hritt wird

r

�

aumli
he Diskretisierung genannt. Hierbei wird das Re
hengebiet in eine endli
he Anzahl kleiner

Teilvolumina aufgeteilt. Jeder einzelnen Gitterzelle k

�

onnen beliebige anisotrope Materialeigen-

s
haften zugeordnet werden. Dadur
h lassen si
h beliebig geformte Strukturen n

�

aherungsweise

darstellen. Abbildung 2.1 zeigt die prinzipielle Gitterstruktur anhand eines einfa
hen kartesi-

s
hen Gitters. Abbildung 2.2 zeigt die r

�

aumli
he Diskretisierung am Beispiel eines komplexen

inhomogenen K

�

orpermodells.

2.2.2 Die Diskretisierung der Maxwell-Glei
hungen

Bei dem Verfahren der Finiten-Integrations-Te
hnik werden die Maxwells
hen Glei
hungen in

Integralform in entspre
hende Matrizenglei
hungen umgewandelt und dabei die Integrale dur
h

N

�

aherungsausdr

�

u
ke ersetzt. Dabei wird der L

�

osungsraum der Maxwells
hen Glei
hungen auf

einen n-dimensionalen Raum abgebildet

1

. Der Vorteil dieser Methode ist, dass die Eigens
haften

der L

�

osungen der Maxwell-Glei
hungen erhalten bleiben. F

�

ur die Rotations-, Divergenz- und

Gradientenoperatoren ergeben si
h dabei analoge Ausdr

�

u
ke im diskreten L

�

osungsraum. Im

1

n stellt hierbei die Gesamtzahl der zu bere
hnenden Feldst

�

arkewerte dar

10



2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

P1

P6
P5P4

P3P2

B2zB1z

E1x E2x

E4x E5x

E1y E2y E3y

D

D

Abbildung 2.3: Ober


�

a
he von zwei Elementargitterzellen in einem kubis
hen Gitter mit der Kan-

tenl

�

ange�. Die Komponenten des elektris
hen Feldes

~

E sind tangential auf die einzelnen Gitterkanten

verteilt und zwis
hen den Knotenpunkten P als konstant angenommen. Die Komponenten der ma-

gnetis
hen Flussdi
hte

~

B stehen senkre
ht auf den Elementar


�

a
hen und bilden so ein duales Gitter

~

G. Als N

�

aherung wird die magnetis
he Flussdi
hte dur
h eine Elementar


�

a
he

�

uber die gesamte

Fl

�

a
he als konstant angenommen.

folgenden wird diese Methode kurz skizziert und an einem Beispiel erl

�

autert. Im Ans
hluss

daran �nden si
h einige weiterf

�

uhrende Literaturhinweise.

Die Finite-Integrations-Te
hnik erlaubt eine Vielzahl an m

�

ogli
hen Gitterstrukturen und ist

ni
ht nur auf zwei- oder dreidimensionale kartesis
he Gitter bes
hr

�

ankt, so sind z. B. au
h kreis-

zylindris
he Gitter m

�

ogli
h. Im folgenden werden aber auss
hlie�li
h Probleme in kartesis
hen

Gittern betra
htet.

Zum besseren Verst

�

andnis der Methode bes
hr

�

anken si
h die folgenden Betra
htungen auf kubi-

s
he Gitter. Ausgangspunkt f

�

ur die beispielhafte Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen der

Finiten-Integrations-Te
hnik ist die erste Maxwell-Glei
hung in Integralform:

I

�A

~

E � d~s = �

�

�t

Z

A

~

B � d

~

A :

Die linke Seite dieser Glei
hung besteht aus einem Linienintegral

�

uber die elektris
he Feldst

�

arke

entlang eines ges
hlossenen Weges. In dem hier betra
hteten Gitternetz G stellt der elementare

Weg gerade den Umfang einer Seiten


�

a
he einer Gitterzelle dar (vgl. Abbildung 2.3). Die In-

tegrations


�

a
he des Ober


�

a
henintegrals auf der re
hten Seite der Glei
hung ist bereits dur
h

den Integrationsweg auf der linken Seite der Glei
hung festgelegt, im hier betra
hteten Fall die

Seiten


�

a
he einer Elementarzelle.
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Dur
h ges
hi
kte Zuweisung der Komponenten des elektris
hen Feldes

~

E auf die einzelnen Lini-

en des Gitternetzes kann das Linienintegral der ersten Maxwell-Glei
hung angen

�

ahert werden.

Hierbei werden die Komponenten des elektris
hen Feldes der einzelnen Gitterpunkte auf den

Kanten der Elementarzellen des Gitters G de�niert. Die Komponenten von

~

E werden hierbei

tangential auf den Gitterkanten des Gitters G angeordnet. Abbildung 2.3 zeigt in einer Drauf-

si
ht die Ober


�

a
he von zwei Elementarzellen. Jedem Gitterpunkt P sind jeweils drei Kanten

2

f

�

ur das elektris
he Feld und die magnetis
he Flussdi
hte zugeordnet. Hierbei wird angenommen,

dass die jeweilige Feldst

�

arke si
h entlang einer Kante zwis
hen zwei Punkten ni
ht

�

andert, also

konstant ist, was neben der r

�

aumli
hen Diskretisierung eine weitere N

�

aherung darstellt. Mathe-

matis
h l

�

asst si
h diese N

�

aherung f

�

ur ein beliebiges Wegintegral ausdr

�

u
ken als (Bron

�

stejn &

Semendjaev, 1991):

Z

s

0

+�

s

0

f(s) � d~s = � � f(s

0

+

�

2

) +O(�

2

) : (2.8)

Der Vorteil dieses Ansatzes ist, dass die im Gitternetz bere
hnete tangentiale Feldst

�

arke an

den Materialober


�

a
hen immer stetig ist. So kann in jeder Elementarzelle eine unters
hiedli
he

Permittivit

�

at "

r

zugelassen werden. Es ist einsi
htig, dass die Bere
hnung aller drei Feldkompo-

nenten an einer Stelle im Gitter zu mehrdeutigen Feldkomponenten f

�

uhren w

�

urde, sollten diese

senkre
ht auf einem

�

Ubergang zwis
hen zwei Materialien mit unters
hiedli
hen Permittivit

�

aten

stehen. Dur
h die hier ges
hilderte ges
hi
kte Verteilung der einzelnen Feldkomponenten auf die

Gitterkanten werden diese Probleme vermieden.

Aus dem Linienintegral wird dann unter Verna
hl

�

assigung der h

�

oheren Ordnungen O(�

2

) ein

normales Produkt aus der L

�

ange der einzelnen Gitterkanten � mit den zugeh

�

origen Komponen-

ten der elektris
hen Feldst

�

arke, wel
hes eine elektris
he Spannung entlang einer Kante darstellt.

Ausgehend von der Anordnung der einzelnen Komponenten na
h Abbildung 2.3 ergibt si
h f

�

ur

die beiden Elementar


�

a
hen folgender algebrais
her Ausdru
k:

I

�A

~

E � d~s,

 

� � (E

1x

+E

2y

� E

4x

� E

1y

)

� � (E

2x

+E

3y

� E

5x

� E

2y

)

!

: (2.9)

Diese Umwandlung des Linienintegrals wird auf dem ganzen Gitter dur
hgef

�

uhrt. Es ist m

�

ogli
h

die algebrais
he L

�

osung in zwei Matrizen und einen Vektor aufzuteilen indem man die geome-

tris
hen Daten der untersu
hten Struktur in eine Matrix

�

uberf

�

uhrt, sowie die Vorzei
hen der

einzelnen elektris
hen Feldkomponenten in einer zweiten Matrix aufnotiert. Die Komponenten

der elektris
hen Feldst

�

arke lassen si
h dann in einem L

�

osungsvektor angegeben und man erh

�

alt

einen Teil der ersten Gitter-Maxwell-Glei
hung. Wird dies an der Glei
hung (2.9) dur
hgef

�

uhrt,

so erh

�

alt man:

2

Bei dieser Zuordnung der Gitterkanten zu den einzelnen Knotenpunkten stehen f

�

ur einige Knoten am Rand

des Gitters ni
ht ausrei
hend Kanten zur Verf

�

ugung. Hier wird einfa
h das Gitter um eine S
hrittweite erweitert.

Die so entstehenden Knoten und die

�

ubers
h

�

ussigen Kanten werden ni
ht weiter ber

�

u
ksi
htigt.
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2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

D

D

En

Bm

G

G
~

( , , )e m k1 1 1

( , , )e m k2 2 2(Dn, J )n

(Hm)

Abbildung 2.4: Zus

�

atzli
h zum Gitter G, wel
hes auf den Kanten die Komponenten E

n

der elek-

tris
hen Feldst

�

arke

~

E tr

�

agt (s
hwarze Pfeile) kann ein duales Gitter

~

G de�niert werden. Auf den

Kanten von

~

G werden die Komponenten B

m

der magnetis
he Flussdi
hte

~

B de�niert (graue Pfeile).

Die Kanten des dualen Gitters sind koordinatena
hsenparallele Linien dur
h die S
hwerpunkte aller

Seiten


�

a
hen des Gitters G. In jeder Elementarzelle k

�

onnen anisotrope Materialeigens
haften de�-

niert werden. Die Anordnung der Komponenten von

~

E und

~

B stellt si
her, dass nur stetige Gr

�

o�en

bere
hnet werden. In Klammern ist die Anordung der drei anderen betra
hteten Feldgr

�

o�en ange-

geben. Das sind im einzelnen die Vers
hiebungsstromdi
hte

~

D und Leitungsstromdi
hte

~

J, die wie

das elektris
he Feld auf den Gitterkanten des Gitter G angeordnet sind und das magnetis
he Feld

~

H, dessen Komponenten auf dem dualen Gitter

~

G liegen. (Aus Gr

�

unden der

�

Ubersi
htli
hkeit fehlen

einige s
hwarze Pfeile und das duale Gitter ist nur angedeutet.)

2
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4
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C

�

2

6

6

4

� 0 : : :

0 � : : :

.

.

.

.

.

.

.

.

.

3

7

7

5

| {z }

D

s

�

0

B

B

B

B

B

B

B

�

E

1x

E

1y

E

2x

E

2y

.

.

.

1

C

C

C

C

C

C

C

A

| {z }

~
e

= C �D

s

�
~
e :

(2.10)

Die Matrizen C und D

s

sind von der Ordnung 3n � 3n und ebenso der Vektor
~
e, wenn das

gesamte dreidimensionale Gitter aus n einzelnen Knoten P besteht.
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Eine analoge Aussage kann f

�

ur die Feldkomponenten der magnetis
hen Flussdi
hte

~

B gema
ht

werden. Sie wird nur dur
h Komponenten repr

�

asentiert, die senkre
ht auf den Ober


�

a
hen der

einzelnen Zellen des Gitters G stehen. Als N

�

aherung wird die magnetis
he Flussdi
hte an jedem

Punkt der betra
hteten Elementar


�

a
he als konstant angenommen. F

�

ur das Ober


�

a
henintegral

�

uber eine konstante Funktion f(x; y; z) = S

�

uber eine quadratis
he Fl

�

a
he mit der Kantenl

�

ange

� kann dann folgende N

�

aherung angegeben werden:

Z

A

S � dA = �

2

� S +O(�

4

) : (2.11)

Aus dem Ober


�

a
henintegral wird dann unter Verna
hl

�

assigung h

�

oherer Ordnungen O(�

4

) ein

Produkt aus dem Fl

�

a
heninhalt �

2

der betra
hteten Gitterzelle mit der als konstant angenomme-

nen magnetis
hen Flussdi
hte dur
h diese Fl

�

a
he. Dies erlaubt die F

�

ullung jeder Elementarzelle

mit einem Material vers
hiedener Permeabilit

�

at.

Dur
h diese Anordnung der magnetis
hen Flussdi
htekomponenten wird ein zweites Gitternetz,

das sogenannte duale Gitter

~

G erzeugt, dessen Kanten dur
h die Mittelpunkte aller Seiten


�

a
hen

des Gitters G parallel zu den Gitterlinien verlaufen. Im dualen Gitter

~

G sind die Komponen-

ten von

~

B genauso angeordnet wie die Komponenten des elektris
hen Feldes

~

E im Gitter G.

Abbildung 2.4 verans
hauli
ht dieses Konzept.

Ber

�

u
ksi
htigt man die Verteilung der Feldkomponenten gem

�

a� Abbildung 2.3 so kann mit Hilfe

von Glei
hung (2.11) die re
hte Seite der ersten Maxwell-Glei
hung umgeformt werden:

�

�t

Z

A

~

B � d

~

A,

2

6

6

4

�

2

0 : : :

0 �

2

: : :

.

.

.

.

.

.

.

.

.

3

7

7

5

| {z }

D

A

�

�

�t

�

0

B

B

�

B

1z

B

2z

.

.

.

1

C

C

A

| {z }

~

b

= D

A

�

_

~

b : (2.12)

Die Glei
hungen (2.10) und (2.12) k

�

onnen zu einer einzigen Matrixglei
hung zusammengefasst

werden:

C �D

s

�
~
e = �D

A

�

_

~

b : (2.13)

Diese Glei
hung ist die erste Maxwellglei
hung in ihrer dreidimensionalen Gitterdarstellung. Die

Matrix C ist eine Matrix auf dem 3n�3n-dimensionalen Vektorraum der elektris
hen Feldst

�

arke

im Gitter G und stellt dort den Rotationsoperator dar. Dies ergibt si
h in Analogie zu der ersten

Maxwellglei
hung in di�erentieller Form (2.1). Diese Matrix enth

�

alt nur die Komponenten 0, 1

und �1.

Die Matrix D

s

ist ebenfalls 3n� 3n-dimensional und enth

�

alt die L

�

angen der einzelnen Kanten

der Elementarzellen auf denen die elektris
hen Feldkomponenten de�niert sind. Diese Matrix ist

eine reine Diagonalmatrix.

Die Matrix D

A

ist ebenfalls eine 3n�3n-dimensionale Diagonalmatrix und enth

�

alt die Fl

�

a
hen-

inhalte der einzelnen Elementarzellen.

Die zweite Gitter-Maxwell-Glei
hung erh

�

alt man analog zu (2.13). Dabei ist wiederum auf der

linken Seite ein Linienintegral analog zu (2.9) auszuwerten. Der Unters
hied hierbei ist aber,

14



2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

dass diesmal das Linienintegral entlang der dualen Gitterkanten von

~

G bere
hnet werden muss.

Die Leitungsstromdi
hte

~

J und die Vers
hiebungsstromdi
hte

�

�t

~

D liegen wie die Komponen-

ten des elektris
hen Feldes auf den Kanten des Gitters G und sto�en damit dur
h die Fl

�

a
hen

der Elementarzellen des dualen Gitters

~

G. Es ergibt si
h eine zu Glei
hung (2.13) sehr

�

ahnli
he

Matrixglei
hung, die aber nun Matrizenoperatoren enth

�

alt, die auf dem dualen Gitter de�niert

sind. Diese werden ebenfalls mit einer ho
hgestellten Tilde wie z. B. das duale Gitter

~

G gekenn-

zei
hnet:

I

�A

~

H � d~s =

Z

A

 

~

J +

�

~

D

�t

!

� d

~

A,

~

C �

~

D

s

�

~

h =

~

D

A

�

�

~

j+

_

~

d

�

: (2.14)

Die Matrix

~

C ist 3n � 3n-dimensional und stellt den dualen Rotationsoperator dar. Er ergibt

si
h dur
h einfa
hes Transponieren der Matrix C.

Die Matrizen

~

D

s

und

~

D

s

enthalten analog zu den Matrizen D

s

und D

A

die L

�

angen und Fl

�

a
hen-

inhalte der Elementarzellen und sind ebenfalls 3n� 3n-dimensional.

Auf die glei
he Art und Weise erh

�

alt man die dritte und die vierte Gitter-Maxwell-Glei
hung.

Um die Ober


�

a
henintegrale auf der linken Seite zu l

�

osen wird gem

�

a� Glei
hung (2.11) unter Ver-

na
hl

�

assigung h

�

oherer Ordnungen eine Summe

�

uber die se
hs Elementar


�

a
hen einer Gitterzelle

gebildet, die aus den Produkten des Fl

�

a
heninhaltes mit der jeweils als konstant angenommenen

Vers
hiebungsstromdi
hten und magnetis
hen Flussdi
hten dur
h eine Elementar


�

a
he besteht.

Dabei ist zu bea
hten, dass die Vers
hiebungsstromdi
hte

~

D in der dritten Maxwell-Glei
hung

senkre
ht auf den Elementar


�

a
hen des dualen Gitters

~

G steht und daher im Gegensatz zur

vierten Maxwell-Glei
hung duale Matrizenoperatoren zu de�nieren sind:

I

�V

~

D � d

~

A =

Z

V

�

e

dV ,

~

S �

~

D

A

�

~

d =

~

D

V

�
~
q

e

(2.15)

I

�V

~

B � d

~

A = 0, S �D

A

�

~

b = 0 : (2.16)

Die Matrizen S und

~

S stellen in Analogie zur di�erentiellen Form der dritten (2.3) und vierten

Maxwell-Glei
hung (2.4) den diskreten Divergenzoperator dar und sind mit den Zahlen 0, 1 und

�1 nur d

�

unn besetzt. Die Matrix

~

D

V

enth

�

alt analog zu den Matrizen

~

D

A

und

~

D

S

geometris
he

Informationen

�

uber die einzelnen dualen Gitterzellen (hier das Volumen �

3

im betra
hteten

kubis
hen Gitter).

2.2.3 Die Diskretisierung der Materialglei
hungen

Die zweite Gitter-Maxwell-Glei
hung f

�

uhrt direkt zu einer genaueren Betra
htung der Material-

glei
hungen. Auf der linken Seite von Glei
hung (2.2) muss das Linienintegral

�

uber die magneti-

s
he Feldst

�

arke

~

H im dualen Gitter bestimmt werden. Da auf den dualen Gitterkanten jedo
h die

magnetis
he Flussdi
hte

~

B de�niert ist, muss dort das magnetis
he Feld dur
h den Quotienten

aus der Flussdi
hte und der Permeabilit

�

at ersetzt werden. Die re
hte Seite der Glei
hung be-

s
hreibt die Vers
hiebungsstromdi
hte und die Stromdi
hte auf den Elementar


�

a
hen des dualen

Gitters. Dazu ist es notwendig die Vers
hiebungsstromdi
hte

~

D aus dem elektris
hen Feld

~

E mit

15



Finite Integrationste
hnik

der Permittivit

�

at der einzelnen Materialien zu bere
hnen. Dadur
h werden neue Matrizentypen

de�niert, die die Materialeigens
haften enthalten. Die Materialglei
hungen in der urpsr

�

ungli
hen

Form und der dazugeh

�

origen Gitter-Matrix-Form lauten dann:

~

D = "

0

"

r

~

E ,

~

d =M

"

�
~
e (2.17)

~

B = �

0

�

r

~

H ,

~

b =M

�

�

~

h (2.18)

~

J = �

~

E +

~

J

e

,

~

j =M

�

�
~
e+

~

j

e

: (2.19)

Die Matrizen M

"

, M

�

und M

�

sind 3n� 3n-dimensionale Diagonalmatrizen, die die Permitti-

vit

�

aten, Permeabilit

�

aten und die Leitf

�

ahigkeiten der einzelnen Elementarzellen enthalten. Der

Vektor

~

j

e

enth

�

alt die eingepr

�

agte Stromdi
hte.

Wenn f

�

ur die Gr

�

o�en

~

E und

~

B in erster N

�

aherung gilt, dass die elektris
he Feldst

�

arke entlang

einer Gitterkante und die magnetis
he Flussdi
hte auf einer Gitter


�

a
he konstant ist, so wird

deutli
h, dass dies bei den drei

�

ubrigen Feldgr

�

o�en

~

D,

~

J und

~

H aufgrund der Materialglei
hungen

ni
ht immer gilt. Dies ist dann der Fall, wenn an den Gitterkanten Zellen mit unters
hiedli
hen

Materialeigens
haften ", � oder � zusammentre�en, da jede Zelle des Gitters G unters
hiedli
he

Materialien enthalten darf.

Bei der Bes
hreibung der Materialglei
hungen m

�

ussen daher N

�

aherungen verwendet werden.

Diese N

�

aherungen k

�

onnen beliebig komplex sein. Hier wird eine einfa
he L

�

osung vorgestellt,

bei der zwis
hen den beiden Mittelpunkten der Gitterzellen mit unters
hiedli
hen Materialpa-

rametern ein linearer Verlauf der Materialeigens
haften angenommen wird. Dadur
h werden die

kritis
hen Feldgr

�

o�en stetig. Die MatrizenM

"

,M

�

undM

�

werden dann in den folgenden Glei-


hungen dur
h die N

�

aherungsmatrizen D

"

, D

�

und D

�

ersetzt. Eine ausf

�

uhrli
he Darstellung

zur Ableitung und Bere
hnung dieser N

�

aherungsmatrizen �ndet si
h bei Hahne (1992), die

dur
h weitere Aus

�

uhrungen von Pinder (1998) erg

�

anzt wird.

2.2.4 Eigens
haften der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

Eine besondere Eigens
haft der aufgestellten Gitter-Maxwell-Glei
hung ist, dass die analytis
hen

Eigens
haften der L

�

osungen im diskreten Raum eine

�

aquivalente Beziehung zueinander besitzen

(Thoma, 1997). Ein Wirbelfeld ist stets quellenfrei, d.h.

~

r � (

~

r � ~a) � 0. Dies gilt au
h im

diskreten Raum in Form von:

S �C �

~

S �

~

C � 0 : (2.20)

Weiterhin l

�

asst si
h zeigen, dass im Gitterraum ein Potentialfeld stets wirbelfrei ist, d. h.

~

r �

~

r� � 0. Dazu sind aber die Matrizen S und

~

S zu transponieren und stellen so die dis-

kreten Gradientenoperatoren �S

T

und �

~

S

T

dar (Weiland, 1987). Diese werden ben

�

otigt, um

statis
he Probleme der Form

~

E = �

~

r� zu l

�

osen, bei denen die skalaren Potentiale � auf den

einzelnen Knotenpunkten P des Gitters G de�niert sind (siehe au
h Abbildung 2.3). Die diskrete

Potentialglei
hung ergibt si
h dann als:

~
e = �

~

S

T

�� : (2.21)

16



2.2 Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen

Es l

�

asst si
h im diskreten Raum zeigen, dass Potentialfelder wirbelfrei sind (Thoma, 1997):

C �

~

S

T

�

~

C � S

T

� 0 : (2.22)

Zus

�

atzli
h zu diesen Eigens
haften ist no
h die sogenannte Dualit

�

atsrelation zu erw

�

ahnen. Die

Identit

�

at (2.22) ergibt si
h augens
heinli
h einfa
h dur
h Transponierung der Glei
hung (2.20).

Dadur
h l

�

asst si
h na
h Thoma und Weiland (1998) ableiten, dass die dualen Operatoren

gerade dur
h Transponierung der normalen Operatoren erhalten werden. Allgemein gilt dann

im diskreten Raum:

C �

~

C

T

: (2.23)

Um die Gitter-Maxwell-Glei
hungen zu l

�

osen, werden die Glei
hungen je na
h Anwendungsfall

mit Hilfe von Matrizenoperationen zusammengefasst, um so einfa
here Glei
hungen zu erstellen.

Diese Umformungen �nden auf dem Gitterraum G und

~

G statt.

2.2.5 Vorteile der Finiten-Integrations-Te
hnik

Der Vorteil, der si
h bei Anwendung der Finiten-Integrations-Te
hnik ergibt, liegt zum einen

an der Tatsa
he, dass bei der Ableitung der Gitterglei
hungen keinerlei Eins
hr

�

ankungen der

Allgemeinheit notwendig waren. Weder die Materialverteilung no
h die Zeitabh

�

angigkeit sind

einges
hr

�

ankt. Dies erm

�

ogli
ht die Anwendung der Finiten-Integrations-Te
hnik bei vielen unter-

s
hiedli
hen Problemklassen, au
h

�

uber die Maxwell-Glei
hungen hinaus, wie in einem anderen

Anwendungsfall weiter unten gezeigt wird.

Si
herli
h ist das hier bes
hriebene Verfahren ni
ht das einzige m

�

ogli
he Diskretisierungsverfah-

ren. Es s
heint sogar zun

�

a
hst einfa
her, alle se
hs Feldkomponenten an den einzelnen Gitter-

knotenpunkten zu de�nieren. Dies f

�

uhrt sogar zu einfa
heren Matrixglei
hungen. Allerdings gibt

es hierbei - wie bereits oben erw

�

ahnt - Probleme mit unstetigen Feldkomponenten an Materi-

al

�

uberg

�

angen, die diesen Diskretisierungsansatz s
heitern lassen.

Mehr Informationen

�

uber die Grundlagen der hier vorgestellten Finiten-Integrations-Te
hnik

�nden si
h bei Weiland (1977). Eine sehr ausf

�

uhrli
he Darstellung in deuts
her Spra
he �ndet

man in dieser Arbeit von Weiland (1987). Die Entwi
klung des Softwarepaketes MAFIA beruht

auf zahlrei
hen Dissertationen, die am Fa
hberei
h f

�

ur Elektrote
hnik und Informationste
hnik

der Universit

�

at Darmstadt dur
hgef

�

uhrt worden sind.

Im folgenden wird eine Auswahl aus diesen Dissertationen zu speziellen Fragestellungen gegeben,

die die verwendeten numeris
hen L

�

osealgorithmen bes
hreiben. Bei Dohlus (1992) �nden si
h

Darstellungen zur L

�

osung der Maxwell-Glei
hungen im Zeitberei
h, die in der Arbeit von Tho-

ma (1997) weitergef

�

uhrt werden. Mit kreiszylindris
hen Gittern bes
h

�

aftigt si
h die Arbeit von

Dehler (1994). Probleme im Frequenzberei
h betra
htet die Dissertation von Hahne (1992).

Eine umfassende Darstellung zur L

�

osung gekoppelter elektromagnetis
her und thermodynami-

s
her Felder �ndet si
h in der Arbeit von Pinder (1998).
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2.3 Die Gitter-Maxwell-Glei
hungen im Frequenzberei
h

In den folgenden Abs
hnitten wird gezeigt, wie die Gitter-Maxwell-Glei
hungen kombiniert und

umgeformt werden k

�

onnen. Diese Umformungen dienen dazu, eine Systemglei
hung abzulei-

ten mit der si
h einges
hwungene elektris
he Felder bei sinusf

�

ormiger Feldanregung bere
hnen

lassen. Die mathematis
he Darstellung vereinfa
ht si
h erhebli
h dur
h Einf

�

uhrung komplexer

Feldgr

�

o�en, was im n

�

a
hsten Abs
hnitt demonstriert wird.

2.3.1 Ableitung der diskreten Systemglei
hung

Bei sinusf

�

ormiger Feldanregung k

�

onnen im einges
hwungenen Zustand alle zeitabh

�

angigen

Gr

�

o�en dur
h ihre komplexe Amplitude wiedergegeben werden:

f(t) = Re

�

f � e

j!t

	

= f

Am

� 
os (!t + f

Ph

) : (2.24)

Die Amplitude f

Am

und Phase f

Ph

einer komplexen Funktion f ergibt si
h na
h Bron

�

stejn

und Semendjaev (1991) aus:

f

Am

=

q

Re

�

f

	

2

+ Im

�

f

	

2

(2.25)

f

Ph

= ' = ar
tan

Im

�

f

	

Re

�

f

	

(2.26)

Die Zeitableitung �=�t geht in diesem Fall

�

uber in eine Multiplikation mit dem term j!, da gilt:

�

�t

f(t) = Re

�

j! � f � e

j!t

	

= f

Am

� ! � sin (!t + f

Ph

) : (2.27)

Ersetzt man in den ersten beiden Gitter-Maxwell-Glei
hungen (2.13) und (2.14) alle Felder dur
h

die jeweiligen komplexen Amplitudenvektoren (z. B.
~
e )

~
e) und ber

�

u
ksi
htigt den

�

Ubergang

der Zeitableitung in eine einfa
he Multiplikation mit j!, so erh

�

alt man unter Einbeziehung der

diskreten Materialglei
hungen folgendes Glei
hungssystem:

C �D

s

�
~
e = �j! �D

A

�

~

b (2.28)

~

C �

~

D

s

�D

�1

�

�

~

b =

~

D

A

�

�

D

�

�
~
e+

~

j

e

+ j! �D

"

~
e

�

: (2.29)

Setzt man Glei
hung (2.28) in Glei
hung (2.29) ein, so erh

�

alt man die sogenannte diskrete Curl-

Curl-Glei
hung:

�

~

C �

~

D

s

�D

�1

�

�D

�1

A

�C �D

s

+ j! �

~

D

A

�D

�

� !

2

�

~

D

A

�D

"

�

�
~
e = �j! �

~

D

A

�

~

j

e

: (2.30)
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2.3 Die Gitter-Maxwell-Glei
hungen im Frequenzberei
h

Diese Glei
hung entspri
ht folgender analytis
hen Glei
hung mit komplexen Feldgr

�

o�en, die

ebenfalls aus der ersten und der zweiten Maxwell-Glei
hung abgeleitet werden kann (Be
ker

et al., 1994):

~

r�

1

�

�

~

r�

~

E

�

� !

2

"

~

E + j!�

~

E = �j!

~

J

e

: (2.31)

Der Name Curl-Curl liegt in dem doppelten Rotationsoperator (Englis
h: Curl) auf der linken

Seite von Glei
hung (2.31) begr

�

undet.

Vers
hwindet die re
hte Seite von Glei
hung (2.30), d.h. wird im betra
hteten Volumen kein

Strom eingepr

�

agt, so bes
hreibt diese Glei
hung ein algebrais
hes Eigenwertproblem. Im folgen-

den werden jedo
h nur Probleme mit eingepr

�

agten Str

�

omen behandelt, so dass si
h die weitere

Betra
htung auf den inhomogenen Fall von Glei
hung (2.30) bes
hr

�

ankt.

Glei
hung (2.30) bes
hreibt ein komplexes lineares Glei
hungssystem mit symmetris
her Sy-

stemmatrix. Zwar ist die Teilmatrix

~

C

~

D

s

D

�1

�

D

�1

A

CD

s

positiv semide�nit (Pinder, 1998),

dur
h die Subtraktion der Diagonalmatrix !

2

~

D

A

D

"

werden die Eigenwerte aber in negative

Ri
htung vers
hoben. Dadur
h kann die Systemmatrix inde�nit werden. Betra
htet man Struk-

turen mit endli
her Leitf

�

ahigkeit wie z. B. Gewebe des mens
hli
hen K

�

orpers, wird dur
h die

Diagonalmatrix j!

~

D

A

D

�

die Systemmatrix zus

�

atzli
h komplex, was eine stabile L

�

osung des

Glei
hungssystemes ers
hwert.

Es ist m

�

ogli
h dur
h die Addition eines geeigneten Termes das Spektrum der Eigenwerte wie-

der in positive Ri
htung zu vers
hieben, ohne die dynamis
hen L

�

osungen zu ver

�

andern und so

im verlustfreien Fall die sogenannte diskrete Helmholtzglei
hung bei niedrigen Frequenzen zu

bere
hnen (Hahne, 1992).

Der Vorteil ist dann, dass die Helmholtz-Systemmatrix im verlustfreien Fall positiv de�nit und so

das Glei
hungssystem insgesamt einfa
her zu l

�

osen ist. Diese Vorteile gehen aber dur
h zweierlei

verloren. Zum einen gilt dies nur f

�

ur kleine Frequenzen, d. h. F

�

alle in denen die Wellenl

�

ange des

anregenden Stromes gro� gegen

�

uber dem betra
hteten Re
henvolumen ist. Zum anderen erh

�

alt

man sofort wieder eine komplexe Systemmatrix, werden Strukturen mit endli
hen Leitf

�

ahig-

keiten untersu
ht, wie sie die hier betra
hteten K

�

orpermodelle generell besitzen. Bei einigen

Modellen ist zudem au
h die anregende Frequenz ni
ht mehr klein genug, so dass in jedem Fall

eine L

�

osung des Problems mit der Helmholtzglei
hung auss
heidet, da die wesentli
hen Vorteile

verloren gehen und zus

�

atzli
h der h

�

ohere Spei
her- und Re
henzeitbedarf dann einen gewi
htigen

Na
hteil darstellt (siehe hierzu Abs
hnitt 5.2.1). Das bedeutet, dass letzten Endes do
h die oben

bes
hriebene Curl-Curl-Glei
hung verwendet werden musste, die trotz der genannten Na
hteile

die bessere Alternative zur L

�

osung der numeris
hen Probleme in dieser Arbeit darstellt.

2.3.2 Dielektris
he und magnetis
he Verluste

In der vorgestellten Matrixglei
hung (2.30) k

�

onnen au
h dielektris
he und magnetis
he Verluste

ber

�

u
ksi
htigt werden. Die Permittivit

�

at "

r

ist dann komplex und de�niert als "

r

= "

0

r

� j"

00

r

.

Dadur
h wird au
h die Permittivit

�

atsmatrix D

"

komplex. Das glei
he gilt f

�

ur die Permeabilit

�

at

�

r

, die bei Ber

�

u
ksi
htigung magnetis
her Verluste

�

ubergeht in die komplexe Permeabilit

�

at �

r

.

Da in den hier betra
hteten Beispielen die Feldanregungen stets monofrequent sind, k

�

onnen

dielektris
he Verluste au
h in der Leitf

�

ahigkeit � ber

�

u
ksi
htigt werden. Dadur
h bleibt der

imagin

�

are Anteil von "

r

ungenutzt und die Permittivit

�

at reell:
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� = �

s

+ !"

0

"

00

r

(2.32)

Dies erfolgt in Anlehnung an die verf

�

ugbaren dielektris
hen Parameter f

�

ur mens
hli
hes K

�

orper-

gewebe aus der Literatur, da hierbei neben dem Realteil der Permittivit

�

at "

r

die Leitf

�

ahigkeit

� als Summe aus frequenzunabh

�

angiger statis
her Ionenleitf

�

ahigkeit �

s

und Leitf

�

ahigkeit auf-

grund in Phase s
hwingender polarisierbarer Ladungen angegeben ist (Gabriel et al., 1996a;

Pethig, 1991).

Den dielektris
hen Eigens
haften von mens
hli
hem Gewebe ist hier ein eigenes Kapitel gewid-

met. Daher soll an dieser Stelle ni
ht weiter auf die speziellen Eigens
haften von K

�

orpergewebe

eingegangen werden, sondern direkt auf die ausf

�

uhrli
hen Darstellung in Kapitel 3 verwiesen

werden.

2.3.3 Wahl der Randbedingungen

Eine weitere Ents
heidung, die vor der L

�

osung des numeris
hen Problems getro�en werden muss,

ist die Wahl der Randbedingungen an den Seitenr

�

andern des betra
hteten endli
hen Volumens.

Die beiden einfa
hsten M

�

ogli
hkeiten, das Re
henvolumen abzus
hlie�en, sind die Rand


�

a
hen

als ideal elektris
h leitend oder ideal permeabel zu betra
hten. Das f

�

uhrt dazu, dass die tangen-

tialen Feldst

�

arkekomponenten des elektris
hen Feldes auf dem Gitter G oder die tangentialen

magnetis
hen Flussdi
htekomponenten auf dem dualen Gitter

~

G vers
hwinden (Hahne, 1992).

Weiterhin gibt es no
h die M

�

ogli
hkeit o�ene Randbedingungen zu w

�

ahlen, bei denen ein An-

s
hluss des Re
henvolumens an den freien Raum simuliert wird (Kraw
zyk & Weiland,

1988). Dieses Verfahren ist aber nur f

�

ur senkre
ht einfallende ebene Wellen re
exionsfrei (MA-

FIA, 2000b). Daher ist bei der Modellgenerierung darauf zu a
hten, dass ein ausrei
hend gro�er

Abstand vom Modell zum Rand eingehalten wird, um die Re
exionen gering zu halten. Diese

Problematik wird in Abs
hnitt 5.2.3 weiter erl

�

autert.

2.3.4 L

�

osung des linearen Glei
hungssystems

Zur numeris
hen L

�

osung des linearen Glei
hungssystems, wel
hes dur
h Glei
hung (2.30) de�-

niert wird, existieren zahlrei
he Verfahren, auf die hier nur kurz mit den entspre
henden Lite-

raturangaben verwiesen wird. Im Prinzip wird mit der re
hten Seite von Glei
hung (2.30) eine

Stromverteilung auf den Gitterkanten von G als Anregung vorgegeben und mit Hilfe numeris
her

Verfahren eine L

�

osung f

�

ur das resultierende elektris
he Feld bestimmt. Mit dem so bere
hneten

elektris
hen Feld lassen si
h unter Ber

�

u
ksi
htung der dielektris
hen Materialparameter mit Glei-


hung (2.32) und Glei
hung (4.7) die Joule's
hen Verluste im betra
hteten Volumen bestimmen.

Diese Werte k

�

onnen dann dem weiter unten bes
hriebenen thermodynamis
hen Algorithmus zur

Verf

�

ugung gestellt werden, mit dem der zeitli
he Verlauf der Erw

�

armung bere
hnet werden kann.

Da die Komplexit

�

at der betra
hteten Probleme direkte Methoden wie das Gau�s
he Elimina-

tionsverfahren auss
hliesst, muss mit iterativen Methoden gearbeitet werden. Die Probleme,

das bes
hriebene Glei
hungssystem zu l

�

osen, liegen in der Inde�nitheit der komplexen System-

matrix aufgrund der Modelle mit verlustbehafteten Materialien, was herk

�

ommli
hen iterativen

Methoden S
hwierigkeiten bereitet. Hierzu eignen si
h erweiterte Verfahren auf Basis der konju-

gierten Gradienten. Einf

�

uhrungen in die Grundlagen dieser Verfahren �nden si
h bei Axelsson
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�

armeleitungsglei
hung

(1996); Faires und Burden (1994); Saad (1995) und Sa
hse (1998) und sollen hier ni
ht

n

�

aher erl

�

autert werden.

Ein geeignetes Verfahren zur L

�

osung der diskreten Curl-Curl-Glei
hung (2.30) mit verlustbe-

hafteten Materialien ist das sogenannte COCGSSOR-

3

Verfahren. Dieser Algorithmus ist eine

Erweiterung der konjugierten Gradienten und steht mit entspre
henden M

�

ogli
hkeiten der Sy-

stemmatrixvorkonditionierung als L

�

osealgorithmus im Programmpaket MAFIA zur Verf

�

ugung.

Alternativ dazu steht zus

�

atzli
h eine Reihe moderner Krylov-Unterraumverfahren zur Verf

�

ugung

(PSBCGR

4

und PQMR

5

), die in bestimmten F

�

allen bessere Konvergenzeigens
haften als das

erweiterte konjugierte Gradientenverfahren zeigen (Clemens et al., 1996).

Eine ausf

�

uhrli
he Darstellung angeregter zeitharmonis
her Felder und deren L

�

osungsverfahren

mit besonderer Betra
htung des COCGSSOR-Verfahrens �ndet si
h bei Hahne (1992). Die

neueren PSBCGR- und PQMR-Verfahren werden von Clemens und Weiland (1998) be-

s
hrieben. Die Untersu
hung der Konvergenzeigens
haften vers
hiedener L

�

osealgorithmen des

Programmpaktes MAFIA ist Gegenstand von Abs
hnitt 5.2.6.

2.4 Ableitung der Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung

Die Absorption elektromagnetis
her Energie im mens
hli
hen K

�

orper f

�

uhrt zu einer Erw

�

armung

des Gewebes. Daher ist im allgemeinen ni
ht nur die Bere
hnung der im K

�

orpermodell absor-

bierten Leistung interessant, sondern au
h die Temperaturverteilung w

�

ahrend und na
h der

Einwirkung der elektromagnetis
hen Felder auf das Gewebe. Mit der im vorhergehenden Ab-

s
hnitt bere
hneten Verlustleistung kann dur
h iteratives L

�

osen der W

�

armeleitungsglei
hung im

Zeitberei
h die Temperaturverteilung im Re
henvolumen bestimmt werden.

Zun

�

a
hst werden die Grundlagen des W

�

armetransports in biologis
hen Geweben bes
hrieben,

der si
h n

�

aherungsweise dur
h die Biow

�

armeleitungsglei
hung bes
hreiben l

�

asst. Im darauf fol-

genden Abs
hnitt wird diese Glei
hung analog zu den Maxwell-Glei
hungen mit Hilfe der Finiten-

Integrations-Te
hnik diskretisiert und in eine Matrixglei
hung umgeformt.

2.4.1 Grundlagen des W

�

armetransports

Die grundlegenden W

�

armetransportme
hanismen sind die W

�

armeleitung, die Konvektion und

die W

�

armestrahlung. Die W

�

armeleitung wird dur
h den Energietransport dur
h interatomaren

Impulsaustaus
h und bei Metallen zus

�

atzli
h dur
h Elektrondendi�usion bewirkt. Die Konvekti-

on erfordert eine Str

�

omung von Materie und ist nur in 
uiden Medien m

�

ogli
h. Bei der W

�

arme-

strahlung wird die W

�

armeenergie dur
h elektromagnetis
he Strahlung transportiert. Oft treten

alle drei Me
hanismen gemeinsam auf. Bei Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers ist vor allen Din-

gen die W

�

armeleitung im Gewebe, sowie die W

�

armekonvektion dur
h den Blut
uss ma�gebli
h.

Die Ber

�

u
ksi
htigung des Blut
usses f

�

uhrt zu einem zus

�

atzli
hen W

�

armeabstransport aus dem

betra
hteten Re
henvolumen und dadur
h zu einem zus

�

atzli
hen K

�

uhlungse�ekt. F

�

ur die Be-

tra
htung des

"

s
hlimmsten Falls\ kann daher die Gewebedur
hblutung verna
hl

�

assigt werden.

Die W

�

armestrahlung wird im weiteren n

�

aherungsweise dur
h geeignete Randbedingungen an

den Ober


�

a
hen der bere
hneten Strukturen ber

�

u
ksi
htigt.

3

Conjugate Orthogonal Conjugate Gradient Su
essive Symmetri
 Over Relaxation

4

Pre
onditioned Symmetri
 Biorthognal Conjugate GRadient

5

Pre
onditioned QuasiMinimum Residual
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D

D

Tn, Qn

G

G
~

( ,c , )l r1 s1 1,Q1

( ,c , )l r2 s2 2,Q2

Jn,1

Jn,4

Jn,6

Jn,5

Jn,2

Jn,3

Abbildung 2.5: Zur Diskretisierung der Biow

�

armeleitungsglei
hung kann dasselbe r

�

aumli
he Diskre-

tisierungsverfahren verwendet werden, wie bei der Ableitung der Gitter-Maxwell-Glei
hungen. Auf

den Knotenpunkten des Gitters G sind analog zur Anordnung der Potentiale die Temperaturwerte T

n

innerhalb einer dualen Gitterzelle von

~

G de�niert. Auf den Kanten des Gitters G werden die Kompo-

nenten des W

�

armestromes

~

J

n;i

de�niert, die in die duale Gitterzelle

~

G ein- und ausstr

�

omen. Dadur
h

wird die Zelle erw

�

armt oder abgek

�

uhlt. Zus

�

atzli
h zu den Temperaturwerten sind auf den Knoten-

punkten no
h die W

�

armeleistungen Q

n

de�niert, die zus

�

atzli
he W

�

arme dur
h Absorption elektroma-

gnetis
her Strahlung, Metabolismus und Blut
uss einbringen oder abf

�

uhren. In jeder Elementarzelle

k

�

onnen anisotrope Materialeigens
haften de�niert werden. (Aus Gr

�

unden der

�

Ubersi
htli
hkeit ist

nur ein Teil der s
hwarzen Pfeile wiedergegeben.)

Grundlage f

�

ur den thermis
hen Energietransport dur
h W

�

armeleitung und Blut
uss in bio-

logis
hen K

�

orpergeweben ist die sogenannte Bioheat-Transfer-Equation (Biow

�

armeleitungsglei-


hung) (Du
k, 1990; Bowman, 1981). Sie besteht aus der Fouriers
hen Di�erentialglei
hung

der W

�

armeleitung, die dur
h einen zus

�

atzli
hen Term f

�

ur die W

�

armekonvektion dur
h den Blut-


uss und einen Term f

�

ur die metabolis
he Eigenerw

�

armung erweitert wird:

�


s

�T

�t

=

~

r

�

�

~

rT

�

� w

B




B

�

B

� (T � T

B

) + q

HF

+ q

M

(2.33)

mit der Gewebedi
hte � (kg=m

3

), der Blutdi
hte �

B

(kg=m

3

), der spezi�s
hen W

�

armekapa-

zit

�

at 


s

(J=(kg �K)), der Temperatur T (K), der Bluttemperatur T

B

(K), der spezi�s
hen

W

�

armekapazit

�

at des Blutes 


B

(J=(kg �K)), der Gewebeperfusion w

B

�

m

3

=(kg � s)

�

, der W

�

arme-

leitf

�

ahigkeit � (W=(m �K)), der dur
h die elektromagnetis
hen Felder deponierten Leistungs-

di
hte q

HF

(W=m

3

) und der metabolis
hen Leistungsdi
hte q

M

(W=m

3

).
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2.4 Ableitung der Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung

Die linke Seite dieser Glei
hung bes
hreibt den ersten Hauptsatz der Thermodynamik, indem

si
h die Temperatur in einem betra
hteten Volumen aufgrund von W

�

armedi�usion dur
h die

Rand


�

a
hen, sowie dur
h die Konvektion dur
h den Blut
uss und den Energieeintrag dur
h

elektromagnetis
he Verlustleistung und metabolis
he Eigenerw

�

armung

�

andert.

Mit Hilfe des Gau�s
hen Satzes l

�

asst si
h Glei
hung (2.33) au
h in integraler Form angeben,

dabei werden zur Vereinfa
hung der S
hreibweise die Parameter, die die Eigens
haften des Blutes

bes
hreiben zu einer Konstanten zusammengefasst, d. h. k

B

= w

B




B

�

B

� :

Z

V

�


s

�T

�t

� dV =

I

�V

�

�

~

rT

�

� d

~

A+

Z

V

(�k

B

(T � T

B

) + q

HF

+ q

M

) � dV : (2.34)

Diese Glei
hung stellt nur eine N

�

aherung der tats

�

a
hli
hen Vorg

�

ange dar, da kein spezieller Kon-

vektionsterm in der Glei
hung enthalten ist, sondern der gesamte Ein
uss der Blutstr

�

omung

dur
h W

�

armequellen und -senken analog zu den absorbierten Leistungsdi
hten q

HF

und q

M

dargestellt wird. Anwendungen dieser Glei
hung zeigen jedo
h, dass die Abwei
hungen der be-

re
hneten Werte im Verglei
h zu komplexen Modell der Hyperthermiebere
hnung gering ist

(Charny & Levin, 1991).

Um die

�

Ubersi
htli
hkeit

�

uber Glei
hung (2.34) weiter zu verbessern wird im folgenden der

von der aktuellen Temperatur T unabh

�

angige Term, der die W

�

armequellen und -senken dur
h

Energieeintrag, Metabolismus

6

und Blut
uss darstellt, dur
h das Symbol Q zusammengefasst

und ersetzt:

Q = k

B

T

B

+ q

HF

+ q

M

: (2.35)

Damit l

�

asst si
h Glei
hung (2.34) einfa
h diskretisieren, wie im n

�

a
hsten Abs
hnitt gezeigt wird.

2.4.2 Die Diskretisierung der Biow

�

armeleitungsglei
hung

In Glei
hung (2.34) ist das Fouriers
he Gesetz enthalten, wel
hes die W

�

armestromdi
hte

~

J

w

mit

dem Temperaturgradienten und der W

�

armeleitf

�

ahigkeit verkn

�

upft:

~

J

w

= ��

~

rT : (2.36)

Mit Hilfe dieses Gesetzes l

�

asst si
h die Diskretisierung mit der Finiten-Integrations-Te
hnik

der Biow

�

armeleitungsglei
hung (2.34) demonstrieren. Das Volumenintegral

�

uber die Tempera-

tur

�

anderung in einer dualen Gitterzelle

~

V

n

auf der linken Seite von Glei
hung (2.34) l

�

asst si
h

mit Hilfe von Glei
hung (2.36) anhand der Anordnung der thermis
hen Komponenten na
h

Abbildung 2.5 als Summe der einzelnen W

�

armestr

�

ome J

n

in und aus einer beliebigen dualen

Gitterzelle mit der aktuellen Temperatur T

n

und der zus

�

atzli
hen W

�

armeleistung Q

n

in der

n-ten Gitterzelle bes
hreiben:

Z

V

n

�


s

�T

n

�t

� dV

n

= �J

n;1

+ J

n;2

� J

n;3

� J

n;4

+ J

n;5

+ J

n;6

+Q

n

� k

B;n

T

n

: (2.37)

6

In der Regel ist der Ein
uss des Metabolismus im Verglei
h zur Erw

�

armung dur
h die Verlustleistung so

gering, dass er verna
hl

�

assigt werden kann. Der Ein
uss des Metabolismus bleibt daher unber

�

u
ksi
htigt.
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Die einzelnen Komponenten J

n

sind hierbei vorzei
henri
htig zu summieren. Die Umsetzung

in diskrete Gitter-Matrix-Glei
hungen erfolgt analog zu Glei
hung (2.9) und (2.10). F

�

uhrt man

diese Umsetzung auf allen dualen Gitterzellen aus, so erh

�

alt man die folgende diskrete Gitter-

Matrix-Glei
hung:

~

D

V

�D

m

�

d

dt

~

t = �

~

S �

~

D

A

�

~

j

w

+

~

D

V

�

�

~
q�D

B

�

~

t

�

: (2.38)

Ebenso l

�

asst si
h, analog zur De�nition des elektris
hen Feldes anhand des Gradienten eines

Potentials wie in Glei
hung (2.21) gezeigt, das Fouriers
he Gesetz als diskrete Glei
hung angeben:

~

j

w

= D

�

�

~

S

T

�

~

t : (2.39)

Die Matrizen

~

D

V

,

~

D

A

,

~

S und

~

S

T

sind mit denen der bereits abgeleiteten Gitter-Maxwell-

Glei
hungen identis
h und enthalten Geometrieinformationen (

~

D

V

,

~

D

A

) oder stellen Operatoren

dar (

~

S,

~

S

T

).

Die Matrix D

m

enth

�

alt analog zu den Materialmatrizen D

"

, D

�

und D

�

die gemittelten Di
h-

ten und spezi�s
hen W

�

armekapazit

�

aten. Glei
hes gilt f

�

ur die Matrix D

�

, die die gemittelten

W

�

armeleitf

�

ahigkeiten enth

�

alt. Die Matrix D

B

ist ebenfalls eine Diagonalmatrix der Ordnung

3n� 3n, die die thermodynamis
hen Eigens
haftenen des Blutes enth

�

alt.

Setzt man Glei
hung (2.39) in Glei
hung (2.38) ein, so erh

�

alt man

~

D

V

�D

m

�

d

dt

~

t = �

~

S �D

�

�

~

S

T

�

~

D

A

�

~

t+

~

D

V

�

�

~
q�D

B

�

~

t

�

; (2.40)

die au
h als Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung bezei
hnet wird. Im folgenden werden die Matrizen

~

D

V

und

~

D

A

, die die geometris
hen Informationen enthalten aus Gr

�

unden der

�

Ubersi
htli
hkeit

�

uber die Glei
hung unterdr

�

u
kt. Als weitere Vereinfa
hung wird die Matrix A =

~

S � D

�

�

~

S

T

eingef

�

uhrt und die Matrix D

m

in Glei
hung (2.40) auf die re
hte Seite gebra
ht. Es ergibt si
h

d

dt

~

t = �D

m

�1

�A �

~

t+D

m

�1

�

�

~
q�D

B

�

~

t

�

= �D

m

�1

� (A+D

B

) �

~

t+D

m

�1

�
~
q (2.41)

als Ausgangspunkt f

�

ur die Bere
hnung von transienten Erw

�

armungen in Zeitberei
h. Voraus-

setzung f

�

ur die Bestimmung der Temperaturverteilung zu einem beliebigen Zeitpunkt t ist die

Festlegung einer anf

�

angli
hen Temperaturverteilung (Anfangsbedingung) und die Festlegung der

Randbedingungen.

Die anf

�

angli
he Temperaturverteilung ist abh

�

angig von Art und Struktur des gestellten Problems

und ist im einfa
hsten Fall eine Konstante, d.h. jeder Knotenpunkt im Re
henvolumen erh

�

alt

die glei
he Anfangstemperatur zu einem bestimmten Zeitpunkt t

0

und be�ndet si
h so in einem

thermodynamis
hen Glei
hgewi
ht.

Als r

�

aumli
he Randbedingungen existieren drei lineare Arten. Die erste M

�

ogli
hkeit besteht

darin, dass die Ober


�

a
he des Re
henvolumens auf einer konstanten Temperatur gehalten wird.

Die zweite Randbedingung besteht in der Annahme einer vorgegebenen W

�

armestromdi
hte in
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2.5 Die Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung im Zeitberei
h

oder aus dem Re
henvolumen heraus. Als dritte M

�

ogli
hkeit ergibt si
h dann no
h die gemis
hte

Randbedingung, bei der das betra
htete Re
henvolumen mit einem ihm umgebenden 
uiden

Medium im W

�

armeaustaus
h steht.

Eine weitere Randbedingung ist die Abgabe von Energie als elektromagnetis
he Strahlung na
h

dem Strahlungsgesetz von Stefan und Boltzmann. Diese ist aber ni
htlinear und muss angen

�

ahert

werden, um das gesamte W

�

armeleitungsproblem linear zu belassen. Eine ausf

�

uhrli
he Diskussion

hier

�

uber �ndet si
h bei Pinder (1998).

Bisher wurden alle physikalis
hen Materialparameter immer als konstant angenommen. Hierbei

gilt aber zu bea
hten, dass alle Materialparameter { die dielektris
hen Parameter "

r

, �

r

und �,

sowie die thermodynamis
hen Parameter �, 


s

und � { temperaturabh

�

angig sind. Diese Tem-

peraturabh

�

angigkeit ist in der Regel bei der L

�

osung numeris
her Probleme zu ber

�

u
ksi
htigen

und erfordern unter Umst

�

anden mehrere Neubere
hnungen bei der L

�

osung gekoppelter Pro-

bleme. Dies wird in Unterkapitel 2.6 diskutiert. Zun

�

a
hst folgt im n

�

a
hsten Unterkapitel eine

Darstellung von zwei L

�

osungsverfahren der Biow

�

armeleitungsglei
hung im Zeitberei
h und einer

Re
henzeitverk

�

urzung dur
h eine adaptive Steuerung des Zeits
hrittes.

2.5 Die Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung im Zeitberei
h

Die L

�

osung des thermodynamis
hen Problems im Zeitberei
h kann auf zwei vers
hiedene Arten

erfolgen. Zum einen kann mit einem expliziten Verfahren die zeitli
he Ableitung der Temperatur

auf der linken Seite von Glei
hung (2.41) dur
h eine N

�

aherung ersetzt werden und die ganze

Glei
hung s
hrittweise mit einem festen Zeits
hritt sukzessive bere
hnet werden. Der maximal

stabile Zeits
hritt f

�

ur diese Iterationsmethode ist aber begrenzt, so dass mit einem impliziten

Verfahren unabh

�

angig von einem Stabilit

�

atskriterium mit gr

�

o�eren Zeits
hritten gearbeitet wer-

den kann. Diese beiden Verfahren werden im folgenden kurz vorgestellt. Der interessierte Leser

�ndet hierzu ausf

�

uhrli
he Darstellungen und Ableitungen bei Jaluria und Torran
e (1986).

2.5.1 Explizite Zeitintegration

Bei der expliziten Zeitintegration wird die Zeita
hse in vorgegebenen Zeits
hritten �t abgetastet.

Der aktuelle Zeits
hritt wird im folgenden mit n bezei
hnet. Dazu wird in Glei
hung (2.41) die

Ableitung na
h der Zeit dur
h eine N

�

aherung ersetzt:

d

dt

f(n) =

f(n+ 1)� f(n)

�t

+O(�t) : (2.42)

Diese N

�

aherung wird au
h Vorw

�

artsdi�erenzquotient genannt. Setzt man in dieser Glei
hung

f(n) =

~

t(n) und diese Glei
hung wiederum in (2.41) ein und l

�

ost na
h

~

t(n + 1) auf, so ergibt

si
h folgende Rekursionsformel f

�

ur die Temperaturverteilung

~

t(n+ 1):

~

t(n+ 1) =

�

I��t �D

m

�1

� (A+D

B

)

�

�

~

t(n) +�t �D

m

�1

�
~
q(n) : (2.43)

Diese Iteration besteht im wesentli
hen aus einer einfa
hen Matrix-Vektor-Multiplikation. Dur
h

die Ber

�

u
ksi
htigung des Blut
usses ergibt si
h eine zus

�

atzli
he Subtraktion auf der Hauptdia-

gonalen der Iterationsmatrix, da der Parameter w

B

, der die Gewebeperfusion bes
hreibt, stets

positiv ist, wenn die Dur
hblutung des Gewebes ber

�

u
ksi
htigt wird.
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Wird die Dur
hblutung ni
ht ber

�

u
ksi
htigt, ergibt si
h dieser Parameter zu Null. Die Diago-

nalmatrix D

B

vers
hwindet dann aus der Iterationsmatrix. Weiterhin f

�

allt dann der Term k

B

T

B

aus dem Vektor
~
q(n) heraus, der na
h Glei
hung (2.35) den temperaturunabh

�

angigen Teil des

Perfusionsterms darstellt.

Damit das Iterationsverfahren stabil ist, ist es erforderli
h, dass die Eigenwerte der Iterations-

matrix

B = I��t �D

m

�1

(A+D

B

) (2.44)

betragsm

�

a�ig kleiner oder glei
h eins sind (Jaluria & Torran
e, 1986), der Spektralradius

7

also der Bedingung

%(B) = jjBjj

2

� 1 (2.45)

gen

�

ugt. Dies f

�

uhrt unmittelbar zu folgendem Stabilit

�

atskriterium f

�

ur den maximal zul

�

assigen

stabilen Zeits
hritt, das in jeder Gitterzelle erf

�

ullt sein muss:

�t

max

�

�


s

�

�

2�

w

B

�

B




B




s

�

4�

�

�

1

�x

2

+

1

�y

2

+

1

�z

2

�

�1

: (2.46)

Aus dieser Glei
hung ist ersi
htli
h, dass eine Verfeinerung des Gitternetzes sowie die Ber

�

u
k-

si
htigung des Blut
usses dur
h das Gewebe den maximal zul

�

assigen Zeits
hritt verkleinert.

Im praktis
hen Fall ist der Zeits
hritt gem

�

a� dieser Bedingung in jeder Gitterzelle zu bere
h-

nen und dann f

�

ur die gesamte Iterationsre
hnung das kleinste ermittelte �t

max

zu verwenden.

Bei feinen Gitterau


�

osungen und mens
hli
hem Gewebe f

�

uhrt dies auf Zeits
hrittweiten unter

1 ms Dauer was zu einer sehr hohen Anzahl an Iterationss
hritten und damit verbunden einer

langen Re
henzeit f

�

uhrt. Dies s
hr

�

ankt die Anwendbarkeit des expliziten Verfahrens f

�

ur gro�e

Simulationszeitr

�

aume ein. Daher muss oft auf das im n

�

a
hsten Abs
hnitt bespro
hene implizite

Verfahren ausgewi
hen werden.

2.5.2 Implizite Zeitintegration

Aufgrund der Eins
hr

�

ankung bez

�

ugli
h des maximal zul

�

assigen Zeits
hrittes beim expliziten Ver-

fahren wird im folgenden ein Verfahren vorgestellt, bei dem die Eigenwerte der Iterationsmatrix

unabh

�

angig von der Wahl der Zeits
hrittweite �t stets kleiner oder glei
h eins sind. Bei diesem

impliziten Verfahren ist daher ein beliebiger Zeits
hritt w

�

ahlbar. Um dieses Verfahren abzuleiten

wird zun

�

a
hst eine alternative N

�

aherung zum Vorw

�

artsdi�erenzenquotienten (2.42) betra
htet:

f(n+ 1)� f(n)

�t

� 


d f(n+ 1)

dt

+ (1 + 
)

d f(n)

dt

; 0 � 
 � 1 : (2.47)

F

�

ur 
 = 0 erh

�

alt man den Vorw

�

artsdi�erenzenquotient, f

�

ur 
 = 1 den R

�

u
kw

�

artsdi�erenzenquo-

tient. Hier ist insbesondere der Fall 
 = 1=2 von Interesse, wel
hes auf ein Verfahren f

�

uhrt, das

in der Literatur als Crank-Ni
olson-Verfahren bekannt ist (Li
k, 1989).

7

Der betragsm

�

a�ig gr

�

o�te Eigenwert einer Matrix B wird au
h Spektralradius %(B) genannt.
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2.5 Die Gitter-W

�

armeleitungsglei
hung im Zeitberei
h

Setzt man f

�

ur 
 = 1=2 die Gitter-W

�

armeleitungssglei
hung (2.41) in Glei
hung (2.47) ein, so

ergibt si
h mit Ber

�

u
ksi
htigung des Blut
usses:

~

t(n+ 1) =

�

2I+�t D

m

�1

(A+D

B

)

�

�1

�

2I��t D

m

�1

(A+D

B

)

�

�

~

t(n)+

�t �

�

2I+�t D

m

�1

(A+D

B

)

�

�1

�D

m

�1

� [
~
q(n+ 1) +

~
q(n)℄ : (2.48)

Dieses implizite Rekursionss
hema ist komplizierter als das explizite na
h Glei
hung (2.43).

Neben einer Matrix-Vektor-Multiplikation ist die Matrix 2I+�tD

m

�1

(A+D

B

) zu invertieren,

was glei
hbedeutend ist mit dem L

�

osen eines linearen Glei
hungssystemes. Der Vorteil dieses

Verfahrens ist, dass die Eigenwerte der Systemmatrix stets kleiner als eins sind, unabh

�

angig

vom gew

�

ahlten Zeits
hritt �t. Die Tatsa
he, dass keine obere S
hranke f

�

ur ein stabiles �t

max

existiert muss allerdings dur
h einen h

�

oheren numeris
hen Aufwand erkauft werden, da hierbei

die Systemmatrix invertiert werden muss. Dies ist ni
ht zwingenderweise bei jedem Re
hens
hritt

notwendig, sondern kann aus Gr

�

unden der Zeitersparnis au
h in guter N

�

aherung abh

�

angig von

der Temperaturver

�

anderung im Re
henvolumen gesteuert werden. D. h. die Matrixinversion

wird erst bei Errei
hen einer maximalen Temperatur

�

anderung an einem beliebigen Punkt im

Re
henvolumen dur
hgef

�

uhrt.

Die Matrixinversion wird dur
h L

�

osen eines linearen Glei
hungssystemes dur
hgef

�

uhrt wel
hes

das Verfahren der konjugierten Gradienten verwendet (Ha
kbus
h, 1990). Der gr

�

o�ere nume-

ris
he Aufwand des impliziten Verfahrens lohnt in den F

�

allen, wo auf eine h

�

au�ge Aktualisierung

der invertierten Matrix verzi
htet werden kann. Das sind F

�

alle, bei denen zwis
hen den einzelnen

Zeits
hritten nur kleine Temperatur

�

anderungen (< 1 K) auftreten.

Die Wahl des Zeits
hrittes beein
usst au�erdem die Konvergenzges
hwindigkeit des Iterations-

verfahren zur Matrixinversion. Ein zu gro�er Zeits
hritt verz

�

ogert die Konvergenz so sehr, dass

die Ges
hwindigkeitsvorteile des impliziten Verfahrens verloren gehen. Die Wahl des geeigneten

Zeits
hrittes beruht letzten Endes auf Erfahrungswerten und ist Teil der numeris
hen Vorun-

tersu
hungen in Kapitel 5. Dar

�

uber hinaus ist es m

�

ogli
h, den Zeits
hritt w

�

ahrend der Iteration

sukzessive zu vergr

�

o�ern, was eine betr

�

a
htli
he Einsparung an Re
henzeit mit si
h bringen

kann, wie im n

�

a
hsten Abs
hnitt erl

�

autert wird.

2.5.3 Adaptive Zeits
hrittsteuerung des thermodynamis
hen L

�

osers

Die implizite Zeitintegration erlaubt die Wahl eines beliebigen Zeits
hrittes im Gegensatz zur

expliziten Zeitintegration. Dadur
h ist es m

�

ogli
h au
h w

�

ahrend des Simulationslaufes den Zeit-

s
hritt anzupassen. Die Vorteile den Zeits
hritt zu

�

andern, liegen bei den besseren M

�

ogli
hkeiten

zeitli
he Abl

�

aufe mit weniger Iterationss
hritten und damit weniger numeris
hem Re
henauf-

wand zu simulieren.

Geht man z. B. von einer Quelle mit konstanter Leistung aus, so errei
ht die Temperatur-

verteilung na
h einiger Zeit einen station

�

aren Zustand und der Temperaturanstieg im Modell

zeigt einen exponentiellen Verlauf. Die Temperaturerh

�

ohungen sind zu Beginn der Iteration am

gr

�

o�ten und werden im weiteren Verlauf immer kleiner.

In diesen F

�

allen ist es m

�

ogli
h, den Zeits
hritt sukzessive zu erh

�

ohen, um so die Anzahl der Itera-

tionss
hritte zu verringern. Dazu ist eine adaptive Zeits
hrittsteuerung notwendig, die ausgehend
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von der maximalen Temperaturerh

�

ohung an einem Punkt im Re
henvolumen den n

�

a
hsten Zeit-

s
hritt so w

�

ahlt, dass der lokale zeitli
he Diskretisierungsfehler immer in der glei
hen Gr

�

o�en-

ordnung bleibt.

�

Ahnli
he Vereinfa
hungen sind au
h bei einem gepulsten Ho
hfrequenzfeld m

�

ogli
h. Je na
h dem

Puls-Pausenverh

�

altnis kann eine gemittelte Dauerleistung angenommen und dann wiederum mit

einem adaptiven Zeits
hritt gere
hnet werden, wenn auf eine genaue zeitli
he Na
hbildung der

einzelnen Ho
hfrequenzpulse in guter N

�

aherung verzi
htet werden kann. In Abs
hnitt 5.4 �nden

si
h zu dieser Thematik Ergebnisse von verglei
henden Re
hnungen.

Pinder (1998) s
hl

�

agt f

�

ur diese F

�

alle eine einfa
he Zeits
hrittweitensteuerung vor, bei der die

Zeits
hrittweite �t

n

in Abh

�

angigkeit von der Abnahme der Steigung des Temperaturverlaufes

vergr

�

o�ert wird. Da die Temperaturzunahme im Re
henvolumen ni
ht

�

uberall glei
h gro� ist, ist

der Gitterpunkt zu w

�

ahlen, an dem der Temperaturanstieg im letzten Re
hens
hritt am gr

�

o�ten

ist. Na
h Pinder bildet man die Maximumnorm der Temperaturverteilung zwis
hen aktuellem

Zustand und der Verteilung vor dem letzten Zeits
hritt und setzt diese ins Verh

�

altnis zu der

Maximumnorm, die aus der Temperaturverteilung vor und na
h dem ersten Zeits
hritt ermittelt

wurde. Der Zeits
hritt �t

n+1

ergibt si
h dann zu:

�t

n+1

=

jj

~

t(1)�

~

t(0)jj

1

jj

~

t(n)�

~

t(n� 1)jj

1

��t

n

: (2.49)

Diese Zeits
hrittsteuerung hat zur Folge, dass die maximale Temperatur

�

anderung an den Git-

terknotenpunkten in etwa glei
h gro� bleibt.

Praktis
herweise wird die S
hrittweitenanpassung w

�

ahrend der Iteration so dur
hgef

�

uhrt, dass

na
h dem ersten Iterationss
hritt mit einer initialen kleinen Zeits
hrittweite �t

0

derjenige Git-

terpunkt im Gitter bestimmt wird, an dem die maximale Temperaturzunahme stattgefunden

hat. Aufgrund der konstanten W

�

armeleistung bleibt in den meisten F

�

allen dieser Knoten stets

der Punkt maximaler Temperaturzunahme und kann in guter N

�

aherung dann bei allen folgen-

den Iterationss
hritten als Referenzwert f

�

ur die Zeits
hrittsteuerung verwendet werden, anstatt

immer wieder neu bestimmt zu werden.

Ein Na
hteil von Glei
hung (2.49) liegt darin, dass der Zeits
hritt �t

n+1

bei Errei
hen des

station

�

aren Zustandes unendli
h gro� wird, weil der Nenner in Glei
hung (2.49) gegen Null

geht. Aus diesem Grund ist es notwendig, die maximale Zeits
hrittzunahme dur
h einen Faktor

k > 1; 0 zu begrenzen. Damit ergibt si
h f

�

ur den Zeits
hritt �t

n+1

folgende Bedingung:

�t

n+1

= min

(

jj

~

t(1)�

~

t(0)jj

1

jj

~

t(n)�

~

t(n� 1)jj

1

��t

n

; k ��t

n

)

: (2.50)

Allerdings ist diese Zeits
hrittsteuerung na
h Pinder ni
ht f

�

ur jedes numeris
he Modell geeignet.

Trotz der Eins
hr

�

ankung bez

�

ugli
h der maximal m

�

ogli
hen Zeits
hrittzunahme dur
h den Faktor

k kann bei langen Simulationszeitr

�

aumen der Zeits
hritt �t

n+1

sehr gro� werden. Daraus egeben

si
h letzten Endes Probleme bei der Matrixinversion in Glei
hung (2.48). Je gr

�

o�er der Zeits
hritt

�t

n+1

gew

�

ahlt wird, desto mehr erh

�

oht si
h die Konditionszahl

8

der Systemmatrix und desto

8

Die Konditionszahl �(A) einer Matrix A ergibt si
h aus dem Produkt des jeweils betragsm

�

a�ig gr

�

o�ten

Eigenwertes der Matrix %(A) und der invertierten Matrix %(A

�1

) (Ha
kbus
h, 1990). Damit ergibt si
h f

�

ur die

Konditionszahl �(A) = %(A) � %(A

�1

).
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mehr Iterationss
hritte sind notwendig, diese Matrix zu invertieren. Der Anstieg der notwendigen

Iterationss
hritte bei der Matrixinversion kann sogar so gro� werden, dass der Vorteil einer

Verk

�

urzung der ben

�

otigten Re
henzeit komplett verloren geht, der prim

�

ar dur
h die adaptive

Zeits
hrittvergr

�

o�erung errei
ht werden sollte.

Aus diesem Grund wird vorges
hlagen, Glei
hung (2.50) um einen dritten Term zu erweitern.

Als einfa
hste L

�

osung bietet si
h die Einf

�

uhrung eines absoluten maximalen Zeits
hrittes �t

max

an, der verhindert, dass der Zeits
hritt

�

uber alle Grenzen steigt. Die Iteration kann somit in

ihrem Verlauf in eine Iteration mit konstantem Zeits
hritt

�

ubergehen. F

�

ur die Zeits
hrittweiten-

bere
hnung gilt daher:

�t

n+1

= min

(

jj

~

t(1)�

~

t(0)jj

1

jj

~

t(n)�

~

t(n� 1)jj

1

��t

n

; k ��t

n

; �t

max

)

: (2.51)

In der Praxis hat si
h gezeigt, dass bei man
hen Problemen ein maximaler Zeits
hritt von

�t

max

= 400 s no
h eine zufriedenstellende Konvergenzges
hwindigkeit der Systemmatrixin-

version des impliziten Verfahrens ergibt und somit einen brau
hbaren Kompromiss darstellt,

da selbst bei langen simulierten Zeitr

�

aumen von bis zu 18 000 s eine deutli
he Reduktion der

ben

�

otigten Iterationss
hritte und damit au
h der Re
henzeit erzielt werden kann. F

�

ur den Fak-

tor k ergeben Werte um 1,25 gute Ergebnisse bez

�

ugli
h einer s
hnellen Zeits
hrittzunahme bei

Ann

�

aherung an den station

�

aren Zustand, ohne die Dauer f

�

ur die Matrixinversion zu sehr zu

erh

�

ohen. In Kapitel 5

�

uber numeris
he Voruntersu
hungen wird darauf no
h ausf

�

uhrli
h einge-

gangen.

2.6 Numeris
he Kopplung elektrodynamis
her und thermody-

namis
her Prozesse

Die Kopplung elektrodynamis
her und thermodynamis
her Prozesse ist von fundamentaler Be-

deutung f

�

ur die Beurteilung der Auswirkung von Therapie- und Diagnosemethoden auf den

mens
hli
hen K

�

orper. Die Leistungsabsorption aus einem elektromagnetis
hen Feld f

�

uhrt zu ei-

ner lokalen Erw

�

armung. Erst die genauere thermodynamis
he Betra
htung erlaubt R

�

u
ks
hl

�

usse

auf die Risiken f

�

ur den Patienten. Dazu ist es notwendig, das elektrodynamis
he und das thermo-

dynamis
he Problem zu koppeln. Ausgehend von den Maxwells
hen Glei
hungen (2.1-2.4) und

der Biow

�

armeleitungsglei
hung (2.34) ergibt si
h ein ni
htlineares gekoppeltes System partieller

Di�erentialglei
hungen:

~

r�

~

E = �

�

�t

h

�(T )

~

H

i

(2.52)

~

r�

~

H =

�

�t

h

"(T )

~

E

i

+ �(T )

~

E (2.53)

~

r �

h

"(T )

~

E

i

= �

e

(2.54)

~

r �

h

�(T )

~

H

i

= 0 (2.55)

�


s

�T

�t

� dV =

~

r �

�

�

~

rT

�

+Q� k

B

T : (2.56)
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Die einzelnen Glei
hungen dieses Glei
hungssystemes sind dur
h die Temperaturabh

�

angigkeit

der dielektris
hen Materialparameter ", � und � gekoppelt. Die Verkopplung der Biow

�

arme-

leitungsglei
hung mit den Maxwell-Glei
hungen kommt

�

uber die Gr

�

o�e Q zustande, die na
h

Glei
hung (2.35) au
h die Verlustleistung q

HF

enth

�

alt, die si
h aus der L

�

osung des elektroma-

gnetis
hen Problems ergibt.

Eine analytis
he ges
hlossene L

�

osung des Systems l

�

asst si
h aufgrund der Komplexit

�

ats des

Problems im allgemeinen ni
ht angeben. In der Praxis l

�

asst si
h das gekoppelte Problem n

�

ahe-

rungsweise entkoppeln, indem man die dielektris
hen Parameter in einem gewissen Temperatur-

berei
h als konstant annimmt. Dadur
h wird die L

�

osung vereinfa
ht und das Problem kann in

zwei Teils
hritte aufgeteilt werden.

Zun

�

a
hst wird das elektromagnetis
he Problem im Frequenzberei
h wie in Abs
hnitt 2.3 be-

s
hrieben gel

�

ost. Die zu untersu
hende Struktur wird einem elektromagnetis
hen Feld ausge-

setzt wel
hes dur
h eine sinusf

�

ormige kontinuierli
he Stromdi
hte

~

J

e

erzeugt wird. Mit einem

L

�

osealgorithmus wird das entstehende elektris
he Feld

~

E in seinem einges
hwungenen Zustand

bere
hnet. Damit l

�

asst si
h in jeder Gitterzelle die Verlustleistung bestimmen.

Die mittlere Verlustleistung P

n

in jeder einzelnen Gitterzelle ist proportional zum Quadrat des

Mittelwertes des elektris
hen Feldes E

Am

. Dieser ergibt si
h bei sinusf

�

ormiger Feldanregung

aus dem Betragsquadrat E

Am

� j

~

Ej der komplexen Amplitude des elektris
hen Feldes dur
h

Division der Feldamplitude E

Am

dur
h den Faktor

p

2:

P

n

=

Z

V

n

�(T )E

2

Am

dV =

1

2

Z

V

n

�(T )E

2

Am

dV : (2.57)

Der Eingabeparameter q

HF

in Glei
hung (2.56) stellt eine Leistungsdi
hte dar. Daher ist f

�

ur jedes

Volumenelement des Re
hengebietes die bere
hnete Verlustleistung no
h dur
h das Volumen

�V

n

der betra
hteten Gitterzelle zu dividieren:

q

n;HF

=

P

n

�V

n

: (2.58)

Die gesamte Verlustleistung ergibt si
h dur
h Summation der einzelnen Betr

�

age aller Gitterzel-

len. Bei biologis
hen Materialien erfolgt die Bestimmung der Verlustleistung au
h gem

�

a� Glei-


hung (2.57). Allerdings gestaltet si
h die Zusammensetzung der Leitf

�

ahigkeit � komplizierter,

so dass dieser Problematik ein eigener Abs
hnitt 4.2.3 gewidmet ist, bei der die Bere
hnung der

Verlustleistung no
hmals ausf

�

uhrli
her dargestellt wird.

Die so bere
hnete gemittelte Verlustleistungsdi
hte dient als Eingabeparameter q

HF

in Glei-


hung (2.34). Ausgehend von einer Anfangstemperaturverteilung kann im Zeits
hrittverfahren

die Erw

�

armung im Re
henvolumen ermittelt werden. Dabei ist es mit dem vorgestellten Verfah-

ren au
h m

�

ogli
h, gepulste Vorg

�

ange zu simulieren, da die Verlustleistungsdi
hte q

HF

w

�

ahrend

der Iteration beliebig gesetzt werden kann. Dies ist mit einem An- und Abs
halten der Energie-

quelle verglei
hbar.

Im Falle einer ni
ht verna
hl

�

assigbaren

�

Anderung der dielektris
hen und physikalis
hen Para-

meter dur
h die entstehende Erw

�

armung ist das zeitli
he Iterationsverfahren bei Errei
hen einer

Grenztemperatur abzubre
hen und mit den angepassten dielektris
hen Parametern "

r

, �

r

und

� zun

�

a
hst wiederum das elektromagnetis
he Feldproblem zu l

�

osen. Aus der L

�

osung ergibt si
h
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EndeInitialisierung

Elektrodynamisches
Feldproblem

Verlustleistungsdichte QHF

Thermodynamisches
Feldproblem

Endzeitpunkt
erreicht?

Aktualisieren von

, , , , c ,e m k r lr r s

Nein

Ja

Erlaubtes

T
erreicht?

D

Ja

Nein

Abbildung 2.6: Das Ablaufs
hema zeigt das prinzipielle numeris
he Vorgehen bei der Bere
hnung

gekoppelter elektromagnetis
her und thermodynamis
her Probleme. Zun

�

a
hst wird das elektrodyna-

mis
he Feldproblem gel

�

ost und dabei die Verlustleistung im betra
hteten Re
henvolumen ermittelt.

Die Verlustleistung dient als Eingabeparameter f

�

ur den thermodynamis
hen Algorithmus. Wird eine

vorher de�nierte Temperaturerh

�

ohung im Re
henvolumen

�

ubers
hritten, so bri
ht der thermodynami-

s
he Algorithmus ab und die physikalis
hen Materialparameter werden neu bestimmt, um dann wieder

das elektrodynamis
he Feldproblem erneut zu l

�

osen und die Verlustleistung erneut zu bestimmen.

Dies wird fortgef

�

uhrt, bis der Endzeitpunkt errei
ht wird.

eine neue Verlustleistungsdi
hteverteilung mit der die unterbro
hene Erw

�

armungsbere
hnung

fortgesetzt werden kann. Dabei gilt es dann au
h die

�

ubrigen physikalis
hen Parameter �, 


s

und

� der aktuellen Temperaturverteilung anzupassen.

Dieser We
hsel zwis
hen elektromagnetis
hem und thermodynamis
hen L

�

oser ist so oft dur
h-

zuf

�

uhren bis die gew

�

uns
hte Simulationszeit errei
ht ist. Abbildung 2.6 verdeutli
ht diese Vor-

gehensweise.

Diese Entkopplung und damit sukzessive Bere
hnung ist m

�

ogli
h, da in der Regel das elektro-

magnetis
he Feld bereits einges
hwungen ist, bevor si
h signi�kante Temperaturver

�

anderungen

ergeben. Elektromagnetis
he Eins
hwingvorg

�

ange spielen si
h im Laufe einiger Periodendau-

ern des anregenden Signals ab. Nimmt man zum Beispiel 100 Perioden bei einer Frequenz von

100 MHz an, so ergibt si
h eine Eins
hwingdauer von 1 �s, die weit unter der Zeitdauer f

�

ur eine

�

Anderung der Temperaturverteilung liegt.

Zur Verdeutli
hung kann der maximal zul

�

assige Zeits
hritt (2.46) als Zeitkonstante f

�

ur das ther-

modynamis
he Iterationsverfahren f

�

ur einige Materialien und Gitters
hrittweiten bere
hnet wer-

den und mit dem Courant-Kriterium vergli
hen werden. Dieses Kriterium gibt den maximalen

stabilen Zeits
hritt bei der transienten Bere
hnung elektromagnetis
her Felder mit den Max-

wells
hen Glei
hungen im Zeitberei
h an und ist ein Ma� f

�

ur die Ges
hwindigkeit, mit der die

Feld

�

anderungen ablaufen (Thoma & Weiland, 1998):

�t

max

�

p

"

0

"

r

�

0

�

r

�

�

1

�x

2

+

1

�y

2

+

1

�z

2

�

�

1

2

; (2.59)
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Material �t

max;th

�t

max;el

�t

max;th

�t

max;el

(�x = �y = �z = 1 mm) (�x = �y = �z = 10 mm)

Muskel 1; 261 s 1; 637 � 10

�11

s 126; 1 s 1; 637 � 10

�10

Fett 1; 823 s 7; 120 � 10

�12

s 182; 3 s 7; 120 � 10

�11

Nervengewebe 1; 270 s 1; 430 � 10

�11

s 127; 0 s 1; 430 � 10

�10

Tabelle 2.1: Verglei
h der maximalen stabilen Zeits
hrittweiten bei der L

�

osung elektrodynamis
her

und thermodynamis
her Probleme im Zeitberei
h. Angeben sind die Zeits
hrittweiten bere
hnet na
h

der thermodynamis
hen Stabilit

�

atsbedingung (2.46) �t

max;th

und dem Courant-Kriterium (2.59)

�t

max;el

f

�

ur zwei vers
hiedene Gitters
hrittweiten eines

�

aquidistanten Gitters und drei vers
hiedene

biologis
he Materialien. Bei der Bere
hnung wurden die dielektris
hen Parameter bei einer Feld-

frequenz von 63; 9 MHz na
h Tabelle B.3 verwendet. Die thermodynamis
hen Parameter wurden

entspre
hend Tabelle B.1 eingesetzt. F

�

ur alle Parameter wurde eine Temperatur von 37

Æ

C ange-

nommen.

Tabelle 2.1 verglei
ht die maximalen stabilen Zeits
hritte bei der L

�

osung eines thermodynami-

s
hen und eines elektrodynamis
hen Problems bei zwei Gitters
hrittweiten eines

�

aquidistanten

Gitters und drei vers
hiedenen biologis
hen Materialien. Die Gitters
hrittweite wurde in Anleh-

nung an die in dieser Arbeit vorgestellten numeris
hen Modelle gew

�

ahlt. der Verglei
h zeigt, dass

die thermodynamis
hen Zeits
hrittweiten �t

max;th

in jedem Fall um einige Gr

�

o�enordnungen

�

uber den elektromagnetis
hen S
hrittweiten �t

max;el

liegen. F

�

ur alle im folgenden untersu
hten

Modelle gilt �t

max;el

� �t

max;th

, so dass das Bere
hnungss
hema aus Abbildung 2.6 als gute

N

�

aherung zur L

�

osung des gekoppelten Problems verwendet werden kann.

In den F

�

allen, in denen si
h dur
h die Absorption von Energie aus dem Ho
hfrequenzfeld nur

kleine Temperaturerh

�

ohungen ergeben, kann in guter N

�

aherung auf eine Wiederholung des L

�

ose-

vorgangs des elektromagnetis
hen Feldproblems verzi
htet werden, da si
h bei kleinen Tem-

peraturver

�

anderungen die dielektris
hen Parameter nur unwesentli
h

�

andern. Bei biologis
hen

Materialien ist au
h eine Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter zu beoba
hten,

die ber

�

u
ksi
htigt werden muss, sofern ihre Gr

�

o�enordnung bekannt ist. Dies wird eingehend

in Abs
hnitt 3.4.4 diskutiert. Die maximale Temperaturerh

�

ohung, ab der eine erneute L

�

osung

des elektromagnetis
hen Feldproblems notwendig wird, ist immer im Einzelfall festzulegen. Da-

bei ist au
h zun

�

a
hst abzus
h

�

atzen, ob der zus

�

atzli
he Re
henzeitaufwand in einem sinnvollen

Verh

�

altnis zu einer Verbesserung der numeris
hen L

�

osung steht.

2.7 Das Programmpaket MAFIA

2.7.1 Einf

�

uhrung

Das Programmpaket MAFIA ist ein CAD-Programm zur L

�

osung elektromagnetis
her und ther-

modynamis
her Feldprobleme, wel
hes die komplette zwei- und dreidimensionale Modellierung

beliebiger geometris
her Strukturen in kartesis
hen Koordinaten oder Zylinderkoordinaten er-

laubt. Der Kern des modularen Programmpaketes sind die vers
hiedenen L

�

osealgorithmen, die

Feldprobleme aus einer gro�en Palette von Problemstellungen mit Hilfe der Finiten-Integrations-

Te
hnik l

�

osen (siehe Abs
hnitt 2.2). Dazu geh

�

oren unter anderem elektro- und magnetostatis
he
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2.7 Das Programmpaket MAFIA

Probleme, Probleme mit harmonis
her Feldanregung im Frequenzberei
h, die Bere
hnung tran-

sienter Vorg

�

ange im Zeitberei
h oder die L

�

osung thermodynamis
her Feldprobleme. Die L

�

oseal-

gorithmen werden dur
h Programmteile zur Vorverarbeitung und Na
hbearbeitung der Modelle

und numeris
hen L

�

osungen erg

�

anzt (siehe Abbildung 2.7). Im folgenden werden die einzelnen

Module des Programmpaketes MAFIA in der Version 4.106 benannt und kurz bes
hrieben. Am

Ende �nden si
h Literaturhinweise mit weiterf

�

uhrenden Darstellungen.

2.7.2 Der modulare Aufbau von MAFIA

An erster Stelle steht die Generierung eines Gitternetzes im Netzgenerator M. Mit Hilfe geome-

tris
her Primitive (Kreis, Quadrat, Kugel, W

�

urfel, et
.) lassen si
h zun

�

a
hst fast beliebig kom-

plexe, zwei- oder dreidimensionale Strukturen de�nieren. Den einzelnen Primitiven wird dann

eine Materialnummer zugeordnet. Die physikalis
hen Materialeigens
haften werden an dieser

Stelle aber no
h ni
ht gesetzt. Dies ges
hieht in den einzelnen L

�

osermodulen.

Im n

�

a
hsten S
hritt wird das betra
htete Volumen mit einem kartesis
hen oder zylindris
hen

zwei- oder dreidimensionalen Gitter

�

uberzogen. Dabei werden die vorher de�nierten geometri-

s
hen Primitive dur
h eine oder mehrere Gitterzellen mit homogener Materialf

�

ullung approxi-

miert. Dieser Vorgang wird au
h geometris
he Diskretisierung genannt. Hierbei kommt es ins-

besondere bei runden Primitiven dur
h die Approximation mit einem re
htwinkligen Gitternetz

zu einem r

�

aumli
hen Diskretisierungsfehler. Dieser kann dur
h die Verwendung von nur partiell

gef

�

ullten Gitterzellen (Dreie
kszellen) verringert, aber ni
ht ganz vermieden werden.

Die Gittergr

�

o�en und -abst

�

ande k

�

onnen hierbei im Rahmen der zur Verf

�

ugung stehenden Spei-


herkapazit

�

at des Re
hners frei gew

�

ahlt werden. Die Gesamtzahl der Gitterknoten ergibt si
h

dann aus der Multiplikation der einzelnen Gitterkanten in jeder Raumri
htung. Der Spei
her-

bedarf pro Knotenpunkt ist abh

�

angig vom verwendeten L

�

osealgorithmus und spielt bei der

Gittergenerierung nur eine untergeordnete Rolle. Allerdings sollte an dieser Stelle s
hon bei der

Dimensionierung des Gitters die sp

�

atere Spei
herauslastung beda
ht werden, wenn es um die

Gesamtanzahl der Gitterknoten geht. Hier ist oft eine Gratwanderung zwis
hen Spei
herbedarf

und Re
henzeit, sowie geometris
her Au


�

osung und damit au
h r

�

aumli
her Diskretisierungsfeh-

ler n

�

otig.

In das erstellte Gitter k

�

onnen dann zus

�

atzli
h direkt komplexe geometris
he Datens

�

atze in-

tegriert werden, wie z. B. Modelle des mens
hli
hen K

�

orpers, die si
h ni
ht aus Primitiven

generieren lassen. Weiterhin erlaubt das Programmpaket MAFIA die Integration von F

�

aden

{ sogenannte Filamente { in das Gitter, die als ideale elektris
he Leiter eine leitende Verbin-

dung zwis
hen zwei Volumenberei
hen erm

�

ogli
hen, als Tr

�

ager eines anregenden Stromes oder

als Integrationspfade f

�

ur die Na
hbearbeitung dienen k

�

onnen.

Der n

�

a
hste S
hritt besteht in der Auswahl eines f

�

ur das Problem geeigneten L

�

osermoduls. In

den vorhergehenden Abs
hnitten wurden die L

�

osung der Maxwells
hen Glei
hungen f

�

ur harmo-

nis
he sinusf

�

ormige Feldanregungen im Frequenzberei
h (siehe Abs
hnitt 2.3) und die L

�

osung der

Biow

�

armetransportglei
hung im Zeitberei
h (siehe Abs
hnitt 2.5) vorgestellt. Die zugeh

�

origen

Algorithmen wurden in die Module W3 und H3 integriert. Neben diesen gibt es no
h Module

zur L

�

osung der Maxwell-Glei
hungen und Bere
hnung von transienten Vorg

�

angen im Zeitberei
h

T2, T3 und TL3, sowie zur L

�

osung elektrostatis
her Probleme S und Eigenwertprobleme E.

In jedem L

�

osermodul k

�

onnen den Materialnummern der einzelnen Gitterzellen physikalis
he

Materialeigens
haften zugewiesen werden. Diese Eigens
haften k

�

onnen si
h in den einzelnen
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Finite Integrationste
hnik

M
W3
H3
etc.

P

Modellerstellung Lösealgorithmus Auswertung

Abbildung 2.7: Grundlegender Aufbau der Feldre
hnungssoftware MAFIA. Zun

�

a
hst wird im Netz-

generator M ein numeris
hes Modell erstellt. Als Eingabedaten k

�

onnen beliebige geometris
he Formen

oder au
h komplexe Modelldatens

�

atze, z. B. mens
hli
he K

�

orpermodelle, dienen. In der so generier-

ten Gitterstruktur wird eine Feldanregung de�niert und dann die resultierende Feldverteilung mit

einem geeigneten L

�

osealgorithmus bere
hnet. Neben den aufgef

�

uhrten Modulen stehen no
h zahl-

rei
he andere Algorithmen f

�

ur die vers
hiedensten Problemstellungen zur Verf

�

ugung. Mit Hilfe des

Postprozessors P ist eine Na
hbearbeitung und Visualisierung der numeris
hen Ergebnisse m

�

ogli
h.

Die Farbbilder zeigen Beispiele f

�

ur ein komplexes K

�

orpermodell vor der Diskretisierung (links), ein

diskretisiertes Re
henvolumen mit K

�

orpermodell und Anregungsspulen (mitte) und ein visualisiertes

numeris
hes Beispielergebnis (re
hts).

Raumri
htungen unters
heiden. Somit sind au
h Anisotropien m

�

ogli
h. Weiterhin k

�

onnen dem

jeweiligen Problem angepasste Randbedingungen f

�

ur den numeris
hen Abs
hluss der Au�en-

seiten des Re
henvolumens angegeben werden. Diese sind z. B. elektris
he oder magnetis
he

Randbedingungen, um ideal elektris
h oder magnetis
h leitende R

�

ander anzunehmen, oder of-

fene Randbedingungen, die einen re
exionsfreien Ans
hluss des Re
henvolumens an den freien

Raum simulieren. Daneben besteht in den einzelnen Modulen die Auswahl vers
hiedener L

�

oseal-

gorithmen oder Glei
hungstypen, sowie zahlrei
her weiterer Parameter, die im gewissen Rahmen

eine Anpassung der L

�

oser auf das gestellte Problem zulassen.

Zur Na
hbereitung und Visualisierung der mit den L

�

osermodulen bere
hneten Feldverteilungen

steht das Postprozessormodul P zur Verf

�

ugung. Es erlaubt neben zahlrei
hen M

�

ogli
hkeiten der

graphis
hen Auswertung au
h die Bere
hnung zus

�

atzli
her Feldkomponenten (z. B. Poynting-

Vektor) und die Bere
hnung der Verlustleistung.

Der Vorteil des modularen Aufbaus des Programmpaketes MAFIA liegt in der M

�

ogli
hkeit,

einzelne Module beliebig kombinieren zu k

�

onnen, da jeder L

�

osealgorithmus eines Moduls das

glei
he Gitternetz verwendet, wel
hes zuvor mit dem Netzgenerator M erstellt wurde. Dadur
h
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2.8 Zusammenfassung

ist die in Abs
hnitt 2.6 bes
hriebene Kopplung elektromagnetis
her und thermodynamis
her

Vorg

�

ange dur
h ein abwe
hselndes Aufrufen der Module W3 und H3 m

�

ogli
h. Da dies f

�

ur

beliebige Modulkombinationen gilt, lassen si
h so au
h no
h komplexere Simulationsvorg

�

ange

aufbauen. Abbildung 2.7 verdeutli
ht den modularen Aufbau des Programmpaketes.

Eine weitere M

�

ogli
hkeit zur Steuerung des numeris
hen Simulationsvorganges besteht in der

Nutzung der integrierten Skriptspra
he des Programmpaketes. Dieses sogenannte MAFIA-

Basi
 erlaubt die automatis
he Ablaufsteuerung des Simulationsprozesses und so die skript-

gesteuerte Dur
hf

�

uhrung komplexer Simulationsaufgaben.

Weitergehende Darstellungen �ndet man in (Be
ker et al., 1994; Kraw
zyk & Weiland,

1988; Weiland et al., 1996). Hinweise zu den Parametern und Einstellm

�

ogli
hkeiten des

Frequenzberei
hsl

�

osers W3 und des thermodynamis
hen L

�

osers H3 �nden si
h in der MAFIA-

Dokumentation (MAFIA, 2000b; MAFIA, 2000a). Spezielle Fragestellungen bez

�

ugli
h der

Parametereinstellungen und L

�

osealgorithmenwahl dieser beiden Module werden in den folgenden

Abs
hnitten 5.2 und 5.3 diskutiert.

2.8 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde zun

�

a
hst die Finite-Integrations-Te
hnik vorgestellt und ihre Anwen-

dung bei der L

�

osung der Maxwell-Glei
hungen im Frequenzberei
h und der Biow

�

armeleitungs-

glei
hung im Zeitberei
h aufgezeigt. In beiden F

�

allen ist zun

�

a
hst eine r

�

aumli
he Diskretisierung

der zu untersu
henden Struktur notwendig. Hierbei wird die Struktur dur
h ein dreidimensiona-

les kartesis
hes Gitternetz mit variablen Gitterabst

�

anden angen

�

ahert. Auf diesem Gitter werden

im Fall der Maxwell-Glei
hungen auf den Kanten und senkre
ht auf den Ober


�

a
hen der Git-

terzellen die elementaren Feldgr

�

o�en de�niert und so eine diskrete Repr

�

asentation der Maxwell-

Glei
hungen erm

�

ogli
ht. Dur
h Zusammenfassen aller Komponenten der Feldgr

�

o�en ergeben si
h

die Gitter-Maxwell-Glei
hungen als Matrixglei
hungen.

�

Ahnli
h wird mit den Materialglei
hun-

gen verfahren.

Im Frequenzberei
h kann aus der ersten und zweiten Gitter-Maxwell-Glei
hung die diskrete Curl-

Curl-Eigenwertglei
hung abgeleitet werden, die den Zusammenhang zwis
hen einer anregenden

Stromdi
hte und dem daraus resultierenden elektris
hen Feld bes
hreibt. Mit Hilfe vers
hiedener

numeris
her Methoden kann dieses lineare Glei
hungssystem gel

�

ost werden und N

�

aherungsl

�

osun-

gen f

�

ur die elektris
he Feldverteilung ermittelt werden.

Im Zeitberei
h wird die Biow

�

armeleitungsglei
hung gel

�

ost, die in guter N

�

aherung W

�

armelei-

tungsprozesse im mens
hli
hen K

�

orper, u. a. au
h den Blut
uss, erfasst. Zur L

�

osung dieser

Glei
hung wurde ein explizites und ein implizites Verfahren vorgestellt. Im Gegensatz zum re-

striktiven Stabilit

�

atskriterium f

�

ur den Zeits
hritt des expliziten Verfahrens erlaubt das implizite

Verfahren die Wahl eines beliebigen Zeits
hrittes. Dies kann f

�

ur eine adaptive Zeits
hrittwei-

tensteuerung ausgenutzt werden, um die Re
henzeit bei thermodynamis
hen Problemen mit

konstanter W

�

armeleistung deutli
h zu verk

�

urzen. Eins
hr

�

ankungen dieses Verfahrens wurden

vorgestellt und L

�

osungsans

�

atze aufgezeigt.

Abs
hlie�end wurde das Programmpaket MAFIA bes
hrieben, mit dem die numeris
hen Pro-

bleme in dieser Arbeit gel

�

ost wurden. Sein modularer Aufbau erlaubt die Kopplung mehrerer

numeris
her Prozesse hintereinander. Damit ist die Bere
hnung gekoppelter elektrodynamis
her

und thermodynamis
her Probleme m

�

ogli
h.
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Kapitel 3

Dielektris
he Eigens
haften von

K

�

orpergewebe

3.1 Einf

�

uhrung

Die Bere
hnung elektromagnetis
her und thermis
her Felder in Modellen des mens
hli
hen

K

�

orpers ist nur mit Kenntnis einiger physikalis
her Eigens
haften der jeweiligen Gewebetypen

m

�

ogli
h. Einige dieser Gr

�

o�en sind frequenzabh

�

angig. Dazu z

�

ahlen z. B. die Leitf

�

ahigkeit und

die Permittivit

�

at, die au
h die dielektris
hen Eigens
haften genannt werden . Andere Parame-

ter, wie die Di
hte, die spezi�s
he W

�

armekapazit

�

at oder die W

�

armeleitf

�

ahigkeit sind frequenzu-

nabh

�

angig.

Die frequenzabh

�

angigen dielektris
hen Eigens
haften geben unter anderem an, wie gut ein Ge-

webetyp bei der jeweilig betra
hteten Frequenz leitet und damit verbunden, wie gro� z. B. die

dielektris
hen Verluste im Gewebe sind. Somit beein
ussen diese Eigens
haften direkt den Ver-

lauf und die St

�

arke des resultierenden elektris
hen Feldes im Inneren des K

�

orpermodells bei

einer We
hselwirkung mit einem

�

au�eren angelegten elektromagnetis
hen We
hselfeld. Vor der

numeris
hen Bere
hnung sind daher zun

�

a
hst die entspre
henden dielektris
hen Eigens
haften

der in den Modellen verwendeten Gewebetypen zu ermitteln. Dazu stehen Tabellen mit ex-

perimentellen Daten sowie analytis
he mathematis
he Modelle zur Verf

�

ugung, die auf diesen

Messdaten aufbauen und eine Integration von Algorithmen zur n

�

aherungsweisen Bestimmung

dieser Parameter in bestehende Software erlauben.

Inhalt dieses Kapitels ist zun

�

a
hst ein kurzer historis
her

�

Uberbli
k mit wi
htigen Arbeiten

zur Bestimmung der dielektris
hen Eigens
haften von biologis
hem Gewebe. Dana
h wird auf

die Ableitung wi
htiger physikalis
her Gr

�

o�en bei sinusf

�

ormiger Feldanregung in Bezug auf die

dielektris
hen Parameter und ihre Zusammenh

�

ange eingegangen, gefolgt von einer De�ntion

und Erl

�

auterung der zum Verst

�

andnis wi
htigen Begri�e Polarisation und Dispersion. Dies wird

erg

�

anzt dur
h eine Darstellung der vers
hiedenen Dispersiontypen und ihrer m

�

ogli
hen Ursa
hen

auf zellul

�

arer Ebene. Im Ans
hluss daran werden die physikalis
hen Glei
hungen angegeben, mit

denen si
h das Dispersionsverhalten von mens
hli
hem Gewebe ann

�

ahernd bes
hreiben l

�

asst.

Dies f

�

uhrt dann s
hlie�li
h zur Ableitung der Cole-Cole-Glei
hung und ihrer Anwendung in der

Praxis na
h Gabriel et al. (1996
). Eine Diskussion dieser von Gabriel et al. abgeleite-

ten Cole-Cole-Glei
hung und der festgelegten Glei
hungsparameter erg

�

anzt die Darstellung. Das
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Dielektris
he Eigens
haften von K

�

orpergewebe

Kapitel wird mit einigen Bemerkungen

�

uber die Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Pa-

rameter von biologis
hem Gewebe abges
hlossen, da dies bei numeris
hen thermodynamis
hen

Betra
htungen eine Rolle spielen kann.

3.2 Historis
her

�

Uberbli
k

Die Bestimmung der dielektris
hen Eigens
haften von K

�

orpergewebe ist f

�

ur die medizinte
hni-

s
he Fors
hung von gro�er Bedeutung. Dar

�

uber hinaus ist die Kenntnis dieser frequenzabh

�

angi-

gen Gr

�

o�en f

�

ur die Dur
hf

�

uhrung numeris
her Simulationen mit Modellen des mens
hli
hen

K

�

orpers unbedingt notwendig. In einem Zeitraum von inzwis
hen mehr als hundert Jahren sind

daher zahlrei
he Fors
hungsarbeiten zu diesem Thema ers
hienen; einige besonders interessante

von ihnen seien an dieser Stelle erw

�

ahnt.

Bereits in der ersten H

�

alfte des neunzehnten Jahrhunderts wurden von dem Berliner Physiolo-

gen Johannes Peter M

�

uller in Arbeiten

�

uber die anisotrope Leitf

�

ahigkeit von Muskelgewebe, die

kapazitiven Eigens
haften von K

�

orpergewebe und dar

�

uber hinaus au
h Erkenntnisse

�

uber Im-

pedanzver

�

anderungen von Muskelgewebe dur
h Erregung beri
htet (Pa lko & Galwas, 1999).

Im Jahre 1910 wurde von Rudolf H

�

ober, Professor f

�

ur Physiologie an der Universit

�

at in Kiel,

zum ersten Mal die kapazitive Impedanz von roten Blutk

�

orper
hen gemessen. Aufgrund seiner

Erkenntnisse s
hloss er darauf, dass die Blutk

�

orper
hen im Prinzip aus einer d

�

unnen dielektri-

s
hen Umh

�

ullung bestehen, die einen salzwasser

�

ahnli
hen Elektrolyten ums
hlie�en. Im Rahmen

seiner Untersu
hungen entde
kte er au
h die Frequenzabh

�

angigkeit der Leitf

�

ahigkeit des Blutes

(H

�

ober, 1910), die in sp

�

ateren Jahren von S
hwan (1957) klassi�ziert wurde.

Einige Jahre sp

�

ater konnte Hugo Fri
ke die ersten Werte f

�

ur die Kapazit

�

at der Zellmembran von

roten Blutk

�

orper
hen angeben (Fri
ke, 1925). In seiner Arbeit aus dem Jahre 1932 bes
hreibt

Hugo Fri
ke den Me
hanismus der elektrolytis
hen Polarisation, den er f

�

ur die Ver

�

anderung

der dielektris
hen Eigens
haften von Zellen und Gewebe im Ho
hfrequenzberei
h verantwortli
h

ma
hte (Fri
ke, 1932).

Parallel zu diesen Arbeiten wurde die Anwendung elektris
her Felder f

�

ur die Diathermie und an-

dere Verfahren erfors
ht. Fundamentale Arbeiten hierzu wurden von Jaques-Ars�ene d'Arsonval,

einem franz

�

osis
hen Physiologen, am Anfang des neunzehnten Jahrhunderts geleistet. Na
h dem

zweiten Weltkrieg entwi
kelte si
h dieses Feld in Ri
htung der Hyperthermie und Thermothera-

pie (Pa lko & Galwas, 1999)

Dur
h den Forts
hritt der Fors
hungen

�

uber die dielektris
hen Eigens
haften von biologis
hen

Geweben konnten eine Vielzahl an weiteren therapeutis
hen und diagnostis
hen Verfahren ent-

wi
kelt werden. Ausgehend von elementaren Arbeiten wie z. B. von S
hwan (1957) wurden

dielektris
he Parameter in umfangrei
hen experimentellen Untersu
hungen von vers
hiedensten

biologis
hen Geweben in einem gro�en Frequenzberei
h ermittelt und ver

�

o�entli
ht. Neben der

umfassenden Sammlung genereller physikalis
her Eigens
haften von K

�

orpergewebe von Du
k

(1990), bieten die

�

Ubersi
htsartikel von Pethig (1984) und Gabriel et al. (1996a) eine der

umfangrei
hsten Zusammenstellungen experimentell ermittelter dielektris
her Parameter von

mens
hli
hem K

�

orpergewebe.

Dar

�

uber hinaus wurden neben experimentellen Studien au
h zahlrei
he Modelle zum Verst

�

and-

nis der Frequenzabh

�

angigkeit dielektris
her Gewebeparameter erstellt. Experimentelle Untersu-


hungen zeigten, dass die dielektris
hen Parameter si
h in gewissen Frequenzintervallen relativ
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3.3 Physikalis
he Gr

�

o�en und E�ekte

konstant verhalten, wohingegen in anderen Frequenzberei
hen si
h starke

�

Anderungen in den

Messwerten ergaben. F

�

ur die Frequenzabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter, die mit dem

Begri� Dispersion bezei
hnet wird, wurde von K. S. Cole und R. H. Cole im Jahr 1941 eine

Glei
hung eingef

�

uhrt, mit der si
h die Beoba
htungen mathematis
h bes
hreiben lie�en (Cole

& Cole, 1941).

Diese Glei
hung wurde von Gabriel et al. (1996
) aufgegri�en und die darin enthaltenen

Parameter anhand der vorhandenen experimentellen Daten aus Gabriel et al. (1996a) und

Gabriel et al. (1996b) angepasst und parametrisiert, so dass heute f

�

ur eine gro�e Anzahl

an vers
hiedenen K

�

orpergeweben in einem gro�en Frequenzberei
h die dielektris
hen Parameter

anhand der angepassten Cole-Cole-Glei
hungen angegeben werden k

�

onnen, die im

�

ubern

�

a
hsten

Abs
hnitt hergeleitet werden.

Bei Betra
htung der dielektris
hen Parameter wird immer von lebendem Gewebe ausgegangen,

denn jedes Gewebe zeigt na
h dem biologis
hen Tod des Organismus zeitabh

�

angige Ver

�

anderun-

gen in seinem dielektris
hen Verhalten. Auf diese Eigens
haften soll hier ni
ht n

�

aher eingegangen

werden, da in den numeris
hen Modellen nur lebendiges Gewebe betra
htet wird. Daher sei an

dieser Stelle f

�

ur weitere Erl

�

auterungen auf die Arbeit von Du
k (1990) verwiesen.

3.3 Physikalis
he Gr

�

o�en und E�ekte

3.3.1 Komplexe Permittivit

�

at und Leitf

�

ahigkeit

Die We
hselwirkung eines elektris
hen Stromes mit biologis
hem Gewebe wird in erster Linie

dur
h die Gewebebestandteile bestimmt, wel
he wiederum dur
h den Strom
uss beein
usst wer-

den k

�

onnen. Die beoba
htbaren elektris
hen Eigens
haften sind daher Ausdru
k der Struktur

und Zusammensetzung dieser Gewebe. Da biologis
he Gewebe in der Regel ni
ht magnetis
h

sind, beein
ussen die elektris
hen Str

�

ome die Zellbestandteile, die entweder eine elektris
he La-

dung tragen oder ein elektris
hes Dipolmoment besitzen. Als Ladungstr

�

ager kommen in erster

Linie Ionen in den intra- und extrazellul

�

aren Fl

�

ussigkeiten in Frage. Den gr

�

o�ten Beitrag zu den

Dipolmomenten liefern die polaren Wassermolek

�

ule in diesen Fl

�

ussigkeiten und die Lipids
hi
h-

ten der Zellmembranen. Die bewegli
hen Ionen in den Fl

�

ussigkeiten f

�

uhren auf der einen Seite zu

einer messbaren Leitf

�

ahigkeit. Auf der anderen Seite erzeugen die elektris
hen Dipole vers
hie-

dene ebenfalls messbare dielektris
he Relaxationsph

�

anomene. Obwohl das Adjektiv dielektris
h

f

�

ur Sto�e Verwendung �ndet, die in der Lage sind elektrostatis
he Energie zu spei
hern, wird es

au
h f

�

ur biologis
he Gewebe verwendet, die in einem elektris
hen Feld polarisierbar sind.

Die Bestimmung dielektris
her Parameter biologis
her Gewebe erfolgt bei Frequenzen unter ei-

nigen Megahertz in kleinen Messzellen mit einfa
her Geometrie in Vierelektrodenmesste
hnik.

�

Uber zwei Elektroden wird ein konstanter We
hselstrom in das Gewebe eingepr

�

agt. An den

beiden anderen Elektroden wird der resultierende Spannungsabfall gemessen. Unter Annahme

eines elektris
hen Ersatzs
haltbildes lassen si
h aus der gemessenen Spannungsamplitude und

der Phasenvers
hiebung zwis
hen Strom und Spannung die Gr

�

o�en f

�

ur die Kapazit

�

aten und

Widerst

�

ande des Ersatzs
haltbildes ermitteln. Als einfa
hes Ersatzs
haltbild dient z. B. eine

Parallels
haltung eines Kondensators und eines Widerstandes. Mit Hilfe der geometris
hen Ab-

messungen der Messzelle k

�

onnen dann unter Annahme einer einfa
hen Plattenkondensator- und

Widerstandsandsanorndung die Leitf

�

ahigkeit und Permittivit

�

at bestimmt werden. Bei Frequen-

zen im oberen Megahertzberei
h werden Koaxialmessk

�

opfe verwendet, die direkt mit der Probe
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in Kontakt gebra
ht werden. Die dielektris
hen Parameter werden bei diesem Messverfahren

�

uber die Re
exionseigens
haften der Gewebeproben bestimmt. Ausf

�

uhrli
he Darstellungen hier-

zu �nden si
h bei Pa lko und Galwas (1999) und Gabriel et al. (1996b). Eine numeris
he

Betra
htung zu dieser Thematik, die Themen behandelt, die ni
ht in diesem Kapitel abgede
kt

werden, �ndet si
h bei Golombe
k et al. (2002b).

Dur
h die Analogie zwis
hen verlustbehafteten Dielektrika und biologis
hem Gewebe lassen

si
h die dielektris
hen Eigens
haften von Gewebe dur
h die relative Permittivit

�

at "

r

und die

Leitf

�

ahigkeit � bes
hreiben. Bei zeitharmonis
her Feldanregung werden aber zwe
km

�

a�igerweise

die komplexe relative Permittivit

�

at "

r

(!) und die komplexe Leitf

�

ahigkeit �(!) als frequenz-

abh

�

angige Gr

�

o�en eingef

�

uhrt

1

. Das Verst

�

andnis der Komponenten der komplexen Gr

�

o�en wird

hierbei gem

�

a� der g

�

angigen Literatur entspre
hend bes
hrieben (Rigaud et al., 1996; Pa lko

& Galwas, 1999; Gabriel et al., 1996a; Pethig, 1991; Durney & Christensen, 2000).

Die komplexe relative Permittivit

�

at "

r

(!) ist de�niert als:

"

r

(!) = "

0

r

(!)� j"

00

r

(!) : (3.1)

Der Realteil "

0

r

(!) bes
hreibt hierbei die F

�

ahigkeit des Gewebes, elektris
he Feldenergie zu spei-


hern. Der Imagin

�

arteil "

00

r

(!) wird als Verlustfaktor bezei
hnet und gibt neben den Joules
hen

Verlusten dur
h den elektris
hen Strom
uss einen zus

�

atzli
hen Energieverlust an, der dur
h die

Reibung der elektris
hen Dipole bei ihren Rotationsbewegungen verursa
ht wird, die dur
h das

einstrahlende elektromagnetis
he We
hselfeld entstehen. Das Verh

�

altnis "

0

r

(!)="

00

r

(!) wird au
h

als Verlustwinkel tan Æ bezei
hnet.

Analog zur komplexen Permittivit

�

at kann eine komplexe Leitf

�

ahigkeit eingef

�

uhrt werden

2

(Du
k, 1990):

�(!) = �

0

(!) + j�

00

(!) : (3.2)

Beide Gr

�

o�en k

�

onnen

�

aquivalent zur Bes
hreibung der dielektris
hen Gewebeparameter verwen-

det werden. Die Gesamtstromdi
hte

~

J

g

dur
h ein beliebiges biologis
hes Gewebe mit endli
her

Leitf

�

ahigkeit wird bei zeitharmonis
her Feldanregung dur
h folgenden Zusammenhang zwis
hen

komplexer Leitf

�

ahigkeit �(!) und komplexem elektris
hen Feld

~

E ausgedr

�

u
kt:

~

J

g

= �(!) �

~

E : (3.3)

Der Realteil �

0

(!) der komplexen Leitf

�

ahigkeit wird der sogenannten Leitungsstromdi
hte zuge-

ordnet. Diese Stromdi
hte entsteht zum einen dur
h eine statis
he frequenzunabh

�

angige Ionen-

leitf

�

ahigkeit �

s

des Gewebes und eine frequenzabh

�

angige We
hselstromleitf

�

ahigkeit verursa
ht

dur
h den Verlustfaktor "

00

r

(!). Die Leitungsstromdi
hte ist verantwortli
h f

�

ur die Joules
hen

Verluste und damit die Erw

�

armung des Gewebes. Der Realteil der komplexen Leitf

�

ahigkeit kann

daher au
h ges
hrieben werden als:

�

0

(!) = �

s

+ !"

0

"

00

r

(!) : (3.4)

1

Komplexe Gr

�

o�en werden in dieser Arbeit stets dur
h einen Unterstri
h gekennzei
hnet

2

Hierbei ist die Vorzei
henkonvention im Verglei
h zu Glei
hung (3.1) zu bea
hten.
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Abbildung 3.1: Relative Permittivit

�

at (gr

�

une Kur-

ve) und e�ektive Leitf

�

ahigkeit (rote Kurve) einer

Ko
hsalzl

�

osung (0,47% NaCl) bei einer Tempera-

tur von 37

Æ

C. Im Berei
h von einigen Gigahertz

k

�

onnen die Wassermolek

�

ule einem

�

au�eren elektri-

s
hen Feld ni
ht mehr folgen und die Permittivit

�

at

wird kleiner. In diesem Frequenzberei
h nehmen

die Reibungsverluste zu und die e�ektive Leitf

�

ahig-

keit steigt zun

�

a
hst an und f

�

allt dann wieder ab.
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Der Imagin

�

arteil �

00

(!) der komplexen Leitf

�

ahigkeit gibt die sogenannte Vers
hiebungsstrom-

di
hte im Gewebe an. Sie verursa
ht einen reinen Blindleistungsanteil und tr

�

agt daher ni
ht zur

Erw

�

armung des Gewebes bei. F

�

ur den Imagni

�

arteil gilt:

�

00

(!) = !"

0

"

0

r

(!) : (3.5)

Als Zusammenhang zwis
hen komplexer Leitf

�

ahigkeit und komplexer relativer Permittivit

�

at er-

gibt si
h dann:

�(!) = �

s

+ j!"

0

"

r

(!) : (3.6)

Sammlungen mit experimentellen Messdaten von K

�

orpergewebe, wie z. B. die von Gabriel

et al. (1996a), geben oftmals nur die relative Permittivit

�

at "

r

und die Leitf

�

ahigkeit � an. In

der Regel entspri
ht die Angabe f

�

ur die relative Permittivit

�

at gerade dem Realteil der komplexen

relativen Permittivit

�

at "

0

r

(!) . Da es keine festen Konventionen gibt, ist die Wahl der Namen f

�

ur

die einzelnen Gr

�

o�en in der Literatur uneinheitli
h. So ist z. B. oftmals au
h der Gebrau
h einer

e�ektiven Leitf

�

ahigkeit �

e�

(!)

�

ubli
h, die glei
h dem in Glei
hung (3.4) de�nierten Realteil �

0

(!)

der komplexen Leitf

�

ahigkeit �(!) ist, der zus

�

atzli
h die statis
he Ionenleitf

�

ahigkeit �

s

enth

�

alt.

Die statis
he Ionenleitf

�

ahigkeit �

s

wird bei Messungen oft ni
ht getrennt erfasst und wird daher

ni
ht einzeln angegeben. Im n

�

a
hsten Abs
hnitt wird die Frequenzabh

�

angigkeit der relativen

Permittivit

�

at und der Leitf

�

ahigkeit diskutiert.

3.3.2 Polarisation und Dispersion

Um die E�ekte zu verstehen, die si
h bei einer We
hselwirkung eines elektromagnetis
hen Feldes

mit Gewebe ergeben, muss zun

�

a
hst der Begri� der Polarisation eingef

�

uhrt werden. Alle dielek-

tris
hen Ph

�

anomene sind dabei direkt mit einer Polarisation eines Materials unter dem Ein
uss

eines

�

au�eren elektris
hen Feldes verkn

�

upft. Man
he atomare Teil
hen besitzen aufgrund ih-

rer Struktur au
h im feldfreien Raum ein Dipolmoment (z. B. Wassermolek

�

ule). Da aber die

W

�

armebewegung die Ri
htungen einer gro�en Anzahl dieser Dipole beliebig im Raum verteilt,

besteht ohne angelegtes elektris
hes Feld keine dielektris
he Polarisation.

Der Polarisationsme
hanismus, der in Gewebe im Ho
hfrequenz- und Mikrowellenberei
h do-

minant ist, ist die Orientierungspolarisation. Bei diesem Polarisationme
hanismus ri
hten si
h
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Molek

�

ule mit einem elektris
hen Dipolmoment verursa
ht dur
h die Molek

�

ulstruktur teilweise

in einem angelegten

�

au�eren elektris
hen Feld zu diesem entgegengesetzt aus

3

. Diese Einstellung

ben

�

otigt in einem viskosen Medium eine gewisse Zeit.

Bei einem zeitharmonis
hen

�

au�eren elektris
hen Feld versu
hen die Dipole der

�

Anderung des

�

au�eren Feldes zu folgen. Bei ansteigender Frequenz zeigen si
h im Verlauf der dielektris
hen

Parameter Berei
he, in denen die Werte eine starke Ver

�

anderung erfahren. Die

�

Anderung der

dielektris
hen Parameter wird au
h Dispersion genannt.

Wenn die Frequenz des

�

au�eren Feldes kontinuierli
h erh

�

oht wird, wird mit der Zeit ein Punkt

errei
ht, an dem die elektris
hen Dipole im Gewebe den Feldver

�

anderungen ni
ht mehr s
hnell

genug folgen k

�

onnen. Anders ausgedr

�

u
kt bedeutet dies, dass si
h der Rotationswinkel der elek-

tris
hen Dipole um die eigene A
hse mit steigender Frequenz mehr und mehr verringert, da die

Polarisation dem

�

au�eren elektris
hen Feld immer st

�

arker na
hhinkt. Dadur
h verringert si
h die

Polarisierbarkeit des Gewebes. Dur
h die Verringerung der Polarisierbarkeit wird au
h die Ener-

giemenge kleiner, die im Gewebe gespei
hert werden kann. Dies ist glei
hbedeutend mit einer

Verkleinerung des Realteils "

0

r

(!) der komplexen relativen Permittivit

�

at, die, wie in Abs
hnitt

3.3.1 erkl

�

art wurde, ein Ma� f

�

ur die Polarisierbarkeit eines Gewebes ist.

Steigt die Frequenz des

�

au�eren elektris
hen Feldes an, so wird ni
ht mehr alle Energie zur

vollst

�

andigen Orientierung der Dipole verwendet, sondern es erh

�

oht si
h zus

�

atzli
h der Ener-

gieverlust im Gewebe dur
h die Rotation und zuf

�

allige thermis
he Bewegung der Molek

�

ule mit

einem Dipolmoment. Dies zeigt si
h bei Messungen dur
h ein Ansteigen der e�ektiven Leitf

�

ahig-

keit wie in Glei
hung (3.4) bes
hrieben wurde.

Dies verdeutli
ht Abbildung 3.1 am Beispiel der Dispersion einer Ko
hsalzl

�

osung mit einer Tem-

peratur von 37

Æ

C. Die Parameter zur Bere
hnung der Kurven stammen aus der Arbeit von

Stogryn (1971). Im Berei
h von einigen Gigahertz k

�

onnen die Wassermolek

�

ule dem

�

au�eren

elektris
hen Feld ni
ht mehr folgen. Daher verringert si
h die Gesamtpolarisation der L

�

osung

und die relative Permittivit

�

at f

�

allt mit steigender Frequenz ab. Dies f

�

uhrt zu einem Anstieg

der dielektris
hen Verluste und damit zu einer Erh

�

ohung der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit dur
h Ver-

gr

�

o�erung des imagin

�

aren Anteils der komplexen relativen Permittivit

�

at "

0

r

(!).

Steigt die Frequenz des

�

au�eren Feldes weiter an, so nimmt damit die Auslenkung der Dipole

immer weiter ab. Irgendwann wird dann eine Frequenz errei
ht, ab der die dielektris
hen Verluste

wieder geringer werden. Die Kurve der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit errei
ht ein Maximum und f

�

allt

dann wieder ab, wie in Abbildung 3.1 zu sehen ist. Diese

"

Resonanzfrequenz\ kann au
h gezielt

zur Energiedeposition genutzt werden, wie dies z. B. in Mikrowellenherden der Fall ist und dort

einen gew

�

uns
hten E�ekt darstellt. Bei biologis
hem Gewebe treten mehrere Dispersionse�ekte

auf, die im folgenden Unterkapitel vorgestellt werden.

3.4 Gewebeeigens
haften und mathematis
he Modelle

3.4.1 Dispersionsberei
he von biologis
hem Gewebe

Bei biologis
hen Geweben werden in der Regel drei Dispersionsberei
he unters
hieden. In einigen

Quellen werden au
h vier Dispersionberei
he genannt (z. B. bei Rigaud et al. (1996)). Die

Dispersionberei
he werden mit den grie
his
hen Bu
hstaben �, �, 
 und Æ gekennzei
hnet.

3

Die Anzahl der Dipole, die si
h parallel zur Feldri
htung ausri
hten, ist aufgrund der statistis
h verteilten

W

�

armebewegung temperaturabh

�

angig. K

�

uhlt man das Gewebe ab, so erh

�

oht si
h die Orientierungspolarisation.
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3.4 Gewebeeigens
haften und mathematis
he Modelle

Im Frequenzberei
h zwis
hen zehn Hertz und einigen Kilohertz tritt bei biologis
hen Geweben

die �-Dispersion auf. Die Ursa
hen dieses Dispersionsme
hanismus sind no
h ni
ht vollst

�

andig

verstanden. Im Berei
h der �-Dispersion werden bei man
hen Gewebetypen

�

Anderungen des

Realteils der komplexen relativen Permittivit

�

at von einigen Zehnerpotenzen beoba
htet. Einige

Autoren vermuten hierbei eine Au
adung der Zellmembran aufgrund von Molek

�

uldi�usion oder

Ionenleitung dur
h die Zellmembran und die Entstehung von elektro
hemis
hen Doppels
hi
hten

(Rigaud et al., 1996; Pa lko & Galwas, 1999; S
hwan, 1957). Allerdings sind die ange-

gebenen Werte f

�

ur die relative Permittivit

�

at, die bei kleinen Frequenzen Gr

�

o�enordnungen von

10

7

errei
hen kann, sehr fragw

�

urdig, da dies implizieren w

�

urde, dass biologis
hes Gewebe einen

idealen Energiespei
her mit einer gro�en Kapazit

�

at darstellen w

�

urde. Ein Verglei
h mit tabel-

lierten Werten f

�

ur Dielektrika zeigt, dass dielektris
he Werksto�e in der Regel Permittivit

�

aten

zwis
hen 10

0

und 10

2

besitzen (Ku
hling, 1991). Andere Autoren weisen in ihren Arbeiten auf

S
hwierigkeiten bei der Bestimmungen der relativen Permittivit

�

at bei niedrigen Frequenzen hin

aufgrund auftretender Polarisationse�ekte an den Messelektroden, die nur s
hwer zu kompen-

sieren sind. Aus diesem Grund werden die Messwerte nur mit dem Hinweis auf gro�e m

�

ogli
he

Abwei
hungen angegeben (Gabriel et al., 1996b; Du
k, 1990).

Die �-Dispersion wird im Berei
h von einigen Kilohertz bis in dem Megahertzberei
h hinein be-

oba
htet. F

�

ur die �-Dispersion werden haupts

�

a
hli
h zwei Me
hanismen verantwortli
h gema
ht.

Zum einen trennen die Zellmembranen aufgrund der Zellstruktur zwei gut leitf

�

ahige Berei
he

voneinander { den intra- und den extrazellul

�

aren Raum. Wenn die Frequenz des

�

au�eren Fel-

des zunimmt, verringert si
h der Blindwiderstand der Zellmembran. Dadur
h vergr

�

o�ert si
h

der Strom
uss dur
h das intrazellul

�

are Medium, bis die Zellmembran komplett kurzges
hlossen

ist. Dadur
h ergibt si
h ein deutli
her Anstieg in der messbaren e�ektiven Leitf

�

ahigkeit. Dur
h

die Frequenzerh

�

ohung k

�

onnen si
h die Zellmembranen au
h ni
ht mehr komplett au
aden, was

glei
hzeitig zu einer Verringerung der relativen Permittivit

�

at f

�

uhrt. Der andere Me
hanismus der

eher im h

�

oheren Frequenzberei
h der �-Dispersion zum Tragen kommt ist die Orientierungspo-

larisation von Makromolek

�

ulen, Proteinen und Zellorganellen. Teilweise wird dieser Dispersions-

e�ekt no
h in zwei Untertypen { die �

1

- und �

2

-Dispersion { aufgeteilt (Rigaud et al., 1996;

Pethig, 1991).

Im Mikrowellenberei
h dominiert die 
-Dispersion. In diesem Frequenzberei
h sind die Zellmem-

branen komplett kurzges
hlossen. Der Anstieg der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit, verbunden mit einem

weiteren Abfall der relativen Permittivit

�

at wird dur
h die polaren Eigens
haften der Wassermo-

lek

�

ule im Gewebe verursa
ht, die bei diesen Frequenzen ihren Eigens
hwingungsberei
h errei-


hen. Einige Autoren de�nieren in diesem Frequenzberei
h zus

�

atzli
h eine Æ-Dispersion, die sie

mit S
hwingungen von Aminos

�

auren und geladenen Seitenketten von Proteinen in Verbindung

bringen (S
hepps & Foster, 1980).

Die Me
hanismen der �- und 
-Dispersion sind heutzutage gut verstanden. Im Berei
h der

�-Dispersion existieren no
h zahlrei
he o�enen Fragen. Das Hauptproblem in diesem Frequenz-

berei
h sind die bereits angespro
henen gro�en Werte f

�

ur die relative Permittivit

�

at des Gewebes.

Trotz einiger Modellvorstellungen und Erkl

�

arungsversu
he existiert bis heute no
h keine zufrie-

denstellende Bes
hreibung dieses Ph

�

anomens. Dazu w

�

are dann au
h die Frage zu er

�

ortern, in wie

weit die formelm

�

a�ige De�nition der relativen Permittivit

�

at in Glei
hung (3.5) zum Verst

�

and-

nis der gro�en Werte ausrei
ht. Trotz der ungekl

�

arten Fragen existieren einige Modelle, um die

Abh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter von der Feldfrequenz zu bes
hreiben, wie im n

�

a
hsten

Abs
hnitt demonstriert wird.
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3.4.2 Die Debye- und die Cole-Cole-Glei
hung

Die Polarisation der Elektronen und des Atomkerns �ndet fast augenbli
kli
h statt. Im Gegensatz

dazu brau
ht das Molek

�

ul aufgrund seiner im Verglei
h dazu langsamen Drehbewegung eine

gewisse Zeit, bis es si
h zum Feld ausgeri
htet hat. Dieser Zeitverlauf besitzt einen exponentiellen

Charakter mit einer Zeitkonstante � , die au
h Relaxationszeit genannt wird.

Die dipolare Orientierung kann mit einem me
hanis
hem S
hwingungssystem erster Ordnung

vergli
hen werden. Dabei wird angenommen, dass die Polarisation si
h na
h Anlegen eines

�

au�e-

ren elektris
hen Feldes exponentiell mit der Zeit einstellt. Die Relaxation na
h Debye ist ein

reiner viskoser Prozess ohne elastis
he Anteile und kann daher dur
h eine Di�erentialglei
hung

erster Ordnung dargestellt werden (Debye, 1929). F

�

ur die Orientierunspolarisation P

Or

ergibt

si
h dann folgende Glei
hung:

P

Or

(t)

dt

=

1

�

(P

S

� P

1

� P

Or

(t)) : (3.7)

In dieser Glei
hung stellt � die Relaxationszeit dar. Die Gr

�

o�e P

S

ist die resultierende Polarisa-

tion bei statis
hem elektris
hen Feld, die si
h na
h einer langen Einwirkzeit einstellt. P

1

gibt

den Anteil der instantanen Orientierungspolarisation aufgrund der s
hnellen Polarisation der

Elektronenwolken an. Bei sinusf

�

ormiger Feldanregung ergibt si
h als L

�

osung dieser Glei
hung:

P

Or

(!) =

P

S

� P

1

1 + j!�

: (3.8)

Ber

�

u
ksi
htigt man zus

�

atzli
h den instantanen Anteil der Polarisation, so ergibt si
h als gesamte

komplexe Polarisation des Gewebes (Rigaud et al., 1996):

P (!) = p

1

+

P

S

� P

1

1 + j!�

: (3.9)

Verna
hl

�

assigt man im ersten S
hritt der folgenden Betra
htung zun

�

a
hst die statis
he Ionen-

leitf

�

ahigkeit, so kann f

�

ur die komplexe relative Permittivit

�

at na
h Glei
hung (3.9) folgender

Ausdru
k abgeleitet werden (Pa lko & Galwas, 1999; Gabriel et al., 1996
):

"

0

r

(!) = "

0

r1

+

"

0

rS

� "

0

r1

1 + j!�

: (3.10)

Hierbei ist f

�

ur die Gr

�

o�e "

0

r1

die Permittivit

�

at des Gewebes bei unendli
h hoher Frequenz ein-

zusetzen, wohingegen "

0

rS

den Wert f

�

ur die Permittivit

�

at bei sehr kleinen Frequenzen zugewiesen

bekommt. Bildet man von dieser Glei
hung den Real- und Imagin

�

arteil und ber

�

u
ksi
htigt die

statis
he Ionenleitf

�

ahigkeit �

s

des Gewebes, so lassen si
h analog zu den experimentellen Studien

mit dem Realteil die relative Permittivit

�

at "

0

r

(!) und mit dem Imagin

�

arteil unter Verwendung

von Glei
hung (3.4) die e�ektive Leitf

�

ahigkeit �

e�

(!) = �

0

(!) angeben:

"

0

r

(!) = "

0

r1

+

"

0

rS

� "

0

r1

1 + !

2

�

2

(3.11)
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�

e�

(!) = �

s

+

"

0

� ("

0

rS

� "

0

r1

)!

2

1 + !

2

�

2

: (3.12)

Diese Debye-Glei
hungen ber

�

u
ksi
htigen aber nur eine Relaxationszeit � . Da K

�

orpergewebe

mehrere Dispersionberei
he zeigt, ist es erforderli
h, Glei
hung (3.10) zu erweitern. In der Arbeit

von Hurt (1985) wird eine Glei
hung vorgestellt, bei der f

�

unf Debye-Terme aufsummiert werden

und zus

�

atzli
h die statis
he Ionenleitf

�

ahigkeit �

s

des Gewebes ber

�

u
ksi
htigt wird:

"

0

r

(!) = "

0

r1

+

5

X

n=1

"

0

rS;n

� "

0

r1

1 + j!�

n

+

�

s

j!"

2

0

: (3.13)

Die beoba
hteten Dispersionsme
hanismen sind aber so komplex, dass jeder einzelne Dispersi-

onsberei
h eine gewisse Verbreiterung erfahren kann. Mit Hilfe eines empiris
hen Verteilungs-

parameters � kann in Glei
hung (3.10) eine Verbreiterung der Dispersion hinzugef

�

ugt werden.

Diese empiris
he Glei
hung geht auf die Arbeiten von Cole und Cole (1941) zur

�

u
k und wird

daher Cole-Cole-Glei
hung genannt:

"

0

r

(!) = "

0

r1

+

"

0

rS

� "

0

r1

1 + (j!�)

1��

: (3.14)

Kombiniert man, wie in der Arbeit von Gabriel et al. (1996
) vorges
hlagen die Glei
hun-

gen (3.13) und (3.14) miteinander, so erh

�

alt man die mit einer Summe von Dispersionstermen

erweiterte Cole-Cole-Glei
hung:

"

0

r

(!) = "

0

r1

+

X

n

"

0

rS;n

� "

0

r1

1 + (j!�

n

)

1��

n

+

�

s

j!"

2

0

: (3.15)

Die Anzahl n der einzelnen Dispersionsterme ist dabei no
h ni
ht von vorneherein festgelegt,

sondern ergibt si
h aus der jeweiligen Fragestellung. Die Anwendung dieser Glei
hung wird im

n

�

a
hsten Abs
hnitt gezeigt und diskutiert.

3.4.3 Anwendung der Cole-Cole-Glei
hung na
h Gabriel

F

�

ur die Dur
hf

�

uhrung numeris
her Experimente in einem gro�en Frequenzberei
h ist es vor-

teilhaft, wenn die dielektris
hen Parameter f

�

ur die vers
hiedenen K

�

orpergewebetypen dur
h ein

Programm f

�

ur die jeweilige Frequenz bere
hnet werden k

�

onnen. Dies ist mit Hilfe von Glei
hung

(3.15) m

�

ogli
h, wenn f

�

ur jeden Gewebetyp die notwendigen Parameter "

0

r1

, "

0

rS;n

, �

n

und �

s

bekannt sind.

Die Arbeit von Gabriel et al. (1996
) stellt f

�

ur

�

uber 50 vers
hiedene Gewebetypen die not-

wendigen Parameter zur Verf

�

ugung. Dabei wurden anhand von verf

�

ugbaren experimentellen

Daten die Parameter von Glei
hung (3.15) dur
h sukzessive Anpassung von Hand ermittelt.

Eine Anpassung mit Hilfe der Methode der kleinsten Fehlerquadrate s
hied aus, da si
h der an-

zupassende Frequenzberei
h

�

uber zahlrei
he Zehnerpotenzen erstre
kte, was eine systematis
he

Abwei
hung zu kleinen Frequenzen hin ergeben h

�

atte.
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(a) (b)

Abbildung 3.2: Dielektris
he Eigens
haften von tro
kener Haut (a) und Muskelgewebe (b) na
h

Gabriel Die S
haubilder wurden mit Hilfe von Glei
hung (3.15) erstellt. Die gr

�

une Kurve repr

�

asen-

tiert jeweils den Verlauf der Permittivit

�

at "

0

r

(!) abh

�

angig von der Frequenz. Die rote Kurve zeigt den

Verlauf der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit �

e�

(!). In beiden Diagrammen sind die jeweiligen Dispersionbe-

rei
he mit dem entspre
henden grie
his
hen Symbol gekennzei
hnet (siehe Text). Bei den Werten

f

�

ur tro
kene Haut f

�

allt auf, dass keine �-Dispersion erkennbar ist.

Stattdessen wurde in mehreren S
hritten von den hohen zu den niedrigen Frequenzen gearbeitet.

Der Wert f

�

ur "

0

r1

wurde entweder auf 2,5 oder auf 4 gesetzt, was einem niedrigen oder hohen

Wassergehalt des K

�

orpergewebes und damit dem bekannten Verhalten einer w

�

assrigen L

�

osung

entspri
ht.

Obwohl im untersu
hten Frequenzberei
h von 10 Hz bis 100 GHz nur drei fundamentale Disper-

sionberei
he (�; �; 
) existieren, zeigte si
h, dass si
h mit einer Cole-Cole-Glei
hung mit vier

Termen (n = 4) bessere

�

Ubereinstimmung mit den experimentellen Daten erzielen lie�.

Abbildung 3.2 zeigt den Verlauf der Permittivit

�

at und der Leitf

�

ahigkeit f

�

ur tro
kene Haut und

Muskelgewebe, die dur
h Bildung des Real- und Imagin

�

arteils von Glei
hung (3.15) und den Pa-

rametern von Gabriel et al. (1996
) bestimmt wurden. Muskelgewebe zeigt besonders deut-

li
h die drei Dispersionberei
he �, � und 
, wohingegen bei tro
kener Haut keine �-Dispersion

erkennbar ist. Die Kurven geben au
h die experimentellen Werte in (Gabriel et al., 1996a;

Gabriel et al., 1996b; S
hwan, 1957; Pethig, 1984) wieder.

Da die experimentellen Verglei
hsdaten zum einen einer sehr breiten Streuung unterworfen sind

und zum anderen f

�

ur man
he Gewebetypen insbesondere im niederfrequenten Berei
h keine

Messdaten existieren, geben die mit der erweiterten Cole-Cole-Glei
hung (3.15) ermittelten Pa-

rameter gute Mittel- oder S
h

�

atzwerte an. Die Autoren beurteilen ihre Ergebnisse selbst erst ab

einer Frequenz von 1 MHz als zuverl

�

assige Mittelwerte (Gabriel et al., 1996
).

Werte f

�

ur die dielektris
hen Parameter von weiteren Gewebetypen bei vers
hiedenen Frequenzen,

die mit Glei
hung (3.15) bere
hnet wurden, be�nden si
h in den Tabellen in Anhang B.
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Abbildung 3.3: Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter am Beispiel von Muskel- (rote

Kurven) und Nierengewebe (gr

�

une Kurven). Bild (a) zeigt den Temperaturgradienten der relativen

Permittivit

�

at "

0

r

(!) in Abh

�

angigkeit von der Frequenz des

�

au�eren elektris
hen Feldes, Bild (b) den

Temperaturgradienten der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit �

e�

(!) na
h (Du
k, 1990). Im Frequenzberei
h

von 50 MHz bis 200 MHz

�

andert si
h die relative Permittivit

�

at "

0

r

(!) nur um 
a. 1 % pro

Æ

C.

3.4.4 Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter

Die aus Glei
hung (3.15) resultierenden Werte geben die dielektris
hen Parameter bei einer

Gewebetemperatur von 37

Æ

C wieder. Generell besitzen die dielektris
hen Parameter ni
ht nur

eine Frequenzabh

�

angigkeit, sondern sind au
h temperaturabh

�

angig. Dies wird aber in Glei
hung

(3.15) ni
ht ber

�

u
ksi
htigt.

F

�

ur biologis
he Gewebe stehen nur wenige experimentelle Daten zur Verf

�

ugung, die speziell die

Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter betra
hten. Die wi
htigsten Beitr

�

age zu

dieser Problematik �nden si
h bei S
hwan (1957), S
hwan und Foster (1980) und Du
k

(1990). In letzterer Arbeit werden anhand der Werte von S
hwan und Foster Temperatur-

koeÆzienten f

�

ur einige Gewebetypen in Abh

�

angigkeit von der Frequenz des

�

au�eren elektris
hen

Feldes f

�

ur einen Temperaturberei
h von 20

Æ

C bis 40

Æ

C angegeben.

In der Regel steigt die e�ektive Leitf

�

ahigkeit mit der Temperatur bis zu einer Frequenz von

1 GHz mit bis zu 2 %=

Æ

C an. Der KoeÆzient wird erst bei h

�

oheren Frequenzen negativ. Die

relative Permittivit

�

at zeigt nur bis zu 50 MHz einen Anstieg um bis zu 1; 5 %=

Æ

C und f

�

allt

dana
h ab. Im Frequenzberei
h zwis
hen 50 MHz und 200 MHz wurden in den meisten F

�

allen

nur sehr kleine

�

Anderungen der Permittivit

�

at (< 0; 3 %=

Æ

C) beoba
htet.

Abbildung 3.3 zeigt den Temperaturgradienten der relativen Permittivit

�

at "

0

r

(!) und e�ektiven

Leitf

�

ahigkeit �

e�

(!) f

�

ur Muskel- und Nierengewebe und verdeutli
h die Angaben des letzten

Absatzes. Die Daten des Diagramms wurden aus (Du
k, 1990) entnommen.

Da nur sehr wenige Daten zur Verf

�

ugung stehen lassen si
h f

�

ur ni
ht tabellierte Frequenzwerte

oder Gewebetypen nur vage S
h

�

atzwerte annehmen. Eine Extrapolation aufgrund vorhandener

Daten ist daher fragli
h. Aus diesen Gr

�

unden werden die dielektris
hen Parameter f

�

ur K

�

orper-

gewebe bei der thermodynamis
hen Re
hnung n

�

aherungsweise als konstant angenommen (Gu-

strau, 1997).
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3.5 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurden die frequenzabh

�

angigen dielektris
hen Eigens
haften von biologis
hem

Gewebe als wi
htige physikalis
he Gr

�

o�e zur Dur
hf

�

uhrung numeris
her Untersu
hungen vorge-

stellt. Dabei wurde zun

�

a
hst der physikalis
he Me
hanismus der Orientierungspolarisation be-

s
hrieben, der zu einem komplexen Dispersionsverhalten der dielektris
hen Parameter in einem

gro�en Frequenzberei
h f

�

uhrt.

Biologis
hes Gewebe zeigt in der Regel drei Hauptdispersionsberei
he, die mit den grie
his
hen

Bu
hstaben �, � und 
 gekennzei
hnet werden und die in dieser Reihenfolge na
heinander bei

ansteigender Frequenz eines

�

au�eren angelegten elektris
hen Feldes beoba
htet werden k

�

onnen.

Dabei zeigen aber ni
ht alle Gewebetypen jede dieser Dispersionen. Jedem Dispersionstyp wur-

de dann ein Me
hanismus auf zellul

�

arer Ebene zugeordnet. Dabei wurde au
h auf bislang ni
ht

vollst

�

andig gekl

�

arte Probleme bei dem Verst

�

andnis einzelner Dispersionsme
hanismen eingegan-

gen.

F

�

ur die Dur
hf

�

uhrung numeris
her Bere
hnungen in komplexen Modellen des mens
hli
hen

K

�

orpers ist es hilfrei
h, wenn die dielektris
hen Parameter mit Hilfe von analytis
hen Formeln

n

�

aherungsweise bes
hrieben werden k

�

onnen und si
h so problemlos in bestehende Programme

einbinden lassen. Als Grundlage dazu wurde die Arbeit von Gabriel et al. (1996
) bes
hrie-

ben, in der gezeigt wird, dass si
h mit Hilfe einer parametris
h angepassten und erweiterten

Cole-Cole-Glei
hung die dielektris
hen Eigens
haften von biologis
hem Gewebe in einem gro�en

Frequenzberei
h bes
hreiben lassen.

Das Kapitel wurde mit einer Betra
htung der Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Para-

meter von K

�

orpergewebe abges
hlossen, da diese Parameter bei Temperaturver

�

anderungen in

der Regel ni
ht konstant sind. Da zu dieser Fragestellung nur wenig Messdaten vorhanden sind,

l

�

asst si
h keine generelle Aussage f

�

ur alle Gewebetypen tre�en. Bei Muskel- und Nierengewebe

wurde eine Temperaturabh

�

angigkeit beoba
htet, die selbst frequenzabh

�

angig ist. Es zeigte si
h,

dass die Ver

�

anderungen im betra
hteten Frequenzberei
h relativ klein (< 2 %=

Æ

C) sind, und

f

�

ur die e�ektive Leitf

�

ahigkeit und die relative Permittivit

�

at unters
hiedli
he Verl

�

aufe zeigen.

Aufgrund des Mangels an Messdaten f

�

ur weitere Gewebetypen k

�

onnen hier aber nur ungenaue

Annahmen gema
ht werden. Die dielektris
hen Parameter f

�

ur K

�

orpergewebe werden daher f

�

ur

die numeris
hen Untersu
hungen n

�

aherungsweise als konstant angenommen.
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Kapitel 4

Biologis
he Wirkung

elektromagnetis
her Felder

4.1 Einf

�

uhrung

Die Wirkung elektromagnetis
her Felder auf die Gesundheit des Mens
hen ist in den Industriena-

tionen der westli
hen Welt in den letzten Jahren zu einem immer wi
htigeren Thema zahlrei
her

Diskussionen geworden. Dies liegt au
h in einer oftmals ungenauen Beri
hterstattung der Me-

dien. Wissens
haftli
h fundierte Kenntnisse und Ergebnisse selbsternannter Experten werden

vermis
ht, so dass der Normalb

�

urger ni
ht mehr di�erenzieren kann. Eine vermehrte und einsei-

tige Darstellung angebli
h krankma
hender E�ekte in den Medien und dadur
h eine generelle

Erzeugung von Angst und Verwirrung in der Bev

�

olkerung tun ihr

�

ubriges und ma
hen eine

Aufkl

�

arung

�

uber die tats

�

a
hli
hen E�ekte, Gefahren und Risiken sehr s
hwierig oder unm

�

ogli
h

(David et al., 1995).

Eine genaue Kenntnis

�

uber die wissens
haftli
h abgesi
herten E�ekte ist aber im Rahmen nu-

meris
her Studien wi
htig, um die Wirkungen der bere
hneten Felder abs
h

�

atzen zu k

�

onnen

und die numeris
hen Ergebnisse hinsi
htli
h ihrer Ein


�

usse auf den mens
hli
hen K

�

orper zu

interpretieren. Zu den bekannten We
hselwirkungen von elektromagnetis
hen Feldern mit bio-

logis
hem Gewebe geh

�

oren z. B. die Induktion von Str

�

omen dur
h die Aus

�

ubung von Kr

�

aften

auf bewegli
he Ladungsgtr

�

ager im gut leitf

�

ahigen K

�

orpergewebe und dadur
h die Stimulation

erregbarer Strukturen wie Muskel- oder Nervengewebe. Neben der Stimulation kann es au
h zur

Erw

�

armung von Gewebe dur
h die Absorption von Leistung aus einem ho
hfrequenten elektro-

magnetis
hen We
hselfeld kommen, die dur
h Verlustprozesse von si
h ausri
htenden Dipolen

im We
hselfeld entsteht. Ma�gebli
h f

�

ur die Art des beoba
hteten E�ektes ist die Frequenz des

We
hselfelds.

Die Abs
hnitte dieses Kapitels gliedern si
h wie folgt: zun

�

a
hst werden wi
htige Hinweise zur Be-

s
hreibung und Klassi�kation der We
hselwirkung elektromagnetis
her Felder mit dem mens
h-

li
hen K

�

orper gegeben. Dabei wird an erster Stelle auf die grundlegenden physikalis
hen Me
ha-

nismen eingegangen, gefolgt von der De�nition einiger gebr

�

au
hli
her Fa
hbegri�e.

Im folgenden werden die wi
htigsten We
hselwirkungse�ekte vorgestellt. Dazu z

�

ahlen zum einen

die Stimulation von Muskel- und Nervengewebe und zum anderen die Erw

�

armung von Gewe-

be aufgrund der Leistungsabsorption aus einem elektromagnetis
hen We
hselfeld. Im Rahmen
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der Darstellung wird zun

�

a
hst auf die Physiologie und im speziellen auf die We
hselwirkung

des elektromagnetis
hen Feldes mit den physiologis
hen Me
hanismen eingegangen. Ein weiterer

S
hwerpunkt liegt auf der Angabe und Ableitung von Formeln zur Weiterverarbeitung der dur
h

numeris
he Simulationen gewonnenen Erkenntnisse, so dass eine Interpretation und Bewertung

der numeris
hen Ergebnisse hinsi
htli
h ihrer physiologis
hen Wirkung m

�

ogli
h wird. Eine Be-

tra
htung anderer E�ekte, die in der wissens
haftli
hen Literatur diskutiert werden s
hlie�t die

Darstellung der wi
htigsten We
hselwirkungen ab.

Um die We
hselwirkungen bez

�

ugli
h ihres Gef

�

ahrdungspotentials f

�

ur den Mens
hen einteilen zu

k

�

onnen und damit die untersu
hte medizinis
he Anwendung bewerten zu k

�

onnen ist ein Ver-

glei
h der abgeleiteten Ergebnisse mit g

�

angigen Grenzwerten unerl

�

assli
h. Dazu werden zum

einen die Ableitung von Grenzwerten an einem Beispiel erl

�

autert und die wi
htigsten Fa
hbe-

gri�e de�niert. Zum anderen werden die g

�

angigen Grenzwerte angebeben und in vers
hiedene

Klassen eingeteilt. Diese Grenzwerte werden in den folgenden Kapiteln zu einer Bewertung der

numeris
hen Ergebnisse verwendet.

4.2 Thermis
he und athermis
he E�ekte

4.2.1 We
hselwirkungsvorg

�

ange und De�nition einiger Fa
hbegri�e

Bei der We
hselwirkung zwis
hen elektromagnetis
hen Feldern und lebenden Gewebe unter-

s
heidet man zwei grundlegende Me
hanismen - Stimulation und Erw

�

armung von Gewebe. Im

niederfrequenten Berei
h wird dar

�

uber hinaus zwis
hen der We
hselwirkung von elektris
hen

und magnetis
hen We
hselfeldern unters
hieden, wohingegen im Ho
hfrequenzberei
h die Ener-

gieabsorption aus dem elektromagnetis
hen Feld betra
htet wird.

Ein elektris
hes Feld

�

ubt auf Ladungstr

�

ager Kr

�

afte aus und f

�

uhrt dadur
h zu einer Vers
hiebung

dieser Ladungstr

�

ager, was in einem Strom
u� dur
h das Gewebe resultiert. Weiterhin f

�

uhrt ein

elektris
hes Feld zu der Bildung von elektris
hen Dipolen dur
h die Ausri
htung gebundener

Ladung, sowie zur Orientierung von elektris
hen Dipolen, die bereits im Gewebe vorhanden

sind. Die Gr

�

o�en dieser E�ekte h

�

angen f

�

ur den Strom
uss von der e�ektiven Leitf

�

ahigkeit (sie-

he Abs
hnitt 3.3.2) und f

�

ur die Polarisation von der relativen Permittivit

�

at des Gewebes ab.

Externe elektris
he Felder f

�

uhren zus

�

atzli
h zur Entstehung von Ober


�

a
henladungen auf der

K

�

orperober


�

a
he, was in einem zus

�

atzli
hen Strom
uss dur
h den K

�

orper resultiert.

Zeitver

�

anderli
he magnetis
he Felder f

�

uhren

�

uber das Induktionsgesetz (2.1) zu elektris
hen

Feldern und damit zu kreisf

�

ormigen Strom


�

ussen. Der Strom
uss ist umso st

�

arker, je gr

�

o�er

der Radius der Stroms
hleife, sowie die St

�

arke und Frequenz des magnetis
hen We
hselfeldes

sind. Der Weg des Stromes dur
h den K

�

orper und die resultierende Stromst

�

arke h

�

angen dabei

in erster Linie von der Leitf

�

ahigkeit des Gewebes ab (Villa et al., 1991).

Betra
htet man die Wirkungen elektromagnetis
her Felder auf den mens
hli
hen K

�

orper, so ist

es notwendig einige Begri�e zu de�nieren und voneinander abzugrenzen. Die We
hselwirkung

eines Feldes erzeugt z. B. wie bes
hrieben dur
h eine Kraftwirkung eine Vers
hiebung von La-

dungstr

�

agern im Gewebe. Dieser E�ekt wird zun

�

a
hst als biologis
he Wirkung bezei
hnet. Die

Existenz einer biologis
hen Wirkung bedeutet aber ni
ht automatis
h, dass si
h dur
h die We
h-

selwirkung des elektromagnetis
hen Feldes mit dem Gewebe eine S
h

�

adigung des Organismus

ergibt.
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E�ekte, die in unmittelbaren Zusammenhang mit einer We
hselwirkung des Organismus mit

einem einwirkenden elektromagnetis
hen Feld stehen und zu einer na
hweisbaren Ver

�

anderung

oder S
h

�

adigung des Gewebes oder einer anderweitigen Beeintr

�

a
htigung des Organismus f

�

uhren,

werden als gesundheitli
he Wirkung bezei
hnet. Eine gesundheitli
he Wirkung beinhaltet in

jedem Fall au
h immer eine biologis
he Wirkung, der Umkehrs
hluss gilt aber ni
ht in jedem

Fall. Dabei muss bea
htet werden, dass gesundheitli
he Wirkungen zu therapeutis
hen Zwe
ken

dur
haus erw

�

uns
ht sein k

�

onnen und daher no
h zwis
hen erw

�

uns
hten und unerw

�

uns
hten

gesundheitli
hen Wirkungen unters
hieden werden muss.

Der Punkt, an dem aus einer biologis
hen Wirkung eine gesundheitli
he Wirkung wird, ist von

mehreren Parametern abh

�

angig. Eine wi
htige Rolle spielt z. B. die Frequenz und die St

�

arke

des elektromagnetis
hen We
hselfelds. Daneben muss au
h ber

�

u
ksi
htigt werden, ob das Feld

kontinuierli
h oder gepulst ist. Falls letzteres zutri�t ist au
h zu bea
hten, wel
he Pulsform das

Feld besitzt. Weiterhin sind no
h individuelle Emp�ndli
hkeiten des einzelnen Organismus zu

ber

�

u
ksi
htigen, da bei jedem Mens
hen unters
hiedli
he S
hwellenwerte beim

�

Ubergang einer

biologis
hen Wirkung zu einer gesundheitli
hen Wirkung bestehen. Grenzwerte orientieren si
h

daher stets an experimentellen Beoba
htungen, z. B. dass bei einem Strom
uss unterhalb einer

Grenzstromst

�

arke bei keinem Probanden eine Wirkung auftritt.

Eine weitere Unters
heidung ist die Einteilung der biologis
hen Wirkungen in athermis
he und

thermis
he E�ekte. Thermis
he E�ekte zeigen si
h in einer Erw

�

armung des K

�

orpergewebes dur
h

die Absorption von Energie aus einem elektromagnetis
hen Feld. Unter athermis
hen E�ekten

versteht man alle anderen E�ekte, die ni
ht mit einer Erw

�

armung von Gewebe einhergehen. Dazu

z

�

ahlen z. B. die Stimulation von Muskel- und Nervengewebe, die Wirkungen auf aktive medizini-

s
he Implantate (z. B. Funktionsst

�

orungen von S
hrittma
hern), aber au
h Vermutungen, dass

elektromagnetis
he Felder die Entstehung von Krebs f

�

ordern oder zahlrei
he psy
hosomatis
he

Bes
hwerden ausl

�

osen k

�

onnten.

Au
h hier muss bea
htet werden, dass bei einem Auftreten eines dieser E�ekte jeweils eine

biologis
he Wirkung vorhanden ist, aber dieses ni
ht zwingend eine gesundheitli
he Wirkung mit

si
h bringt. So kann z. B. eine Stimulation eines peripheren Nervs nur zu einer ungef

�

ahrli
hen

Kontraktion eines Muskels des Bewegungsapparates f

�

uhren. Glei
hwohl kann bei gen

�

ugender

St

�

arke der Reizung au
h tieferliegendes herznahes Gewebe oder sogar das Herz selbst stimuliert

werden, was zu einem lebensbedrohli
hen Kammer
immern der Herzmuskulatur f

�

uhren kann.

Das Auftreten thermis
her und athermis
her E�ekte ist an den Frequenzberei
h des elektroma-

gnetis
hen Feldes gekoppelt. Im niederfrequenten Berei
h spielt die Absorption von elektroma-

gnetis
her Energie im Gewebe nur eine untergeordnete Rolle, da dort die E�ekte, die dur
h den

induzierten Strom
uss hervorgerufen werden

�

uberwiegen. Dies

�

andert si
h bei einer Zunahme

der Feldfrequenz. Die F

�

ahigkeit mit Str

�

omen Nerven zu stimulieren nimmt ab 1 kHz stark mit

der Frequenz ab, so dass dann die thermis
hen E�ekte

�

uberwiegen. Dies ist aber nur eine gro-

be Ri
htlinie. Oft treten au
h Wirkungen auf, die dur
h thermis
he und athermis
he E�ekte

gemeinsam verursa
ht werden.

Zur Verdeutli
hung dieser Unters
hiede werden einige athermis
he und thermis
he E�ekte in

den folgenden Abs
hnitten erkl

�

art und diskutiert. Dies sind insbesondere die Enstehungsme
ha-

nismen von Muskel- und Nervenstimulation sowie die Erw

�

armung von Gewebe dur
h elektro-

magnetis
he Felder. Dana
h werden einige Beispiele f

�

ur weitere athermis
he E�ekte gegeben.
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Abbildung 4.1: Ausl

�

osung eines Aktionpotentials

dur
h einen re
hte
kf

�

ormigen Stimulus. Im Ruhe-

zustand liegt das Zellinnere gegen

�

uber dem Extra-

zellul

�

arraum auf einem negativen Potential. Wird

dur
h einen externen Stimulus, der

�

uber eine aus-

rei
hende L

�

ange t

p

und St

�

arke verf

�

ugt, das Poten-

tial vom Ruhepotential RP

�

uber die Reizs
hwel-

le RS angehoben, so folgt eine spontane Depola-

risierung der Zellmembran. Dabei steigt das Po-

tential der Zelle kurzzeitig auf positive Werte an.

W

�

ahrend der Refrakt

�

arzeit t

r

na
h Ausl

�

osen des

Aktionspotentials ist die Zelle ni
ht wieder erreg-

bar.

Stimulus

tp

RP

RS

t

U

0

DV

tr

4.2.2 Stimulation von Muskel- und Nervengewebe

Der mens
hli
he K

�

orper besitzt Nerven- und Muskelzellen, die elektris
h erregbar sind. Im Ru-

hezustand einer Zelle besteht im Extrazellul

�

arraum eine gr

�

o�ere Natriumionenkonzentration als

im Intrazellul

�

arraum, der einen

�

Ubers
huss an Kaliumionen enth

�

alt. Im Ruhezustand bildet

si
h so ein Membranpotential aus, bei dem das Zellinnere auf einem negativen Potential von 
a.

70 - 90 mV gegen den Extrazellul

�

arraum liegt (Geddes, 1995). Daneben bestehen Zellen aus

einer ho
h isolierenden Phospholipidmembran mit Ionenkan

�

alen, die si
h

�

o�nen k

�

onnen, so dass

z. B. Natriumionen vom Extrazellul

�

arraum in den Intrazellul

�

arraum str

�

omen k

�

onnen. Um eine

Zelle zu erregen, muss dur
h einen Strom
uss im Gewebe das Membranpotential ausgehend von

Ruhepotential auf etwa -50 mV erh

�

oht werden. Dies wird au
h Depolarisation genannt, da si
h

dadur
h das resultierende Potential zwis
hen Intra- und Extrazellul

�

arraum verringert (S
hmidt

et al., 2000).

An diesem S
hwellenpotential wird die Membranladung instabil und baut si
h dur
h s
hlagarti-

ges

�

O�nen der Ionenkan

�

ale ab und kehrt dur
h einen Natriumioneneinstrom ihre Polarit

�

at um.

Das Potential zwis
hen Intra- und Extrazellul

�

arraum wird dur
h den ras
hen Natriumionenein-

strom kurzzeitig sogar positiv. Diesen Vorgang der Depolarisation nennt man au
h Erregung.

Die Depolarisationsphase des Aktionspotentials setzt weiterhin selbst Prozesse in Gang, die die

Ruhemembranladung wiederherstellen.

Die dadur
h entstehende Membranspannung wird au
h Aktionspotential genannt (S
hmidt

et al., 2000). Sie zei
hnet si
h dur
h einen sprunghaften Anstieg des Membranpotentials dur
h

die s
hnell einstr

�

omenden Natriumionen aus, der dur
h einen kurzzeitig sp

�

ater einsetzenden Ka-

liumionenausstrom gebremst wird. Abbildung 4.1 zeigt beispielhaft die Entstehung eines Ak-

tionspotentials. Diese Erregung kann si
h dann dur
h vers
hiedene Me
hanismen fortp
anzen

und wird so auf bena
hbarte Strukturen

�

ubertragen.

Depolarisiert man unmittelbar na
h dem Aktionspotential die Membran bis zur S
hwelle des

vorhergehenden Aktionspotentials und sogar dar

�

uber hinaus, so tritt keine Erregung auf. Dieser

Zustand wird absolute Refrakt

�

arphase genannt und hat bei Nervenzellen eine Dauer von 
a.

2 ms. Na
h der absoluten Refrakt

�

arphase s
hlie�t si
h die relative Refrakt

�

arphase an, in der

dur
h gro�e Depolarisationen Aktionspotentiale ausgel

�

ost werden k

�

onnen, diese aber gegen

�

uber
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Abbildung 4.2: Zusammenhang zwis
hen

Stromst

�

arke und Pulsdauer bei der Erregung von

Muskel- und Nervengewebe. Je k

�

urzer die Puls-

dauer, desto gr

�

o�er muss die Stromst

�

arke sein,

um ein Aktionspotential zu erzeugen. Es existiert

eine minimale Stromst

�

arke, bei der selbst bei einer

unendli
h langen Pulsdauer keine Erregung mehr

erzeugt wird. Diese Stromst

�

arke wird Rheobase

genannt.

�

Uber die Rheobase wird die Chronaxie

de�niert. Die Chronaxie ist die Zeitdauer, die bei

einem Strom mit der St

�

arke der doppelten Rheo-

base ben

�

otigt wird, um eine Erregung auszul

�

osen

und stellt eine gewebetypis
he Konstante dar.
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normalen Aktionspotentialen kleinere Amplituden haben. Die Refrakt

�

arphase wird dur
h eine

zeitli
h begrenzte Inaktivierung der Natriumionenkan

�

ale unmittelbar na
h der Depolarisation

verursa
ht. Diese Inaktivierung wird dur
h die Repolarisierung wieder aufgehoben, was einige

Millisekunden ben

�

otigt. W

�

ahrend dieser Zeit sind die Natriumionenkan

�

ale ni
ht oder nur bedingt

aktivierbar (S
hmidt et al., 2000).

Die Tatsa
he, dass eine Erregung von Zellen nur im niederfrequenten Berei
h zustande kommt

beruht darauf, dass zu einer

�

O�nung der Natriumkan

�

ale gewisse Strukturver

�

anderungen in den

Tunnelproteinen notwendig sind, die ni
ht beliebig s
hnell ablaufen k

�

onnen. Wenn also bei Fre-

quenzen ab einigen Kilohertz die Halbwelle zu kurz wird, dann k

�

onnen ni
ht ausrei
hend Natriu-

mionen bewegt werden, um ein Ausl

�

osen des Aktionspotentials zu erzeugen. Es entsteht folgli
h

keine Erregung. Bei sehr niedrigen Frequenzen �ndet ebenfalls keine Erregung statt, da dann

die Potential

�

anderung so langsam erzeugt wird, dass aktive Transportme
hanismen wie z. B.

die Natrium-Kalium-Pumpe den E�ekt wieder ausglei
hen k

�

onnen (Geddes, 1995). Bei der in

Deuts
hland

�

ubli
hen Netzfrequenz von 50 Hz sind optimale Bedingungen f

�

ur eine Stimulati-

on gegeben, da die Dauer einer Halbwelle sehr gut f

�

ur die Ausbildung eines Aktionspotentials

geeignet ist. Daraus resultieren die besonderen Gefahren f

�

ur die Gesundheit bei Kontakt mit

stromf

�

uhrenden Netzleitungen.

Die Erregbarkeit von Gewebe bei sehr niedrigen Frequenzen oder sogar Glei
hstrom ist aber ni
ht

nur von der Frequenz sondern au
h von anderen Faktoren abh

�

angig. S
hon fr

�

uh erkannten Weiss

(1901) und Lapi
que (1909) den Zusammenhang zwis
hen Pulsdauer und Stromst

�

arke eines

re
hte
kf

�

ormigen Pulses zur Erregung von Gewebe. Dabei wurden von Lapi
que die Begri�e

Chronaxie und Rheobase eingef

�

uhrt. Der Begri� Rheobase bezei
hnet hierbei einen Grenzstrom,

der selbst bei einer unendli
h langen Pulsdauer gerade ni
ht mehr zu einer Erregung f

�

uhrt. Die

Chronaxie wird

�

uber die Rheobase de�niert. Die Chronaxie ist die Zeitdauer, die bei einem Strom

mit der St

�

arke der doppelten Rheobase ben

�

otigt wird, um eine Erregung auszul

�

osen und stellt

eine gewebetypis
he Konstante dar. F

�

ur den Zusammenhang zwis
hen ben

�

otigter Stromst

�

arke

und Pulsdauer t

p

, um eine Stimulation zu erzeugen leitete Blair (1932) das Stimulationsge-

setz ab, wel
hes in Abh

�

angigkeit der Rheobase b (A), der Membranzeitkonstante � (s) und der

Pulsdauer t

p

(s) die f

�

ur eine Stimulation notwendige Stromst

�

arke angibt:
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Abbildung 4.3: Bei sinusf

�

ormigen We
hselstrom

h

�

angt die notwendige Stromst

�

arke, eine Stimula-

tion zu erzeugen, von der Frequenz des Stromes

ab. An diesem Beispiel f

�

ur mens
hli
hes Muskel-

gewebe erkennt man einen Anstieg der ben

�

otigten

Stromst

�

arke ab einer Frequenz von 100 Hz. Dabei

wurde willk

�

urli
h angenommen, dass mindestens

eine Stromst

�

arke von 10 mA f

�

ur eine Stimulation

notwendig ist.
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: (4.1)

Die Membranzeitkonstante

1

und die Rheobase sind hierbei gewebespezi�s
he Gr

�

o�en, die expe-

rimentell bestimmt werden m

�

ussen. Abbildung 4.2 zeigt eine Strom-Pulsdauer-Kurve, die mit

Glei
hung (4.1) bere
hnet wurde. Als Rheobase wurde b = 10 mA und als Membranzeitkon-

stante � = 2 ms angenommen als Beispiel f

�

ur mens
hli
hes Muskelgewebe. Tabellen mit experi-

mentellen Werten f

�

ur Membranzeitkonstanten be�nden si
h in (Geddes, 1995). Zus

�

atzli
h zur

Rheobase ist im S
haubild au
h die Chronaxie eingezei
hnet, die ungef

�

ahr bei t = 1; 4 ms liegt.

Bei der Stimulation von Gewebe dur
h We
hselstrom kann ein Zusammenhang zwis
hen ben

�

otig-

ter Stromst

�

arke und Stimulationsfrequenz hergeleitet werden. Dabei wird in Glei
hung (4.1) f

�

ur

die Pulsdauer t

p

einfa
h die Periodendauer T = 1=f des sinusf

�

ormigen We
hselstroms eingesetzt

und man erh

�

alt die Stimulationsstromst

�

arke in Abh

�

angigkeit der Frequenz:

I(f) =

b

1� e

�1=(� �f)

: (4.2)

Aus Glei
hung (4.2) ist ersi
htli
h, dass bei ansteigender Frequenz eine gr

�

o�ere Stromst

�

arke zur

Erzeugung einer Stimulation notwendig ist, wie bereits weiter oben begr

�

undet wurde. Abbildung

4.3 zeigt den Zusammenhang zwis
hen Frequenz und Stromst

�

arke bei mens
hli
hem Muskelge-

webe. Als Rheobase wurde wiederum ein Strom von b = 10 mA und eine Membranzeitkonstante

von � = 2 ms angenommen.

Bei der Bewertung numeris
her Ergebnisse kann aus dem bere
hneten elektris
hen Feld mit

Glei
hung (3.3) die Stromdi
hte im K

�

orpermodell bere
hnet werden. Daraus l

�

asst si
h dann

abs
h

�

atzen, ob die Grenzstromst

�

arke

�

ubers
hritten wurde und eine Stimulation von Muskel-

oder Nervengewebe erfolgt.

Eine unerw

�

uns
hte gesundheitli
he Wirkung bei der Stimulation von Muskel- und Nervenge-

webe, ist zum einen die Verletzungsgefahr, da bei einer Stimulation unwillk

�

urli
he und ni
ht

steuerbare Bewegungen der Gliedma�en ausgef

�

uhrt werden und so z. B. gerade St

�

urze von Lei-

tern bei Elektroarbeiten keine Seltenheit sind (Geddes, 1995) (vgl. dazu au
h die Arbeit von

1

Die Membranzeitkonstante ist ni
ht mit der Chronaxie zu verwe
hseln. Die Chronaxie ist die Pulsdauer,

die bei einer Stromst

�

arke von doppelter Rheobase notwendig ist. Die Membranzeitkonstante ist die notwendige

Pulsdauer bei einer Stromst

�

arke von 1,59-fa
her Rheobase (Geddes, 1995).
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Nyenhuis et al. (1999)). Problematis
h sind au
h Stimulationen von Herzmuskelgewebe, wenn

bei gen

�

ugend gro�er Stromst

�

arke au
h herznahe Strukturen gereizt werden. Im s
hlimmsten Fall


ie�t ein Strom direkt dur
h den Herzmuskel, der die Erregungsbildung und koordinierte Kon-

traktion des Herzen unterbri
ht und zu einem Flimmern der Herzmuskulatur f

�

uhrt. Dies �ndet

fast immer einen t

�

odli
hen Ausgang, wenn dem Betro�enen ni
ht s
hnell ad

�

aquat mit einem

De�brillator Hilfe geleistet wird.

Neben den Gefahren dur
h Stimulation von Muskel- und Nervengewebe gibt es au
h zahlrei-


he erw

�

uns
hte gesundheitli
he Wirkungen, die zu Therapiezwe
ken in der medizinis
hen Praxis

dur
h die Anwendungen von niederfrequenten Str

�

omen entstehen, z. B. bei der Reizstromthera-

pie und der transkutanen Elektronervenstimulation (TENS). Weiterhin sind alle S
hrittma
her-

anwendungen am Herzen oder Nervengewebe zur Stimulation oder S
hmerztherapie, sowie der

De�brillation von 
immernden Herzen als lebensrettende Ma�nahme in der Notfallmedizin zu

nennen.

4.2.3 Erw

�

armung dur
h ho
hfrequente elektromagnetis
he Strahlung

Die dur
h elektromagnetis
he Felder ausgel

�

oste S
hwingung von elektris
hen Dipolen in biolo-

gis
hen Geweben erzeugt einen Energieverlust der mit steigender Feldfrequenz den dominieren-

den E�ekt ergibt. Dieser Energieverlust f

�

uhrt zu einer Erw

�

armung von K

�

orpergewebe. Aus der

medizinis
hen Erfahrung ist bekannt, dass der mens
hli
he K

�

orper erhebli
he W

�

armezufuhren

verkraften kann und mit Hilfe seines thermoregulatoris
hen Systems Erw

�

armungen z. B. dur
h

S
hwitzen entgegenwirken kann. Allerdings liegen die Thermorezeptoren in der Haut, so dass

W

�

arme, die in der Tiefe entsteht, erst verz

�

ogert wahrgenommen wird. Dieser Umstand kann bei

s
hle
ht dur
hbluteten Organen wie dem Augapfel zu unerw

�

uns
hten E�ekten f

�

uhren, da eine

�

Ubererw

�

armung von den k

�

orpereigenen Rezeptoren unter Umst

�

anden erst zu sp

�

at wahrgenom-

men wird.

Im Gegensatz dazu wird in der medizinis
hen Praxis die Erw

�

armung dur
h elektromagneti-

s
he Felder gezielt zur Therapie von muskul

�

aren Problemen und S
hmerztherapie in Form von

Diathermieanwendungen mit Mikrowellen oder zur Hyperthermiebehandlung von Tumoren im

K

�

orper verwendet. Hier werden K

�

orperregionen gezielt erw

�

armt oder sogar regelre
ht

�

uberhitzt,

um eine selektive Zerst

�

orung von Gewebe zu errei
hen.

F

�

ur die Bewertung der Auswirkungen eines ho
hfrequenten elektromagnetis
hen Feldes auf den

mens
hli
hen K

�

orper ist aber ni
ht nur die dur
h Absorption aufgenommene Gesamtw

�

arme-

menge ents
heidend, sondern au
h an wel
hen Stellen im K

�

orper diese W

�

armeenergie deponiert

wurde. Bei der numeris
hen Betra
htung muss daher ausgehend von der elektromagnetis
hen

Feldverteilung im K

�

orpermodell die lokal deponierte Leistung bere
hnet werden.

Bei der We
hselwirkung eines zeitharmonis
hen sinusf

�

ormigen elektris
hen Feldes mit biologi-

s
hem Gewebe �ndet aufgrund der in den vorherigen Abs
hnitten bes
hriebenen Me
hanismen

eine Energiedeposition im Gewebe dur
h Leistungsabsorption aus dem elektris
hen We
hselfeld

statt. Bei der folgenden Bes
hreibung werden zwe
km

�

a�igerweise die Feldgr

�

o�en und die daraus

abgeleiteten Gr

�

o�en in komplexer Notation wiedergegeben, wie es bereits in Abs
hnitt 2.3 f

�

ur

zeitharmonis
he Probleme eingef

�

uhrt wurde.

Die in einem in�nitesimal kleinen Volumen �V aufgenommene elektris
he Leistung P

E

l

�

asst si
h

dann na
h Ja
kson (1975) aus dem Skalarprodukt der komplexen Amplitude des elektris
hen

Feldes

~

E mit der konjugiert-komplexen Amplitude der Gesamtstromdi
hte

~

J

�

g

bere
hnen:
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P

E

=

1

2

~

J

�

g

�

~

E ��V : (4.3)

Setzt man in diese Glei
hung f

�

ur die Gesamtstromdi
hte

~

J

g

Glei
hung (3.3) ein, so ergibt si
h:

P

E

=

1

2

�

�

(!)

~

E

�

�

~

E ��V =

1

2

�

�

(!) j

~

Ej

2

��V : (4.4)

Die komplexe Leistung P

E

setzt si
h aus der Wirkleistung und der Blindleistung zusammen

(St

�

o
ker, 1998). Als erstere wird der Realteil von P

E

bezei
hnet, als Blindleistung der Ima-

gin

�

arteil. Aus Glei
hung (4.4) ist ersi
htli
h, dass die Gr

�

o�e der einzelnen Anteile der komplexen

Leitf

�

ahigkeit �(!)

�

uber die Aufteilung der Leistung in Wirk- und Blindanteil ents
heidet. Setzt

man f

�

ur �

�

(!) in Glei
hung (4.4) die De�nition aus Glei
hung (3.6) komplex-konjugiert ein, so

ergibt si
h mit E

abs

� j

~

Ej:

P

E

=

1

2

�

�

s

+ !"

0

"

00

r

(!)� j!"

0

"

0

r

(!)

�

� E

2

abs

��V : (4.5)

Damit ergibt si
h f

�

ur die Wirkleistung P

W

mit Glei
hung (3.4) und �

e�

(!) = �

0

(!):

P

W

= Re fP

E

g =

1

2

�

�

s

+ !"

0

"

00

r

(!)

�

�E

2

abs

��V =

1

2

�

e�

(!) � E

2

abs

��V : (4.6)

Der Term

1

2

�

e�

(!) �E

2

abs

in Glei
hung (4.6) gibt die absorbierte Leistungsdi
hte im Gewebe an

und ist identis
h mit dem Eingabeparameter q

HF

in Glei
hung (2.56) f

�

ur den thermodynamis
hen

L

�

osealgorithmus, wie in Abs
hnitt 2.6 bes
hrieben wurde.

F

�

ur eine erste Bewertung der Auswirkungen der Leistungsabsorption aus einem elektris
hen

We
hselfeld kann aber s
hon Glei
hung (4.6) herangezogen werden, ohne einen weiteren nu-

meris
hen L

�

osungss
hritt dur
hzuf

�

uhren. Dazu wird die spezi�s
he Absorptionsrate als neue

Gr

�

o�e eingef

�

uhrt, die die absorbierte Leistung pro Kilogramm Objektgewi
ht angibt (Durney

& Christensen, 2000):

SAR = �

e�

(!)

E

2

abs

2�

: (4.7)

Die spezi�s
he Absorptionsrate ist ein Ma� f

�

ur die Belastung von Organismen dur
h elektro-

magnetis
he Wellen und eine fundamentale Gr

�

o�e bei der Angabe von Grenzwerten. Mit Hilfe

dieser Gr

�

o�e l

�

asst si
h au
h eine einfa
he Abs
h

�

atzung f

�

ur die Erw

�

armung von Gewebe ange-

ben, wenn man jegli
he Energiedissipation dur
h W

�

armetransportme
hanismen verna
hl

�

assigt.

Dazu ist der Wert f

�

ur die spezi�s
he Absorptionsrate mit der We
hselwirkungszeit t

ww

zwi-

s
hen Gewebe und elektromagnetis
hem We
hselfeld zu multiplizieren und dur
h die sepzi�s
he

W

�

armekapazit

�

at 


s

zu dividieren. Die absolute Temperaturerh

�

ohung ergibt si
h dann zu:

�T =

SAR � t

ww




s

=

�

e�

(!) � E

2

abs

� t

ww

2�


s

: (4.8)

Dieser Weg emp�ehlt si
h aber nur f

�

ur einfa
he Abs
h

�

atzungen, wenn z. B. aus Zeitgr

�

unden auf

eine weitere numeris
he Analyse mit dem thermodynamis
hen L

�

oser verzi
htet werden muss,
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4.2 Thermis
he und athermis
he E�ekte

da die bere
hnete Temperaturerh

�

ohgung linear mit der We
hselwirkungszeit t

ww

ansteigt und

damit

�

uber alle Grenzen steigen kann, was ni
ht der Realit

�

at entspri
ht. Die abgeleiteten Tem-

peraturerh

�

ohungen ergeben daher in der Regel eine deutli
he

�

Ubers
h

�

atzung der Gegebenheiten,

insbesondere bei Annahme gro�er We
hselwirkungszeiten t

ww

und sind daher nur begrenzt ver-

wendbar, z. B. wenn es um S
hlimmsten-Fall-Abs
h

�

atzungen geht. Wenn genauere Aussagen

gema
ht werden sollen, dann kann auf eine Kopplung der numeris
hen Prozesse, wie in Ab-

s
hnitt 2.6 bes
hrieben, ni
ht verzi
htet werden.

4.2.4 Weitere athermis
he E�ekte

Der Begri� athermis
he E�ekte ist eigentli
h aus dem ho
hfrequenten Berei
h abgeleitet und

soll ber

�

u
ksi
htigen, dass neben Erw

�

armungse�ekten au
h no
h andere Ers
heinungen auftreten

k

�

onnen. Weiter gefasst versteht man darunter aber alle ni
ht-thermis
hen E�ekte, also au
h die

bereits bes
hriebene Stimulation von Muskel- und Nervengewebe. Daneben werden au
h no
h

zahlrei
he andere Wirkungen beoba
htet, die hier kurz wiedergegeben werden sollen.

Ein besonders wi
htiger Aspekt in Bezug auf die Patientensi
herheit ist die Wirkung elektroma-

gnetis
her Felder auf Implantate. Hier steht neben m

�

ogli
hen Erw

�

armungse�ekten des Implan-

tats immer die Funktionssi
herheit im Vordergrund. Besonders kritis
h sind Funktionsst

�

orungen

von Herzs
hrittma
hern zu betra
hten, die je na
h St

�

orungsart zu lebensbedrohli
hen Zust

�

anden

f

�

ur den Patienten f

�

uhren k

�

onnen. Bei einer Betra
htung dieser Problematik muss unter anderem

die S
hrittma
herart, die Positionierung im K

�

orper und die therapierte Herzrhythmusst

�

orung

ber

�

u
ksi
htigt werden. Einen

�

Uberbli
k

�

uber die Problematik mit zahlrei
hen weiteren Litera-

turhinweisen �ndet si
h bei Smith und Aasen (1992), sowie bei Bossert (1999).

Weiterhin wird im Rahmen von psy
hosomatis
hen E�ekten eine Elektrosensibilit

�

at von Perso-

nen diskutiert. Dies stellt die Beeintr

�

a
htigung der Gesundheit dur
h nieder- und ho
hfrequente

Felder jegli
her Art dar, oft ausgel

�

ost dur
h das Vorhandensein von Ho
hspannungsfreileitungen

oder Mobilfunkbasisstationen in Si
htweite der Betro�enen, die

�

uber S
hlafst

�

orungen, Essst

�

orun-

gen, Kopfs
hmerzen und Migr

�

ane oder andere gesundheitli
he Bes
hwerden klagen und diese mit

den elektromagnetis
hen Feldern in Verbindung bringen. Bereits vor

�

uber zwanzig Jahren wurde

von K

�

uhne (1980) die Elektrosensibilit

�

at von Mens
hen in einem gro�angelegten Experiment

untersu
ht. Dabei stellte si
h s
hon damals heraus, dass die Elektrosensibilit

�

at von Mens
hen

in den meisten F

�

allen auf psy
hologis
he Probleme zur

�

u
kzuf

�

uhren ist und in erster Linie keine

besondere \Wahrnehmungsgabe

"

f

�

ur elektromagnetis
he Felder darstellt.

Eine vieldiskutierte Hypothese ist au
h der Ein
u� auf den Melatoninsto�we
hsel dur
h elektro-

magnetis
he Felder. Melatonin ist ein Hormon, was den S
hlaf-Wa
h-Rhythmus des Mens
hen

beein
usst. Es wird au
h mit der Entstehung von Krebs in Verbindung gebra
ht (Rei�en-

weber et al., 1996). Gerade Krankheiten ohne bisherige klare Genese, wie z. B. Hirntumore,

werden oft in Verbindung mit den Auswirkungen s
hwa
her elektromagnetis
her Felder gebra
ht.

Bislang konnte aber kein Kausalzusammenhang zwis
hen der Entstehung von Krebs und elek-

tromagnetis
hen We
hselfeldern reproduzierbar na
hgewiesen werden, au
h wenn immer wieder

Studien auftau
hen, die eben diesen Kausalzusammenhang gefunden haben wollen. Mit dieser

speziellen Problematik der Entstehung von Krebs dur
h 50-Hz-Felder setzt si
h die Arbeit von

Irni
h (1996) auseinander.

Auf eine weitere Diskussion psy
hosomatis
her und hormoneller E�ekte wird im Rahmen dieser

Arbeit verzi
htet, da sie zum einen immer no
h umstritten sind und si
h zum anderen mit den

hier verwendeten numeris
hen Methoden ni
ht erfassen und beurteilen lassen.
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4.3 Grenzwerte

4.3.1 Grundlagen der Grenzwert�ndung

Grenzwerte dienen dem S
hutz der Bev

�

olkerung vor den unerw

�

uns
hten gesundheitli
hen Wir-

kungen elektromagnetis
her Strahlung. Der Ableitung von Grenzwerten kommt daher eine gro�e

Bedeutung zu. Bei der Festlegung von Grenzwerten m

�

ussen daher in erster Linie reproduzierbare

biologis
he und gesundheitli
he Wirkungen ber

�

u
ksi
htigt werden. Dabei muss aber ber

�

u
ksi
h-

tigt werden, dass Grenzwerte immer au
h statistis
her Natur sind, d. h. das Auftreten eines

E�ekts kann zwar mit gro�er Si
herheit aber ni
ht g

�

anzli
h ausges
hlossen werden. Si
herheit

wird dadur
h als Akzeptanz eines kleinen Restrisikos verstanden. Im Gegensatz zu ionisierender

Strahlung werden bei der elektromagnetis
hen We
hselwirkung mit dem mens
hli
hen K

�

orper

S
hwellenwirkungen betra
htet, da zum Ausl

�

osen einer Wirkung z. B. eine Reizs
hwelle

�

uber-

s
hritten werden muss. Bei ionisierender Strahlung kann s
hon das Auftre�en eines einzelnen

Energiequants zu einer S
h

�

adigung der DNA f

�

uhren. Im Gegensatz dazu ist die W

�

armeentste-

hung dur
h ho
hfrequente elektromagnetis
he Felder so lange ungef

�

ahrli
h, wie sie dur
h ther-

moregulatoris
he Me
hanismen des mens
hli
hen K

�

orpers ausgegli
hen werden kann. Aus diesem

Grund ist f

�

ur die Erw

�

armung von Gewebe dur
h ho
hfrequente elektromagnetis
he Felder die

Angabe eines Grenzwertes ad

�

aquat.

Als Beispiel hierf

�

ur sei eine Untersu
hungen zur Festlegung der Reizs
hwelle f

�

ur eine Muskelsti-

mulation ges
hildert (Geddes, 1995). In einem Stimulationsexperiment wird z. B. festgestellt,

dass bei einer Stimulation mit We
hselspannung im niederfrequenten Berei
h zwis
hen 10 Hz

und 1 kHz ab einer Stromdi
hte von 100 mA=m

2

bei den Probanden Stimulationse�ekte der

Muskulatur der Extremit

�

aten auftreten. Untersu
ht man nun eine gro�e Anzahl von Proban-

den, so ergibt si
h eine Normalverteilung der gemessenen Stimulationss
hwellen, die um einen

Mittelwert streuen. Um si
her zu gehen wird man z. B. als Grenzwert zun

�

a
hst die kleinste

ermittelte Stromdi
hte von 100 mA=m

2

verwenden. Der Grenzwert muss daher mindestens so

gew

�

ahlt werden, dass eine Person unter normalen Umst

�

anden in kein elektromagnetis
hes Feld

gelangen darf, wel
hes eine Stromdi
hte in dieser Gr

�

o�e im K

�

orper induziert.

Da die Anzahl der Probanden nur eine Sti
hprobe aus der Gesamtbev

�

olkerung umfasst ist es

aber ni
ht ausges
hlossen, dass es Personen gibt, deren Reizs
hwelle no
h unterhalb der im

Experiment ermittelten kleinsten S
hwelle liegt. Je besser und gr

�

o�er die Personengruppe im

Experiment gew

�

ahlt wird, desto zuverl

�

assiger sind die Aussagen bez

�

ugli
h des Grenzwertes und

desto kleiner ist das Risiko bei Einhalten des Grenzwertes bei einer anderen Person do
h eine un-

erw

�

uns
hte Stimulation zu erzeugen. Denno
h kann ein Restrisiko ni
ht ausges
hlossen werden.

Um dieses zu minimieren, werden anhand der ermittelten S
hwellenwerte Si
herheitsabst

�

ande

eingef

�

uhrt.

�

Ubli
herweise wird der so ermittelte Grenzwert no
h dur
h die Zahl 10 als Si
her-

heitsfaktor dividiert. So erh

�

alt man f

�

ur die maximal zul

�

assige Stromdi
hte einen Grenzwert von

10 mA=m

2

f

�

ur die zeitweise Exposition von arbeitenden Personen. F

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung

wird zus

�

atzli
h ein weiterer Si
herheitsfaktor von f

�

unf, also insgesamt der Faktor 50, ber

�

u
ksi
h-

tigt, was eine maximal zul

�

assige Stromdi
hte von 2 mA=m

2

ergibt (ICNIRP, 1998).

Der hier bes
hriebene experimentelle Vorgang ist nur eine M

�

ogli
hkeit der Grenzwert�ndung.

Daneben existieren no
h die epidemiologis
hen Studien bei denen Mens
hen aufgrund ihrer

Lebensges
hi
hte oder Arbeitsbedingungen in Gruppen eingeteilt werden und versu
ht wird

E�ekte der Feldexposition bei den einzelnen Gruppen na
hzuweisen und gegen andere Gruppen

abzugrenzen. Epidemiologis
he Studien beziehen si
h unter anderem oft auf die Gef

�

ahrdung am
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Arbeitsplatz bestimmter Berufsgruppen dur
h elektromagnetis
he Strahlung, Krebsrisiken bei

Bev

�

olkerungsgruppen in der N

�

ahe elektris
her Anlagen oder Gesundheitsrisiken f

�

ur s
hwangere

Frauen. Oftmals werden in epidemiologis
hen Studien aus beoba
hteten zuf

�

alligen Korrelationen

s
heinbare Kausalzusammenh

�

ange abgeleitet, ohne andere relevante belastende Faktoren mit in

die Studie miteinzubeziehen. Dabei ist eine Abgrenzung der beoba
hteten E�ekte gegen

�

uber

anderen Ursa
hen sehr s
hwer. Dies dient au
h oft als Hauptkritikpunkt bei der Beurteilung der

Aussagekraft einzelner Studien.

Andere Methoden, Grenzwerte abzuleiten, beinhalten wie bereits ges
hildert Studien an freiwil-

ligen Testpersonen aber au
h an Tieren oder Zellkulturen. Daneben ergeben au
h numeris
he

Experimente weitere Hinweise zur Ableitung und Festlegung von Grenzwerten.

Die Festlegung von Grenzwerten ist ein dynamis
her Prozess, da die aktuell g

�

ultigen Grenzwerte

immer an die neuesten wissens
haftli
hen Erkenntnisse angepasst werden m

�

ussen. Im Jahr 1998

ver

�

o�entli
hte die Internationale Kommission zum S
hutz vor ni
ht-ionisierender Strahlung (IC-

NIRP) umfassende Ri
htlinien, die als Grundlage f

�

ur die aktuell g

�

ultigen Grenzwerte dienen. In

dieser Studie sind in einem umfassenden Literaturteil alle relevanten Arbeiten zur Problematik

bes
hrieben und bewertet. Ausgehend von den Ergebnissen dieser Autoren wurden Grenzwerte

in einem Frequenzberei
h von 0 Hz bis 300 GHz de�niert. Dabei wurden allerdings nur aner-

kannte biologis
he und gesundheitli
he Wirkungen ber

�

u
ksi
htigt, wie z. B. die Stimulation von

Muskel- und Nervengewebe und die Erw

�

armung von Gewebe dur
h Energieabsorption. M

�

ogli
he

Langzeite�ekte wie z. B. ein erh

�

ohtes Krebsrisiko, wurden bei der Festlegung der Grenzwerte

au�er a
ht gelassen, da na
h Meinung der ICNIRP zu wenig gesi
herte Erkenntnisse zu diesen

m

�

ogli
hen Wirkungen vorliegen.

In dieser Studie wird zwis
hen Basisgrenzwerten und Referenzwerten unters
hieden. Die Basis-

grenzwerte geben Grenzwerte f

�

ur die zul

�

assige Stromdi
hte J sowie die spezi�s
he Absorpti-

onsrate SAR an, da diese beiden Gr

�

o�en direkt f

�

ur die biologis
hen Wirkungen verantwortli
h

sind, wie in den Abs
hnitten 4.2.2 und 4.2.3 bereits begr

�

undet wurde. Die Referenzwerte stellen

aus diesen Basisgrenzwerten abgeleitete Werte f

�

ur die elementaren physikalis
hen Gr

�

o�en elek-

tris
hes Feld E und magnetis
he Flussdi
hte B dar, die prim

�

ar ni
ht f

�

ur eine Beurteilung der

physiologis
hen Auswirkungen geeignet sind.

Die Angabe von Referenzwerten bringt aber au
h einige S
hwierigkeiten mit si
h, da elektro-

magnetis
he Felder in unters
hiedli
hen Personen aufgrund der Streuung in den physiologis
hen

Parametern vers
hiedene Stromdi
hten und Leistungsabsorptionen ergeben. Ein

�

Ubers
hreiten

der Referenzwerte bei der Exposition von Personen ist somit prinzipiell m

�

ogli
h. Dies ist aber

nur dann zul

�

assig, wenn si
hergestellt werden kann, dass die Basisgrenzwerte trotz allem ni
ht

�

ubers
hritten werden.

Bei der Angabe von Grenzwerten wird in der Regel zwis
hen beru
i
h exponierten Personen, die

nur zeitweise einer erh

�

ohten Feldst

�

arke, und der Allgemeinbev

�

olkerung, die st

�

andig einem Feld

ausgesetzt sein kann, unters
hieden. Bei arbeitenden Personen wird davon ausgegangen, dass

diese si
h der Exposition bewusst sind und au
h entspre
hende Vorsi
htsmassnahmen aufgrund

ihrer speziellen Ausbildung einhalten. Bei der Allgemeinbev

�

olkerung muss davon ausgegangen

werden, dass diese Personen si
h unbeabsi
htigt, unbewusst und dauerhaft in einem elektroma-

gnetis
hen Feld aufhalten und eventuell sogar gesundheitli
h einges
hr

�

ankt sein k

�

onnen, was die

Emp�ndli
hkeit gegen

�

uber gesundheitli
hen Wirkungen no
h erh

�

ohen kann.

Diesen Umst

�

anden ist daher dur
h einen gr

�

o�eren Si
herheitsfaktor f

�

ur die Allgemeinbev

�

olke-

rung Re
hnung zu tragen. Die ICNIRP s
hl

�

agt neben dem Si
herheitsfaktor von 10 f

�

ur die
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Abbildung 4.4: Basisgrenzwerte f

�

ur den maxi-

mal zul

�

assigen E�ektivwert der Stromdi
hte im

mens
hli
hen K

�

orper f

�

ur beru
i
h exponierte Per-

sonen (rote Kurve) und die Allgemeinbev

�

olke-

rung (blaue Kurve) na
h den Ri
htlinien der IC-

NIRP (1998) im Frequenzberei
h von 0,1 Hz bis

10 MHz.
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arbeitende Bev

�

olkerung einen zus

�

atzli
he Faktor von 5 f

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung bei der

Festlegung von Grenzwerten vor. In den n

�

a
hsten beiden Abs
hnitten werden f

�

ur die Strom-

di
hte, die spezi�s
he Absorptionsrate sowie den daraus abgeleiten Gr

�

o�en elektris
hes Feld und

magnetis
he Flussdi
hte die g

�

angigen Grenzwerte f

�

ur beru
i
h exponierte Personen, sowie f

�

ur

die Allgemeinbev

�

olkerung angegeben.

4.3.2 Grundlegende Basisgrenzwerte

Abbildung 4.4 gibt die maximal zul

�

assigen Werte f

�

ur die Stromdi
hte im mens
hli
hen K

�

orper

an. Ausgehend von beoba
hteten Stimulationse�ekten wurden die experimentell bestimmten

Stromdi
hten dur
h einen Si
herheitsfaktor von 10 dividiert und so die Stromdi
htegrenzwerte

f

�

ur beru
i
h exponierte Personen bestimmt, wie bereits in Abs
hnitt 4.3.1 bes
hrieben. Werden

diese Grenzwerte eingehalten, so ist eine Stimulation von Muskel- und Nervengewebe im beruf-

li
hen Umfeld so gut wie ausges
hlossen. F

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung wurde no
h ein zus

�

atz-

li
her Si
herheitsfaktor von 5 ber

�

u
ksi
htigt, dur
h die die Grenzwerte f

�

ur beru
i
h exponierte

Personen dividiert wurden um so die Grenzwerte f

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung zu erhalten.

In Abs
hnitt 4.2.2 wurden die grundlegenden Me
hanismen f

�

ur eine Stimulation von Muskel-

und Nervengewebe erl

�

autert. Die Grenzwerte tragen den physiologis
hen Vorg

�

angen Re
hnung,

da im Berei
h von einigen Hertz bis Kilohertz die zul

�

assigen Stromdi
htewerte am niedrigsten

sind. Ab einer Stimulationsfrequenz von 10 MHz werden keine Grenzwerte mehr angegeben, da

ab dieser Frequenz keine Stimulationse�ekte mehr zu erwarten sind.

F

�

ur elektromagnetis
he Felder mit h

�

oheren Frequenzen bis zu 10 GHz werden Grenzwerte f

�

ur

die spezi�s
he Absorptionsrate SAR angegeben (vgl. Abs
hnitt 4.2.3). F

�

ur die SAR werden

ab 100 kHz Grenzwerte angegeben. Damit wird der Tatsa
he Re
hnung getragen, dass es im

Frequenzberei
h von 100 kHz bis 10 MHz zu Stimulationse�ekten und Erw

�

armungen kommen

kann. In diesem Frequenzberei
h m

�

ussen daher die Grenzwerte f

�

ur die Stromdi
hte und die

spezi�s
he Absorptionsrate eingehalten werden.

Die angegebenen maximal zul

�

assigen Werte f

�

ur die SAR orientieren si
h an einer dur
hs
hnitt-

li
hen Ganzk

�

orperbelastung mit 4 W/kg

�

uber einen Zeitraum von 30 min. Dabei w

�

armt si
h

ein mens
hli
her K

�

orper um 
a. 1

Æ

C auf, was eine gerade no
h tolerierbare Belastung f

�

ur den

mens
hli
hen Organismus darstellt. Bei der Ableitung von einem Basisgrenzwert wird daher von

einer dur
hs
hnittli
hen Belastung von 4 W/kg ausgegangen und dieser Wert f

�

ur beru
i
h ex-

ponierte Personen zuerst dur
h 10 dividiert, um so eine dur
hs
hnittli
he Ganzk

�

orperbelastung
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4.3 Grenzwerte

von 0,4 W/kg zu erhalten. Eine zus

�

atzli
he Division dur
h 5 ergibt f

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung

einen Grenzwert von 0,08 W/kg. Die angegebenen Werte f

�

ur die SAR stellen Dur
hs
hnittswerte

dar und m

�

ussen na
h den Vors
hriften der ICNIRP

�

uber einen Zeitraum von 6 min gemittelt

werden.

Um das Auftreten von gro�en lokalen Energiedepositionen im K

�

orper zu vermeiden gelten neben

den Ganzk

�

orpergrenzwerten f

�

ur die SAR au
h

"

lokale\ Grenzwerte f

�

ur den Kopf und den Rumpf,

sowie die Extremit

�

aten. Dabei ist in einem Zeitraum von 6 min

�

uber ein zusammenh

�

angendes

St

�

u
k Gewebe mit jeweils einer Masse von 10 g die gemittelte SAR zu bestimmen. Dies ist

�

uber

den gesamten K

�

orperteil dur
hzuf

�

uhren. So sind die Werte f

�

ur die lokale spezi�s
he Absorpti-

onsrate zu ermitteln. Keiner dieser Werte darf im Kopf oder Rumpf bei beru
i
h exponierten

Personen

�

uber 10 W/kg und bei der Allgemeinbev

�

olkerung

�

uber 2 W/kg liegen. Bei den Extre-

mit

�

aten liegen diese Werte bei 20 W/kg f

�

ur beru
i
h exponierte Personen und bei 4 W/kg bei

der Allgemeinbev

�

olkerung.

Andere Darstellungen geben neben der SAR die tolerierbare Temperaturerh

�

ohung als Ma� f

�

ur

die Auswirkung eines elektromagnetis
hen Feldes an. In diesen Ri
htlinien wird eine Dauer-

erw

�

armung des K

�

orpers um maximal 1

Æ

C pro Stunde Expositionsdauer bei einer mittleren Lei-

stungsabsorption von 1 W/kg als thermoregulatoris
h tolerabel angenommen. Neben der SAR

wird die absolut erzielte Temperaturerh

�

ohung im Gewebe als Grenzwert angegeben, was f

�

ur

einen Verglei
h mit den Ergebnissen des thermodynamis
hen Algorithmus geeigneter ist. Da-

bei werden z. B. bei der MR-Tomographie Temperaturerh

�

ohungen im Berei
h des Kopfes von

1

Æ

C absolut bei gesunden Personen als tolerabel angesehen (IRPA, 1991). Der Wert muss bei

kreislaufs
hwa
hen Personen, Kindern und S
hwangeren auf 0,5

Æ

C absolut reduziert werden. F

�

ur

andere K

�

orperteile, z. B. die Extremit

�

aten k

�

onnen au
h h

�

ohere Erw

�

armungen akzeptiert werden,

solange die K

�

orpertemperatur ni
ht generell

�

uber 1

Æ

C ansteigt und so das thermoregulatoris
he

System

�

uberlastet. F

�

ur die angegebenen Temperaturgrenzwerte existieren au
h die Si
herheits-

faktoren von 10 f

�

ur die arbeitende Bev

�

olkerung und von 5 f

�

ur die Allgemeinbev

�

olkerung. Dies

ergibt unter Annahme einer maximal zul

�

assigen Erw

�

armung von z. B. 1

Æ

C zul

�

assige Werte von

0,1

Æ

C und 0,02

Æ

C (ICNIRP, 1998).

Generell gilt, dass die Ganzk

�

orpergrenzwerte, die Grenzwerte f

�

ur die lokale Leistungsabsorption

und eventuell in Abh

�

angigkeit von der betra
hteten Frequenz die Grenzwerte f

�

ur die Stromdi
hte

glei
hzeitig eingehalten werden m

�

ussen. Bei gepulsten Vorg

�

angen muss eine

�

aquivalente Frequenz

bere
hnet werden na
h f = 1=(2 � t

puls

) und die Grenzwerte gem

�

a� dieser Frequenz angewendet

werden (ICNIRP, 1998).

4.3.3 Abgeleitete Referenzwerte

Aus den Basisgrenzwerten, die direkt mit biologis
hen und gesundheitli
hen Wirkungen im

mens
hli
hen K

�

orper gekoppelt sind, lassen si
h f

�

ur weitere physikalis
he Gr

�

o�en Grenzwerte ab-

leiten, die Referenzwerte genannt werden. Abbildung 4.5 gibt die maximal zul

�

assigen e�ektiven

Feldst

�

arkewerte f

�

ur das elektris
he Feld und die magnetis
he Flussdi
hte im Frequenzberei
h von

1 Hz bis 300 GHz an. Dabei sind wiederum h

�

ohere Grenzwerte f

�

ur beru
i
h exponierte Personen

zul

�

assig.

Die aus den Basisgr

�

o�en abgeleiteten Referenzwerte dienen als Ri
hts
hnur f

�

ur die zul

�

assigen

Feldst

�

arken. Ein

�

Ubers
hreiten der Referenzwerte ist zul

�

assig, solange si
hergestellt wird, dass

die Referenzwerte auf jeden Fall eingehalten werden. Dazu werden in den Ri
htlinien der ICNIRP
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Abbildung 4.5: Referenzwerte f

�

ur die maximal zul

�

assige St

�

arke des elektris
hen Feldes und der ma-

gnetis
hen Flussdi
hte f

�

ur beru
i
h exponierte Personen (rote Kurve) und die Allgemeinbev

�

olkerung

(blaue Kurve) na
h den Ri
htlinien der ICNIRP (1998) im Frequenzberei
h von 1 Hz bis 300 GHz.

Diese Referenzwerte leiten si
h aus den Basisgrenzwerten f

�

ur die Stromdi
hte und die spezi�s
he

Absorptionsrate ab.

(1998) weitere Angaben gema
ht und zus

�

atzli
h f

�

ur das elektris
he Feld und die magnetis
he

Flussdi
hte zul

�

assige Spitzenwerte angegeben, die bei Einhaltung der Referenzwerte kurzzeitig

m

�

ogli
h sind. Dar

�

uber hinaus werden Grenzwerte f

�

ur weitere physikalis
he Gr

�

o�en, z. B. der

Energiedi
hte bei Frequenzen

�

uber 10 GHz, sowie Erl

�

auterungen und Begr

�

undungen

�

uber die

Wahl und Festlegung der Grenzwerte und eine umfassende Literaturzusammenstellung angege-

ben.

F

�

ur die medizinis
he und physiologis
he Bewertung der Auswirkung elektromagnetis
her Strah-

lung sind diese Referenzwerte allerdings von untergeordneter Bedeutung. Bei der Auswertung

numeris
her Modelle wird daher aus den bere
hneten elektris
hen Feldern immer die SAR na
h

Glei
hung (4.7) oder die Stromdi
hte na
h Glei
hung (3.3) bestimmt, um dann die m

�

ogli
hen

Wirkungen abzus
h

�

atzen. Weiterhin interessiert au
h die absolute Temperaturerh

�

ohung dur
h

die Leistungsabsorption aus dem elektromagnetis
hen Feld, die mit Hilfe von Glei
hung (4.8)

grob abges
h

�

atzt oder mit Hilfe eines thermodynamis
hen L

�

osealgorithmus in einem weiteren

numeris
hen S
hritt bere
hnet werden kann.
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4.4 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurden die Wirkungen elektromagnetis
her Felder auf biologis
hes Gewebe

im allgemeinen und den mens
hli
hen K

�

orper im speziellen vorgestellt. Dabei wurden nur die

wissens
haftli
h abgesi
herten E�ekte der Stimulation von Muskel- und Nervengewebe sowie die

Erw

�

armung von Gewebe dur
h die Absorption von Leistung aus dem elektromagnetis
hen Feld

diskutiert. Andere E�ekte wurden ni
ht n

�

aher betra
htet, da sie ni
ht mit den numeris
hen

Methoden, die in dieser Arbeit verwendet werden, erfasst und bewertet werden k

�

onnen.

Es wurde gezeigt, wie die elementaren numeris
hen Ergebnisse weiterverarbeitet werden m

�

ussen,

damit eine Bewertung hinsi
htli
h der physiologis
hen Auswirkung eines elektromagnetis
hen

Feldes m

�

ogli
h ist. Im einzelnen sind das die Bere
hnung der induzierten Str

�

ome und der absor-

bierten Energiemenge aus dem elektromagnetis
hen Feld, die aus der L

�

osung des elektrodynami-

s
hen Feldproblems, wel
hes als komplexe elektris
he Feldverteilung vorliegt, bere
hnet werden

m

�

ussen.

Zur abs
hlie�enden Bewertung der bere
hneten physiologis
h relevanten Gr

�

o�en Stromdi
hte

und Leistungsabsorption ist ein Verglei
h mit den g

�

ultigen Grenzwerten notwendig. Dazu wurde

ein Einf

�

uhrung in die generelle Ableitung von Grenzwerten gegeben und die g

�

angigen Grenzwerte

und ihre Anwendung zur Beurteilung von numeris
hen Simulationsergebnissen vorgestellt, sowie

auf die besonderen Unters
hiede zwis
hen Basisgrenzwerten und Referenzwerten hingewiesen.
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Kapitel 5

Numeris
he Voruntersu
hungen

5.1 Einf

�

uhrung

Dur
h die Vielzahl der einstellbaren Parameter der L

�

osealgorithmen in den einzelnen Modu-

len von MAFIA ist es notwendig, die optimale Parametereinstellung in numeris
hen Vorunter-

su
hungen zu ermitteln, um f

�

ur alle simulierten Szenarien die glei
hen optimalen Bedingungen

zu gew

�

ahrleisten. Diese Voruntersu
hungen werden zwe
km

�

a�igerweise an einfa
hen Modellen

dur
hgef

�

uhrt, da eine Vielzahl an Simulationsl

�

aufen notwendig ist, um vers
hiedene Parameter-

kombinationen zu testen.

Im folgenden Unterkapitel wird zun

�

a
hst auf die Konvergenzeigens
haften der L

�

osealgorithmen

des Frequenzberei
hsl

�

osers W3 eingegangen. Dabei werden anhand eines Testbeispiels die opti-

malen Parametereinstellungen f

�

ur die L

�

osealgorithmen ermittelt.

Dana
h folgt eine Gegen

�

uberstellung von expliziter und impliziter Zeitintegration des thermody-

namis
hen ModulsH3 und zur Validierung der Re
hengenauigkeit ein Verglei
h der numeris
hen

Ergebnisse mit einer analytis
hen Referenzl

�

osung. S
hlie�li
h wird in einem eigenen Unterkapitel

die M

�

ogli
hkeit, mit der adaptiven Zeits
hrittsteuerung Re
henzeit einzusparen, genauer unter-

su
ht.

5.2 Konvergenzverhalten der Frequenzberei
hsl

�

oser

In diesem Unterkapitel werden die Parameter vorgestellt, die einen ents
heidenden Ein
uss auf

das Konvergenzverhalten der Frequenzberei
hsl

�

oser hat. Einige Parameter sind dur
h die Art des

Problems bereits festgelegt, andere k

�

onnen frei gew

�

ahlt werden. Insbesondere die freie Wahl von

Parametern bereitet einige S
hwierigkeiten, da bisher keine Erfahrungswerte f

�

ur eine optimale

Kon�guration vorliegen. Aus diesem Grund m

�

ussen die Auswirkungen auf die Konvergenzge-

s
hwindigkeit, die si
h dur
h die Wahl der freien Parameter ergeben, in einer eigenen numeris
hen

Studie untersu
ht werden.

Im folgenden Abs
hnitt wird zun

�

a
hst die Auswahl der Systemglei
hung und der L

�

osealgorith-

men aus der Menge der zur Verf

�

ugung stehenden Glei
hungen und Algorithmen anhand der
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Abbildung 5.1: Einfa
hes K

�

orpermodell f

�

ur

die Analyse des Konvergenzverhaltens der

einzelnen L

�

osealgorithmen des Frequenzbe-

rei
hsl

�

osers W3. Das Modell besteht aus

�

uber 500 000 Knotenpunkten. Die Feldanre-

gung wird mit einem Helmholtzspulenpaar

realisiert in Anlehnung an die numeris
hen

Modelle zur Simulation des Ho
hfrequenz-

feldes bei der Magnetresonanztomographie.

modellbedingten Vorgaben begr

�

undet. Daran s
hliesst si
h eine n

�

ahere Betra
htung der Vorkon-

ditionierungsm

�

ogli
hkeiten der Systemmatrix an, gefolgt von einer Diskussion der Problematik

dur
h Re
exionen am Rand des Re
henvolumens, wel
he si
h dur
h die Annahme o�ener Rand-

bedingungen ergeben, sowie einiger M

�

ogli
hkeiten, diese zu minimieren. Zwei weitere Parameter,

die die Konvergenzges
hwindigkeit beein
ussen, sind die interne Genauigkeit der Gleikomma-

zahlendarstellung und die lokale Verfeinerung der r

�

aumli
hen Diskretisierung dur
h Variation

der Gitters
hrittweite. Sie werden in einem eigenen Unterabs
hnitt diskutiert.

Bei der Dur
hf

�

uhrung numeris
her Testsimulationen m

�

ussen au
h die M

�

ogli
hkeiten zur Kon-

trolle der numeris
hen L

�

osungen genauer betra
htet werden. Dabei werden vers
hiedene Kon-

trollfunktionen vorgestellt und auf ihre Zuverl

�

assigkeit hin bewertet. Dana
h folgt eine Betra
h-

tung von Re
henzeit und Spei
herbedarf f

�

ur die vers
hiedenen Algorithmen. Diese beiden Pa-

rameter beein
ussen zwar ni
ht die Konvergenzges
hwindigkeit, sind aber vor der numeris
hen

Simulation wi
htig, um den Aufwand und die Dauer einer Modellre
hnung abzus
h

�

atzen.

Aus den diskutierten Parametern wurden insgesamt 24 Kombinationen zusammengestellt, die in

numeris
hen Testl

�

aufen miteinander vergli
hen wurden. Die Ergebnisse dieser Testl

�

aufe f

�

uhren

dann zu einer Aussage

�

uber die optimale Parameterwahl zur L

�

osung numeris
her Probleme

mit verlustbehafteten Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers. Diese s
hlie�en mit einer expliziten

Angabe der Parameter dieses Unterkapitel ab.

Als Testmodell dient ein inhomogenes Modell des mens
hli
hen K

�

orpers in einem einfa
hen

Helmholtzspulensystem, wel
hes in Anlehnung an die in Kapitel 6 verwendeten Modelle erstellt

wurde. Abbildung 5.1 zeigt eine dreidimensionale Darstellung des Modells. Das diskrete Git-

ternetz besteht aus 531 441 Knoten und verf

�

ugt

�

uber eine

�

aquidistante Gitters
hrittweite von

25 mm. Die dielektris
hen Parameter der verwendeten K

�

orpergewebe wurden der Anregungsfre-

quenz entspre
hend ausgew

�

ahlt. Die Feldanregung wird mit dem Helmholtzspulenpaar realisiert,

dur
h das ein beliebiger Strom
uss de�niert werden kann. Die Simulationen wurden f

�

ur maximal

5 000 Iterationss
hritte dur
hgef

�

uhrt oder vorher abgebro
hen, wenn ein Residuum von kleiner

10

�4

errei
ht wurde. An den R

�

andern des Re
henvolumens wurden o�ene Randbedingungen

angen

�

ahert.
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5.2 Konvergenzverhalten der Frequenzberei
hsl

�

oser

5.2.1 Auswahl der Systemglei
hung und des L

�

osealgorithmus

Im Modul W3 des Frequenzberei
hsl

�

osers stehen in der Programmversion 4.106 insgesamt

a
ht vers
hiedene L

�

osealgorithmen zur Verf

�

ugung. Die Auswahl eines L

�

osealgorithmus ist

von der Problemstellung abh

�

angig. F

�

ur die a
ht Algorithmen stehen drei vers
hiedene Glei-


hungen zur Verf

�

ugung, mit denen das Feldproblem gel

�

ost werden kann. Zum einen ist das

die diskrete Curl-Curl-Eigenwertglei
hung (2.30), sowie zwei Formen der davon abgeleiteten

Helmholtz-Eigenwertglei
hung. Weitere M

�

ogli
hkeiten ergeben si
h dur
h die Auswahl einer

�

Aquilibrierungsstrategie der Systemmatrix, bei der eine Verbesserung der Konditionszahl �(A)

angestrebt wird, was die Konvergenzges
hwindigkeit des numeris
hen Verfahrens deutli
h be-

s
hleunigen kann (Ha
kbus
h, 1990).

Ziel jeder numeris
hen Voruntersu
hungen muss es sein, aus der Vielfalt der m

�

ogli
hen Kom-

binationen aus Algorithmus, Glei
hung und Vorkonditionierung der Systemmatrix dur
h Vor-

konditionierungsstrategien diejenigen auszuw

�

ahlen, die am besten f

�

ur die L

�

osung der gestellten

Probleme geeignet sind. Aufgrund der grundlegenden Eigens
haften einiger Algorithmen und

Glei
hungen erweist si
h eine Vielzahl an Kombinationen a priori als ungeeignet. Diese bed

�

urfen

daher keiner eingehenden Betra
htung, was z. B. bei den hier betra
hteten verlustbehafteten

Modellen mit endli
her Leitf

�

ahigkeit und o�enen Randbedingungen der Fall ist.

Eine Eins
hr

�

ankung ergibt si
h f

�

ur die in Frage kommende Eigenwertglei
hung. Wie in Abs
hnitt

2.3 begr

�

undet, eignet si
h nur die diskrete Curl-Curl-Eigenwertglei
hung (2.30) f

�

ur die L

�

osung

der numeris
hen Probleme in dieser Arbeit. Die beiden Helmholtz-Glei
hungen s
heiden aus, da

sie auf der einen Seite einen deutli
h gr

�

o�eren Spei
herplatz ben

�

otigen und auf der anderen Seite

bei der Anwendung auf Probleme mit endli
her Leitf

�

ahigkeit bez

�

ugli
h ihrer Konvergenzeigen-

s
haften keinen Vorteil gegen

�

uber der Curl-Curl-Eigenwertglei
hung besitzen. Bei den folgenden

numeris
hen Voruntersu
hungen wird daher nur die diskrete Curl-Curl-Eigenwertglei
hung n

�

aher

betra
htet.

Aus der Vielzahl der L

�

osealgorithmen wurden drei Algorithmen ausgew

�

ahlt. Dies sind das

COCGSSOR-, das PSBCGR- und das PQMR-Verfahren (vgl. au
h mit Abs
hnitt 2.3.4).

Die anderen verf

�

ugbaren Algorithmen s
heiden aus, da sie nur f

�

ur verlustfreie Probleme geeignet

sind oder keine N

�

aherung f

�

ur o�ene Randbedingungen besitzen (MAFIA, 2000b). Ein weiterer

Vorteil dieser Verfahren ist, dass sie bereits

�

uber integrierte Vorkonditionierungsstrategien der

Systemmatrix verf

�

ugen, die im n

�

a
hsten Abs
hnitt ausf

�

uhrli
her vorgestellt werden.

5.2.2 M

�

ogli
hkeiten der Vorkonditionierung

Eine Vorkonditionierung oder

�

Aquilibrierung der Systemmatrix kann eine Verbesserung der Kon-

vergenzges
hwindigkeit des Glei
hungssystems erzeugen, wenn dur
h diese Ma�nahme die Kondi-

tionszahl der Systemmatrix verringert wird (siehe z. B. bei Hahne). Es ist aber dur
haus m

�

ogli
h

dur
h unges
hi
kte Wahl der Vorkonditionierungsmethode die Systemmatrix zu de

�

aquilibrieren

und damit die Konvergenz deutli
h zu vers
hle
htern. Der Auswahl der Vorkonditionierungs-

methode ist daher im Rahmen numeris
her Voruntersu
hungen besondere Aufmerksamkeit zu

widmen.

Es bieten si
h mehrere M

�

ogli
hkeiten der Vorkonditionierung an. Bei der einfa
hen M

�

ogli
hkeit

der Skalierung wird das lineare Glei
hungssystem A �
~
x =

~

b dur
h eine Transformation in das

Glei
hungssystem B �
~
y =

~



�

uberf

�

uhrt. Dabei werden zwei Matrizen K

1

und K

2

eingef

�

uhrt, so

dass gilt (Hahne, 1992):
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B = K

1

�A �K

2

;
~
y =K

�1

2

�
~
x;

~

 =K

1

�

~

b :

Im einfa
hsten Fall sind K

1

und K

2

Diagonalmatrizen.

Eine andere M

�

ogli
hkeit ist, die Systemmatrix in Dreie
ksmatrizen zu zerlegen, was au
h unvoll-

st

�

andige Dreie
kszerlegung oder ILU-Zerlegung genannt wird. Beide Strategien werden ausf

�

uhr-

li
h von Hahne (1992) diskutiert.

Der PSBCGR- und der PQMR-Algorithmus verwenden die sogenannte Ja
obi-

Vorkonditionierung (Saad, 1995), die im Prinzip einer einfa
hen Skalierung entspri
ht.

Hierbei wird die Systemmatrix A mit ihrer eigenen Diagonalmatrix skaliert. Dabei werden die

Matrizen K

1

und K

2

de�niert als:

K

1

= diag (A) ; K

2

= K

1

�1

:

Die Ja
obi-Vorkonditionierung wird daher au
h als Diagonalskalierung bezei
hnet.

Der COCGSSOR-Algorithmus verwendet als Vorkonditionierung das Verfahren der sukzessiven

symmetris
hen

�

Uberrelaxation, das au
h als SSOR-Verfahren bezei
hnet wird. Hierbei wird die

Systemmatrix A in eine untere und obere Dreie
ksmatrix (E und F) und eine Diagonalmatrix

D zerlegt und dur
h die daraus konstruierte Matrix H angen

�

ahert, so dass gilt (Hahne, 1992):

A � H =

�

1

!

1

�E+

1

!

2

�D

�

� !

2

�D

�1

�

�

1

!

1

� F+

1

!

2

�D

�

:

Die Wahl der Parameter !

1

und !

2

beein
ussen die Konvergenzges
hwindigkeit des L

�

osealgo-

rithmus. Ist !

1

= !

2

= 1 so hei�t das Verfahren symmetris
he Gau�-Seidel-Vorkonditionierung

und ist Teil des COCGSSOR-L

�

osealgorithmus. Optimale Werte k

�

onnen aber ni
ht a priori ab-

geleitet werden, sondern m

�

ussen in praktis
hen Versu
hen ermittelt werden (Hahne, 1992).

Das SSOR-Verfahren konvergiert aber nur dann, wenn f

�

ur die Parameter !

1

und !

2

Werte im

Intervall [0; 2℄ gew

�

ahlt werden (Kahan, 1958).

Auf den ersten Bli
k emp�ehlt si
h eine Skalierung als Vorkonditionierung insbesondere bei

sehr unters
hiedli
hen Gitters
hrittweiten und inhomogenen Materialverteilungen wie bei den

hier betra
hteten numeris
hen Modellen, da dann die urspr

�

ungli
he Systemmatrix mit sehr ver-

s
hieden gro�en Zahlen besetzt ist, was zu einer gro�en Konditionszahl und damit zu s
hle
h-

ten Konvergenzges
hwindigkeiten f

�

uhrt. Allerdings haben bereits die numeris
hen Experimente

von Hahne (1992) gezeigt, dass diese Aussage keine allgemeine G

�

ultigkeit besitzt. Insbeson-

dere zeigte die SSOR-Vorkonditionierung bei verlustbehafteten Problemen mit unters
hiedli
hen

Gitters
hrittweiten Na
hteile gegen

�

uber einfa
hen Skalierungsverfahren, wie z. B. der Ja
obi-

Vorkonditionierung. Dies wurde au
h bei den unten aufgef

�

uhrten numeris
hen Experimenten

deutli
h.

Ob eine Vorkonditionierung positive oder negative Eigens
haften bez

�

ugli
h der Konvergenzge-

s
hwindigkeit des L

�

osealgorithmus zeigt, muss daher in jedem Einzelfall

�

uberpr

�

uft werden.
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5.2.3 Probleme der o�enen Randbedingung

Bereits in Kapitel 2.3 wurde die Problematik der Wahl der Randbedingungen angespro
hen.

Neben den einfa
hen F

�

allen, ideal elektris
h oder magnetis
h leitende R

�

ander anzunehmen, gibt

es die M

�

ogli
hkeit, o�ene Randbedingungen zu w

�

ahlen, die einen re
exionsfreien Ans
hluss des

Re
henvolumens an den freien Raum simulieren. Dies bedeutet, dass Wellen, die auf den Rand

des Re
hengebietes auftre�en, re
exionsfrei absorbiert werden. Eine algebrais
he Darstellung

der numeris
hen Implementation dieser Randbedingung als Di�erentialglei
hungssystem erster

Ordnung �ndet si
h bei van Rienen und Weiland (1988) und van Rienen und Weiland

(1990).

Aufgrund der hier betra
hteten Szenarien ist es zwe
km

�

assig, an den R

�

andern der betra
hteten

Re
henvolumina die o�enen Randbedingungen anzunehmen, um so die Problemsituationen aus

der medizinis
hen Praxis am besten wiederzugeben. Die Verwendung dieser Randbedingung ist

aber ni
ht unproblematis
h, da sie ni
ht vollkommen re
exionsfrei ist. So ist eine ausrei
hen-

de Re
exionsfreiheit nur f

�

ur die senkre
ht einfallenden Wellenanteile gew

�

ahrleistet (MAFIA,

2000b).

Um diese Probleme in den Gri� zu bekommen, emp�ehlt es si
h, den Abstand zwis
hen der

modellierten Struktur und dem Rand des Re
henvolumens gen

�

ugend gro� zu w

�

ahlen.

�

Uber die

absolute Gr

�

o�e des Abstandes werden in der entspre
henden Literatur keine konkreten Angaben

gema
ht, da jede Vergr

�

o�erung des Abstandes zwis
hen modellierter Struktur und Rand mit

zus

�

atzli
hen Gitterknoten erkauft werden muss und dies den Spei
herbedarf und die Re
henzeit

deutli
h erh

�

oht. Im praktis
hen Fall sind f

�

ur gew

�

ohnli
h Kompromisse notwendig.

Da es keine festen Regeln bez

�

ugli
h des Abstandes zwis
hen Modell und Rand gibt, sind im

Einzelfall jeweils zus

�

atzli
he Voruntersu
hungen notwendig. Dabei hat si
h gezeigt, dass ein Ab-

stand von zehn, minimal f

�

unf Gitterzellen zwis
hen Modell und Rand no
h akzeptable Ergebnis-

se ergibt. Falls gen

�

ugend Spei
herplatz und Re
henzeit zur Verf

�

ugung steht, dann ergeben die

Abst

�

ande vom Rand, die mehr als eine Wellenl

�

ange der anregenden Frequenz betragen, die besten

Ergebnisse. Aus diesen Erfahrungswerten folgt, dass der zur Verf

�

ugung stehende Spei
herplatz

zur Verbesserung der Konvergenzges
hwindigkeit und L

�

osungsqualit

�

at zu einer Vergr

�

o�erung

des Modellabstandes zum Rand verwendet werden sollte.

5.2.4 Interne Zahlendarstellung und Gitterverfeinerung

Eine weitere M

�

ogli
hkeit, die Konvergenzges
hwindigkeit zu beein
ussen, ist die Auswahl der

internen numeris
hen Genauigkeit. Das Programmpaket MAFIA bietet die M

�

ogli
hkeit mit ein-

fa
her oder doppelter Genauigkeit (single oder double pre
ision) zu re
hnen. Dabei werden pro

gespei
herter Gleitkommazahl entweder vier oder a
ht Byte verwendet.

Die Verwendung von doppelter Genauigkeit emp�ehlt si
h generell bei numeris
hen Problemen

mit gro�en S
hrittweitenunters
hieden und inhomogenen Materialverteilungen (Hahne, 1992).

Allerdings ist der Spei
herbedarf dann doppelt so gro�, was die Zahl der m

�

ogli
hen Gitterkno-

tenpunkte halbiert und damit die r

�

aumli
he Diskretisierung und Au


�

osung eins
hr

�

ankt. Daher

sind oft Kompromisse n

�

otig.

Da dieser Parameter einen ents
heidenden Ein
u� auf die Konvergenzges
hwindigkeit haben

kann, wurden im Rahmen der numeris
hen Voruntersu
hungen alle Simulationen sowohl in ein-

fa
her, als au
h in doppelter Genauigkeit dur
hgef

�

uhrt.
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Die Gesamtanzahl der Gitterknoten eines numeris
hen Modells wird in erster Linie dur
h den

verf

�

ugbaren oder dur
h das Programm verwaltbaren Spei
herplatz bes
hr

�

ankt. Dur
h diese Ein-

s
hr

�

ankungen ergeben si
h Grenzen f

�

ur die Modellierung und die Komplexit

�

at eines Modells.

Eine zweite Eins
hr

�

ankung ergibt si
h dur
h den Anstieg der Re
henzeit bei einer Zunahme der

Gitterknoten.

Um Gitterknoten einzusparen gibt es daher die M

�

ogli
hkeit, ein Gitternetz mit unters
hied-

li
hen Gitters
hrittweiten zu verwenden. Dadur
h ist es m

�

ogli
h an Stellen des Modells von

besonderem Interesse, z. B. an der Spitze einer implantierten Elektrode, feiner aufzul

�

osen. An

den R

�

andern des Modells kann eine grobe Au


�

osung gew

�

ahlt werden, um den in Abs
hnitt 5.2.3

angespro
henen Problemen bei Verwendung der o�enen Randbedingung zu begegnen. Abbil-

dung 2.2 zeigt diese M

�

ogli
hkeit der Gitterverfeinerung an einem ho
haufgel

�

osten Modell des

mens
hli
hen Kopfes.

Weiterhin emp�ehlt si
h eine Verfeinerung des Gitters bei

�

Uberg

�

angen von Materialien mit sehr

unters
hiedli
hen dielektris
hen Eigens
haften, da es hier zu gro�en Spr

�

ungen in den Feldgr

�

o�en

kommen kann. Mit ein Grund daf

�

ur sind die in Abs
hnitt 2.2.1 angespro
henen N

�

aherungsmatri-

zen, die als lineare Approximatoren f

�

ur die Feldgr

�

o�en bei

�

Uberg

�

angen zwis
hen vers
hiedenen

Materialien dienen. Eine Verfeinerung des Gitters kann hier zu einer Verbesserung der Konver-

genzges
hwindigkeit f

�

uhren.

Dies gilt aber ni
ht unbegrenzt, da dur
h jede Verfeinerung die Konditionszahl der Systemma-

trix erh

�

oht wird, was wiederum zu einer Vers
hle
hterung der Konvergenz f

�

uhrt, wie au
h in

Abs
hnitt 5.2.2 bes
hrieben wird. Diese Vers
hle
hterung der Konvergenz kann au
h dur
h eine

zus

�

atzli
he Vorkonditionierung der Systemmatrix ni
ht vollst

�

andig ausgegli
hen werden. Bei der

Gitterverfeinerung ist daher darauf zu a
hten, dass der dur
h die Gitterverfeinerung gewonnene

Vorteil ni
ht dur
h eine zu gro�e Verfeinerung wieder zuni
hte gema
ht wird.

Da keine festen Regeln f

�

ur die optimale Gitterverfeinerung abgeleitet werden k

�

onnen, muss die

optimale Gitterstruktur dur
h die sukzessive Adaption des Gitters eines Modelles in einzelnen

numeris
hen Testl

�

aufen ermittelt werden. Die optimale Gitterkon�guration ist na
h Hahne

(1992) dann gefunden, wenn

"

si
h die relevanten Parameter bei Variation der Diskretisierung nur

no
h s
hwa
h

�

andern\. Praktis
herweise geht man in diesem Fall von einem m

�

ogli
hst einfa
hen

Gitter aus und verfeinert dann sukzessive an Punkten, die von besonderem Interesse sind unter

Bea
htung des Verhaltens der Konvergenzges
hwindigkeit und der ben

�

otigten Re
henzeit.

Als Faustregel hat si
h gezeigt, dass der S
hrittweitenunters
hied in einem Modell zwis
hen der

gr

�

o�ten und kleinsten vorkommenden S
hrittweite ni
ht mehr als den Faktor zehn betragen soll-

te, da sonst eventuelle Vorteile bez

�

ugli
h der Konvergenzges
hwindigkeit dur
h die Verfeinerung

wieder verloren gehen. Dies wird au
h dur
h die Hinweise in MAFIA (2000b) best

�

atigt. Dies

zeigt si
h insbesondere bei den Modellen in Kapitel 8, bei denen aufgrund der Modellstruk-

tur Gitters
hrittweitenunters
hiede bis zu einem Faktor 1 000 notwendig waren. Dadur
h stieg

die Zahl der ben

�

otigten Iterationss
hritte bis zum Errei
hen einer akzeptablen N

�

aherung um

ungef

�

ahr den Faktor zehn an.

5.2.5 Kontrolle der L

�

osungen

Aufgrund der Tatsa
he, dass bei verlustbehafteten Problemen mit unters
hiedli
hen Gitter-

s
hrittweiten die Konditionszahl der Systemmatrix sehr ho
h sein kann, kann si
h trotz ent-

spre
hender Vorkonditionierung au
h mit hohen Iterationss
hrittzahlen keine zufriedenstellende
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Konvergenzges
hwindigkeit einstellen. Aber selbst wenn si
h dur
h ein kleines Residuum eine

zufriedenstellende Konvergenz des Verfahrens ergibt, ist das ni
ht glei
hbedeutend mit einem

kleinen Fehler zwis
hen iterierter L

�

osung des Glei
hungssystems und tats

�

a
hli
her L

�

osung. Dies

kann dur
h folgende

�

Uberlegung begr

�

undet werden: sei im k-ten Iterationss
hritt der Vektor
~
r

k

das Residuum

1

zur L

�

osung
~
x

k

, dann ergibt si
h zwis
hen Residuum
~
r

k

und Iterationsfehler
~
e

k

folgender Zusammenhang:

~
r

k

= A �
~
x

k

�

~

b = A �

�

~
x

k

�A

�1

�

~

b

�

= A � (
~
x

k

�
~
x) = A �

~
e

k

: (5.1)

Der Term
~
x = A

�1

�

~

b stellt dabei die exakte L

�

osung des Glei
hungssytems dar. Die Di�erenz

zwis
hen exakter und iterierter L

�

osung ergibt den Iterationsfehler
~
e

k

=
~
x

k

�
~
x. Analog gilt dann

au
h

~
e

k

= A

�1

�
~
r

k

: (5.2)

Betra
htet man nun die euklidis
he Norm von Glei
hung (5.1) und verwendet na
h Ha
kbus
h

(1990) die Dreie
ksunglei
hung, so ergibt si
h:

jj
~
r

k

jj = jjA �
~
e

k

jj � jjAjj � jj
~
e

k

jj : (5.3)

Analog ergibt si
h mit der selben

�

Uberlegung aus Glei
hung (5.2):

jj
~
e

k

jj = jjA

�1

�
~
r

k

jj � jjA

�1

jj � jj
~
r

k

jj : (5.4)

Dur
h ges
hi
ktes Einsetzen ergibt si
h aus den Glei
hungen (5.3) und (5.4) na
h Saad (1995)

folgende Unglei
hung:

jj
~
e

k

jj

jj
~
e

0

jj

� � �

jj
~
r

k

jj

jj
~
r

0

jj

: (5.5)

In dieser Glei
hung bezei
hnet � die Spektralkondition der Systemmatrix A, die

�

uber die eukli-

dis
he Norm de�niert ist als � = jjAjj � jjA

�1

jj (Ha
kbus
h, 1990). Hierbei ist zu bea
hten,

dass die Spektralkondition � und die bereits eingef

�

uhrte Konditionszahl � einer Matrix unter-

s
hiedli
h de�niert werden.

Aus Glei
hung (5.5) ergibt si
h ein Dilemma. Zwar l

�

asst si
h f

�

ur den relativen Fehler jj
~
e

k

jj=jj
~
e

0

jj

immer eine obere Grenze mit Hilfe des Residuums de�nieren. Allerdings ist dazu die Kenntnis des

Residuums allein ni
ht ausrei
hend. Zus

�

atzli
h ist die Kenntnis der Konditionszahl � notwendig.

Diese kann aber nur angegeben werden, wenn die Inverse der Systemmatrix bekannt ist. W

�

are

wiederum diese bekannt, dann w

�

are das numeris
he Problem bereits gel

�

ost.

Da die Spektralkondition unbekannt ist, ist eine Aussage

�

uber den Fehler des Verfahrens allein

dur
h Kenntnis des Residuums unm

�

ogli
h. Es ist weiterhin ersi
htli
h, dass eine gro�e Spek-

tralkondition f

�

ur die Abs
h

�

atzung des Iterationsfehlers na
hteilig ist. Aus diesem Grund wird

1

Mit Residuum
~
r wird die Di�erenz zwis
hen re
hter und linker Seite der Glei
hung A �

~
x =

~

b bezei
hnet.

Konvergiert das numeris
he Verfahren, so geht das Residuum gegen Null.
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den in Abs
hnitt 5.2.2 angespro
henen Verfahren zur Vorkonditionierung der Systemmatrix so

viel Bedeutung beigemessen, um eine Konditionszahl der Systemmatrix m

�

ogli
hst nahe bei eins

zu errei
hen. Allerdings kann, wie bereits dort angemerkt, eine Vorkonditionierung au
h einen

gegenteiligen E�ekt haben und die Konditionszahl der Systemmatrix erh

�

ohen.

Da die Spektralkondition der Systemmatrix s
hwer zu ermitteln ist, ist das Residuum allein

ni
ht ausrei
hend f

�

ur eine Beurteilung

�

uber die Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung und des nu-

meris
hen Fehlers. Hahne (1992) s
hl

�

agt daher als weitere M

�

ogli
hkeit zur

�

Uberpr

�

ufung der

L

�

osung die Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung

2

im Re
henvolumen vor. Dazu wird folgende

diskrete Glei
hung im gesamten Gitter ausgewertet (MAFIA, 2000b):

~

S �

�

~

j

e

+ j! �D

"

~
e

�

= � : (5.6)

Als Qualit

�

atsma� dient der Wert der skalaren Gr

�

o�e �. Die iterierte L

�

osung ist als umso bes-

ser anzusehen, je besser die Kontinuit

�

atsglei
hung erf

�

ullt wird. Dies ist glei
hbedeutend mit

m

�

ogli
hst kleinen Werten f

�

ur � nahe bei Null.

Zus

�

atzli
h dazu ist es notwendig jede L

�

osung in Augens
hein zu nehmen und auf physikalis
he

Plausibilit

�

at zu

�

uberpr

�

ufen. So sind zum Beispiel Strom


�

usse in Gebieten des Re
henvolumens,

die keine Leitf

�

ahigkeit besitzen, ni
ht m

�

ogli
h.

Aufgrund der Tatsa
he, dass f

�

ur die hier vorgestellten Modelle in einigen F

�

allen experimentel-

le Daten aus anderen Quellen vorliegen, ergibt si
h bei der Abs
h

�

atzung der Erw

�

armung von

K

�

orpergewebe no
h die M

�

ogli
hkeit den Energieverlust im Re
henvolumen als Qualit

�

atsmerkmal

zu verwenden. Es hat si
h gezeigt, dass si
h bei fals
her Parameterwahl f

�

ur den L

�

osealgorith-

mus trotz guter Konvergenz und Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung unverh

�

altnism

�

a�ig hohe

Energieverluste im Re
henvolumen ergeben haben, die zu viel h

�

oheren Erw

�

armungen gef

�

uhrt

haben, als dies im Rahmen der experimentellen Studien beoba
htet worden w

�

are. Die genauere

Betra
htung der L

�

osung f

�

uhrte dann auf die fals
he Parameterwahl.

Liegen keine experimentellen Verglei
hsdaten vor oder gibt es keine analytis
he L

�

osung, so blei-

ben f

�

ur die Kontrolle der numeris
hen L

�

osungen nur die oben bes
hriebenen Methoden. In diesen

F

�

allen sind die bere
hneten Ergebnisse in jedem Fall unter Vorbehalt zu verstehen, bis sie z.

B. einer experimentellen

�

Uberpr

�

ufung standgehalten haben. Dies zeigen au
h im folgenden die

Ergebnisse der numeris
hen Testsimulationen.

5.2.6 Ergebnisse der numeris
hen Testsimulationen

Die numeris
hen Modelle in dieser Arbeit werden in einem gro�en Frequenzberei
h untersu
ht, so

dass im Rahmen der numeris
hen Voruntersu
hungen die Frequenz als eigenst

�

andiger Parameter

ber

�

u
ksi
hgt werden muss. Als Werte f

�

ur die Anregungsfrequenz wurden 1 Hz, 1 kHz, 1 MHz

und 1 GHz gew

�

ahlt. Als Glei
hungstyp wird, wie in Abs
hnitt 5.2.1 begr

�

undet, die diskrete

Curl-Curl-Eigenwertglei
hung verwendet. Diese wird jeweils mit dem COCGSSOR-, PSBCGR-

2

Die Kontinuit

�

atsglei
hung dr

�

u
kt aus, dass eine zeitli
he Abnahme der Ladung innerhalb eines kleinen Vo-

lumens einem Ladungsstrom
uss dur
h die Ober


�

a
he des Volumens entspre
hen muss, da der Gesamtbetrag

der Ladung erhalten bleibt, also

~

r �

~

J + ��=�t = 0 gilt. Mit Hilfe der dritten Maxwell-Glei
hung (2.3) kann die

Kontinuit

�

atsglei
hung au
h ges
hrieben werden als

~

r �

�

~

J + j!"

~

E

�

= 0 und ist so Grundlage f

�

ur die Gitter-

Kontinuit

�

atsglei
hung (5.6).
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Abbildung 5.2: Verglei
h der Konvergenzges
hwindigkeit des COCGSSOR-, PSBCGR- und PQMR-

Algorithmus des Frequenzberei
hsl

�

osers W3 bei vier vers
hiedenen Frequenzen, sowie einfa
her und

doppelter Genauigkeit. Die Iteration wurde jeweils na
h 5 000 S
hritten oder bei Unters
hreiten

eines Residuums von 1 � 10

�5

abgebro
hen. Das untersu
hte numeris
he Modell ist in Abbildung 5.1

dargestellt.
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Numeris
he Voruntersu
hungen

Frequenz COCGSSOR PSBCGR PQMR

1 Hz 3; 6 � 10

�13

W 6; 7 � 10

�13

W 3; 9 � 10

�13

W

1 kHz 5; 2 � 10

�6

W 6; 0 � 10

�6

W 4; 7 � 10

�6

W

1 MHz 8; 0 � 10

�1

W 1; 0 � 10

0

W 8; 0 � 10

�1

W

1 GHz 5; 6 � 10

4

W 5; 9 � 10

1

W 1; 7 � 10

3

W

1 Hz 6; 6 � 10

�13

W 6; 6 � 10

�13

W 6; 6 � 10

�13

W

1 kHz 4; 2 � 10

�7

W 4; 1 � 10

�6

W 4; 0 � 10

�6

W

1 MHz 8; 4 � 10

�1

W 8; 5 � 10

�1

W 8; 4 � 10

�1

W

1 GHz 1; 3 � 10

4

W 2; 1 � 10

2

W 2; 6 � 10

3

W

Tabelle 5.1: Deponierte Leistung im Testmodell bei einfa
her (obere Tabellenh

�

alfte) und doppelter

Genauigkeit (untere Tabellenh

�

alfte) na
h 5 000 Iterationen. Die bere
hneten Leistungen unters
hei-

den si
h zwis
hen den verwendeten Algorithmen bei einfa
her Genauigkeit erhebli
h. Verwendet man

eine doppelt genaue Zahlendarstellung, so ergeben si
h mit den vers
hiedenen L

�

osealgorithmen bis

auf die Ergebnisse bei einer Anregungsfrequenz von 1 GHz fast die glei
hen Ergebnisse. Die Abwei-


hungen bei 1 GHz ergeben si
h aus der s
hle
hten Konvergenzges
hwindigkeit des Residuums.

und PQMR-Algorithmus mit einfa
her und doppelter Genauigkeit gel

�

ost. Im einzelnen ergeben

si
h so 24 Simulationsl

�

aufe.

Aufgrund der in Abs
hnitt 5.2.2 angespro
henen Probleme, wurde bei diesen numeris
hen Tests

auf eine zus

�

atzli
he Vorkonditionierung neben den bereits in den Algorithmen enthaltenen Vor-

konditionierungen verzi
htet. Numeris
he Testl

�

aufe, die die anderen Glei
hungstypen und Vor-

konditionierungsm

�

ogli
hkeiten miteinander verglei
hen �ndet man bei Hahne (1992).

Abbildung 5.2 zeigt die Residuenverl

�

aufe der 24 Simulationsre
hnungen. Der Verglei
h zwis
hen

einfa
her und doppelter Genauigkeit bei der internen Zahlendarstellung der numeris
hen Algo-

rithmen zeigt deutli
he Vorteile bei Verwendung doppelter Genauigkeit. In der Regel wird das

geforderte Residuum viel s
hneller errei
ht, insbesondere au
h bei den F

�

allen, bei denen bei

einfa
her Genauigkeit die Iterationsverfahren divergieren. Dies ist bereits bei einer Anregungs-

frequenz von 1 Hz zu erkennen. Bei einfa
her Genauigkeit errei
ht das COCGSSOR-verfahren

erst na
h 270 Iterationen das geforderte Residuum. Das PQMR-Verfahren divergiert, na
hdem

es ein Minimum errei
ht hat. Das PSBCGR-Verfahren stagniert na
h 150 S
hritten. Bei Verwen-

dung der doppelt genauen Zahlendarstellung errei
hen alle drei Verfahren na
h 
a. 50 S
hritten

das geforderte Residuum.

�

Ahnli
h sieht es bei 1 kHz und 1 MHz aus. Die Konvergenzges
hwindigkeit ist bei doppelt ge-

nauer Zahlendarstellung deutli
h besser. F

�

ur das PSBCGR- und das PQMR-Verfahren s
heint

eine doppelt genaue Zahlendarstellung sogar obligatoris
h zu sein. Bei diesen beiden Frequenzen

zeigt si
h das PSBCGR-Verfahren den beiden anderen Algorithmen

�

uberlegen, da das geforderte

Residuum s
hneller errei
ht wird.

Bei einer Anregungsfrequenz von 1 GHz konnte bei keinem der Testl

�

aufe na
h 5 000 Iterations-

s
hritten das geforderte Residuum errei
ht werden. Aufgrund der Kurvenverl

�

aufe ist es s
hwer

abzus
h

�

atzen, ob dur
h eine Erh

�

ohung der Iterations
hritte das geforderte Residuum errei
ht

werden w

�

urde. Bere
hnungen in diesem Frequenzberei
h sto�en daher auf ni
ht unerhebli
he

S
hwierigkeiten.
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5.2 Konvergenzverhalten der Frequenzberei
hsl

�

oser

Frequenz COCGSSOR PSBCGR PQMR

1 Hz 7; 3 � 10

�9

7; 3 � 10

�9

7; 3 � 10

�9

1 kHz 8; 2 � 10

�7

6; 1 � 10

�7

3; 8 � 10

�7

1 MHz 3; 6 � 10

�5

9; 7 � 10

�5

1; 2 � 10

�6

1 GHz 4; 1 � 10

�1

1; 7 � 10

�2

9; 3 � 10

�2

1 Hz 9; 6 � 10

�6

9; 2 � 10

�6

9; 9 � 10

�6

1 kHz 6; 9 � 10

�6

5; 2 � 10

�6

9; 1 � 10

�6

1 MHz 1; 3 � 10

�5

9; 9 � 10

�6

9; 9 � 10

�6

1 GHz 3; 1 � 10

�1

2; 3 � 10

�1

2; 6 � 10

�1

Tabelle 5.2: Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung im Testmodell bei einfa
her (obere Tabellenh

�

alfte)

und doppelter Genauigkeit (untere Tabellenh

�

alfte) na
h 5 000 Iteratione. Als Qualit

�

atsma� der nume-

ris
hen L

�

osung wird die Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung (5.6) im Re
henvolumen

�

uberpr

�

uft. Die

Glei
hung ist umso besser erf

�

ullt, je kleiner der Restbetrag � ist. Bei einfa
her Genauigkeit ergeben

si
h sogar kleinere Werte f

�

ur �, die eine bessere Qualit

�

at der L

�

osung suggerieren. Bei einem Verglei
h

mit Tabelle 5.1 wird diese Vermutung allerindgs ni
ht best

�

atigt. Die Leistungswerte di�erieren bei

einfa
her Genauigkeit sehr voneinander.

Die Residuenverl

�

aufe zeigen, dass au
h die Anregungsfrequenz die Konditionszahl der System-

matrix beein
usst, da dieser Parameter na
h Glei
hung (2.30) quadratis
h in die Systemmatrix

eingeht und dadur
h bei steigender Frequenz die Konditionszahl erh

�

oht.

Als weiteres Qualit

�

atsmerkmal wurde die Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung, sowie der Ener-

gieverlust im Re
henvolumen bere
hnet. Tabelle 5.1 zeigt die deponierte Leistung im K

�

orper-

modell bei einfa
her und doppelter Genauigkeit. Die Verlustleistung im Re
henvolumen wurde

dabei mit Hilfe von Glei
hung (2.57) bestimmt (vgl. dazu au
h die Ausf

�

uhrungen in Unter-

kapitel 2.6). Die Werte zeigen bei einfa
her Genauigkeit bei den vers
hiedenen Algorithmen

Unters
hiede. Erst die Bere
hnung mit doppelter Genauigkeit ergibt bis auf die Werte bei einer

Anregungsfrequenz von 1 GHz ungef

�

ahr die glei
hen Ergebnisse.

Aufgrund der unters
hiedli
hen Ergebnisse bei einfa
her Genauigkeit kann ohne die Kenntnis der

Ergebnisse bei doppelter Genauigkeit ni
ht abges
h

�

atzt werden, wel
he L

�

osungen als

"

ri
htig\

anzusehen sind. Aus dieser Beoba
htung l

�

asst si
h nur s
hlussfolgern, dass f

�

ur die numeris
hen

Modelle nur Bere
hnungen mit doppelter Zahlengenauigkeit sinnvoll sind, au
h auf Kosten eines

h

�

oheren Spei
herplatzbedarfes.

Ein weiteres Ma� f

�

ur die Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung ist die Erf

�

ullung der Kontinuit

�

ats-

glei
hung (5.6). Die L

�

osung ist als umso besser anzusehen, je n

�

aher der Restbetrag � bei Null

liegt. Tabelle 5.2 gibt die Restbetr

�

age von � bei einfa
her und doppelter Genauigkeit wieder. Bei

einfa
her Genauigkeit ergeben si
h zum Teil sogar kleinere Werte f

�

ur � was zun

�

a
hst eine quali-

tativ bessere L

�

osung vermuten l

�

asst. Bei einem Verglei
h mit den Leistungswerten aus Tabelle

5.1 zeigt si
h aber, dass diese Vermutung ni
ht best

�

atigt werden kann.

Hier zeigt si
h das bereits in Abs
hnitt 5.2.5 angespro
hene Dilemma, dass ein kleines Residuum

und eine gute Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung ni
ht automatis
h eine korrekte L

�

osung des

numeris
hen Problems bedeuten. Daraus folgt au
h, dass diese beiden Merkmale f

�

ur eine alleinige

Beurteilung der Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung ni
ht ausrei
hend sind.
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Numeris
he Voruntersu
hungen

Genauigkeit

Algorithmus einfa
h doppelt

COCGSSOR 204 Byte 408 Byte

PSBCGR 204 Byte 408 Byte

PQMR 300 Byte 600 Byte

Tabelle 5.3: Spei
herbedarf in Byte der einzelnen L

�

osealgorithmen pro Gitterknotenpunkt f

�

ur einfa-


he und doppelte Genauigkeit.

Als zus

�

atzli
he Ma�nahme emp�ehlt si
h die Betra
htung der Leistungsabsorption im Re
hen-

volumen, au
h unter dem Gesi
htpunkt, ob die ermittelten Werte f

�

ur die Verlustleistung im

Re
henvolumen angemessen sind. Hierbei muss ggfs. auf Erfahrungswerte und experimentelle

Daten zur

�

u
kgegri�en werden. Denno
h ist au
h diese M

�

ogli
hkeit der Qualit

�

atskontrolle ni
ht

aussagekr

�

aftig genug, wenn keine Verglei
hsdaten existieren, so dass im Ende�ekt die bere
hne-

ten Feldverteilungen im einzelnen betra
htet und bewertet werden m

�

ussen, wobei aber immer

no
h Unsi
herheiten bestehen bleiben.

5.2.7 Re
henzeit und Spei
herbedarf

Ein weiterer Punkt im Rahmen der numeris
hen Voruntersu
hungen waren Testl

�

aufe auf ver-

s
hiedenen Re
hnerar
hitekturen, um Aussagen

�

uber den Zeitbedarf der einzelnen Algorithmen

ma
hen zu k

�

onnen. Die Kenntnis der notwendigen Prozessorzeit pro Iterationszyklus und Kno-

tenpunkt erlaubt dann a priori eine ungef

�

ahre Abs
h

�

atzung der gesamten Re
hendauer.

Als Testmodell wurde wieder das K

�

orpermodell aus Abbildung 5.1 mit einem Helmholtzspu-

lensystem als Feldanregung mit einer Frequenz von 1 MHz verwendet. Die Gesamtzahl der

Iterationss
hritte wurde auf 5 000 S
hritte eingestellt und die Zeitdauer f

�

ur die gesamte Ite-

ration gemessen. Das Residuum als Abbru
hkriterium wurde dabei so klein gew

�

ahlt, dass jeder

Algorithmus alle 5 000 Iterationss
hritte ausf

�

uhren musste.

Die Bere
hnungen wurden auf zwei vers
hiedenen Unix-Systemen dur
hgef

�

uhrt. Auf beiden Sys-

temen wurde w

�

ahrend der Ausf

�

uhrung der Testl

�

aufe si
hergestellt, dass die benutzten Prozes-

soren

3

und Hauptspei
herberei
he exklusiv f

�

ur die numeris
he Software zur Verf

�

ugung standen.

Diese Exklusivnutzung ist aber in der Regel bei diesen Vielbenutzersystemen ni
ht gegeben.

Als Hardware wurde ein Knoten eines IBM SP-SMP Superparallelre
hners mit einem Power

3-II Prozessor mit 375 MHz, sowie als Verglei
h ein Knoten einer SGI ORIGIN 2000 mit einem

MIPS R10000 Prozessor mit 195 MHz verwendet.

Der Spei
herbedarf f

�

ur das Testmodell h

�

angt zum einen vom verwendeten Algorithmus und zum

anderen von der internen Zahlendarstellung ab. Bei doppelter Genauigkeit ist pro Gitterkno-

tenpunkt der doppelte Spei
herplatz notwendig. Ein gewi
htiger Na
hteil des Programmpaketes

ist, dass keine dynamis
he Spei
herplatzallokation w

�

ahrend der Ausf

�

uhrung des L

�

osealgorithmus

m

�

ogli
h ist. Daher bri
ht die numeris
he Iteration ab, wenn zu wenig Spei
herplatz reserviert

3

Das Programmpaket MAFIA bietet keine parallelisiserten Programmversionen an. Bei den Testl

�

aufen wurde

daher ledigli
h immer nur ein Prozessor exklusiv f

�

ur den numeris
hen Prozess belegt.
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5.2 Konvergenzverhalten der Frequenzberei
hsl

�

oser

wurde, was bei gro�en numeris
hen Simulationsl

�

aufen, die skriptgesteuert im Hintergrund lau-

fen, zwangsl

�

au�g zu zeitaufw

�

andigen Neustarts f

�

uhrt. Die Kenntnis des Spei
herplatzbedarfes

der einzelnen Algorithmen ist daher von Vorteil. Tabelle 5.3 gibt diesen Spei
herplatzbedarf an.

Diese Tabellenwerte umfassen den gesamten Spei
herbedarf f

�

ur alle Vektoren und die Systemma-

trix. Anhand dieser Angaben ist es m

�

ogli
h, vor dem Aufruf des eigentli
hen L

�

osealgorithmus,

den notwendigen Hauptspei
her zu reservieren.

Der Spei
herplatzbedarf des Testmodells liegt bei einfa
her Genauigkeit bei ungef

�

ahr 104 MB

bei Verwendung des COCGSSOR- und des PSBCGR-Algorithmus. F

�

ur den PQMR-Algorithmus

werden bei einfa
her Genauigkeit aufgrund zus

�

atzli
h abgespei
herter Iterationsmatrizen un-

gef

�

ahr 152 MB ben

�

otigt. Bei doppelter Genauigkeit steigt der Spei
herbedarf auf 208 MB f

�

ur

den COCGSSOR- und den PSBCGR-Algorithmus, sowie 304 MB f

�

ur den PQMR-Algorithmus

an.

Das Softwarepaket MAFIA ist eine 32-Bit-Applikation und ist daher in der Lage einen maxi-

malen Hauptspei
herberei
h von 2

31

Bit oder 2 GB zu adressieren. Dadur
h w

�

aren theoretis
h

bei einfa
her Genauigkeit Probleme mit bis zu 10,5 Millionen Gitterknotenpunkten mit dem

COCGSSOR- oder PSBCGR-Algorithmus l

�

osbar, vorausgesetzt, der dazu notwendige Haupt-

spei
her steht dem Anwender zur Verf

�

ugung. Bei doppelter Genauigkeit und bei Verwendung

des PQMR-Algorithmus sinkt die Zahl der m

�

ogli
hen Knotenpunkte auf 3,6 Millionen.

Nimmt man an, dass in jeder Raumri
htung eines dreidimensionalen Gitters glei
h viele Gitter-

kanten existieren, kann man dur
h das Ziehen der dritten Wurzel aus der m

�

ogli
hen Gesamt-

knotenzahl die Anzahl der Kanten pro Raumri
htung bere
hnen, um so eine Vorstellung der

m

�

ogli
hen r

�

aumli
hen Diskretisierung zu bekommen. Bei 10,5 Millionen Gitterknoten w

�

aren so

in jeder Raumri
htung maximal 218 Kanten m

�

ogli
h, bei 3,6 Millionen Gitterknoten nur 153.

Diese Angaben stellen eine theoretis
he obere Grenze f

�

ur die Modellkomplexit

�

at dar. In der

Realit

�

at wird man oft darunter liegen, da zum einen ni
ht der gesamte Hauptspei
her f

�

ur die

Spei
herung der Vektoren und Systemmatrix zur Verf

�

ugung steht, sondern f

�

ur das Programm

selbst und f

�

ur weitere Datenfelder ben

�

otigt wird. Zum anderen steht ni
ht in jeder Re
hnerkon-

�guration ein Hauptspei
her von 2 GB zur Verf

�

ugung, so dass die m

�

ogli
he Komplexit

�

at der

Modelle von vorneherein einges
hr

�

ankt ist. In der Praxis haben si
h bei einfa
her Genauigkeit

Modelle mit bis zu 4 Millionen Knotenpunkten, bei doppelter Genauigkeit mit bis zu 2 Millionen

Knotenpunkten, als no
h mit vertretbarem Aufwand bere
henbar erwiesen.

Ein weiterer wi
htiger Gesi
htspunkt ist der Anstieg der gesamten Re
henzeit f

�

ur ein numeris
hes

Modell. Diese steigt linear mit der Anzahl der Gitterknoten an und f

�

uhrt bei gro�en Modellen

zu sehr zeitintensiven Simulationsl

�

aufen. Der hohe Re
henzeitbedarf verhindert in diesen F

�

allen

eine gro�e Anzahl von einzelnen Simulationen f

�

ur numeris
he Verglei
he oder zahlrei
he Wieder-

holungen einer Simulation mit ver

�

anderten Parametern. Die Bere
hnung von gro�en Modellen

muss daher auf eine kleine Auswahl einges
hr

�

ankt werden. Aus diesem Grund sind numeri-

s
he Voruntersu
hungen wi
htig und liefern wertvolle Hinweise f

�

ur die na
hfolgende Simulation

ho
hkomplexer Modelle.

Tabelle 5.4 gibt eine

�

Ubersi
ht

�

uber die notwendigen Re
henzeiten der einzelnen Algorithmen bei

einfa
her und doppelter Genauigkeit. Aus der Tabelle ist ersi
htli
h, dass der Re
henzeitbedarf

pro Knotenpunkt und Iteration bei doppelter Genauigkeit auf beiden Re
hnern und bei allen

Algorithmen lei
ht ansteigt. Der Zeitbedarf f

�

ur den PQMR-Algorithmus liegt dabei

�

uber den

anderen beiden weniger spei
herintensiven Algorithmen. Insgesamt zeigt si
h, dass der IBM SP-

Knoten im gro�en und ganzen ungef

�

ahr dreimal so s
hnell wie der SGI ORIGIN-Knoten ist,
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Numeris
he Voruntersu
hungen

Re
hner COCGSSOR PSBCGR PQMR

SGI Origin 2000 9; 0 � 10

�6

s 1; 5 � 10

�5

s 1; 8 � 10

�5

s

IBM SP-SMP 3; 7 � 10

�6

s 4; 7 � 10

�6

s 6; 5 � 10

�6

s

Faktor 2,47 3,16 2,76

SGI Origin 2000 1; 1 � 10

�5

s 1; 7 � 10

�5

s 2; 2 � 10

�5

s

IBM SP-SMP 4; 4 � 10

�6

s 5; 5 � 10

�6

s 8; 3 � 10

�6

s

Faktor 2,61 3,12 2,67

Tabelle 5.4: Zeitbedarf der einzelnen Algorithmen auf vers
hiedenen Re
hnern bei einfa
her (obere

Tabellenh

�

alfte) und doppelter Genauigkeit (untere Tabellenh

�

alfte). Die Zeitangaben beziehen si
h

auf den Zeitbedarf pro Knotenpunkt und Iteration. Um die gesamte Iterationsdauer abzus
h

�

atzen,

muss der angegebene Wert in Sekunden mit der Gesamtknotenzahl und der Zahl der zu bere
hnenden

Iterationss
hritte multipliziert werden. Zus

�

atzli
h ist der Ges
hwindigkeitsunters
hied zwis
hen den

beiden Re
hnern als Faktor mitangegeben.

was in erster Linie an der h

�

oheren Prozessorfrequenz und der s
hnelleren Spei
herbusanbindung

dieser Mas
hine liegt.

Aufgrund der ermittelten Re
henzeiten lassen si
h f

�

ur komplexe Modelle Zeitabs
h

�

atzungen

angeben. Ein ho
hkomplexes K

�

orpermodell mit 2 Millionen Knotenpunkten w

�

urde demna
h

auf einem Knoten der SGI ORIGIN 2000 bei 10 000 Iterationss
hritten, einfa
her Genauigkeit

und bei Verwendung des PSBCGR-Algorithmus bei exklusiver Prozessor- und Spei
hernutzung

im s
hnellsten Fall ungef

�

ahr 84 h ben

�

otigen. Bei doppelter Genauigkeit und bei Verwendung

des PQMR-Algorithmus w

�

urde die Re
henzeit auf ungef

�

ahr 122 h f

�

ur einen Simulationslauf

ansteigen.

Diese Abs
h

�

atzung ergibt aber nur eine untere Grenze f

�

ur die zu erwartende Re
henzeit, da

bei langdauernden Simulationsl

�

aufen auf Mehrbenutzermas
hinen ni
ht immer eine exklusive

Belegung f

�

ur einen Prozessor und Spei
herplatz garantiert werden kann und bei hoher Mas
hi-

nenauslastung die Re
henzeiten beliebig ansteigen k

�

onnen. Weiterhin zeigen diese Zahlen die

Bes
hr

�

ankungen bez

�

ugli
h der Gesamtzahl an Modellre
hnungen, da ni
ht beliebig viele Res-

sour
en f

�

ur komplexe Modelle zur Verf

�

ugung stehen. Es ist daher stets zu pr

�

ufen, ob si
h die

betra
hteten Fragestellungen ni
ht au
h mit weniger komplexen Modellen beantworten lassen.

5.2.8 Optimale Wahl der numeris
hen Parameter

Die Ergebnisse der vorangegangenen numeris
hen Untersu
hungen liefern Hinweise f

�

ur die Wahl

der einzelnen numeris
hen Parameter zur L

�

osung von Problemen mit komplexen K

�

orpermodel-

len.

Die Auswahl der Systemglei
hung ist aufgrund der betra
hteten verlustbehafteten Probleme ver-

glei
hsweise einfa
h. Die Wahl f

�

allt hier auf die weniger spei
herintensive Curl-Curl-Glei
hung

(2.30), da die erweiterte Formulierung dieser Glei
hung als Gitter-Helmholtzglei
hung bei ver-

lustbehafteten Problemen keinerlei Vorteile bringt, aber deutli
h mehr Spei
herplatz ben

�

otigt

(Hahne, 1992).
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5.3 Verglei
h der expliziten und impliziten Zeitintegration

Die Konvergenzverl

�

aufe des Residuums in Abbildung 5.2 erlauben eine Auswahl bez

�

ugli
h L

�

ose-

algorithmus und interner Zahlendarstellung. In fast allen untersu
hten F

�

allen konnte bei Ver-

wendung einer doppelt genauen Zahlendarstellung eine bessere Konvergenzges
hwindkeit des

Residuums errei
ht, bzw.

�

uberhaupt eine Konvergenz erzielt werden. Dies wird au
h dur
h die

bere
hneten Leistungsverluste im K

�

orpermodell unterst

�

utzt, die nur bei doppelter Genauigkeit

bei allen drei L

�

osealgorithmen ungef

�

ahr die glei
hen Werte ergaben. Aus diesem Grund werden

die numeris
hen Modelle von nun an nur bei doppelter Genauigkeit bere
hnet, au
h wenn hierzu

mehr Spei
herplatz notwendig ist und dadur
h die Anzahl der m

�

ogli
hen Gitterknoten halbiert

und so die Modellkomplexit

�

at stark einges
hr

�

ankt wird.

Da die betra
hteten L

�

osealgorithmen (COCGSSOR, PSBCGR und PQMR) bereits

�

uber Vorkon-

ditionierungsme
hanismen verf

�

ugen, ist die Systemmatrix gut

�

aquilibriert. Weitere numeris
he

Experimente, die hier ni
ht aufgef

�

uhrt wurden, zeigten keine Verbesserung der Konvergenzge-

s
hwindigkeit bei Anwendung vers
hiedener Skalierungen und best

�

atigten die Ergebnisse von

Hahne. Auf die Anwendung einer zus

�

atzli
hen Skalierung der Systemmatrix wurde daher bei

den numeris
hen Modellen im Rahmen dieser Arbeit verzi
htet.

Als Algorithmen zeigten si
h der PSBCGR- und der PQMR-Algorithmus dem COCGSSOR-

Algorithmus bez

�

ugli
h der Konvergenzges
hwindigkeit und des Konvergenzverhaltens

�

uberlegen

(sh. Abbildung 5.2). Der COCGSSOR-Algorithmus s
heidet dadur
h als L

�

osealgorithmus f

�

ur

komplexe K

�

orpermodelle aus. Dies Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung zeigt si
h au
h in den

Ergebnissen in Tabelle 5.2. Der PSBCGR-Algorithmus hat hier zum PQMR-Algorithmus ver-

glei
hbar gute Ergebnisse bez

�

ugli
h der Kontinuit

�

atsglei
hung (5.6) und der Energiebetra
htung

erzielt.

Die Konvergenzges
hwindigkeit des PSBCGR-Algorithmus in Abbildung 5.2 war in vielen

F

�

allen sogar deutli
h besser als die des PQMR-Algorithmus, zumal das Residuum des PQMR-

Algorithmus na
h Errei
hen eines Minimums zum Divergieren neigt. Da der PSBCGR-

Algorithmus zudem weniger Spei
herplatz und Re
henzeit ben

�

otigt, ist er dem PQMR-

Algorithmus vorzuziehen.

Als optimale Parameter zur L

�

osung der numeris
hen Probleme in dieser Arbeit haben si
h

aufgrund der Ergebnisse der numeris
hen Voruntersu
hungen die L

�

osung der Curl-Curl-

Eigenwertglei
hung mit dem PSBCGR-Algorithmus bei doppelter Genauigkeit herausgestellt.

5.3 Verglei
h der expliziten und impliziten Zeitintegration

Zur Bere
hnung thermodynamis
her Probleme stehen wie in Abs
hnitt 2.5 bes
hrieben zwei ver-

s
hiedene Algorithmen zur Verf

�

ugung, die die Biow

�

armeleitungsglei
hung (2.34) im Zeitberei
h

l

�

osen. Die Auswahl des Algorithmus, der f

�

ur die L

�

osung des betra
hteten Problems besser geeig-

net ist, ents
heidet si
h anhand des Aufbaus und der Struktur des numeris
hen Modells, sowie

der Dauer des Simulationszeitraumes. Anhand eines einfa
hen numeris
hen Modells k

�

onnen die

beiden Algorithmen und ihre EÆzienz direkt miteinander vergli
hen werden. Aus den gewonne-

nen Erkenntnissen lassen si
h dann Aussagen

�

uber die Verwendbarkeit der thermodynamis
hen

Algorithmen bei komplexen numeris
hen Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers ableiten. Ein Ver-

glei
h mit einer analytis
hen N

�

aherungsl

�

osung liefert weitere Hinweise

�

uber die Genauigkeit der

numeris
hen Verfahren. Diese Punkte werden im folgenden untersu
ht.
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Abbildung 5.3: Einfa
hes numeris
hes Modell

einer Stahlkugel, die mit einem als unendli
h

gro� angenommenen umgebenden W

�

armebad im

W

�

armeaustaus
h steht. Die Anfangstemperatur

der Kugel wurde auf 300 K gesetzt. Die des

W

�

armebades auf 270 K. Der Radius der Kugel

betr

�

agt 0; 1 m. Die Abk

�

uhlung der Kugel wur-

de f

�

ur einen Zeitraum von 1 800 s mittels einer

analytis
hen N

�

aherungsl

�

osung und dem explizi-

ten und impliziten thermodynamis
hen Algorith-

mus bere
hnet.

5.3.1 Aufbau des Kugelmodells

Als Simulationsbeispiel wurde eine Stahlkugel mit einem Radius von 0; 1 m mit einer Anfang-

stemperatur von 300 K in ein unendli
h gro�es W

�

armebad mit einem 
uiden Medium von 270 K

gebra
ht und die Abk

�

uhlung der Kugel in einem Zeitraum von 1 800 s simuliert (sh. Abbildung

5.3). Als Kugelmaterial wurde V2A-Stahl mit einer Di
hte � von 8 000 kg=m

3

, einer spezi�-

s
hen W

�

armekapazit

�

at 


s

von 477 J=(kg �K) und einer W

�

armeleitf

�

ahigkeit � von 15 W=(m �K)

angenommen. Der W

�

arme

�

ubergangskoeÆzient � wurde auf 75 W=(K �m

2

) gesetzt.

Das numeris
he Modell aus Abbildung 5.3 besteht aus 
a. 50 000 kubis
hen Voxeln mit einer Git-

ters
hrittweite von 10 mm in allen drei Raumri
htungen. Der Abk

�

uhlungsvorgang wurde mit dem

expliziten und impliziten Algorithmus mit insgesamt vier vers
hiedenen festen Zeits
hrittweiten

simuliert. Der gro�e Gitterabstand erm

�

ogli
hte unter Ber

�

u
ksi
htigung des Stabilit

�

atskriteriums

(2.46) Zeits
hritte von 0; 1 s und 1 s f

�

ur den expliziten Algorithmus und 0; 1 s, 1 s, 10 s und

100 s f

�

ur den impliziten Algorithmus. Die Zahl der Iterationen wurde so gesetzt, dass bei jedem

Simulationslauf eine gesamte simulierte Zeitdauer von 1 800 s erzielt wurde. Die Bere
hnungen

wurden auf einer IBM SP/SMP mit 375 MHz Prozessortakt und 2 GB Hauptspei
her dur
h-

Algorithmus explizit implizit

Zeits
hritt 0,1 s 1,0 s 0,1 s 1 s 10 s 100 s

Iterationsdauer 56 s 6 s 1 861 s 238 s 38 s 14 s

Tabelle 5.5: Verglei
h der Re
henzeiten am Validierungsbeispiel bei Verwendung des expliziten und

impliziten Algorithmus mit vers
hiedenen Zeits
hritten. Bei glei
her Zeits
hrittweite ist der explizite

Algorithmus dem impliziten bez

�

ugli
h der Iterationsdauer deutli
h

�

uberlegen. Der implizite Algorith-

mus ist dann von Vorteil, wenn dur
h das Stabilit

�

atskriterium (2.46) f

�

ur den expliziten Algorithmus

nur Zeits
hrittweiten unter 100 ms m

�

ogli
h sind, wie das z. B. bei kleinen Gitters
hrittweiten der

Fall ist.

82



5.3 Verglei
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t = 270 s t = 540 s t = 810 s

t = 1080 s t = 1350 s t = 1620 s

278 K lineare Skala 300 K

Abbildung 5.4: Temperaturverteilung im Innern einer Stahlkugel w

�

ahrend eines Abk

�

uhlvorganges

von einer homogenen Anfangstemperatur von 300 K bei einer Au�entemperatur von 270 K zu se
hs

vers
hiedenen Zeitpunkten. Die Kugel steht mit dem umgebenden 
uiden Medium, wel
hes ein un-

endli
h grosses W

�

armereservoir darstellt, im W

�

armeaustaus
h. Die einzelnen Zeitpunkte liegen aus-

gehend von einem Simulationszeitpunkt von 270 s jeweils 270 s auseinander.

gef

�

uhrt. Um die EÆzienz der Algorithmen zu verglei
hen, wurde jeweils der Zeitbedarf f

�

ur die

gesamte Iteration aufgezei
hnet. In Tabelle 5.5 sind die ermittelten Zeitdauern wiedergegeben.

Abbildung 5.4 zeigt den Abk

�

uhlvorgang am Quers
hnitt dur
h das Innere der Kugel an se
hs

vers
hiedenen Zeitpunkten w

�

ahrend der Simulation.

5.3.2 Numeris
he Ergebnisse

Es zeigte si
h, dass der explizite Algorithmus bei glei
her Zeits
hrittweite im Verglei
h zum

impliziten Algorithmus weniger Re
henzeit ben

�

otigt, da pro Iteration weniger Bere
hnungen

dur
hzuf

�

uhren sind. Beim impliziten Algorithmus kommt, wie in Abs
hnitt 2.5.2 erl

�

autert, un-

ter Umst

�

anden no
h der Aufwand f

�

ur eine Matrixinversion hinzu. Das Kriterium f

�

ur die Neube-

re
hnung der Systemmatrix ist die absolute maximale Temperatur

�

anderung im Re
henvolumen.

Dieser Parameter wurde in diesem Algorithmenverglei
h so eingestellt, dass na
h jedem Itera-

tionss
hritt eine Matrixinversion vorgenommen wurde, was den s
hlimmsten Fall bez

�

ugli
h der

Re
henzeitdauer darstellt. Der implizite Algorithmus erweist si
h erst ab einer S
hrittweite von
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Abbildung 5.5: Verglei
h der absoluten Temperaturwerte bere
hnet mit der N

�

aherungsl

�

osung

(dur
hgezogene Linie) na
h Glei
hung (5.9) und den Ergebnissen des expliziten (Viere
ke) und impli-

ziten (Dreie
ke) thermodynamis
hen Algorithmus bei Bere
hnung der Abk

�

uhlung einer Stahlkugel in

der Kugelmitte (a) und am Rand (b). Als Zeits
hrittweite des expliziten Algorithmus wurde 0; 1s und

f

�

ur die des impliziten Algorithmus 100s gew

�

ahlt. Die L

�

osungen der beiden Algorithmen unters
heiden

si
h trotz der gro�en Zeits
hrittdi�erenz fast ni
ht voneinander.

10 s im Verglei
h zum expliziten Algorithmus bei einer Zeits
hrittweite von 0; 1 s als vorteilhaft.

Sind f

�

ur den expliziten Algorithmus sogar gr

�

o�ere S
hrittweiten m

�

ogli
h, wie z. B. die hier an-

genommene S
hrittweite von 1 s, so ist der implizite Algorithmus selbst bei Verwendung einer

Zeits
hrittweite von 100 s deutli
h langsamer.

Weiterhin l

�

asst Tabelle 5.5 erkennen, dass si
h der Zeitbedarf f

�

ur den impliziten Algorithmus

ni
ht linear zur Zeits
hrittweite verh

�

alt, wie dies beim expliziten Algorithmus zu erwarten ist, da

hier der Aufwand f

�

ur jeden Iterationss
hritt im Prinzip aus einer Matrix-Vektor-Multiplikation

besteht und unabh

�

angig von der S
hrittweite immer glei
h gro� ist. Beim impliziten Algorith-

mus hingegen kann bez

�

ugli
h der Konvergenzges
hwindigkeit der Matrixinversion a priori keine

Aussage gema
ht werden.

Daraus l

�

asst si
h folgern, dass der weniger aufw

�

andige explizite Algorithmus zu bevorzugen ist,

wenn die maximal zul

�

assige stabile Zeits
hrittweite und die gew

�

uns
hte Simulationsdauer ni
ht

zu einer hohen Anzahl an Iterationss
hritten f

�

uhrt. Dabei gilt au
h zu bea
hten, dass si
h mit

jedem Iterationss
hritt die Abwei
hungen der Temperaturverteilung vom realen Fall dur
h Feh-

lerfortp
anzung vergr

�

o�ern (Pinder, 1998). Bez

�

ugli
h der Zeitintegration ist der Fehler des

expliziten Algorithmus nur von erster Ordnung, bei impliziter Zeitintegration von zweiter Ord-

nung. Dieser Vorteil geht aber bei einer gro�en Anzahl an Iterationss
hritten verloren. Bez

�

ugli
h

der Ortsdiskretisierung sind die Fehler beider Verfahren von zweiter Ordnung, so dass si
h daraus

kein Vorteil f

�

ur das eine oder das andere Verfahren ergibt.

5.3.3 Analytis
he N

�

aherungsl

�

osung

F

�

ur das thermodynamis
he Kugelproblem existiert eine analytis
he L

�

osung (Wagner, 1993).

Die Temperatur T zu einem Zeitpunkt t im Abstand r zum Kugelmittelpunkt kann dur
h eine

unendli
he Reihe ausgedr

�

u
kt werden:
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Abbildung 5.6: Abwei
hung zwis
hen der analytis
hen N

�

aherungsl

�

osung na
h Glei
hung (5.9) und

den Ergebnissen der thermodynamis
hen Algorithmen ausgehend von den Daten aus Abbildung 5.5.

Diagramm (a) zeigt die Abwei
hung der L

�

osungen in der Kugelmitte des expliziten Algorithmus

(Viere
ke) und des impliziten Algorithmus (Dreie
ke). Diagramm (b) zeigt die Abwei
hung von der

N

�

aherungsl

�

osung an einem Punkt der Kugelober


�

a
he. Wie im Text bes
hrieben verringert si
h die

Abwei
hung mit Forts
hreiten des simulierten Zeitraumes. Die beoba
hteten Abwei
hungen liegen

im Kugelinneren unter den Werten an der Kugelober


�

a
he.

T (t) = T

U

+ (T

0

� T

U

) �

4

�

�

1

X

n=1

1

n

� e

�

�

n

2

�

2

4

�

a

R

2

�t

�

� sin

�

n�

2

�

r

R

�

; n = 1; 3; 5 : : : : (5.7)

Dabei ist T

U

die Temperatur des umgebenden Fluids, T

0

die Anfangstemperatur der Kugel,R der

Radius der Kugel und r der Abstand vomMittelpunkt der Kugel (r � R), an dem die Temperatur

bere
hnet werden soll. Die Gr

�

o�e a (m

2

=s) wird in der Literatur als Temperaturleitf

�

ahigkeit

bezei
hnet und ist de�niert als (Beitz & K

�

uttner, 1995):

a =

�

� � 


s

: (5.8)

Die Reihe (5.7) besteht nur aus ungeraden Elementen n. Obwohl sie aus unendli
h vielen Glieder

besteht, k

�

onnen brau
hbare N

�

aherungen abgeleitet werden, indem h

�

ohere Glieder verna
hl

�

assigt

werden. Dies gilt in der Regel ni
ht f

�

ur kleine Werte von t. Eine N

�

aherung der unendli
hen Reihe

(5.7) �ndet man bei Beitz und K

�

uttner (1995):

T (t) = T

U

+ (T

0

� T

U

) � C � e

�

�Æ�

a

R

2

�t

�

�

sin

�

Æ �

r

R

�

Æ �

r

R

: (5.9)

Diese N

�

aherung gibt die Temperatur im Inneren der Kugel mit einem Fehler < 2% wieder, wenn

ber

�

u
ksi
htigt wird, dass folgende Bedingung gilt:

a � t

R

2

=

� � t

� � 


s

�R

2

� 0; 18 : (5.10)
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Die Konstanten C und Æ in Glei
hung (5.9) h

�

angen von der Biot-Zahl ab und k

�

onnen Tabellen

entnommen werden, z. B. aus (Beitz & K

�

uttner, 1995). Die Biot-Zahl stellt eine dimensions-

lose Gr

�

o�e dar und ist na
h Wagner (1993) de�niert als:

Bi =

a �R

�

: (5.11)

Bei der Auswahl des Kugelmaterials wurden darauf gea
htet, dass die Gr

�

o�en R, �, 


s

und � so

dimensioniert sind, dass die Bedingung (5.10) innerhalb der Simulationszeit erf

�

ullt wird. Setzt

man f

�

ur diese Gr

�

o�en die angenommenen Werte ein, so ergibt si
h ein Zeitpunkt t = 458 s ab

dem die Bedingung (5.10) erf

�

ullt wird, was innerhalb dem betra
hteten Zeitraum von 1 800 s

liegt.

Abbildung 5.5 verglei
ht den Temperaturverlauf in der Kugelmitte und am Kugelrand unter

Verwendung der expliziten Zeitintegration mit einer S
hrittweite von 0; 1 s, der impliziten Zei-

tintegration mit einer S
hrittweite von 100 s und der analytis
hen L

�

osung. Trotz des gro�en

S
hrittweitenunters
hiedes zwis
hen explizitem und implizitem Algorithmus sind die Tempera-

turverl

�

aufe nahezu identis
h. Die analytis
he N

�

aherungsl

�

osung zeigt { wie oben angegeben {

bei kleinen Simulationszeiten t no
h deutli
he Abwei
hungen vom tats

�

a
hli
hen Temperaturver-

lauf. Ab dem Zeitpunkt t = 500 s stimmen die analytis
hen und die numeris
hen Werte dann

fast

�

uberein. Dies wird au
h dur
h Abbildung 5.6 deutli
h, in der die absoluten Abwei
hung

der numeris
hen L

�

osung von der analytis
hen L

�

osung in Prozent angegeben ist. Mit steigender

Simulationszeit t verringert si
h die Abwei
hung der numeris
hen L

�

osung von der analytis
hen

N

�

aherungsl

�

osung (Thiele et al., 2002).

5.3.4 Bewertung der numeris
hen Verfahren

In der Regel ist die explizite Zeitintegration (sh. Abs
hnitt 2.5.1) dur
h den geringeren Re
hen-

aufwand pro Zeits
hritt vorteilhafter. Da der maximale stabile Zeits
hritt bei diesem Verfahren

dur
h das restriktive Stabilit

�

atskriterium (2.46) einges
hr

�

ankt ist, geht dieser Vorteil bei langen

simulierten Zeitr

�

aumen und einer daraus resultierenden gro�en Anzahl an Zeits
hritten wie-

der verloren. Zur L

�

osung sol
her Probleme muss dann der numeris
h aufw

�

andigere implizite

Algorithmus (sh. Abs
hnitt 2.5.2) verwendet werden.

Aufgrund der Vielzahl der m

�

ogli
hen Modelle kann aber keine generelle Regel abgeleitet werden,

ab wel
her Zeits
hrittanzahl der implizite Algorithmus dem expliziten vorgezogen werden sollte.

Es muss folgli
h immer der Einzelfall betra
htet werden. Da die implizite Zeitintegration einige

freie Parameter wie z. B. den Zeits
hritt besitzt, die das Verhalten des Algorithmus bei der

Inversion der Systemmatrix beein
ussen, kommen zus

�

atzli
he Komponenten hinzu, deren Ein-

stellungen die Iterationsdauer g

�

unstig oder ung

�

unstig beein
ussen kann. Der Zusammenhang

zwis
hen gesamter Iterationsdauer und gew

�

ahltem Zeits
hritt bei der impliziten Zeitintegrati-

on ist, wie bereits bes
hrieben, daher ni
htlinear. Die Wahl zwis
hen expliziter oder impliziter

Zeitintegration bez

�

ugli
h der k

�

urzesten Gesamtiterationsdauer muss anhand einiger Probesimu-

lationen mit dem betra
hteten Modell ents
hieden werden.

Bei den im folgenden betra
hteten Modellen s
heidet allerdings der expliziten Algorithmus aus.

Die Gitters
hrittweiten der Modelle liegen aus Gr

�

unden der besseren Ortsau


�

osung und Konver-

genz der Frequenzberei
hsl

�

oser (siehe Unterkapitel 2.3) im Millimeter- oder sogar im Mikrome-

terberei
h, so dass si
h aufgrund des Kriteriums (2.46) nur maximale stabile Zeits
hrittweiten f

�

ur
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Abbildung 5.7: Verglei
h der Temperaturverl

�

aufe des impliziten Verfahrens mit konstantem und

adaptivem Zeits
hritt. Die dur
hgezogenen Linien geben den Temperaturverlauf in der Kugelmitte

(a) und am Kugelrand (b) wieder. Als Zeits
hritt wurde 1 s gew

�

ahlt. Die Punkte in beiden Bildern

geben die Temperaturwerte wieder, die mit der adaptiven Zeits
hrittsteuerung ermittelt wurden.

Als Startzeits
hritt wurde ebenfalls 1 s gew

�

ahlt. Die maximale Zeits
hrittzunahme wurde auf 25 %

festgesetzt, der maximal erlaubte Zeits
hritt auf 400 s. Mit diesen Einstellungen endete die Simulation

na
h 35 S
hritten.

den expliziten Algorithmus im unteren Millisekundenberei
h ergeben. Diese f

�

uhren aufgrund der

betra
hteten langen Simulationszeitintervalle von bis zu 1 800 s oder mehr zu einer zu gro�en

Anzahl an Iterationss
hritten und damit Gesamtiterationsdauer, die dann deutli
h

�

uber dem

Zeitbedarf des impliziten Algorithmus mit einer gr

�

o�eren Zeits
hrittweite liegen.

5.4 Test der adaptiven Zeits
hrittsteuerung

Das Ziel einer adaptiven Zeits
hrittsteuerung ist eine Verringerung des Re
henaufwandes und

damit ein Zeitgewinn dur
h Bes
hleunigung der numeris
hen L

�

osung bei Problemen mit W

�

arme-

quellen, die

�

uber eine konstante Leistung verf

�

ugen. Dabei muss si
hergestellt werden, dass die

Zunahme des Zeits
hrittes ni
ht zu numeris
hen Instabilit

�

aten und Abwei
hungen von L

�

osun-

gen mit konstantem Zeits
hritt auftreten. Aus diesem Grund ist darauf zu a
hten, dass die in

Glei
hung (2.51) angegebenen Steuerungsparameter k und t

max

so gesetzt werden, dass Abwei-


hungen vermieden werden.

Als Testbeispiel wurde wie im vorherigen Abs
hnitt eine Stahlkugel mit einem Radius von 0; 1 m

in einem unendli
h gro�en W

�

armebad mit einem 
uiden Medium von 270 K betra
htet (sh.

Abbildung 5.3). Die Anfangstemperatur der Kugel wurde in diesen Beispielen glei
h der Tem-

peratur des W

�

armebades mit 270 K gesetzt, so dass si
h zum Zeitpunkt t = 0 s das gesamte

Re
henvolumen auf der glei
hen konstanten Temperatur befand.

Als Kugelmaterial wurde wiederum V2A-Stahl mit einer Di
hte � von 8 000 kg=m

3

, einer spezi�-

s
hen W

�

armekapazit

�

at 


s

von 477 J=(kg �K) und einer W

�

armeleitf

�

ahigkeit � von 15 W=(m �K)

angenommen. Der W

�

arme

�

ubergangskoeÆzient � wurde in diesen Beispielen auf 50 W=(K �m

2

)

reduziert, um so die Ausk

�

uhlung der Kugel zu verlangsamen.
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Abbildung 5.8: Zunahme des Zeits
hrittes dur
h

die adaptiven Zeits
hrittsteuerung. Ausgehend

von einem Anfangszeits
hritt von 1 s wird der

Zeits
hritt anhand der maximalen Temperatur-

erh

�

ohung im Modell angepasst. Die maximale Zu-

nahme pro Iterationss
hritt ist auf 25 % begrenzt.

Na
h 29 Iterationss
hritten ist der maximal zul

�

assi-

ge Zeits
hritt von 400 s errei
ht. Na
h 35 S
hrit-

ten ist die Gesamtsimulationszeit errei
ht und die

Iteration wird beendet.
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Als Energiequelle wurden vers
hiedene konstante Leistungsdi
hten glei
hm

�

assig im Kugelvolu-

men verteilt. Dabei wurde jeweils die deponierte Gesamtleistung als Eingabeparameter verwen-

det. Die zugeh

�

orige Leistungsdi
hte in W=m

3

ergibt si
h dann dur
h Division der Gesamtleistung

dur
h das Kugelvolumen.

Die numeris
hen Testreihen der adaptiven Zeits
hrittsteuerung sollen in den folgenden Abs
hnit-

ten einige Dinge zeigen. Zun

�

a
hst wird gepr

�

uft, ob si
h bei Anwendung dieser Zeits
hrittsteue-

rung Abwei
hungen in den Temperaturverl

�

aufen im Verglei
h zu Simulationen mit konstanten

Zeits
hritten ergeben. Dana
h erfolgt eine Betra
htung von Problemen mit gepulsten Leistun-

gen, wie z. B. das gepulste Ho
hfrequenzfeld bei der Magnetresonanztomographie. Dabei wird

zum einen die Fragestellung beantwortet, ob si
h eine gepulste Leistung in ein Problem mit kon-

stanter Ersatzleistung umwandeln l

�

asst, um ni
ht mehr auf eine gro�e Anzahl von Zeits
hritten

angewiesen zu sein, damit jedes An- und Abs
halten der Quelle ber

�

u
ksi
htigt wird. Zum ande-

ren wird untersu
ht, ob dieses Problem dann wiederum mit einer adaptiven Zeits
hrittsteuerung

gel

�

ost werden kann, was automatis
h bewiesen ist, wenn im ersten S
hritt gezeigt werden kann,

dass eine adaptive Zeits
hrittweitensteuerung bei konstanter Leistung keine Abwei
hungen und

Instabilit

�

aten erzeugt.

5.4.1 Verglei
h zwis
hen festem und adaptivem Zeits
hritt

Um zu

�

uberpr

�

ufen, ob eine adaptive Zeits
hrittweitensteuerung zu Abwei
hungen und Instabi-

lit

�

aten bei der Bere
hnung von Temperaturverteilungen im Verglei
h zu numeris
hen Simulatio-

nen mit festen Zeits
hrittweiten f

�

uhrt, wurde in der Kugel eine konstante Leistung von 1 000W

deponiert und die Erw

�

armung der Kugel jeweils mit dem expliziten und dem implizten Algorith-

mus mit einer konstanter Zeits
hrittweite von 1 s mit insgesamt jeweils 4 000 Iterationss
hritten

f

�

ur einen Zeitraum von 4 000 s bere
hnet. In Abs
hnitt 5.3.3 wurde bereits gezeigt, dass die Ab-

wei
hung der Ergebnisse dieser Algorithmen von einer analytis
hen N

�

aherungsl

�

osung bei diesen

Einstellungen s
hon na
h kurzen simulierten Zeitr

�

aumen nur gering ist (vgl. Abbildungen 5.5

und 5.6).

Der Temperaturverlauf wurde bei diesen Simulationen direkt im Mittelpunkt der Kugel und an

einem Punkt der Kugelober


�

a
he aufgezei
hnet. Die Temperaturverl

�

aufe des expliziten und des

implizten Algorithmus sind in Abbildung 5.7 als dur
hgezogene Linie wiedergegeben. Aufgrund

der guten

�

Ubereinstimmung der L

�

osungen beider Algorithmen liegen die beiden Temperatur-

verl

�

aufe

�

ubereinander und sind im Diagramm ni
ht voneinander unters
heidbar.
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5.4 Test der adaptiven Zeits
hrittsteuerung

Als Parameter f

�

ur die adaptive Zeits
hrittsteuerung wurde als Starts
hrittweite �t

0

= 1 s

gew

�

ahlt. Der Faktor k wurde auf 1,25 gesetzt. Als maximaler Zeits
hritt �t

max

wurde ein

Wert von 400 s vorgegeben. Die Iteration wurde na
h dem S
hritt abgebro
hen, bei dem die

vorgegebene Simulationsdauer von 4 000 s errei
ht wurde. Abbildung 5.8 zeigt den Anstieg des

Zeits
hrittes w

�

ahrend der Iteration. Mit diesen Einstellungen wurde das Abbru
hkriterium be-

reits na
h 35 Iterationss
hritten erf

�

ullt. Die maximal zul

�

assige Zeits
hrittweite von 400 s wurde

na
h 29 Iterationss
hritten errei
ht.

Abbildung 5.7 zeigt neben den L

�

osungen mit fester Zeits
hrittweite die Temperaturwerte der

adaptiven Zeits
hrittsteuerung als einzelne Rauten. Die gute

�

Ubereinstimmung der Temperatur-

verl

�

aufe best

�

atigt die Vermutung, dass die adaptive Zeits
hrittsteuerung aus Unterkapitel 2.5.3

zur Re
henzeitverk

�

urzung geeignet ist. Der zeitli
he Vorteil der adaptiven Zeits
hrittsteuerung

wird aus Tabelle 5.6 deutli
h. Die notwendige Re
henzeit liegt bei diesem Beispiel sogar unter

der Re
henzeit des s
hnellen expliziten Algorithmus (vgl. hierzu au
h Tabelle 5.5).

Im Rahmen dieser numeris
hen Testreihen wurden die Parameter k und t

max

sehr gro� gew

�

ahlt.

Es ist zwar ni
ht ausges
hlossen, dass selbst no
h gr

�

o�ere Werte zu stabilen L

�

osungen f

�

uhren,

f

�

ur die folgenden numeris
hen Studien geben diese Parameter aus Erw

�

agungen der Re
henge-

nauigkeit und Stabilit

�

at aber die Obergrenze vor.

5.4.2 Ersatz einer gepulsten Leistung dur
h eine mittlere Dauerleistung

Um zu beantworten, ob si
h eine gepulste Leistung in eine

�

aquivalente Dauerleistung umwandeln

l

�

asst wurde wiederum das Kugelmodell na
h Abbildung 5.3 verwendet. Dabei wird

�

uber einen

Zeitraum von 10 000 s die homogene Leistung von 100 W in der Kugel deponiert. Die Erw

�

armung

der Kugel wird wiederum in der Mitte und am Rand aufgezei
hnet. Die Leistung von 100 W stellt

dabei die gemittelte Dauerleistung P dar. Dadur
h wird pro Sekunde eine Energie von 100 J in

der Kugel abgegeben. Wird na
h Abbildung 5.9 eine gepulste Leistung mit einer Pulsdauer t

p

verwendet, so ist der Wert der Pulsleistung P

0

so einzustellen, dass die deponierte Energie W

i

pro Pulsintervall t

i

der deponierten Energie W bei gemittelter Dauerleistung P entspri
ht:

W =

Z

t

i

0

P � dt =

Z

t

p

0

P

0

� dt =W

i

: (5.12)

Algorithmus explizit implizit implizit

Zeits
hritt fest fest adaptiv

S
hrittweite 1 s 1 s 1 s bis 400 s

Iterationss
hritte 4 000 4 000 35

Zeitbedarf 367 s 1 040 s 153 s

Tabelle 5.6: Verglei
h der Re
henzeiten des expliziten und impliziten Algorithmus mit einer festen

Zeits
hrittweite von 1 s mit dem impliziten Algorithmus mit adaptiver Zeits
hrittsteuerung mit varia-

blen Zeits
hritten von 1 s bis 400 s. Bei allen drei Verfahren wurde ein Gesamtzeitraum von 4 000 s

simuliert. Die adaptive Zeits
hrittsteuerung ist in diesem Fall selbst dem expliziten Algorithmus

�

uber-

legen und zeigt in ihrem Temperaturverlauf eine sehr gute

�

Ubereinstimmung mit den L

�

osungen mit

konstanten Zeits
hritten, wie Abbildung 5.7 zeigt.
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Abbildung 5.9: Zeitli
her Verlauf einer ge-

pulsten Leistung. Die Energiequelle wird

in dieser Darstellung immer an- und aus-

ges
haltet. Das Verh

�

altnis zwis
hen Puls-

zeitdauer t

P

und Intervallzeitdauer t

I

wird

ben

�

otigt, um die mittlere Leistung einer Er-

satzenergiequelle zu bere
hnen, von der an-

genommen wird, dass sie konstant ange-

s
haltet ist. Dadur
h kann in guter N

�

ahe-

rung auf den zeitli
hen Ablauf der gepulsten

Leistung verzi
htet werden, was den re
hne-

ris
hen Aufwand reduziert.

t

P

0

P0

tP

tI

Bei einer Pulsdauer von 10 s ergibt si
h eine energie

�

aquivalente Pulsleistung von 1 000 W, bei

1 s ergeben si
h dann 10 000 W und bei 0,1 s dann 100 000 W.

Abbildung 5.10 zeigt die Temperaturverl

�

aufe im Inneren der Kugel und am Kugelrand. Bei der

gepulsten Leistung ergibt si
h ein s

�

agezahnartiger Anstieg der Temperatur bis zu einem sta-

tion

�

aren Zustand bei dem die Temperaturwerte in der Gr

�

o�enordnung von einigen Kelvin um

einen Mittelwert s
hwanken. Die S
hwankungen am Rand sind dabei gr

�

o�er als die in der Kugel-

mitte, da hier ein gr

�

o�erer Energie

�

ubertrag an die k

�

uhlere Umgebung statt�ndet. Die Ergebnisse

bei den vers
hiedenen Pulsdauern sind im Diagramm ni
ht voneinander zu unters
heiden. Die

Temperaturanstiege, die si
h dur
h die Dauerpulsleistung ergeben zeigen zu Beginn der Simula-

tion Temperaturwerte, die den unteren Temperaturen des s

�

agezahnartigen Anstiegs entspre
hen.

Bei Errei
hen des station

�

aren Zustandes liegen die Temperaturwerte der Dauerleistung in der

Mitte der Temperaturs
hwankungen der Pulsleistung.

Eine Vereinfa
hung der Pulsform zu einer Dauerleistung f

�

uhrt zu einer starken Reduktion des

numeris
hen Aufwandes. Wie in Abbildung 5.10 zu sehen ist, kann mit der Annahme einer Dau-

erleistung im station

�

aren Zustand die mittlere Temperatur an beliebigen Punkten des Re
henvo-

lumens angegeben werden. Eine Eins
hr

�

ankung ist allerdings bei den Temperaturs
hwankungen

zu sehen. Diese k

�

onnen mit einer Ersatzdauerleistung ni
ht erfasst werden. In den F

�

allen, in

denen die Temperaturs
hwankungen klein sind, ist dies aber ni
ht von Bedeutung. Dies gilt

au
h, wenn es ni
ht unbedingt notwendig ist, die Absolutwerte der Temperaturs
hwankungen

zu ermitteln.

Ausgehend von den Ergebnissen, dass eine mittlere Dauerleistung als Ersatz f

�

ur eine gepulste

Quelle verwendet werden kann, wenn es um die Bere
hnung des Verlaufs der mittleren Tem-

peratur geht, lassen si
h weitere S
hl

�

usse ziehen. Aufgrund der gewonnenen Erkenntnisse aus

den Untersu
hungen zur adaptiven Zeits
hrittsteuerung kann ges
hlossen werden, dass als wei-

tere Vereinfa
hung des numeris
hen Aufwandes au
h bei Bere
hungen der Temperaturverl

�

aufe

bei einer Dauerleistung die adaptive Zeits
hrittsteuerung verwendet werden kann. Die Ergeb-

nisse in Abbildung 5.7 haben dies bereits gezeigt und k

�

onnen ohne Eins
hr

�

ankungen auf diesen

Anwendungsfall

�

ubertragen werden.
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5.5 Zusammenfassung
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Abbildung 5.10: Verglei
h zwis
hen den Temperaturverl

�

aufen bei gepulster Leistung mit unter-

s
hiedli
hen Pulsdauern bei konstanter mittlerer Leistung am Kugelrand (a) und in der Mitte der

Kugel (b). Die einzelnen Temperaturverl

�

aufe bei vers
hiedenen Pulsdauern sind ni
ht voneinander

zu unters
heiden. Die Simulation ergibt einen s

�

agezahnartigen Verlauf der Temperaturanstiege. Im

Verlauf der Simulation wird ein station

�

arer Zustand errei
ht, wenn die Energiedeposition w

�

ahrend

der Pulszeit glei
h dem Engerieabtransport an die Umgebung w

�

ahrend der Pulspause ist. Die Tempe-

raturwerte s
hwanken dann in der Gr

�

o�enordnung von einigen Kelvin um eine mittlere Temperatur.

Der Temperaturverlauf der gemittelten Dauerleistung (di
ke violette Linie) liegt zu Beginn der Si-

mulation bei den unteren Temperaturwerten des s

�

agezahnf

�

ormigen Anstieges und bei Errei
hen des

station

�

aren Zustandes in der Mitte der Temperaturs
hwankungen. Die Leistungsmittelung gibt bei

Errei
hen des station

�

aren Zustandes dann die mittlere Temperatur an.

5.5 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurden die dur
hgef

�

uhrten numeris
hen Voruntersu
hungen als Grundlage

f

�

ur die numeris
hen Studien in den folgenden Kapiteln vorgestellt. Zun

�

a
hst wurde auf das

Konvergenzverhalten der L

�

osealgorithmen zur L

�

osung der Maxwell-Glei
hungen im Frequenz-

berei
h eingegangen. Die Vielzahl der zur Verf

�

ugung stehenden Parameter erfordert f

�

ur jeden

Anwendungsfall spezielle Voruntersu
hungen, um die geeigneten Parameterkombinationen zur

L

�

osung des Problems zu ermitteln. Im einzelnen wurde zun

�

a
hst auf die Auswahl der System-

glei
hung und des L

�

osealgorithmus eingegangen. Darauf folgte eine Diskussion der m

�

ogli
hen

Systemmatrixvorkonditionierungen und der Probleme, die si
h bei der Annahme o�ener Rand-

bedingungen ergeben k

�

onnen. Im weiteren wurde auf die interne Zahlendarstellung und die Vor-

und Na
hteile von Gitterverfeinerungen eingegangen. Ein weiteres Problem stellt si
h bei der

Kontrolle der physikalis
hen Korrektheit der L

�

osungen, wel
hes intensiv diskutiert wurde. Die

Gegen

�

uberstellung vers
hiedener Konvergenzges
hwindigkeiten einzelner L

�

osealgorithmen, so-

wie des dazu n

�

otigen Zeitbedarfs auf vers
hiedenen Re
hnersystemen s
hlossen diesen Teil der

Voruntersu
hungen ab.

Aufgrund der Betra
htung von Modellen mit verlustbehafteten K

�

orpergeweben bei hohen Fre-

quenzen �el die Wahl der Systemglei
hung auf die Curl-Curl-Eigenwertglei
hung. Die Vortei-

le numeris
h aufw

�

andigerer Darstellungen dieser Glei
hung z. B. in Form einer Helmholtz-
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Glei
hung gehen bei verlustbehafteten Materialien im Re
henvolumen wieder verloren, so dass

diese alternativen Glei
hungstypen von vorneherein auss
heiden.

Es zeigte si
h, dass das Ja
obi-vorkonditionierte PSBCGR-Verfahren bei doppeltgenauer Zahlen-

darstellung allen anderen Verfahren bez

�

ugli
h Konvergenzges
hwindigkeit, Spei
herbedarf und

Re
henges
hwindigkeit

�

uberlegen ist. Die Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung entspri
ht derjeni-

gen, die mit dem numeris
h aufw

�

andigeren PQMR-Verfahren errei
ht werden kann. Daher ist

das PSBCGR-Verfahren vorzuziehen. Zus

�

atzli
he Vorkonditionierungen sind zwar m

�

ogli
h, erga-

ben aber keine zus

�

atzli
hen Vorteile bez

�

ugli
h der Konvergenzges
hwindigkeit der untersu
hten

Verfahren.

Gitterverfeinerungen sind auf der einen Seite an

�

Uberg

�

angen zwis
hen Materialien mit sehr

unters
hiedli
hen dielektris
hen Eigens
haften von Vorteil, bewirken aber glei
hzeitig eine

Erh

�

ohung der Konditionszahl der Systemmatrix und f

�

uhren dadur
h wiederum zu einer geringen

Konvergenzges
hwindigkeit oder im Extremfall sogar zu einer Divergenz des L

�

osealgorithmus.

Daher sind Gitterverfeinerungen nur mit gro�er Sorgfalt anzuwenden, da die Vorteile unter

Umst

�

anden s
hnell von Na
hteilen aufgewogen werden.

In einem weiteren Unterkapitel wurden die explizite und implizite Zeitintegration bei der

Biow

�

armeleitungsglei
hung miteinander vergli
hen. Dabei ging es zun

�

a
hst um einen prinzipiel-

len Verglei
h beider Verfahren bez

�

ugli
h Re
henzeitbedarf und

�

Ubereinstimmung der L

�

osungen.

Da f

�

ur das gew

�

ahlte einfa
he Kugelmodell eine analytis
he N

�

aherungsl

�

osung existiert, konnten

die Ergebnisse der vers
hiedenen Iterationsalgorithmen direkt bewertet werden.

Die Ergebnisse zeigten bei beiden Algorithmen eine sehr gute

�

Ubereinstimmung mit der ana-

lytis
hen L

�

osung. Das explizite Verfahren ist dem impliziten Verfahren nur bei kurzen Simu-

lationszeitr

�

aumen mit wenigen Iterationss
hritten

�

uberlegen. Insbesondere das restriktive Sta-

bilit

�

atskriterium f

�

ur den maximalen stabilen Zeits
hritt s
hr

�

ankt den Anwendungsberei
h des

expliziten Algorithmus stark ein, da bei Gitters
hrittweiten im Mikrometerberei
h nur no
h

Zeits
hritte im Millisekundenberei
h m

�

ogli
h sind, was zu hohen Re
henzeiten bei langen Si-

mulationszeitr

�

aumen f

�

uhrt. Die Ents
heidung zugunsten des einen oder anderen Verfahrens ist

aber immer im Einzelfall neu zu tre�en.

Abs
hlie�end wurde das Verfahren zur adaptiven Zeits
hrittsteuerung getestet. Die implizi-

te Zeitintegration des thermodynamis
hen L

�

osealgorithmus erlaubt die Wahl eines beliebigen

Zeits
hrittes. Bei W

�

armequellen mit konstanter Leistung kann daher der Zeits
hritt mit fort-

s
hreitender Simulationsdauer sukzessive vergr

�

o�ert werden, ohne den numeris
hen Fehler in der

Temperaturverteilung wesentli
h zu vergr

�

o�ern.

Die Testreihen in diesem Unterkapitel haben gezeigt, dass eine adaptive Zeits
hrittsteuerung

selbst bei gro�z

�

ugig gew

�

ahlten Werten zu keinen Abwei
hungen der Temperaturverl

�

aufe im

Verglei
h zu L

�

osungen mit festen Zeits
hritten f

�

uhrt. Stattdessen ergaben si
h wesentli
he

Verk

�

urzungen der notwendigen Iterationss
hritte und damit der ben

�

otigten Re
henzeit.

Es konnte weiterhin gezeigt werden, dass si
h gepulste Vorg

�

ange n

�

aherungsweise dur
h eine mitt-

lere Dauerleistung bes
hreiben lassen, wenn die Kenntnis des mittleren Temperaturverlaufes im

Re
henvolumen ausrei
ht. In diesen F

�

allen betri�t dies in erster Linie die Temperaturs
hwankun-

gen im station

�

aren Zustand, deren Kenntnis ni
ht immer notwendig ist, insbesondere, wenn die

S
hwankungen klein sind. Weitere Vereinfa
hungen sind dann dur
h die zus

�

atzli
he Anwendung

eines adaptiven Zeits
hrittes bei Annahme einer mittleren Dauerleistung m

�

ogli
h, was zus

�

atzli
h

die Re
henzeit verk

�

urzt. Aufw

�

andige zeitli
he Abl

�

aufe lassen si
h so in den meisten F

�

allen stark

vereinfa
hen, ohne die Aussagekraft des numeris
hen Modells wesentli
h zu reduzieren.
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Kapitel 6

Magnetis
he Ho
hfrequenzfelder bei

der Magnetresonanztomographie

6.1 Einf

�

uhrung und Motivation

6.1.1 Kernspinresonanz und Magnetresonanztomographie

Die Magnetresonanztomographie hat si
h im Laufe der Jahre in der medizinis
hen Diagnostik

zu einem unverzi
htbaren bildgebenden Verfahren entwi
kelt, wel
hes inzwis
hen in der Lage ist,

ho
haufgel

�

oste drei- oder vierdimensionale Bilddatens

�

atze (Raum und Zeit) des mens
hli
hen

K

�

orpers zu erzeugen. Dabei wird das Ph

�

anomen der Kernspinresonanz genutzt, wel
hes dur
h

die fundamentale Eigens
haft des Spins der Nukleonen des Atomkerns verursa
ht wird. In der

klassis
hen Darstellung wird der Kernspin oft mit dem intrinsis
hen Drehimpuls eines klassis
hen

Kreisels vergli
hen.

Die Spins aller Nukleonen eines Atomkerns koppeln zu einem gesamten Kernspin. Vers
hwindet

der Kernspin eines Atoms ni
ht, so besitzt dieser Atomkern ein messbares magnetis
hes Dipol-

moment. Betra
htet man makroskopis
h eine gro�e Anzahl an Atomen, z. B. einen mens
hli
hen

K

�

orper, so besitzt dieser K

�

orper trotz der vorhandenen Kernspins seiner Atome makroskopis
h

keine na
h au�en messbare Magnetisierung, da si
h dur
h die statistis
he Verteilung der einzel-

nen Dipolmomente im Raum die magnetis
hen Momente der Atomkerne gegenseitig aufheben.

Bringt man den K

�

orper in ein starkes statis
hes Magnetfeld, so ri
htet si
h je na
h Tempera-

tur ein gewisser Anteil der einzelnen Kernspins entlang der Ri
htung des

�

au�eren statis
hen

Magnetfelds aus. Dadur
h entsteht eine messbare makroskopis
he Magnetisierung, die bereits

mit den Methoden der klassis
hen Physik bes
hrieben werden kann. Dur
h Einstrahlen eines

ho
hfrequenten transversalen elektromagnetis
hen Pulses (HF-Puls) kann die makroskopis
he

Magnetisierung aus ihrer Ruhelage ausgelenkt werden und f

�

angt an, um das statis
he Magnet-

feld zu pr

�

azedieren.

Na
h dem HF-Puls induziert die rotierende Magnetisierung in einer transversalen Messspule ein

HF-Signal, wel
hes mit der Zeit aufgrund von Relaxationsph

�

anomenen der Kernspins mit den

bena
hbarten Atomen (Spin-Gitter-Relaxation) oder anderen Kernspins (Spin-Spin-Relaxation)
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zerf

�

allt. Um eine Auslenkung der makroskopis
hen Magnetisierung zu errei
hen, muss die Fre-

quenz des eingestrahlten HF-Pulses eine Resonanzbedingung erf

�

ullen. Die Pr

�

azessionswinkelge-

s
hwindigkeit !

l

der Magnetisierung ist abh

�

angig von der St

�

arke des

�

au�eren statis
hen Feldes

und wird dur
h die Larmor-Frequenz f

l

bes
hrieben. Die Larmorfrequenz ist mit dem

�

au�eren

statis
hen Magnetfeld B

0

�

uber das gyromagnetis
he Verh

�

altnis 
 des Kerns verkn

�

upft:

!

l

= 2� � f

l

= 
 �B

0

: (6.1)

F

�

ur Protonen betr

�

agt das gyromagnetis
he Verh

�

altnis 
 = 2� � 42; 6 MHz/T. Bei einer statis
hen

Magnetfeldst

�

arke von 1 T muss daher mit einer Ho
hfrequenz von 42,6 MHz eingestrahlt werden,

um die makroskopis
he Magnetisierung auszulenken. Das gyromagnetis
he Verh

�

altnis ist eine

Eigens
haft des Atomkerns. Sie ist f

�

ur jedes Atom vers
hieden. Da der Mens
h aber zu 
a. 70 %

aus Wasser besteht, ist der dominierende E�ekt die Resonanz der Wassersto�kerne im Gewebe.

Der Grad der Auslenkung der Magnetisierung aus ihrer Ruhelage ist abh

�

angig von der Dauer

der Ho
hfrequenzeinstrahlung t

p

und wird als Flipwinkel � bezei
hnet. Mit Hilfe des gyromag-

netis
hen Verh

�

altnis kann bere
hnet werden, wel
he St

�

arke B

1

der eingestrahlte transversale

HF-Puls f

�

ur einen gew

�

uns
hten Flipwinkel � haben muss:

B

1

=

�


 � t

p

: (6.2)

Dur
h die HF-Pulse wird die Magnetisierung im K

�

orper ausgelenkt und mit Hilfe von Empfangs-

spulen der Zerfall der Quermagnetisierung gemessen. Dabei besitzt der Zerfall f

�

ur jedes Gewebe

typis
he Eigens
haften, dur
h die die Art des Gewebes klassi�ziert werden kann. Wird nun mit

Hilfe von zus

�

atzli
hen Gradientenspulen das statis
he Magnetfeld etwas im Raum verstimmt,

so ist eine ortsaufgel

�

oste Akquisition der einzelnen Zerfallssignale und damit eine Bildgebung

m

�

ogli
h.

Grundlegende Darstellungen

�

uber die physikalis
hen Hintergr

�

unde der Kernspinresonanz �nden

si
h bei Haken und Wolf (1996) und Bethge (1996). Weiterf

�

uhrende Darstellungen, die

die Funktionsweise und Bilderzeugung bei der Magnetresonanztomographie, sowie den Aufbau

von Pulssequenzen bes
hreiben �nden si
h bei D

�

ossel (2000), Morneburg (1995) und Chen

und Hoult (1989)

6.1.2 Erw

�

armung von K

�

orpergewebe und Implantaten

Die statis
hen Feldst

�

arken von klinis
hen MR-Tomographen erstre
ken si
h heutzutage von 0,2 T

bis

�

uber 4,7 T. Die notwendigen Frequenzen der HF-Pulse zur Bildgebung liegen dadur
h im

Berei
h einiger Megahertz bis einiger hundert Megahertz. In diesem Frequenzberei
h ist, wie in

Abs
hnitt 4.2.2 bes
hrieben, eine Stimulation von Muskel- oder Nervenzellen im mens
hli
hen

K

�

orper ni
ht mehr m

�

ogli
h. Stattdessen

�

uberwiegt die Erw

�

armung von K

�

orpergewebe dur
h die

Deposition von Feldenergie aufgrund Joules
her Verluste im Gewebe (vgl. dazu Abs
hnitt 4.2.3).

Neben der generellen Belastung des gesamten Organismus dur
h die Erw

�

armung von Gewebe

ist die Erw

�

armung von metallis
hen Implantaten von besonderem Interesse. Dur
h die gute

Leitf

�

ahigkeit ist es m

�

ogli
h, dass si
h dur
h die induzierten Str

�

ome lokale Stellen mit hohen

Stromdi
hten an den Spitzen und Kanten der Implantate bilden. An diesen Stellen k

�

onnen dann

hohe Temperaturen entstehen, die das bena
hbarte K

�

orpergewebe irreversibel s
h

�

adigen k

�

onnen.
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�

uhrung und Motivation

Sol
he Erw

�

armungen k

�

onnen selbst dann entstehen, wenn die grunds

�

atzli
he thermis
he Bela-

stung dur
h das Ho
hfrequenzfeld f

�

ur den gesamten K

�

orper no
h in einem zul

�

assigen Rahmen

liegt (vgl. Abs
hnitt 4.3.2). Da eine generelle Vorhersage und Abs
h

�

atzung lokaler thermis
her

S
h

�

aden dur
h Implantate bisher ni
ht m

�

ogli
h ist, stellt ein medizinis
hes Implantat im K

�

orper

eines Patienten bis heute eine Kontraindikation f

�

ur eine Untersu
hung im MR-Tomographen

dar, obwohl es bereits Vermutungen und klinis
he Erfahrungen gibt, dass es f

�

ur einige Patienten

m

�

ogli
h ist, si
h gefahrlos einer MR-Untersu
hung zu unterziehen. Dies wird sp

�

ater in Abs
hnitt

6.2.8 diskutiert.

Da aufgrund der zahlrei
hen physiologis
hen und te
hnis
hen Parameter eine einfa
he Ableitung

von Si
herheitsregeln und Auss
hlusskriterien f

�

ur Implantatetr

�

ager ni
ht m

�

ogli
h ist, bes
h

�

afti-

gen si
h Fors
hergruppen in experimentellen in vivo und in vitro sowie in numeris
hen Studien

mit dieser Thematik mit teilweise gegens

�

atzli
hen Ergebnissen. Im n

�

a
hsten Abs
hnitt werden

einige dieser Arbeiten vorgestellt.

6.1.3 Ergebnisse anderer Fors
hungsarbeiten

In der Literatur �nden si
h zahlrei
he Studien zur Erw

�

armungsproblematik von medizinis
hen

Implantaten im mens
hli
hen K

�

orper w

�

ahrend MR-Untersu
hungen. Am meisten wird

�

uber

Experimente mit salzwassergef

�

ullten Phantomen beri
htet, die anstelle eines Probanden in un-

ters
hiedli
hen MR-Szenarien untersu
ht wurden. Weiterhin lassen si
h einige Studien �nden,

in denen mit Patienten mit Implantaten MR-Aufnahmen gema
ht wurden. Seltener �nden si
h

numeris
he Studien mit ho
haufgel

�

osten K

�

orpermodellen oder gar zus

�

atzli
h mit Implantaten.

Aufgrund der Vielzahl an experimentellen Parametern ergeben die Studien s
heinbar gegens

�

atz-

li
he Ergebnisse. Einige Autoren beri
hten

�

uber erhebli
he Temperaturzunahmen insbesondere

an implantierten Elektroden, wohingegen andere Studien unter s
heinbar

�

ahnli
hen Versu
hs-

bedingungen keinen Na
hweis einer s
h

�

adli
hen Temperaturzunahme erbringen k

�

onnen. Aus

diesem Grund lassen si
h anhand der vorhandenen Ergebnisse aus der Literatur keine generel-

len S
hl

�

usse ziehen, unter wel
hen Bedingungen eine MR-Untersu
hung f

�

ur einen Patienten mit

Implantat gef

�

ahrli
h werden k

�

onnte und wann ni
ht. Dies liegt au
h darin begr

�

undet, dass si
h

die Ergebnisse von Phantomstudien nur bedingt auf die mens
hli
he Anatomie und Physiologie

�

ubertragen lassen.

An der Heidelberger Kopfklinik entstand im Jahr 1999 eine Arbeit, bei der mit einem ku-

gelf

�

ormigen salzwassergef

�

ullten Plexiglasphantom in drei vers
hiedenen MR-Tomographen die

Erw

�

armung einer Tiefenhirnstimulationselektrode zur Behandlung der Parkinsonkrankheit mit

Hilfe einer Infrarot-W

�

armebildkamera gemessen wurde. Die MR-Tomographen hatten Grund-

feldst

�

arken von 0,2 T bis 1,5 T. Die Stimulationselektrode wurde in der Mitte des Salzwas-

serphantoms platziert und au�erhalb des Phantoms mit einem Hirns
hrittma
her verbunden.

W

�

ahrend der MR-Sequenz wurde die Erw

�

armung und die in den Kabeln induzierte Spannung

beoba
htet, die im Berei
h einiger Volt lagen. Eine Erw

�

armung der Elektrode konnte aber in

keinem Experiment na
hgewiesen werden. Dana
h wurden 38 Patienten mit implantierten Tie-

fenhirnstimulationselektroden im MR-Tomographen untersu
ht, da in der Phantomstudie keine

Erw

�

armungen na
hgewiesen werden konnten. W

�

ahrend und na
h der Bildaufnahme wurden bei

keinem der Patienten gesundheitli
he Ver

�

anderungen oder Au�

�

alligkeiten beoba
htet, so dass

aus den Ergebnissen ges
hlossen wurde, dass die MR-Tomographie mit dem verwendeten Tiefen-

hirnstimulationssystem unter den gew

�

ahlten MR-Parametern gefahrlos m

�

ogli
h ist (Tronnier

et al., 1999b).
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Im Gegensatz zu dieser Studie wurden von Lue
hinger et al. (1999) Erw

�

armungen an ver-

s
hiedenen Herzs
hrittma
herelektroden in einer Studie mit einem salzwassergef

�

ullten Plexiglas-

phantom in einem MR-Tomographen bei 1,5 T na
hgewiesen. Die Erw

�

armungen waren so gro�,

dass bei Patienten mit einer irreversiblen S
h

�

adigung des Gewebes gere
hnet werden m

�

usste. Es

zeigte si
h, dass die Erw

�

armung vom Modell der S
hrittma
herelektrode und ihrer Positionie-

rung im Phantom abh

�

angen. Eine Position in den Randberei
hen des Phantoms erwies si
h in

jedem Fall als ung

�

unstiger. F

�

ur die Temperaturmessung wurde ein faseroptis
hes Messsystem

verwendet. Dar

�

uber hinaus wurde in einer tierexperimentellen Studie die Erw

�

armung an Herz-

s
hrittma
herelektroden in S
hweinen untersu
ht. Die Messungen mit faseroptis
hen Sensoren

und Thermoelementen ergaben au
h in diesem Fall w

�

ahrend einer Standardbildgebungssequenz

Erw

�

armungen von

�

uber 30

Æ

C. Eine Untersu
hung des S
hweineherzens na
h der Bildgebung

konnte aber keine irreversiblen S
h

�

adigungen von Herzmuskelgewebe in den S
hweineherzen

na
hweisen (Lue
hinger, 2002).

Neben diesen Studien existieren weitere Arbeiten, die mitunter zu re
ht unters
hiedli
hen Ergeb-

nissen bez

�

ugli
h der Erw

�

armung von Implantaten und der damit verbundenen Interpretationen

der Gef

�

ahrdung f

�

ur die Patienten kommen (Chou & Chan, 1997; Grebmeier et al., 1991;

Yeung et al., 2002; Sommer et al., 2000; Zhang et al., 1993; Nyenhuis et al., 1999;

Rezai et al., 2002).

Numeris
he Studien werden bei der MR-Tomographie vor allen Dingen bei Entwurf und Entwi
k-

lung neuer Ho
hfrequenzspulen verwendet, um die resultierende Feldverteilung und -homogenit

�

at

zu bere
hnen. Seltener �nden si
h Studien bei denen mit Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers

die absorbierte Leistung im Gewebe abges
h

�

atzt wird, um einen Hinweis

�

uber die spezi�s
he

Absorptionsrate einer Spulenbauart zu erhalten.

Eine dieser Studien von

�

Simuni

�


 et al. (1996b) bes
hreibt die Leistungsabsorption in einem

einfa
hen Finite-Elemente-Modell eines Kopfes in einem MR-Tomographen (63,9 MHz). Mit

Hilfe des Kopfmodells wurden genauere Aussagen

�

uber lokale Stellen mit h

�

oherer Energiede-

position ermittelt. Bei der Untersu
hung �el vor allen Dingen auf, dass in der 
erebrospinalen

Fl

�

ussigkeit, den Blutgef

�

a�en und der Muskulatur lokale Maxima der spezi�s
hen Absorptions-

rate (SAR) beoba
htet werden konnten, die aber alle unter den zul

�

assigen Grenzwerten lagen.

Eine einfa
he Abs
h

�

atzung der Erw

�

armung identis
h zu Glei
hung (4.8) ergab keine unzul

�

assigen

Erw

�

armungen.

�

Ahnli
h zu dieser Studie �nden si
h 2D-SAR-Bere
hnungen f

�

ur eine gr

�

o�ere Auswahl von

"

Bird-


age\-MR-Spulen mit einem 2D-Kopfmodell bei Jin und Chen (1997) mit

�

ahnli
hen Gr

�

o�en-

ordnungen f

�

ur die spezi�s
he Absorptionsrate, ebenso bei Ibrahim et al. (2001) und Collins

und Smith (2001).

6.1.4 Inhalt der weiteren Unterkapitel

Im n

�

a
hsten Unterkapitel werden zun

�

a
hst eigene experimentelle Untersu
hungen in Anlehnung

an die Experimente aus der Literatur vorgestellt, mit denen die Ergebnisse anderer Autoren

best

�

atigt werden konnten. Ausgehend von der experimentellen Studie werden dana
h numeri-

s
he Modelle von salzwassergef

�

ullten Plexiglasphantomen vorgestellt. Anhand einer analytis
hen

Betra
htung werden N

�

aherungsl

�

osungen f

�

ur die Verteilung des elektris
hen Feldes in einem qua-

derf

�

ormigen Salzwasserphantom abgeleitet und mit den Ergebnissen einer numeris
hen Studie

vergli
hen. Mit den resultierenden Feldverteilungen wird gezeigt, wie die Energiedeposition im
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(a) (b)

Abbildung 6.1: Bild (a) zeigt den experimentellen Aufbau bei der klinis
hen in vitro Phantomstudie

mit einem Oberk

�

orperphantom im MR-Tomographen mit Kopf- und K

�

orperspule. Im Inneren des

Phantoms wurden im Berei
h des Kopfes eine Tiefenhirnstimulationselektrode eingebra
ht an deren

Spitze die Messfaser eines faseroptis
hen Temperaturmessger

�

ates befestigt wurde, hier gekennzei
h-

net dur
h einen gelben Pfeil in Bild (b).

Phantom vom Ort, der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Frequenz und der Ri
htung des magneti-

s
hen Grundfelds abh

�

angen. Mit dieser Kenntnis sind S
hl

�

usse auf die zu erwartende Erw

�

armung

m

�

ogli
h, die im Ans
hluss die Ableitung von einfa
hen Verhaltensregeln zur Risikominimierung

f

�

ur Patienten bei MR-Untersu
hungen erlauben. Eine Diskussion der experimentellen Ergebnisse

im Verglei
h zu den Erkenntnissen der numeris
hen Studie s
hlie�t das Unterkapitel ab.

Dana
h werden numeris
he Untersu
hungen an einem Kopfmodell mit implantierter Tiefenhirn-

stimulationselektrode und ein Oberk

�

orpermodell mit Herzs
hrittma
herelektrode vorgestellt.

Dabei wird gezeigt, dass eine einfa
he Interpretation der Ergebnisse von Phantomstudien im

Hinbli
k auf eine Bewertung der Gef

�

ahrdung von Patienten nur einges
hr

�

ankt m

�

ogli
h ist. Das

Kapitel s
hlie�t mit einer Zusammenfassung aller relevanten Ergebnisse der eigenen experimen-

tellen und numeris
hen Studien ab.

6.2 Salzwasserphantome und Magnetresonanztomographie

6.2.1 Eigene experimentelle Arbeiten

Die experimentellen Studien an Salzwasserphantomen dienten bislang als wi
htigste Grundlage

der Bewertung von m

�

ogli
hen Gefahren f

�

ur Patienten dur
h die Erw

�

armung von Elektroden und

Implantaten bei der MR-Tomographie. Um eigene experimentelle Erfahrungen zu sammeln und

die bekannten experimentellen Studien na
hzuvollziehen, wurde im Rahmen einer Diplomarbeit

ein eigenes Oberk

�

orperphantom (HUBERTUS) aufgebaut und an einer Herz- und einer Tiefen-

hirnstimulationselektrode Messungen in vers
hiedenen MR-Tomographen dur
hgef

�

uhrt (Tab-

bert, 2001).
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Abbildung 6.2: Erw

�

armung einer Tiefenhirnstimulationselektrode im MR-Tomographen w

�

ahrend ei-

ner Standard Turbo Spin E
ho Sequenz bei 63,9 MHz. Die Temperatur steigt in Bild (a) na
h dem

Aktivieren der Sequenz bei t = 18 s

�

uber einen Zeitraum von 8 s um 0; 8

Æ

C an und bleibt im weiteren

Verlauf der Sequenz weitgehend konstant. Na
h Unterbre
hung der Sequenz bei t = 39 s ergibt si
h

in einem Zeitraum von

�

uber 20 s ein exponentieller Abfall der Temperatur an der Elektrodenspitze

bis auf ihren Ausgangswert bei 18; 9

Æ

C. In Bild (b) sind die Messergebnisse an einer Herzs
hritt-

ma
herlektrode bei glei
hen Sequenzparametern dargestellt. Na
h Aktivieren der Sequenz steigt die

Temperatur innerhalb von wenigen Sekunden um 7; 5

Æ

C an, um na
h Deaktivieren der Sequenz

wieder ihren Ausgangswert in einem exponentiellen Abfall zu errei
hen.

Abbildung 6.1 zeigt den experimentellen Aufbau des Oberk

�

orperphantoms, wel
hes aus einer Ple-

xiglaswanne mit einem kleinen Kopfteil besteht, die dem Oberk

�

orper eines Mens
hen na
hemp-

funden ist. Die Wanne ist dur
h ein Trennkreuz im Inneren in vier Kompartments aufgeteilt, die

dur
h einige L

�

o
her miteinander und mit dem Kopfteil verbunden sind. In den einzelnen Kom-

partments k

�

onnen dur
h seitli
he F

�

uhrungsleisten in vers
hiedenen H

�

ohen Plastikgitter eingelegt

werden, um S
hrittma
her und Kabel darauf zu �xieren. Die Elektrodenkabel k

�

onnen dur
h die

vorhandenen Verbindungsl

�

o
her in und dur
h andere Kompartments verlegt werden. Zus

�

atz-

li
he F

�

uhrungsbohrungen und -systeme erm

�

ogli
hen die Fixierung von faseroptis
hen Tempe-

raturmessf

�

uhlern an den untersu
hten Herz- und Hirnelektroden und an den S
hrittma
hern

im Phantom. An der Aussenwand des Phantoms k

�

onnen an jeder Seite versilberte Kupferelek-

troden angebra
ht werden, um die Potentiale an der Ober


�

a
he der Fl

�

ussigkeit w

�

ahrend einer

MR-Sequenz zu messen. Weiterhin wurden Vorri
htungen konzipiert, um die induzierten Span-

nungen an den Zuleitungen der Elektroden w

�

ahrend der experimentellen Untersu
hungen zu

erfassen.

Das Phantom wurde in insgesamt drei MR-Tomographen mit unters
hiedli
hen Grund-

feldst

�

arken und -ausri
htungen untersu
ht (0,2 T, 1,5 T und 3,0 T). Bei den Experimenten

wurden ho
hfrequenzintensive Turbo Spin E
ho (TSE) Sequenzen aus der t

�

agli
hen klinis
hen

Anwendung mit einer gro�en Anzahl an HF-Pulsen verwendet. Abbildung 6.2 zeigt beispielhaft

zwei Temperaturverl

�

aufe an den S
hrittma
herlelektroden.

Es zeigte si
h, dass die gemessenen Erw

�

armungen an den Elektrodenspitzen abh

�

angig sind von

der Form der Elektrode, der Lage des Elektrodenkabels im Phantom, der Ausri
htung und St

�

arke

des magnetis
hen Grundfelds und der Dauer des HF-Pulses. Im Experiment konnte eine maxi-
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male Erw

�

armung von 
a. 8 K bei einer Herzs
hrittma
herelektrode mit spiralf

�

ormiger Spitze

in einem 1,5 T MR-Tomographen mit horizontaler statis
her Grundfeldri
htung na
hgewiesen

werden. Entgegen den ersten Erwartungen zeigte si
h, dass die Erw

�

armung an der Herzs
hritt-

ma
herelektrode im 3 T MR-Tomographen unter den Werten der Messung im 1,5 T-Ger

�

at lag.

Bei 0,2 T Grundfeldst

�

arke mit vertikaler Ausri
htung des statis
hen Magnetfeldes konnten keine

Erw

�

armungen na
hgewiesen werden.

Die Messwerte dieser Studie am 1,5 T MR-Tomographen reihen si
h ein in die Angaben anderer

Autoren, die in

�

ahnli
hen Szenarien verglei
hbare Messergebnisse erhalten haben (Chou &

Chan, 1997; Rezai et al., 2002; Sommer et al., 2000).

Die Messung an der Tiefenhirnstimulationselektrode ergab ledigli
h Erw

�

armungen bis zu 0,8 K

w

�

ahrend einer TSE-Sequenz im 1,5 T MR-Tomographen. In den anderen Ger

�

aten konnte an

dieser Elektrode keine Erw

�

armung na
hgewiesen werden. Dieses Ergebnis wird in erster Linie

auf die Elektrodenbauform als Halbkugel zur

�

u
kgef

�

uhrt, wel
he

�

uber keine Spitzen und Kanten

verf

�

ugt. Entgegen den Ergebnissen von Tronnier et al. (1999b) konnten mit der Tiefenhirn-

stimulationselektrode Erw

�

armungen, wenn au
h sehr gering, na
hgewiesen werden. Bei allen

untersu
hten Szenarien konnte keine Erw

�

armung der S
hrittma
hergeh

�

ause selbst festgestellt

werden.

Neben magnetis
hen Ho
hfrequenzfeldern werden gepulste magnetis
he Gradientenfelder zur

Ortskodierung mit S
haltzeiten von teilweise weniger als einer Millisekunde benutzt. Der Ein
uss

dieser Felder wurde ebenfalls untersu
ht. Bei ausges
halteten HF-Pulsen konnte aber dur
h die

Gradientenfelder allein keine Erw

�

armung an den Elektroden erzeugt werden.

Die Erw

�

armungsmessungen wurden dur
h die Messung der induzierten Spannungen erg

�

anzt.

Dabei wurden an den Elektrodenkabeln und der Phantomober


�

a
he je na
h Anordnung Span-

nungen im Berei
h von weniger als 1 V aber au
h bis zu 174 V na
hgewiesen. Dieses Ergebnis

liegt ebenfalls im Rahmen anderer publizierter Beoba
htungen (Tronnier et al., 1999b).

Die Ergebnisse der experimentellen Untersu
hungen wurden bereits ver

�

o�entli
ht (Golombe
k

et al., 2001b; Golombe
k et al., 2001a; Tabbert et al., 2001). Eine ausf

�

uhrli
here

Darstellung der Messaufbauten, insbesondere des Oberk

�

orperphantoms, �nden si
h in der Di-

plomarbeit von Tabbert (2001).

Die Ergebnisse dieser Studie zeigten, dass bei der MR-Tomographie unter gewissen Voraus-

setzungen relevante Erw

�

armungen an den Spitzen von Herz- und Hirns
hrittma
herelektroden

auftreten, die im ung

�

unstigsten Fall au
h eine irreversible S
h

�

adigung des Gewebes hervorrufen

k

�

onnten. In den Randberei
hen des Phantoms traten dabei gr

�

o�ere Erw

�

armungen auf, als in den

Randberei
hen.

Die Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung eines Kabels oder Elektrode von seiner Lage in einem Salz-

wasserphantom lassen eine genauere Betra
htung der elektris
hen Feldverteilung in der Ko
h-

salzl

�

osung bei HF-Einstrahlung notwendig ers
heinen, da na
h Glei
hung (4.7) die deponierte

Leistung in der Fl

�

ussigkeit und damit die Erw

�

armung vom Quadrat des elektris
hen Feldes

abh

�

angt. Einige feldtheoretis
he

�

Uberlegungen und die Ergebnisse einer numeris
hen Studie

werden in den n

�

a
hsten Abs
hnitten vorgestellt.
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6.2.2 Die allgemeine Wellenglei
hung und ihre Grenzf

�

alle

6.2.2.1 Die allgemeine Wellenglei
hung

Die Wellenglei
hung f

�

ur das elektris
he Feld

~

E in homogenen Medien lautet in ihrer allgemeinsten

Form (Lehner, 1996):

�

~

E �

~

r

�

~

r �

~

E

�

= ��

�

~

E

�t

+ �"

�

2

~

E

�t

2

: (6.3)

Unter der Annahme, dass keine Raumladungen existieren, wie z. B. im betra
hteten quaderf

�

ormi-

gen Plexiglasphantom, das mit einem leitf

�

ahigen Medium gef

�

ullt ist, vereinfa
ht si
h Glei
hung

(6.3). Die Divergenz des elektris
he Feldes ist in diesem Fall glei
h Null. So ergibt si
h

�

~

E = ��

�

~

E

�t

+ �"

�

2

~

E

�t

2

: (6.4)

Wie bereits in Unterkapitel 2.3 bes
hrieben wurde, werden bei sinusf

�

ormiger Feldanregung

zwe
km

�

a�igerweise komplexe Feldgr

�

o�en eingef

�

uhrt, da dies die L

�

osung der Di�erentialglei
hung

(6.4) vereinfa
ht (Ja
kson, 1975). Die komplexen Gr

�

o�en werden hierbei analog zu Unterkapi-

tel 2.3 dur
h Unterstrei
hung hervorgehoben. In Anlehnung an die Konventionen des Feldre
h-

nungsprogrammes MAFIA teilt si
h die Amplitude der Felder in einen Real- und Imagin

�

arteil

auf. Die komplexe Darstellung ist nat

�

urli
h

�

aquivalent zur Angabe der Feldgr

�

o�en als Ampli-

tudenabsolutbetrag und Phase. Die Glei
hungen (2.25) und (2.26) zeigen die Zusammenh

�

ange

zwis
hen komplexer Amplitude sowie Betrag und Phase. Bei sinusf

�

ormiger Feldanregung stellt

der Imagin

�

arteil der komplexen Amplitude die Feldverteilung gerade eine Viertelperiode na
h

dem Realteil dar. F

�

ur das elektris
he Feld wird folgender Zusammenhang eingef

�

uhrt:

~

E(x; y; z; t) =

~

E(x; y; z) � e

j!t

:

Verwendet man diese komplexen Feldgr

�

o�en, so kann man die Ableitungen des elektris
hen

Feldes in Glei
hung (6.4) na
h der Zeit eliminieren. Die erste und zweite Ableitung na
h der

Zeit des komplexen elektris
hen Feldes ergibt si
h zu

�

�t

~

E(x; y; z; t) = j! �

~

E(x; y; z) � e

j!t

= j! �

~

E(x; y; z; t)

�

2

�t

2

~

E(x; y; z; t) = (j!)

2

�

~

E(x; y; z) � e

j!t

= �!

2

�

~

E(x; y; z; t) :

Damit kann Glei
hung (6.4) na
h K

�

urzen der Zeitabh

�

angigkeit e

j!t

umgeformt werden zu:

�

~

E(x; y; z) = j!��

~

E(x; y; z)� !

2

�"

~

E(x; y; z) : (6.5)

Die dielektris
hen Materialparameter �, � und " k

�

onnen bei Ber

�

u
ksi
htigung von Verlusten

au
h komplex sein (vgl. Abs
hnitt 3.3.1). Bei den hier diskutierten numeris
hen Modellen spie-

len aber magnetis
he Verluste keine Rolle. Weiterhin werden die dielektris
hen Verluste bei
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monofrequenter Feldanregung bereits in der Leitf

�

ahigkeit � mit ber

�

u
ksi
htigt, so dass die di-

elektris
hen Materialparameter in der weiteren Betra
htung analog zur Darstellung in Abs
hnitt

2.3.2 rein reell sind.

Die physikalis
h relevanten L

�

osungen ergeben si
h jeweils aus Betra
htung der L

�

osungen der

Di�erentialglei
hung, sowie den Randbedingungen an den R

�

andern des betra
hteten Re
henvo-

lumens. Aus der komplexen Amplitude ergibt si
h der Betrag und die Phase des Feldes.

Abs
hnitt A.1 im Anhang gibt eine kurze

�

Ubersi
ht

�

uber den allgemeinen Weg zur L

�

osung

dieser Di�erentialglei
hung mit einem Produktansatz. Dana
h ergeben si
h bei einer L

�

osung des

Problems in kartesis
hen Koordinaten f

�

ur die einzelnen Komponenten des elektris
hen Feldes

Produkte von Funktionen der Art f(x) = C � e

�jk�x

. Eine L

�

osung von Glei
hung (6.5) f

�

ur das

gesamte komplexe elektris
he Feld in kartesis
hen Koordinaten kann dann ges
hrieben werden

als (siehe au
h Glei
hung (A.9)):

~

E(x; y; z; t) =

0

B

�

f

x

(x) � g

x

(y) � h

x

(z)

f

y

(x) � g

y

(y) � h

y

(z)

f

z

(x) � g

z

(y) � h

z

(z)

1

C

A

� e

j!t

: (6.6)

6.2.3 Grenzf

�

alle der Wellenglei
hung

Die allgemeine Wellenglei
hung (6.5) enth

�

alt einen Wellenausbreitungs- und einen Di�usions-

term. Man kann daher zwei Grenzf

�

alle betra
hten, wenn man von denjenigen F

�

allen absieht in der

die re
hte Seite von Glei
hung (6.5) glei
h Null oder skalar ist (Lapla
e- und Poisson-Glei
hung).

Die Diskussion der Grenzf

�

alle hier orientiert si
h an den dielektris
hen Parametern �, " und der

Frequenz ! = 2� � f . Je na
h Gr

�

o�e dieser Parameter dominiert entweder der Wellenausbrei-

tungsterm oder der Di�usionsterm. In einer guten N

�

aherung kann dann im Grenzfall jeweils einer

dieser Terme verna
hl

�

assigt werden. Man erh

�

alt dann zum einen die Helmholtz-Wellenglei
hung

oder die Di�usions-Di�erentialglei
hung als quasistation

�

are N

�

aherung (K

�

upfm

�

uller & Kohn,

2000).

Der mens
hli
he K

�

orper liegt bei vielen Frequenzen allerdings zwis
hen diesen beiden Grenzf

�

allen

und stellt somit ein leitf

�

ahiges Dielektrikum dar, womit beide N

�

aherungen auss
heiden und so-

wohl der Wellenausbreitungsterm, als au
h der Di�usionsterm in der Wellenglei
hung ber

�

u
k-

si
htigt werden m

�

ussen. In den folgenden Abs
hnitten wird zun

�

a
hst der allgemeine Fall eines

leitenden Dielektrikums behandelt und dana
h die beiden Grenzf

�

alle f

�

ur ideale Isolatoren und

sehr gute Leiter vorgestellt und diskutiert.

6.2.3.1 Leitf

�

ahige Dielektrika

In leitf

�

ahigen Dielektrika m

�

ussen in Glei
hung (6.5) der Wellenausbreitungs- und der Di�u-

sionsterm ber

�

u
ksi
htigt werden. Zur L

�

osung dieser Di�erentialglei
hung wird die komplexe

Separationskonstante k

�

uber die Dispersionsbeziehung

k

2

= !

2

�"� j!�� (6.7)
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eingef

�

uhrt (vgl. au
h Unterkapitel A.1 im Anhang). Diese im Fall leitf

�

ahiger Dielektrika komplexe

Konstante k teilt si
h auf in einen Real- und einen Imagin

�

arteil:

k = k

0

+ jk

00

: (6.8)

Setzt man die De�nition (6.8) f

�

ur die komplexe Konstante k in die Dispersionsglei
hung (6.7)

ein, so kann man Real- und Imagin

�

arteil separieren und getrennt voneinander bestimmen.

k

2

= k

02

+ 2jk

0

k

00

� k

002

= !

2

�"� j!�� : (6.9)

Die Trennung von Real- und Imagin

�

arteil ergibt:

k

02

� k

002

� !

2

�" = 0 ; (6.10)

2k

0

k

00

+ !�� = 0 : (6.11)

Daraus folgt f

�

ur k

00

:

k

00

= �

!��

2k

0

:

Setzt man dies in Glei
hung (6.10) ein, so ergibt si
h f

�

ur k

02

eine quadratis
he Glei
hung:

k

04

� !

2

�"k

02

�

!

2

�

2

�

2

4

= 0 : (6.12)

Die L

�

osungen dieser Glei
hung sind na
h Lehner (1996)

k

0

= �!

v

u

u

t

�"

2

 

1�

r

1 +

�

2

!

2

"

2

!

:

Die Konstante k

0

soll reell sein, daher kommt von den beiden Vorzei
hen unter der Wurzel nur

das positive in Betra
ht:

k

0

= �!

v

u

u

t

�"

2

 

r

1 +

�

2

!

2

"

2

+ 1

!

: (6.13)

Setzt man dieses Ergebnis in Glei
hung (6.11) ein und l

�

ost na
h der Konstanten k

00

auf, so ergibt

si
h:

k

00

= �!

v

u

u

t

�"

2

 

r

1 +

�

2

!

2

"

2

� 1

!

: (6.14)
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Diese Separationskonstante 
ie�t direkt als Parameter in die L

�

osungen der allgemeinen Wellen-

glei
hung (6.5) mit ein. Der Realteil k

0

von k wird au
h Phasenkonstante genannt, der imagin

�

are

Anteil k

00

au
h D

�

ampfungskonstante. In Anhang A.1 wird die Bedeutung der Separationskon-

stante an einem Beispiel verdeutli
ht.

Im folgenden werden die Grenzf

�

alle eines idealen Isolators und eines guten Leiters diskutiert und

von den allgemeinen Formeln (6.13) und (6.14) f

�

ur die Separationskonstante k N

�

aherungsl

�

osun-

gen abgeleitet.

6.2.3.2 Ideale Isolatoren

In Isolatoren und s
hle
hten Leitern mit kleiner Leitf

�

ahigkeit � und hoher Frequenz ! dominiert

der Wellenausbreitungsterm. Ein Grenzfall ist insbesondere der Fall des Isolators mit � = 0 S=m.

Glei
hung (6.5) reduziert si
h dann zu

�

~

E(x; y; z) = !

2

�"

~

E(x; y; z) : (6.15)

Diese Glei
hung kann weiter zur bekannten Wellenglei
hung f

�

ur homogene, ladungsfreie und

ni
htleitende Medien umgeformt werden:

�

�� !

2

�"

�

�

~

E(x; y; z) = 0 : (6.16)

In diesem Sonderfall ist na
h Lehner die bereits eingef

�

uhrte Konstante k reell und die L

�

osun-

gen dieser Wellenglei
hung f

�

ur harmonis
he Anregungen sind Sinus- und Kosinusfunktionen als

Realteile der allgemeinen L

�

osung mit komplexer Zeitabh

�

angigkeit.

L

�

ost man die Wellenglei
hung in kartesis
hen Koordinaten f

�

ur jede Raumri
htung, so bilden die

einzelnen Komponenten k

i

der Separationskonstante den Wellenzahlvektor

~

k. Die Formel f

�

ur die

k

i

ergibt si
h aus der Glei
hung (6.13) f

�

ur die k

0

unter der Annahme, dass entweder � = 0 S=m

oder � � !" gilt und damit ebenso der Di�usionsterm in Glei
hung (6.5) verna
hl

�

assigt werden

kann. Aus Glei
hung (6.13) folgt dann f

�

ur diesen Grenzfall f

�

ur die Werte der Komponenten k

i

des Wellenzahlvektors:

k

i

= !

p

"� : (6.17)

6.2.3.3 Gute Leiter

Wenn im betra
hteten Medium bei hinrei
hend gro�er Leitf

�

ahigkeit � und niedrigen Frequenzen

! der Zusammenhang � � !" oder glei
hbedeutend

�

!"

� 1 gilt, dann vereinfa
hen si
h die

Glei
hungen (6.13) und (6.14) zu:

k

0

� k

00

� �

r

��!

2

: (6.18)

Dies entspri
ht der L

�

osung, die man erhalten h

�

atte, wenn man in der Dispersionsbeziehung (6.7)

von Anfang an den Beitrag des Wellenausbreitungsterms �!

2

�" verna
hl

�

assigt h

�

atte und das

Problem gem

�

a� dem Ansatz aus Glei
hung (6.9) gel

�

ost h

�

atte.
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Die Verna
hl

�

assigung des Wellenausbreitungsterms in Glei
hung (6.5) bedeutet physikalis
h be-

tra
htet, dass der Vers
hiebungsstrom in der ersten Maxwell-Glei
hung verna
hl

�

assigt wird.

Ans
hauli
her kann man sagen, dass die oszillierenden elektris
hen Felder in diesem Fall dur
h

entspre
hende Ladungsbewegungen und daraus resultierende Raumladungsfelder hinrei
hend

s
hnell kompensiert werden k

�

onnen. Glei
hung (6.5) vereinfa
ht si
h dann zu:

�

~

E(x; y; z) = j!��

~

E(x; y; z) : (6.19)

Diese Glei
hung kann weiter zur bekannten Di�usionsglei
hung f

�

ur homogene, ladungsfreie und

leitende Medien umgeformt werden:

(�� j!��) �

~

E = 0 : (6.20)

Die L

�

osungen dieser Glei
hung f

�

ur harmonis
he Anregungen sind ebenfalls Sinus- und Kosinus-

funktionen, die mit einem exponentiellen D

�

ampfungsanteil multipliziert werden. Ein Beispiel

dazu �ndet si
h in Anhang A.1.

6.2.4 L

�

osung der Wellenglei
hung f

�

ur ein quaderf

�

ormiges Phantom

6.2.4.1 Modellierung der Ho
hfrequenzanregung

Die Auslenkung der ausgeri
hteten magnetis
hen Dipolmomente (Spins) der Protonen erfolgt

im MR-Tomographen, wie bereits in Abs
hnitt 6.1.1 bes
hrieben, dur
h eine rotierende magne-

tis
he Flussdi
hte, die der Larmor-Bedingung (6.1) gen

�

ugt. Es bieten si
h in der numeris
hen

Feldre
hnung mehrere M

�

ogli
hkeiten an, sol
h eine Feldanregung zu modellieren. Bei allen Mo-

dellen dieser Arbeit wurde die Feldanregung dur
h zwei Helmholtzspulenpaare realisiert, von

denen ein Spulenpaar mit einem um 90

Æ

phasenvers
hobenen Strom gespeist wurde, um die

rotierende Flussdi
hte zu erzeugen.

Parallele kreisrunde Spulenpaare, deren Abstand glei
h dem Spulenradius ist, erf

�

ullen die Helm-

holtzbedingung und zei
hnen si
h dur
h ihre hohe Feldhomogenit

�

at in ihrem Zentrum aus. Der

homogene Feldberei
h ist abh

�

angig vom Radius der Spulen und muss bei der Erstellung nu-

meris
her Modelle beda
ht werden. Die einfa
he Modellierung sol
her Spulenpaare in der ver-

wendeten Feldre
hnungssoftware ist ein weiterer Vorteil. Umfassende Informationen und eine

Formelsammlung f

�

ur Helmholtzspulen �nden si
h in Huber und Urban (1995).

Abbildung 6.3 zeigt eine s
hematis
he

�

Ubersi
ht des numeris
hen Modells mit der Zuordnung

der Raumri
htungen zu den wesentli
hen elektris
hen Feldern und magnetis
hen Flussdi
hten.

Der Mittelpunkt des Phantoms liegt genau im Koordinatenursprung. Die Kanten des Phantoms

sind parallel zu den Koordinatena
hsen ausgeri
htet. Die Kantenl

�

angen des Phantoms sind in

x-, y- und z-Ri
htung dur
h �x

0

, �y

0

und �z

0

vorgegeben. Das statis
he Grundfeld ist gem

�

a�

den Konventionen in der MR-Tomographie parallel zur z-Ri
htung ausgeri
htet.

Die beiden Helmholtzspulenpaare sind senkre
ht zur x- und y-A
hse angeordnet. Sie erzeugen

die magnetis
hen Flussdi
hten

~

B

1x

und

~

B

1y

, wel
he im Berei
h des Phantoms eine homogene

magnetis
he Flussdi
hte erzeugen. Die Superposition beider Felder erzeugt mit einer Phasenver-

s
hiebung der anregenden Str

�

ome von 90

Æ

einen Flussdi
htevektor

~

B

1

der senkre
ht zu

~

B

0

um

die z-A
hse mit der Larmorfrequenz !

l

rotiert.
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y

z

x

B0

B1x

B1y

B1

Eyz

Exz

Abbildung 6.3: S
hemazei
hnung des Salzwasserphantoms im MR-Tomographen. Das statis
he

Grundfeld mit der Flussdi
hte B

0

ist parallel zur z-A
hse. Die beiden Helmholtzspulenpaare erzeugen

dur
h ihre phasenvers
hobene Anregung eine rotierende magnetis
hen Flussdi
hte B

1

, die si
h aus

den mit einer Phasenvers
hiebung von �=2 oszillierenden Flussdi
hten B

1x

und B

1y

zusammensetzt.

Diese wiederum erzeugen ihrerseits abwe
hselnd rotierende elektris
he Felder E

xz

und E

yz

im Inneren

des mit einer Salzl

�

osung gef

�

ullten Phantoms.

Die St

�

arke der anregenden Flussdi
hte

~

B

1

h

�

angt mit der ben

�

otigten Pulsdauer des anregenden

HF-Pulses zusammen. Sie ergibt si
h gem

�

a� Glei
hung (6.2) aus dem gew

�

uns
hten Flipwin-

kel � und der Pulsdauer t

p

. Die magnetis
he Flussdi
hte B

1

ist proportional zur anregenden

Stromst

�

arke dur
h die Spulen (Huber & Urban, 1995).

Jede der ho
hfrequenten Flussdi
hten erzeugt wiederum na
h Glei
hung (2.1) ein elektris
hes

Wirbelfeld im Inneren des Salzwasserphantoms. Die Superposition der beiden ho
hfrequenten

anregenden Flussdi
hten erzeugt ihrerseits ein komplexes elektris
hes Wirbelfeld, wel
hes um

die z-A
hse rotiert.

Ausgehend von der Anordnung na
h Abbildung 6.3 kann das Prim

�

arfeld der ho
hfrequenten

magnetis
hen Flussdi
hte

~

B

1

folgenderma�en de�niert werden:

~

B

1

(x; y; z; t) =

0

B

�

B

1x

� 
os (!t + '

1

)

B

1y

� 
os (!t + '

2

)

B

1z

� 
os (!t+ '

3

)

1

C

A

: (6.21)

Verna
hl

�

assigt man die dur
h die im Salzwasserphantom induzierten Str

�

ome entstehenden ma-

gnetis
hen Sekund

�

arfelder, dann ist unter Annahme dieser N

�

aherung im bes
hriebenen Beispiel
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die z-Komponente von

~

B

1

glei
h Null. Ist die Amplitude der x- und der y-Komponente von

~

B

1

glei
h gro� und wurde die Phasenvers
hiebung zwis
hen der x- und der y-Komponente auf 90

Æ

oder �=2 festgelegt, kann au
h hier f

�

ur die magnetis
he Induktion die bereits gezeigte komplexe

Notation eingef

�

uhrt werden:

~

B

1

(x; y; z; t) = B

1xy

2

6

4

0

B

�

1

0

0

1

C

A

+ j �

0

B

�

0

1

0

1

C

A

3

7

5

� e

j!t

: (6.22)

Na
h der ersten Maxwell-Glei
hung (2.1) entspri
ht die Rotation des komplexen elektris
hen

Feldes der negativen ersten Ableitung na
h der Zeit der komplexen magnetis
hen Induktion:

~

r�

~

E =

0

B

�

�E

z

=�y � �E

y

=�z

�E

x

=�z � �E

z

=�x

�E

y

=�x� �E

x

=�y

1

C

A

� e

j!t

= �

�

�t

~

B

1

= �j! �B

1xy

�

0

B

�

1

j

0

1

C

A

� e

j!t

: (6.23)

Die re
hte Seite von Glei
hung (6.23) gibt Hinweise

�

uber die Struktur m

�

ogli
her L

�

osungen f

�

ur das

elektris
he Feld

~

E. Da die z-Komponente der magnetis
hen Flussdi
hte

~

B

1

Null ist, k

�

onnen die

Abh

�

angigkeiten der L

�

osungsfunktionen des elektris
hen Feldes von den Raumkoordinaten wei-

ter vereinfa
ht werden. Im folgenden wird willk

�

urli
h ein einfa
her Ansatz gew

�

ahlt, in der die

Koordinatenabh

�

angigkeiten der einzelnen Komponenten der L

�

osungsfunktion f

�

ur das elektris
he

Feld reduziert werden, so dass nur die in der Rotation in Glei
hung (6.23) auftretenden Koor-

dinaten der partiellen Ableitungen als Ver

�

anderli
he der einzelnen elektris
hen Komponenten

ber

�

u
ksi
htigt werden. Die Abh

�

angigkeit einzelner Feldkomponenten von den anderen Koordi-

naten wird als konstant angenommen. So wird z. B. die x-Komponente des elektris
hen Feldes

als eine von der z-Koordinate abh

�

angige Funktion angenommen. Weiterhin muss ber

�

u
ksi
htigt

werden, dass si
h an den R

�

andern des Phantoms die jeweils zum Seitenrand senkre
hten elektri-

s
hen Feldekomponenten zu Null ergeben m

�

ussen. Dadur
h besitzt z. B. die x-Komponente des

elektris
hen Feldes neben der z- au
h eine x-Abh

�

angigkeit. Dies gilt au
h analog f

�

ur die y- und

die z-Komponente, die zus

�

atzli
h eine y- bzw. z-Abh

�

angigkeit besitzen. Es ergibt si
h folgender

Ansatz f

�

ur das elektris
he Feld:

~

E(x; y; z; t) =

0

B

�

E

x

(x; z)

E

y

(y; z)

E

z

(x; y; z)

1

C

A

� e

j!t

: (6.24)

F

�

ur die Bere
hnung der Energieabsorption im Phantom ist na
h Glei
hung (4.7) nur die Ampli-

tude des elektris
hen Feldes von Bedeutung. Die folgende Betra
htung konzentriert si
h daher

auf die Bere
hnung der Maximalwerte des elektris
hen Feldes. Etwaige Phasenvers
hiebungen,

die ebenfalls aus dem komplexen elektris
hen Feld

~

E bere
hnet werden k

�

onnen, werden ni
ht

ber

�

u
ksi
htigt.

6.2.4.2 L

�

osungen der Wellenglei
hung mit Randbedingungen

Um das elektris
he Feld im Inneren des leitf

�

ahigen Salzwasserphantoms zu bere
hnen, muss die

Wellenglei
hung (6.5) gel

�

ost werden. Die L

�

osungen dieser Glei
hung sind z. B. Produkte von
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Funktionen von der Form (6.6). F

�

ur die weitere Betra
htung ist es zwe
km

�

a�ig, die einzelnen

Produktterme der L

�

osungsfunktion getrennt zu betra
hten und erst sp

�

ater wieder zusammen zu

setzen. Glei
hung (6.24) kann aufgespalten werden in:

~

E

Am

(x; y; z) =

0

B

�

E

x

(z) � E

x

(x)

E

y

(z) � E

y

(y)

E

z

(x; y) �E

z

(z)

1

C

A

=

~

E

Am

A

�

~

E

Am

B

: (6.25)

Im folgenden wird zun

�

a
hst der Anteil

~

E

Am

A

betra
htet. Eine weitere Vereinfa
hung bei der

Bere
hnung der Amplitude von

~

E

Am

A

ergibt si
h aus der Tatsa
he, dass die beiden senkre
ht

zueinander stehenden Spulenpaare getrennt voneinander betra
htet und die Ergebnisse dana
h

superponiert werden k

�

onnen. Die Amplitude des elektris
hen Feldes

~

E

Am

A

wird daher zun

�

a
hst

in zwei Teile

~

E

Am

A;1

und

~

E

Am

A;2

f

�

ur beide Spulenpaare zerlegt. Aus Glei
hung (6.25) ergeben

si
h dann folgende Abh

�

angigkeiten:

~

E

Am

A;1

(x; y; z) =

0

B

�

E

x

(z)

0

E

z

(x)

1

C

A

~

E

Am

A;2

(x; y; z) =

0

B

�

0

E

y

(z)

E

z

(y)

1

C

A

:

Verwendet man die im Anhang A.1 abgeleitete L

�

osung (A.9) und die Umformung f

�

ur die kom-

plexe Separationskonstante k gem

�

a� Glei
hung (6.8), so ergeben si
h als L

�

osungen f

�

ur die Am-

plituden des elektris
hen Feldes:

~

E

Am

A;1

(x; y; z) =

0

B

�

C

z1

� e

�jk

0

z1

z

� e

k

00

z1

z

+ C

z2

� e

jk

0

z1

z

� e

�k

00

z1

z

0

C

x5

� e

�jk

0

x3

x

� e

k

00

x3

x

+ C

x6

� e

jk

0

x3

x

� e

�k

00

x3

x

1

C

A

; (6.26)

~

E

Am

A;2

(x; y; z) =

0

B

�

0

C

z3

� e

�jk

0

z2

z

� e

k

00

z2

z

+ C

z4

� e

jk

0

z2

z

� e

�k

00

z2

z

C

y5

� e

�jk

0

y3

y

� e

k

00

y3

y

+ C

y6

� e

jk

0

y3

y

� e

�k

00

y3

y

1

C

A

: (6.27)

Die Betr

�

age der einzelnen komplexen Komponenten der Amplituden

~

E

Am

A;1

und

~

E

Am

A;2

ergeben

si
h gem

�

a� der Umformung na
h Glei
hung (2.25). Die genauen Re
hens
hritte sind in Anhang

A.2 aufgef

�

uhrt. Es ergeben si
h die reellen Vektoren

~

E

Am

A;1

und

~

E

Am

A;2

:

~

E

Am

A;1

= j

~

Ej

Am

1

(x; y; z) =

0

B

B

�

q

C

2

z1

e

2k

00

z1

z

+ C

2

z2

e

�2k

00

z1

z

+ 2C

z1

C

z2


os (2k

0

z1

z)

0

q

C

2

x5

e

2k

00

x3

x

+C

2

x6

e

�2k

00

x3

x

+ 2C

x5

C

x6


os (2k

0

x3

x)

1

C

C

A

; (6.28)
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~

E

Am

A;2

= j

~

Ej

Am

2

(x; y; z) =

0

B

B

�

0

q

C

2

z3

e

2k

00

z2

z

+C

2

z4

e

�2k

00

z2

z

+ 2C

z3

C

z4


os (2k

0

z2

z)

q

C

2

y5

e

2k

00

y3

3

+ C

2

y6

e

�2k

00

y3

y

+ 2C

y5

C

y6


os (2k

0

y3

y)

1

C

C

A

: (6.29)

Die Glei
hungen (6.28) und (6.29) k

�

onnen im Fall eines quaderf

�

ormigen Phantoms dur
h genaue-

re Betra
htung der geometris
hen Anordnung und der Randbedingungen no
h weiter vereinfa
ht

werden. Legt man den Koordinatenursprung genau in den geometris
hen Mittelpunkt des Phan-

toms und ordnet die Spulenpaare symmetris
h zum Ursprung an, so vers
hwindet das elektris
he

Feld im Mittelpunkt des Phantoms und man erh

�

alt als Randbedingung

~

E

Am

A;1=2

(0; 0; 0) =

~

0.

Da die Kosinusterme in den Glei
hung (6.28) und (6.29) im Ursprung ni
ht vers
hwinden, wie

au
h die exponentiellen D

�

ampfungsterme, m

�

ussen die Konstanten C so gew

�

ahlt werden, dass

diese Randbedingung erf

�

ullt wird. Die Kosinus- sowie die Exponentialfunktion ergeben bei Ein-

setzen von 0 als Funktionswert 1. Daraus ergibt si
h f

�

ur die Konstanten C am Beispiel der

x-Komponente von Glei
hung (6.28) folgender Zusammenhang:

C

2

z1

+C

2

z2

+ 2C

z1

C

z2

= 0 :

Die einzige reelle ni
ht-triviale L

�

osung dieser Glei
hung ist:

C

z1

= �C

z2

:

Wie lei
ht ersi
htli
h ist, gilt glei
hes au
h f

�

ur die Konstanten C

x5

und C

x6

, sowie den Konstanten

C aus Glei
hung (6.29):

C

x5

= �C

x6

C

z3

= �C

z4

C

y5

= �C

y6

:

Als Folge davon kann man die Konstanten C in den Glei
hungen (6.28) und (6.29) ausklammern

und es bleiben Kombinationen von Exponentialfunktionen

�

ubrig. In diesem besonderen Fall ist es

m

�

ogli
h, die Exponentialfunktionen gem

�

a� der Identit

�

at 
oshx =

1

2

(e

x

+ e

�x

) in hyperbolis
he

Kosinusfunktionen umzuwandeln (Bron

�

stejn & Semendjaev, 1991). Die Glei
hungen lassen

si
h daher weiter vereinfa
hen zu:

~

E

Am

A;1

=

0

B

�

C

z1

�

p

2 
osh (2k

00

z1

z)� 2 
os (2k

0

z1

z)

0

C

x5

�

p

2 
osh (2k

00

x3

x)� 2 
os (2k

0

x3

x)

1

C

A

; (6.30)

~

E

Am

A;2

=

0

B

B

�

0

C

z3

�

p

2 
osh (2k

00

z2

z)� 2 
os (2k

0

z2

z)

C

y5

�

q
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osh (2k
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: (6.31)
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Eine weitere Vereinfa
hung dieser Glei
hungen ergibt si
h bei Betra
htung der Konstanten k.

Verna
hl

�

assigt man die m

�

ogli
hen Re
exionen des elektris
hen Feldes an den R

�

andern des Phan-

toms bei den

�

Uberg

�

angen von Salzl

�

osung in Plexiglas und dana
h in Luft, so ergeben si
h na
h

Lehner (1996) als L

�

osungen f

�

ur das elektris
he Feld homogene Wellen (sh. Anhang A.1), die

si
h entlang ausgezei
hneter Raumri
htungen ausbreiten. Die einzelnen Vektorkomponenten der

beiden Amplituden des elektris
hen Feldes

~

E

Am

A;1

und

~

E

Am

A;2

sind na
h Glei
hung (6.30) und

(6.31) nur von einer Raumkoordinate und damit nur von einer der komplexen Konstanten k

x

,

k

y

oder k

z

abh

�

angig.

Betra
htet man die Dispersionsbeziehung (6.7) f

�

ur jede einzelne Komponente, so erkennt man,

dass in diesem Fall f

�

ur alle komplexen Konstanten k

x

, k

y

und k

z

der glei
he Zusammenhang

gilt, da die dielektris
hen Parameter des Salzwasserphantoms in allen Raumri
htungen homogen

sind. Die Konstanten k

i

und damit au
h die Konstanten k

0

i

und k

00

i

in den Glei
hungen (6.30)

und (6.31) sind somit glei
h gro�. Ihre Werte ergeben si
h dann aus den bereits abgeleiteten

Glei
hungen (6.13) und (6.14).

Ist die Form des Salzwasserphantoms ein W

�

urfel oder Quader mit mindestens zwei glei
h langen

Seiten, so sind weitere Vereinfa
hungen in den Glei
hungen (6.30) und (6.31) bez

�

ugli
h der

Konstanten C m

�

ogli
h. Im Falle eines W

�

urfels haben alle Konstanten C den glei
hen Wert.

Damit und mit den Vereinfa
hungen f

�

ur die Konstanten k kann man die Glei
hungen f

�

ur die

Betr

�

age der Amplituden des elektris
hen Feldes in ihrer einfa
hsten Form angeben:

~

E

Am

A;1

= C �

0

B

�

p

2 
osh (2k

00

z)� 2 
os (2k

0

z)

0

p

2 
osh (2k

00

x)� 2 
os (2k

0

x)

1

C

A

; (6.32)

~

E

Am

A;2

= C �

0

B

�

0

p

2 
osh (2k

00

z)� 2 
os (2k

0

z)

p

2 
osh (2k

00

y)� 2 
os (2k

0

y)

1

C

A

: (6.33)

Zuletzt muss no
h der Gesamtbetrag der Teilamplitude

~

E

Am

A

aus den beiden Teill

�

osungen

~

E

Am

A;1

und

~

E

Am

A;2

bere
hnet werden. Die beiden Teill

�

osungen stellen jeweils die Maximalwerte

des elektris
hen Feldes zweier sinusf

�

ormiger Anregungen mit glei
her Frequenz dar, die gegenein-

ander um eine Viertelperiode phasenvers
hoben sind. Diesem Umstand ist bei der

�

Uberlagerung

Re
hnung zu tragen. Dies spielt f

�

ur die x- und die y-Komponente der L

�

osungen zwar keine Rol-

le, da sie jeweils nur in einer der beiden L

�

osungsfunktionen einen von Null vers
hiedenen Wert

haben. Geht man aufgrund des homogenen Problems von einer konstanten Phasenvers
hiebung

zwis
hen beiden L

�

osungen aus, so ergibt si
h die z-Komponente der Gesamtamplitude als Wurzel

aus der Summe der Betragsquadrate der z-Komponenten beider Teill

�

osungen. Der Gesamtbetrag

der Teilamplitude

~

E

Am

A

des elektris
hen Feldes ergibt si
h damit zu:

~

E

Am

A

= C �

0

B

�

p

2 
osh (2k

00

z)� 2 
os (2k

0
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p

2 
osh (2k

00

z)� 2 
os (2k
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p

2 
osh (2k

00

y)� 2 
os (2k

0

y) + 2 
osh (2k

00

x)� 2 
os (2k

0

x)

1

C

A

: (6.34)
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Die Teilamplitude

~

E

Am

B

hat die Funktion, die Normalkomponenten des elektris
hen Feldes

an den Phantomr

�

andern vers
hwinden zu lassen, da ein Strom
uss aus dem Salzwasserphan-

tom heraus ni
ht m

�

ogli
h ist. Um diese Randbedingung zu erf

�

ullen, ergibt si
h na
h Ja
kson

ausgehend von der im Anhang A.1 gezeigten Grundl

�

osung (A.6) eine Superposition einzelner

Kosinusfunktionen als Reihenentwi
klung. Die Linearkombination von Kosinusfunktionen, die

z. B. die x-Komponente der elektris
hen Feldst

�

arke in Glei
hung (6.24) an den R

�

andern des

Phantoms bei x

0

und �x

0

vers
hwinden l

�

asst, ist reell und lautet (Ja
kson, 1975):

E

Am

B

;x

(x) =

1

X

n=1;3;5;:::

A

x;n

� 
os

�

n � �

2 � x

0

� x

�

: (6.35)

Bei der Reihenentwi
klung liefern nur die ungeraden n einen Beitrag. Glei
hes gilt au
h f

�

ur die

y- und die z-Komponente der Teilamplitude

~

E

Am

B

. Die KoeÆzienten A

x;n

werden im folgenden

ni
ht weiter betra
htet. Stattdessen sei f

�

ur eine explizite Bestimmung auf Ja
kson (1975)

verwiesen.

In Glei
hung (6.35) muss man bei kleinen z-Werten von E

x

(x; z) sehr viele Summanden in

Betra
ht ziehen, um eine hinrei
hend genaue N

�

aherung zu erhalten. Na
h Ja
kson ist es aber

f

�

ur Werte z > z

0

=� ausrei
hend, nur den ersten Summand zu ber

�

u
ksi
htigen. Aus Glei
hung

(6.35) ergibt si
h dann als N

�

aherung:
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(x) = A

x;1
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os
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2

�

x

x

0

�

: (6.36)

Mit der y- und der z-Komponente der Teilamplitude

~

E

Am

B

wird analog verfahren. Man erh

�

alt

dann die reelle Teilamplitude

~

E

Am

B

:
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: (6.37)

Die Gesamtamplitude

~

E

Am

ergibt si
h dann na
h Glei
hung (6.25) dur
h Multiplikation von

Glei
hung (6.34) mit der N

�

aherungsl

�

osung (6.37) zu:
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Zur Abs
h

�

atzung der deponierten Energie an einem beliebigen Punkt im Salzwasserphantom ist

no
h das Betragsquadrat der Maximalamplitude

~

E

Am

zu bilden.

Bei der Ableitung der L

�

osung (6.38) wurden mehrere Vereinfa
hungen und N

�

aherungen verwen-

det, die die allgemeine G

�

ultigkeit der L

�

osung eins
hr

�

anken. Der wi
htigste Punkt stellt hierbei

110



6.2 Salzwasserphantome und Magnetresonanztomographie

1
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Abbildung 6.4: Bild (a) zeigt die vier vers
hiedenen Kabelpositionen im quaderf

�

ormigen Salzwas-

serphantom, die in den Modellen 1 bis 4 realisiert wurden. Bild (b) zeigt das komplette numeris
he

Modell mit den drei Helmholtzspulenpaaren, die zur Feldanregung verwendet wurden. Im oben o�enen

Salzwasserphantom ist Kabelposition 2 zu erkennen.

die Verna
hl

�

assigung m

�

ogli
her Re
exionen an den Phantomr

�

andern dar. Abh

�

angig von der

Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung ergibt si
h im Phantom ein mehr oder weniger komplexes Muster

an Feldminima und -maxima, wel
hes mit Glei
hung (6.38) ni
ht ganz ri
htig bes
hrieben wer-

den kann. Glei
hung (6.38) wird nur dann zufriedenstellende L

�

osungen ergeben, wenn dur
h die

Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung eine ausrei
hende D

�

ampfung und damit ein Abfall des elektris
hen

Feldes im Inneren des Phantoms gegeben ist. Eine

�

ahnli
he

�

Uberlegung gilt f

�

ur die Verna
hl

�

assi-

gung der Auswirkungen des induzierten Sekund

�

arfeldes auf das anregende Prim

�

arfeld. Weiterhin

wurde bei der analytis
hen L

�

osung in Glei
hung (6.37) nur der erste Summand der Reihenent-

wi
klung in Betra
ht gezogen und kein Kabel im Phantom ber

�

u
ksi
htigt. In den n

�

a
hsten

Abs
hnitten werden beim Verglei
h zwis
hen numeris
her L

�

osung und dieser N

�

aherungsl

�

osung

die hier angespro
henen Grenzen der Abs
h

�

atzung deutli
h.

6.2.5 Konzeption einer numeris
hen Studie mit Salzwasserphantomen

Die Ergebnisse vers
hiedener experimenteller Studien sowie eigener Experimente motivierten

zur Dur
hf

�

uhrung einer numeris
hen Studie mit insgesamt 384 einzelnen numeris
hen Modellen.

Diese gro�e Anzahl an Modellen war notwendig, um S
hwierigkeiten bei experimentellen Studien

zu

�

uberwinden, die in der Regel in der Auswahl der Parameter und Modelle stark einges
hr

�

ankt

sind. Dies f

�

uhrt dazu, dass die Aussagen vers
hiedener Studien oft widerspr

�

u
hli
h und ni
ht

miteinander verglei
hbar ers
heinen.

In Anlehnung an eigene experimentelle Studien mit S
hrittma
herelektroden wurden in die nu-

meris
hen Modelle ein isoliertes Platin-Iridium-Kabel mit einem Drahtdur
hmesser von 4 mm
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und einem Gesamtdur
hmesser von 6 mm inklusive PTFE-Isolation (Polytetra
uoroethylen) in-

tegriert. Die Kabel waren an beiden Enden auf einer L

�

ange von 10 mm abisoliert und verf

�

ugten

entweder

�

uber ein spitzes oder ein 
a
hes Kabelende. Als Material wurde eine Platin-Iridium-

Legierung gew

�

ahlt, die au
h bei herk

�

ommli
hen Elektrodenkabeln Verwendung �ndet.

Betra
htet man die Wellenl

�

ange in der Salzl

�

osung, so muss ber

�

u
ksi
htigt werden, dass die

Wellenl

�

ange der HF-Pulse aufgrund der h

�

oheren relativen Permittivit

�

at im Verglei
h zum freien

Raum verk

�

urzt ist gem

�

a� (Ku
hling, 1991):

� =




0

p

"

r

�

r

� f

: (6.39)

Mit der Li
htges
hwindigkeit 


0

= 2; 9979 �10

8

m=s, der Permittivit

�

at der Salzl

�

osung von "

r

= 78

und den einzelnen Frequenzen der HF-Pulse ergeben si
h Wellenl

�

angen in der Salzl

�

osung von

0,782 m bei 42,6 MHz, 0,521 m bei 63,9 MHz und 0,261 m bei 127,8 MHz. Die Kabell

�

angen

wurden daher je na
h Modellkon�guration mit 0,7 m oder 1,4 m so gew

�

ahlt, dass die Kabell

�

angen

keine Vielfa
hen der halben Wellenl

�

ange besa�en, um Resonanzen zu vermeiden. Diese E�ekte

sollten ni
ht in dieser numeris
hen Studie untersu
ht werden.

Die Kabel wurden an vier vers
hiedenen Positionen in einem quaderf

�

ormigen Plexiglasphantom

mit einer Grund


�

a
he von 0,8 m � 0,8 m und einer H

�

ohe von 0,4 m platziert. Abbildung 6.4

zeigt die vier vers
hiedenen Kabelpositionen im Plexiglasphantom, die im folgenden analog zu

der Nummerierung in der Abbildung mit Modell 1, 2, 3 oder 4 bezei
hnet werden.

Weiterhin zeigt die Abbildung das komplette numeris
he Modell mit der Helmholtzspulenan-

ordnung zur Modellierung der HF-Anregung bei der MR-Tomographie. Dabei wurden drei Spu-

lenpaare verwendet, so dass unters
hiedli
he magnetis
he Grundfeldausri
htungen simuliert wer-

den konnten. Bei den Bere
hnungen wurden zwei Grundmagnetfeldri
htungen ber

�

u
ksi
htigt. Im

einen Fall steht das statis
he Grundfeld senkre
ht zur Grund


�

a
he des Phantoms (in z-Ri
htung

- vgl. Abbildung 6.4) und gibt die Magnetfeldri
htung in einem o�enen MR-Tomographen mit

C-f

�

ormiger Magnetbauform wieder. Im anderen Fall be�ndet si
h das statis
he Grundfeld senk-

re
ht zur xz-Ebene (in y-Ri
htung), was die Verh

�

altnisse in einem ges
hlossenen r

�

ohrenf

�

ormigen

MR-Tomographen wiedergibt. Im folgenden werden die beiden statis
hen Magnetfeldri
htungen

mit C-Magnet und R-Magnet bezei
hnet.

Parameter Werteberei
h Anzahl

Kabelpositionen au�en, mittig, re
htwinklig, u-f

�

ormig 4

Kabelenden spitz, 
a
h 2

Statis
hes Magnetfeld C-Magnet, R-Magnet 2

Leitf

�

ahigkeit 0,2 S/m, 0,5 S/m, 1,0 S/m, 1,5 S/m 4

Frequenz 42,6 MHz, 63,9 MHz, 127,8 MHz 3

Pulsdauer 0,5 ms, 1,0 ms 2

Tabelle 6.1: Variierte Modellparameter der Kabelphantomstudie. Neben der Kabelposition und Form

der Kabelenden wurde die Ri
htung des statis
hen Magnetfelds, die Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung im

Phantom, die Frequenz der HF-Pulse und die Pulsdauer ver

�

andert. Insgesamt ergaben si
h so 384

vers
hiedene Parameterkombinationen.

112



6.2 Salzwasserphantome und Magnetresonanztomographie

Ein weiterer variierter Parameter war die Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung im Phantom. In Anleh-

nung an die Leitf

�

ahigkeit von mens
hli
hem K

�

orpergewebe wurden Werte von 0,2 S/m, 0,5 S/m,

1,0 S/m und 1,5 S/m gew

�

ahlt (vgl. Tabellen B.2, B.3 und B.4).

Die Frequenz der magnetis
hen HF-Pulse wurde entspre
hend der Larmor-Bedingung (6.1) f

�

ur

statis
he Grundfeldst

�

arken von 1,0 T, 1,5 T und 3,0 T auf 42,6 MHz, 63,9 MHz und 127,8 MHz

festgelegt. F

�

ur die Dauer der HF-Pulse wurden 0,5 ms und 1,0 ms f

�

ur einen 180

Æ

-Puls gew

�

ahlt.

Dies entspri
ht gem

�

a� der Bedingung (6.2) transversalen Magnetfeldst

�

arken von 11,7 �T und

23,4 �T.

Das gesamte Modell wurde in ein Gitternetz mit variablen Gitterabst

�

anden

�

uberf

�

uhrt, wobei

an den Kabelspitzen eine Gitterau


�

osung von bis zu 0,5 mm verwendet wurde. Die Gitterstruk-

tur wurde bei allen Modellen unabh

�

angig von der tats

�

a
hli
hen Kabelposition beibehalten, um

die Verglei
hbarkeit der Ergebnisse ni
ht dur
h unters
hiedli
he geometris
he Gitterstrukturen

bei vers
hiedenen Kabelpositionierungen einzus
hr

�

anken. Dur
h Kombination aller Parameter

ergaben si
h insgesamt 384 numeris
he Modelle mit jeweils 
a. 300 000 Voxeln.

Das numeris
he Problem wurde zun

�

a
hst im Frequenzberei
h mit dem Modul W3 des Pro-

grammpaketes MAFIA gel

�

ost, um den Energieverlust (SAR) an den Kabelenden im Modell zu

bestimmen. Aus den bere
hneten elektris
hen Feldern wurde die spezi�s
he Absorptionsrate be-

stimmt und mit Hilfe der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung 4.8 beispielhaft f

�

ur eine Kabelposition

die obere Grenze f

�

ur die zu erwartende Erw

�

armung an der Kabelspitze bere
hnet. Ausgehend

von den abges
h

�

atzten Temperaturwerten wurden f

�

ur einige ausgesu
hte Modelle zus

�

atzli
he

Bere
hnungen mit dem thermodynamis
hen Algorithmus H3 dur
hgef

�

uhrt. Diese dienten da-

zu, einen besseren Verglei
h der bere
hneten Temperaturwerte mit experimentell bestimmten

Erw

�

armungen zu erm

�

ogli
hen.

Tabelle 6.1 zeigt eine

�

Ubersi
ht mit allen variierten Modellparametern. Als relative Permit-

tivit

�

at der Salzl

�

osung wurde na
h den Angaben von Stogryn (1971) f

�

ur jede Frequenz und

Leitf

�

ahigkeit ein konstanter Wert von "

r

= 78 angenommen. Die dielektris
hen Parameter f

�

ur die

Platin-Iridium-Legierung und die Kabelisolation aus PTFE (Polytetra
uoroethylen) �nden si
h

in Tabelle B.4. F

�

ur die thermodynamis
he Betra
htung wurde von einer konstanten Ausgangs-

temperatur des Phantoms von 293 K ausgegangen. In Tabelle B.1 sind die weiteren notwendigen

Materialparameter aufgef

�

uhrt.

Im n

�

a
hsten Abs
hnitt werden zun

�

a
hst die Ergebnisse dieser numeris
hen Studie vorgestellt.

Ans
hliessend werden vers
hiedene Darstellungen der elektris
hen Feldverl

�

aufe im Inneren des

Phantoms pr

�

asentiert und mit den in Abs
hnitt 6.2.4 abgeleiteten N

�

aherungsl

�

osungen vergli
hen.

6.2.6 Numeris
he Ergebnisse der Kabelphantomstudie

In den Diagrammen der Abbildungen 6.5, 6.6, 6.7 und 6.8 sind die maximalen SAR-Werte an

den Kabelenden aller numeris
hen Modelle

�

uber der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung aufgetragen.

In jedem Diagramm sind 24 Einzelwerte gegeneinander aufgetragen, wobei jeweils vier der Ma-

ximalwerte einer Frequenz und Kabelspitzenform zugeordnet wurden.

Die vier Diagramme einer Abbildung repr

�

asentieren eine der vier Kabelpositionen im Phantom

und unters
heiden si
h dur
h die Magnetbauform (R- oder C-Magnet) und die Pulsdauer der HF-

Anregung (0,5 ms oder 1,0 ms). Die entspre
henden SAR-Werte be�nden si
h in den Tabellen

6.2, 6.3, 6.4 und 6.5.
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Abbildung 6.5: Abh

�

angigkeit der maximalen spezi�s
hen Absorptionsrate an den Kabelspitzen bei

Modell 1 von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Frequenz, der HF-Pulsdauer, dem Magnettyp und

der Kabelspitzenform.

Die numeris
hen Ergebnisse lassen einige grundlegende Zusammenh

�

ange erkennen. Verglei
ht

man zun

�

a
hst die Ergebnisse bei unters
hiedli
her Grundfeldausri
htung, so zeigt si
h bei allen

Kabelpositionen, dass die maximale SAR in der R-Magnetkon�guration zum Teil um einige

Gr

�

o�enordungen

�

uber den Werten der C-Magnetkon�guration liegt. Besonders deutli
h wird dies

bei Modell 1 und 2 (vgl. mit Tabellen 6.2 und 6.3). Im Gegensatz dazu zeigen die Ergebnisse

bei Modell 4 (vgl. mit Tabelle 6.5) nur geringe Unters
hiede zwis
hen R- und C-Magnet.

Bei einem Verglei
h der maximalen spezi�s
hen Absorptionsrate an Kabeln mit 
a
hen und

spitzen Enden in der R-Magnetkon�guration zeigt si
h, dass si
h bei spitzen Enden in den

meisten F

�

allen bis auf die Kabelposition in Modell 4 eine doppelt so gro�e Absorptionsrate im

Verglei
h zu den 
a
hen Enden ergibt. Bei einem Verglei
h der numeris
hen Ergebnisse bez

�

ugli
h

der Dauer des HF-Pulses erkennt man, dass na
h Glei
hung (6.2) bei halber Pulsdauer die

doppelte Feldst

�

arke notwendig ist und si
h die deponierte Leistung vervierfa
ht.

Bei der C-Magnetkon�guration konnte nur ein Zusammenhang zwis
hen maximaler SAR und

Pulsdauer na
hgewiesen werden. Bei spitzen Kabelenden liegt die maximale Absorptionsrate

au
h

�

uber der bei 
a
hen Kabelenden, allerdings unters
heiden si
h die Werte ni
ht um ungef

�

ahr

den Faktor zwei wie bei der R-Magnetkon�guration.

Die Abh

�

angigkeit der maximalen Absorptionsrate von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung zeigt in

114



6.2 Salzwasserphantome und Magnetresonanztomographie

1e+02

1e+03

1e+04

1e+05

1e+06

1e+07

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1.0 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5

42 MHz spitz
42 MHz rund
64 MHz spitz
64 MHz rund

128 MHz spitz
128 MHz rund

PSfrag repla
ements

� in S=m

S

A

R

i

n

W

=

k

g

1e+02

1e+03

1e+04

1e+05

1e+06

1e+07

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1.0 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5

42 MHz spitz
42 MHz rund
64 MHz spitz
64 MHz rund

128 MHz spitz
128 MHz rund

PSfrag repla
ements

� in S=m

S

A

R

i

n

W

=

k

g

R-Magnet - 1 ms, 11,7 �T R-Magnet - 0,5 ms, 23,4 �T

1e+01

1e+02

1e+03

1e+04

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1.0 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5

42 MHz spitz
42 MHz rund
64 MHz spitz
64 MHz rund

128 MHz spitz
128 MHz rund

PSfrag repla
ements

� in S=m

S

A

R

i

n

W

=

k

g

1e+01

1e+02

1e+03

1e+04

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1.0 1.1 1.2 1.3 1.4 1.5

42 MHz spitz
42 MHz rund
64 MHz spitz
64 MHz rund

128 MHz spitz
128 MHz rund

PSfrag repla
ements

� in S=m

S

A

R

i

n

W

=

k

g

C-Magnet - 1 ms, 11,7 �T C-Magnet - 0,5 ms, 23,4 �T

Abbildung 6.6: Abh

�

angigkeit der maximalen spezi�s
hen Absorptionsrate an den Kabelspitzen bei

Modell 2 von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Frequenz, der HF-Pulsdauer, dem Magnettyp und

der Kabelspitzenform.

fast allen betra
hteten F

�

allen ein

�

ahnli
hes Verhalten. Bei zunehmender Leitf

�

ahigkeit sinkt die

maximale Absorptionsrate an den Kabelenden. Ledigli
h bei einer Feldfrequenz von 127,8 MHz

gibt es zwis
hen 0,2 S/m und 0,5 S/m einen lei
hten Anstieg der spezi�s
hen Absorptionsrate,

bevor dieser Wert bei zunehmender Leitf

�

ahigkeit wieder abnimmt (vgl. Abbildung 6.5, 6.6 und

6.7).

Betra
htet man die Abh

�

angigkeit der Absorptionsrate von der Feldfrequenz, so erkennt man, dass

bei niedrigeren Frequenzen gr

�

o�ere Absorptionsraten an den Kabelenden beoba
htet werden.

Zusammenfassend l

�

asst si
h sagen, dass die maximale spezi�s
he Absorptionsrate umso gr

�

o�er

ist, je geringer die Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, je kleiner die Feldfrequenz und je k

�

urzer die Puls-

dauer ist. Dar

�

uber hinaus ergeben si
h bei der R-Magnetkon�guration und spitzem Kabelende

h

�

ohere Absorptionsraten als in allen anderen betra
hteten Kon�gurationen. Die maximale SAR

wurde daher bei Modell 1 bei einer Leitf

�

ahigkeit von 0,2 S/m, einer Pulsdauer von 0,5 ms und

einer Feldfrequenz von 42,6 MHz am spitzen Kabelende in R-Magnetkon�guration beoba
htet

(vgl. Tabelle 6.2).

Die Abbildungen 6.9 und 6.10 zeigen die spezi�s
he Absorptionsrate in einem S
hnitt dur
h die

Mitte von Modell 1 in der xy-Ebene bei 
a
hem Kabelende und einer HF-Pulsdauer von 1,0 ms
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Abbildung 6.7: Abh

�

angigkeit der maximalen spezi�s
hen Absorptionsrate an den Kabelspitzen bei

Modell 3 von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Frequenz, der HF-Pulsdauer, dem Magnettyp und

der Kabelspitzenform.

in Abh

�

angigkeit von der Feldfrequenz und der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung. Beide Abbildungen

unters
heiden si
h nur dur
h die Ri
htung des magnetis
hen Grundfelds (R- oder C-Magnet).

In Abbildung 6.9 zeigt si
h bei R-Magnetkon�guration, dass bei allen Feldfrequenzen bei Zunah-

me der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung die spezi�s
he Absorptionsrate im Inneren des Phantoms um

mehrere Gr

�

o�enordnungen abf

�

allt. Zur Verdeutli
hung dieses Sa
hverhaltes wurde die Farbskala

logarithmis
h gew

�

ahlt, um so eine gr

�

o�ere Dynamik bei der Farbgebung zu erhalten. Bei einer

Leitf

�

ahigkeit von 0,2 S/m sind je na
h Feldfrequenz komplexere Amplitudenmuster zu erkennen

und ni
ht nur ein reiner exponentieller Abfall.

�

Ahnli
he Zusammenh

�

ange zeigt Abbildung 6.10, wel
hes die spezi�s
he Absorptionsrate bei

der C-Magnetkon�guration wiedergibt.

�

Uberras
hend ist hier zun

�

a
hst, dass die maximale Ab-

sorptionsrate ni
ht immer an den Kabelenden beoba
htet werden kann, wie das bei der R-

Magnetkon�guration in Abbildung 6.9 der Fall ist. Es zeigt si
h dar

�

uber hinaus eine lei
hte

Drehung der SAR-Verteilung um die z-A
hse, was auf eine Phasenvers
hiebung des resultieren-

den elektris
hen Feldes dur
h die induzierten Wirbelstr

�

ome zur

�

u
kzuf

�

uhren ist. Au
h hier wurde

die logarithmis
he Farbskala verwendet mit identis
her A
hsenskalierung beider Abbildungen,

um einen direkten Verglei
h der Ergebnisse zu erm

�

ogli
hen.

Abbildung 6.11 verglei
ht die maximale SAR zwis
hen 
a
hen und spitzen Kabelenden in
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Abbildung 6.8: Abh

�

angigkeit der maximalen spezi�s
hen Absorptionsrate an den Kabelspitzen bei

Modell 4 von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Frequenz, der HF-Pulsdauer, dem Magnettyp und

der Kabelspitzenform.

Abh

�

angigkeit der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung bei Modell 2 (R-Magnet, 63,9 MHz, 0,5 ms Puls-

dauer). Wie bereits in Abbildung 6.6 zu sehen ist, nimmt bei beiden Kabelendenformen die SAR

bei zunehmender Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung ab. Eine Di�erenzbildung der jeweiligen SAR-

Verteilungen wie in den re
hten beiden Spalten von Abbildung 6.11 verdeutli
ht die Tatsa
he,

dass an spitzen Kabelenden h

�

ohere SAR-Werte errei
ht werden..

Abbildung 6.12 zeigt diesen E�ekt in einer dreidimensionalen Darstellung der Stromdi
htevertei-

lung am spitzen und 
a
hen Kabelende. Die Gr

�

o�e der Pfeile ist beim 
a
hen Kabelende

�

uberall

nahezu konstant und zeigt eine relativ glei
hm

�

a�ige Verteilung der Stromdi
hte. Am spitzen

Kabelende sind die Pfeile an der Spitze gr

�

o�er als am 
a
hen Kabelende. Dadur
h werden die

h

�

oheren bere
hneten SAR-Werte an spitzen Kabelenden no
h einmal verdeutli
ht.

In Abs
hnitt 6.2.4 wurde mit Glei
hung (6.38) eine M

�

ogli
hkeit abgeleitet, die Amplitude des

elektris
hen Feldes in einem quaderf

�

ormigen Salzwasserphantom n

�

aherungsweise zu bere
hnen.

Anhand der Ergebnisse der numeris
hen Untersu
hungen kann die N

�

aherungsl

�

osung auf ihre

G

�

ultigkeit hin untersu
ht werden.

Im Falle der numeris
hen Modelle entspri
ht die C-Magnetkon�guration in der Ausri
htung

des statis
hen Magnetfelds der f

�

ur die theoretis
he Abs
h

�

atzung verwendeten Kon�guration

na
h Abbildung 6.3. Als Verglei
hsergebnisse werden zun

�

a
hst die numeris
hen Resultate von
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Kabelende spitz Kabelende 
a
h

Typ

t

p

�

42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

ms S/m

R

1,0

0,2 147959 91 363 3 978 73 767 44 170 1 846

0,5 29 329 22 356 3 850 16 614 11 882 2 023

1,0 6 276 3 930 1 700 3 644 2 336 993

1,5 2 223 1 338 857 1 348 778 459

0,5

0,2 584158 365 454 15914 295 071 176680 7 385

0,5 117319 89 427 15403 66 457 47 528 8 094

1,0 25 106 15 723 6 803 14 579 9 347 3 975

1,5 8 892 5 352 3 431 5 395 3 112 1 838

C

1,0

0,2 223 183 43 198 151 32

0,5 80 78 42 85 77 44

1,0 30 26 25 33 30 27

1,5 15 14 16 17 15 19

0,5

0,2 894 730 172 794 604 129

0,5 321 313 169 338 309 176

1,0 123 98 101 134 118 110

1,5 62 57 65 67 59 76

Tabelle 6.2: Maximale bere
hnete SAR-Werte in W/kg an den Kabelenden in Modell 1 in Abh

�

angig-

keit vom verwendeten MRT-Magnettyp, der Pulsdauer, der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Kabel-

endenform und der Frequenz des HF-Feldes.

Modell 4 verwendet, bei dem das Kabel genau in der Phantommitte parallel zur y-A
hse verl

�

auft

und damit einer Simulation eines Phantoms ohne Kabel am n

�

a
hsten kommt.

In Abbildung 6.13 sind in se
hs Diagrammen die Feldverl

�

aufe einzelner Betragskomponenten

der elektris
hen Feldamplitude im Inneren des Phantoms entlang der x- und der z-A
hse dur
h

den Mittelpunkt des Phantoms

1

bei unters
hiedli
her Frequenz und Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung

aufgetragen. Wie von Glei
hung (6.38) gefordert, ergibt si
h die Feldamplitude im Koordina-

tenursprung (0; 0; 0) in jedem Fall zu Null.

Es ist m

�

ogli
h, die bere
hneten Komponenten der Feldamplitude mit der L

�

osung aus Glei
hung

(6.38) zu verglei
hen. Dazu m

�

ussen nur die Parameter k

0

und k

00

mit Hilfe von Glei
hung (6.13)

und (6.14) bere
hnet werden. Die Konstante C, sowie die KoeÆzienten A

x;y;z;1

k

�

onnen dann

mit Hilfe eines Regressionsverfahrens bestimmt werden, da f

�

ur sie keine expliziten Glei
hungen

abgeleitet wurden. Die Werte f

�

ur die Konstanten k

0

und k

00

sind in Tabelle 6.6 aufgef

�

uhrt.

In Abbildung 6.13 wurde die N

�

aherungsl

�

osung na
h Glei
hung (6.38) den Ergebnissen der nu-

meris
hen Bere
hnung als dur
hgezogene Linien

�

uberlagert. Dabei wurde die Feldst

�

arke immer

entlang der Koordinatena
hsen dur
h den Ursprung dargestellt. Die Kosinusterme in Glei
hung

(6.38) ergeben si
h dadur
h zu eins. Die N

�

aherungsl

�

osung liefert ab einer Salzwasserleitf

�

ahigkeit

1

Der Phantommittelpunkt liegt hier genau im Koordinatenursprung
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Kabelende spitz Kabelende 
a
h

Typ

t

p

�

42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

ms S/m

R

1,0

0,2 145336 86 754 3 578 69 402 39 001 1 592

0,5 28 844 21 290 3 513 15 273 10 699 1 654

1,0 5 891 3 768 1 608 3 342 2 065 838

1,5 2 181 1 288 810 1 210 682 404

0,5

0,2 582543 347 018 14314 277 609 156004 6 369

0,5 115376 85 162 14055 61 094 42 799 6 618

1,0 23 5647 15 074 6 433 13 371 8 261 3 351

1,5 8 725 5 153 3 242 4 840 2 731 1 619

C

1,0

0,2 185 136 44 193 186 28

0,5 85 64 36 75 66 26

1,0 33 32 26 30 30 23

1,5 16 16 17 15 14 11

0,5

0,2 742 544 177 773 747 115

0,5 341 259 144 300 267 107

1,0 132 131 106 121 122 92

1,5 64 64 71 60 56 44

Tabelle 6.3: Maximale bere
hnete SAR-Werte in W/kg an den Kabelenden in Modell 2 in Abh

�

angig-

keit vom verwendeten MRT-Magnettyp, der Pulsdauer, der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Kabel-

endenform und der Frequenz des HF-Feldes.

von 0,5 S/m eine sehr gute

�

Ubereinstimmung mit den numeris
h ermittelten Amplitudenwer-

ten. Bei einer Leitf

�

ahigkeit von 0,2 S/m zeigen si
h teilweise deutli
he Abwei
hungen zwis
hen

der N

�

aherungsl

�

osung und den bere
hneten Werten, da dur
h die geringe D

�

ampfung, wie in Ab-

s
hnitt 6.2.4 bes
hrieben, die Re
exionen an den Phantomr

�

andern ni
ht mehr verna
hl

�

assigt

werden d

�

urfen.

Abbildung 6.14 best

�

atigt die erarbeitete N

�

aherungsl

�

osung (6.38) aus Abs
hnitt 6.2.4.2 an den

Ergebnissen von Modell 4 bei 42,6 MHz, 1,0 S/m und einer Pulsdauer von 1,0 ms. Im Gegen-

satz zu Abbildung 6.13 wurden hier Re
henergebnisse der R-Magnetkon�guration dargestellt.

Dadur
h

�

andern si
h die Koordinatenabh

�

angigkeiten in Glei
hung (6.24) etwas. Die in der Ab-

bildung dargestellte x-Komponente des elektris
hen Feldes ist in diesem Fall neben der x- au
h

von der y-Koordinate statt von z abh

�

angig. Glei
hung (6.38) gilt analog.

In der Abbildung wird deutli
h, dass si
h der Feldverlauf in der N

�

ahe des Phantomrandes allein

dur
h Ber

�

u
ksi
htigung des ersten Summanden der Reihenentwi
klung (6.35) sehr gut darstellen

l

�

asst. In der Phantommitte gilt diese N

�

aherung ni
ht mehr. Dann m

�

ussen eine gr

�

o�ere Anzahl

an Konsinustermen ber

�

u
ksi
htigt werden.

Die Ver

�

anderung der Amplitude der z-Komponente des elektris
hen Feldes in Abh

�

angigkeit

der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung ist in Abbildung 6.15 dargestellt (Modell 4, 63,9 MHz, S
hnitt
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Kabelende spitz Kabelende 
a
h

Typ

t

p

�

42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

ms S/m

R

1,0

0,2 27 872 22 526 2 451 15 254 13 142 1 654

0,5 8 9675 8 246 2 356 5 552 5 239 1 986

1,0 2 549 1 876 1 103 1 748 1 344 907

1,5 1 062 682 497 740 492 391

0,5

0,2 111490 90 107 9 806 61 017 52 570 6 616

0,5 35 868 32 984 9 425 22 208 20 959 7 945

1,0 10 198 7 506 4 413 6 993 5 376 3 631

1,5 4 249 2 731 1 989 2 960 1 971 1 567

C

1,0

0,2 508 778 397 398 675 272

0,5 326 470 553 282 389 463

1,0 172 274 418 158 244 359

1,5 111 144 193 103 135 170

0,5

0,2 2 032 3 113 2 150 1 436 2 397 1 588

0,5 1 304 1 558 2 214 1 129 1 883 1 854

1,0 691 1 096 1 672 635 979 1 436

1,5 447 578 772 412 540 681

Tabelle 6.4: Maximale bere
hnete SAR-Werte in W/kg an den Kabelenden in Modell 3 in Abh

�

angig-

keit vom verwendeten MRT-Magnettyp, der Pulsdauer, der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Kabel-

endenform und der Frequenz des HF-Feldes.

in der xy-Ebene dur
h die Phantommitte) und erg

�

anzt dadur
h die Darstellung in Abbildung

6.13. Dur
h die zunehmende D

�

ampfung bei Zunahme der Leitf

�

ahigkeit stellt si
h mehr und

mehr ein exponentieller Verlauf der Feldamplitude im Inneren des Phantoms ein, da dann der

D

�

ampfungsanteil in Form der hyperbolis
hen Kosinusfunktionen in Glei
hung (6.38) im Verglei
h

zu den Kosinusanteilen

�

uberwiegt.

Da in den experimentellen Studien in erster Linie die Erw

�

armung an der Kabel- oder Elektro-

denspitze gemessen wird, ers
heint es sinnvoll f

�

ur einige SAR-Werte die m

�

ogli
he Erw

�

armung

abzus
h

�

atzen. Mit Hilfe der einfa
hen Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) l

�

asst si
h so eine obere

Grenze f

�

ur die zu erwartende Erw

�

armung angeben.

Da bei Modell 1 in der R-Magnetkon�guration die gr

�

o�ten SAR-Werte ermittelt werden konn-

ten, wurden diese Werte f

�

ur die Temperaturabs
h

�

atzung verwendet. Bei der Bere
hnung der

Erw

�

armung sind die SAR-Werte aber no
h an das Puls-Pausenverh

�

altnis einer �ktiven MR-

Sequenz anzupassen, da bei der MR-Tomographie das Ho
hfrequenzfeld gepulst eingestrahlt

wird und si
h an einen HF-Puls stets eine gewisse Pausenzeit ans
hlie�t. Addiert man die Dauer

aller Ho
hfrequenzpulse und setzt diese zur Gesamtdauer der MR-Sequenz ins Verh

�

altnis, so

ergibt si
h das Puls-Pausenverh

�

altnis, mit dem die SAR-Werte modi�ziert werden m

�

ussen.

Betra
htet man eine MR-Sequenz so ist die Repetitionszeit und die in dieser Zeitspanne enthal-
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Kabelende spitz Kabelende 
a
h

Typ

t

p

�

42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

ms S/m

R

1,0

0,2 422 380 156 344 275 103

0,5 200 204 93 183 188 87

1,0 78 68 46 74 63 42

1,5 31 22 28 28 19 27

0,5

0,2 1 691 1 422 624 1 144 875 422

0,5 833 783 365 800 760 323

1,0 296 253 171 27 248 166

1,5 128 114 109 81 79 88

C

1,0

0,2 249 203 126 202 134 69.84

0,5 75 70 59 73 68 43.74

1,0 28 30 20 26 23 17.73

1,5 14 13 15 13 12 11.33

0,5

0,2 998 812 479 809 526 284

0,5 308 292 244 301 281 157

1,0 115 123 81 107 93 70

1,5 56 53 62 52 48 45

Tabelle 6.5: Maximale bere
hnete SAR-Werte in W/kg an den Kabelenden in Modell 4 in Abh

�

angig-

keit vom verwendeten MRT-Magnettyp, der Pulsdauer, der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung, der Kabel-

endenform und der Frequenz des HF-Feldes.

tenen HF-Pulse von Interesse, da sie den HF-Anteil einer Sequenz ausma
hen (Morneburg,

1995). Im folgenden wird eine �ktive MR-Sequenz angenommen, die

�

uber einen HF-Anteil von

1,0 % verf

�

ugt und damit einen vern

�

unftigen Verglei
hswert f

�

ur eine hohe HF-Belastung darstellt.

Ausgehend von diesem HF-Anteil wurden die SAR-Werte angepasst und die Erw

�

armung an der

Elektrodenspitze abges
h

�

atzt. Die Ergebnisse dieser Bere
hnung �nden si
h in Tabelle 6.7.

Wie aus Tabelle 6.7 zu sehen ist, steigen die Temperaturen linear mit der Zeit an und damit

�

uber

alle Grenzen, was bei langen MR-Sequenzdauern zu unverh

�

altnism

�

a�ig gro�en Erw

�

armungen

f

�

uhrt. Betra
htet man den Fall des spitzen Kabelendes bei einem HF-Anteil von 1,0 % und einer

Leitf

�

ahigkeit von 0,2 S/m bei einer Frequenz von 42,6 MHz, so ergibt si
h aus der SAR eine

obere Grenze f

�

ur die Erw

�

armung von 1,397 K/s.

Bei einer �ktiven MR-Sequenz mit einer Dauer von 2 500 s w

�

urde si
h damit eine maximale

Erw

�

amrmung von 3 492; 5 K ergeben, was so ni
ht m

�

ogli
h ist. Eine Bere
hnung der Erw

�

armung

mit Hilfe der einfa
hen Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) liefert hier eine si
here obere Grenze,

die jedo
h keinen brau
hbaren Hinweis auf die tats

�

a
hli
h auftretende Erw

�

armung liefert.

Aus diesem Grund wurde mit Hilfe des thermodynamis
hen Algorithmus f

�

ur drei F

�

alle die

Erw

�

armung am Kabel mit spitzen Enden von Modell 1 w

�

ahrend einer MR-Sequenz mit einem

HF-Anteil von 1,0 % bere
hnet. Neben der oben angegebenen Frequenz von 42,6 MHz wur-
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42 MHz

64 MHz

128 MHz

0,2 S/m 0,5 S/m 1,0 S/m 1,5 S/m

< 10 W/kg logarithmis
he Skala 100 000W=kg

Abbildung 6.9: Spezi�s
he Absorptionsrate in Modell 1 in der Salzl

�

osung und an den Kabelenden

in Abh

�

angigkeit von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung und der Frequenz bei 
a
hem Kabelende und

1 ms Pulsdauer im R-Magneten (S
hnitt in der xy-Ebene, logarithmis
he Farbskala).

den au
h f

�

ur die SAR-Werte von 63,9 MHz und 127,8 MHz die Erw

�

armungen bere
hnet. Die

Simulation wurde f

�

ur einen Zeitraum von 2 500 s dur
hgef

�

uhrt.

In Abbildung 6.16 sind die Temperaturverl

�

aufe an der Kabelspitze wiedergegeben. Wie aus den

SAR-Werten zu erwarten war, wird bei einer Frequenz von 42,6 MHz die maximale Tempera-

turzunahme beoba
htet. Die Temperatur steigt hier vom Ausgangswert 293,0 K auf 333,3 K an,

was einer Erw

�

armung von 40,3 K entspri
ht. Bei 63,9 MHz wird eine Erw

�

armung von 28,9 K

erzielt und bei 127,8 MHz ledigli
h von 3,6 K.

Die einfa
he Abs
h

�

atzung

�

ubers
h

�

atzt in allen drei F

�

allen mit Temperaturzunahmen von

3 493 K, 2 185 K und 95 K die Werte des thermodynamis
hen Algorithmus um mehrere Gr

�

o�en-

ordnungen. Die W

�

armeleitung in der Salzl

�

osung sorgt f

�

ur einen ras
hen W

�

armeabtransport vom

Kabelende in die umgebende Fl

�

ussigkeit und damit f

�

ur deutli
h niedrigere Endtemperaturen.

Abbildung 6.17 zeigt die Endtemperaturverteilung in einem S
hnittbild dur
h die Mitte von Mo-

dell 1 na
h 2 500 s Dauer der �ktiven MR-Sequenz f

�

ur alle drei ber

�

u
ksi
htigten Frequenzen bei

einer HF-Pulsdauer von 0,5 ms und einer Leitf

�

ahigkeit von 0,2 S/m. Bei 42,6 MHz ist deutli
h

zu sehen, wie si
h um die Kabelspitze eine keulenf

�

ormige Erw

�

armungszone bildet. Dies kann

au
h bei 63,9 MHz beoba
htet werden. Bei 127,8 MHz liegen die Maxima der Feldamplitude
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42 MHz

64 MHz

128 MHz

0,2 S/m 0,5 S/m 1,0 S/m 1,5 S/m

< 10 W/kg logarithmis
he Skala 100 000W=kg

Abbildung 6.10: Spezi�s
he Absorptionsrate in Modell 1 in der Salzl

�

osung und an den Kabelenden

in Abh

�

angigkeit von der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung und der Frequenz bei 
a
hem Kabelende und

1 ms Pulsdauer im C-Magneten (S
hnitt in der xy-Ebene, logarithmis
he Farbskala).

aufgrund der Re
exionen am Rand des Phantoms ni
ht an den Kabelenden. In diesem Fall liegt

der Punkt maximaler Erw

�

armung ni
ht an der Kabelspitze, wie bei den anderen Feldfrequenzen.

Einige Ergebnisse der Kabelphantomstudie wurden bereits ver

�

o�entli
ht (Golombe
k &

D

�

ossel, 2003).
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SAR Absolutwerte Verglei
h SAR-Werte

spitzes Kabel rundes Kabel Di�erenzbild Wirkung Spitze

0,2 S/m

0,5 S/m

1,0 S/m

1,5 S/m

logarithmis
he Farbskala lineare Farbskala

< 0,01 W/kg logarithmis
he Skala 350000 W/kg

-350000 W/kg lineare Skala - Di�erenzbild 350000 W/kg

< 0 W/kg lineare Skala - Wirkung Spitze 350000 W/kg

Abbildung 6.11: Verglei
h der spezi�s
hen Absorptionsrate zwis
hen spitzem und 
a
hem Kabelen-

de bei Modell 2 und unters
hiedli
hen Leitf

�

ahigkeiten der Salzl

�

osung (R-Magnet, 63,9 MHz, 0,5 ms

Pulsdauer). Die Bilder der beiden linken Spalten zeigen die Absolutwerte der Absorptionsrate an den

Kabelenden mit logarithmis
her Farbskala. Die Spalten der re
hten Seite zeigen die Ergebnisse einer

Di�erenzbildung zwis
hen der Absorptionsrate bei spitzem Kabelende und der Absorptionsrate bei 
a-


hem Kabelende mit linearer Farbskala. Bei der

�

au�ersten re
hten Spalte wurde die lineare Farbskala

auf positive Di�erenzwerte normiert, um die Wirkung des spitzen Kabelendes zu verdeutli
hen.
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(a) (b)

Abbildung 6.12: Verglei
h der Stromdi
hteverteilung am spitzen und 
a
hen Kabelende. Bei spitzem

Kabelende kommt es zu einer Erh

�

ohung der Stromdi
htewerte an der Kabelspitze, die beim 
a
hen

Kabelende ni
ht beoba
htet werden kann.

Leitf

�

ahigkeit 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

k

0

0,2 S/m 8,74�1/s 12,48�1/s 24,00�1/s

0,5 S/m 10,96�1/s 14,61�1/s 25,59�1/s

1,0 S/m 14,18�1/s 18,18�1/s 29,22�1/s

1,5 S/m 16,84�1/s 21,29�1/s 32,91�1/s

k

00

0,2 S/m 3,83�1/s 4,03�1/s 4,19�1/s

0,5 S/m 7,63�1/s 8,60�1/s 9,83�1/s

1,0 S/m 11,80�1/s 13,82�1/s 17,20�1/s

1,5 S/m 14,90�1/s 17,71�1/s 22,91�1/s

Tabelle 6.6: Werte f

�

ur die Konstanten k

0

und k

00

f

�

ur die N

�

aherungsl

�

osung na
h Glei
hung (6.38)

zur Bere
hnung der elektris
hen Feldamplitude in einem quaderf

�

ormigen Salzwasserphantom in

Abh

�

angigkeit der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung und der Feldfrequenz. Die relative Permittivit

�

at der

Salzl

�

osung wurde mit "

r

= 78 als konstant angenommen.
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Abbildung 6.13: Absolutbetrag bzw. Amplitude der x- und z-Komponente des elektris
hen Feldes

im Salzwasserphantom (Punkte) und Verglei
h mit der N

�

aherungsl

�

osung (dur
hgezogene Linien) bei

Modell 4 (C-Magnet). Die Diagramme in Spalte (a) zeigen den Verlauf der z-Komponente entlang

der x-A
hse bei unters
hiedli
hen Frequenzen und Leitf

�

ahigkeiten der Salzl

�

osung. Der Verlauf der

x-Komponente entlang der z-A
hse wird in den Diagrammen von Spalte (b) wiedergegeben. Bei nied-

riger Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung nimmt die D

�

ampfung im Phantom ab und es ergeben si
h aufgrund

von Re
exionen Abwei
hungen zwis
hen der N

�

aherungsl

�

osung und den bere
hneten Feldverl

�

aufen.
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Abbildung 6.14: Absolutbetrag der x-Kompo-

nente des elektris
hen Feldes bei Modell 1 (R-

Magnet) entlang der x-A
hse in unters
hiedli
hen

Entfernungen vom Ursprung (y-Abstand variabel,

z = 0). Je gr

�

o�er der Abstand zum Ursprung

gew

�

ahlt wird, desto besser wird der Feldverlauf von

der N

�

aherungsl

�

osung f(x) na
h Glei
hung (6.38)

wiedergegeben (s
hwarze Kreuze).
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Abbildung 6.15: Amplitudenbetrag der z-Komponente des elektris
hen Feldes in Modell 4 bei

63,9 MHz im C-Magneten in Abh

�

angigkeit der Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung (S
hnitt dur
h die xz-

Ebene). Die Bilder zeigen, dass bei zunehmender Leitf

�

ahigkeit die Re
exionen am Rand des Phantoms

abnehmen und si
h dur
h die zunehmende D

�

ampfung ein exponentieller Verlauf der Amplitude im

Inneren des Phantoms einstellt.

Kabelende spitz Kabelende 
a
h

Anteil

t

p

�

42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz 42,6 MHz 63,9 MHz 127,8 MHz

ms S/m

1,0 %

1,0

0,2 0,354 0,218 0,010 0,176 0,106 0,004

0,5 0,070 0,053 0,009 0,040 0,028 0,005

1,0 0,015 0,009 0,004 0,009 0,006 0,002

1,5 0,005 0,003 0,002 0,003 0,002 0,001

0,5

0,2 1,397 0,874 0,038 0,706 0,422 0,018

0,5 0,281 0,214 0,037 0,159 0,114 0,019

1,0 0,060 0,038 0,016 0,035 0,022 0,010

1,5 0,021 0,013 0,008 0,013 0,007 0,004

Tabelle 6.7: Einfa
he Abs
h

�

atzung der Erw

�

armung in K/s an der Kabelspitze von Modell 1 (R-

Magnet) gem

�

a� Glei
hung (4.8). Ausgehend vom Puls-Pausenverh

�

altnis einer MR-Sequenz ist der

in Tabelle 6.2 angegebene Spitzen-SAR-Wert anzupassen und auf einen gemittelten SAR-Wert um-

zure
hnen. Bei den hier angegebenen Werten wird von einem Ho
hfrequenzanteil von 1,0 % an der

Gesamtaufnahmedauer ausgegangen, was einer ho
hfrequenzintensiven MR-Sequenz entspri
ht.
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Abbildung 6.16: Erw

�

armung der Kabelspitze von

Modell 1 bei 0,2 S/m und spitzem Kabelende

w

�

ahrend einer MR-Sequenz von 2 500 s Dauer

mit einem HF-Anteil von 1,0 % und einer Puls-

dauer von 0,5 ms bei 42,6 MHz (rote Kurve),

63,9 Mhz (gr

�

une Kurve) und 127,8 MHz (blaue

Kurve). Die Endwerte der Temperatur an der Ka-

belspitze liegen am Simulationsende um einige

Gr

�

o�enordnungen unter denen der S
hlimmsten-

Falls-Abs
h

�

atzung aus Tabelle 6.7.
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Abbildung 6.17: Temperaturverteilung an der Kabelspitze von Modell 1 na
h einer simulierten MR-

Sequenz von 2 500 s Dauer, bei einer Leitf

�

ahigkeit von 0; 2 S=m, einer Pulsdauer von 0,5 ms und

einem HF-Anteil von 1,0 % bei vers
hiedenen Frequenzen. Bild (a) zeigt die Temperaturverteilung

bei einer Feldfrequenz von 42,6 MHz, bei der die maximale Erw

�

armung von 293,0 K auf 333,3 K

beoba
htet wurde. Bild (b) gibt die Temperaturverteilung bei 63,9 MHz wieder, bei der si
h eine

Maximaltemperatur von 321,9 K ergab. Bei 127,8 MHz in Bild (
) wurden an der Kabelspitze ledigli
h

296,6 K errei
ht. Aufgrund der elektris
hen Feldverteilung be�ndet si
h bei dieser Frequenz die

w

�

armste Stelle weiter im Inneren des Phantoms und ni
ht an der Kabelspitze (vgl. Abbildung 6.9).
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Abbildung 6.18: Verglei
h der bere
hneten Tem-

peraturzunahme (rote Kurve) mit der absolut ge-

messenen Erw

�

armung (blaue Quadrate) an der

Kabelspitze in Abh

�

angigkeit von der Kabelpo-

sition zum geometris
hen Mittelpunkt des MR-

Tomographen. Die Erw

�

armung ist umso gr

�

o�er,

je weiter au�en das Kabel im Phantom zu liegen

kommt. Obwohl die Daten aufgrund unters
hiedli-


her Einheiten ni
ht direkt verglei
hbar sind, ska-

lieren beide Kurven aufeinander (Messwerte von

Lue
hinger).
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6.2.7 Numeris
he Modelle im Verglei
h mit anderen experimentellen Studien

6.2.7.1 Erw

�

armung eines Kupferkabels in einem Salzwasserphantom

Im Rahmen einer Kooperation mit dem Institut f

�

ur Biomedizins
he Te
hnik der Eidgen

�

ossis
h

Te
hnis
hen Ho
hs
hule (ETH) in Z

�

uri
h, S
hweiz, wurden numeris
he Untersu
hungen dur
h-

gef

�

uhrt, um vorhandene experimentelle Ergebnisse der Erw

�

armung eines Kabels in einem salz-

wassergef

�

ullten Plexiglasphantom zu

�

uberpr

�

ufen (Lue
hinger, 2002).

Im Experiment wurde ein isoliertes Kupferkabel mit einer L

�

ange von 0,56 m und einer Di
ke

von 0,6 mm in einem quaderf

�

ormigen Plexiglasphantom (0,334 m � 0,634 m � 0,094 m) plat-

ziert, wel
hes mit isotonis
her Ko
hsalzl

�

osung (0,9 % NaCl) gef

�

ullt wurde. Das Kabel wurde

zun

�

a
hst so ausgeri
htet, dass es genau im Zentrum des Plexiglasphantoms entlang der langen

z-Koordinatena
hse zu liegen kam.

Am Kabelende wurde eine Messfaser eines faseroptis
hen Temperaturmessger

�

ates angebra
ht,

um w

�

ahrend der MR-Sequenz die Erw

�

armung an der Kabelspitze erfassen zu k

�

onnen

2

. Das

Plexiglasphantom wurde in einem 1,5 T-MR-Tomographen (R-Magnet, 63,9 MHz) platziert.

Dabei wurde die lange Phantoma
hse parallel zur magnetis
hen Grundfeldri
htung des MR-

Tomographen ausgeri
htet. Das Kabel im Inneren des Phantoms wurde dur
h Haltevorri
htun-

gen so �xiert, dass es si
h genau im geometris
hen Zentrum des MR-Tomographen parallel zum

statis
hen Grundfeld befand.

Die Erw

�

armung am Kabel wurde w

�

ahrend einer Turbo Spin E
ho Sequenz mit einer maximalen

St

�

arke des HF-Feldes von B

1

= 27 �T kontinuierli
h aufgezei
hnet. In weiteren Experimenten

wurde das Kabel sukzessive in einer Ri
htung an den Rand des Phantoms vers
hoben und

die Temperaturmessung wiederholt. Wie in den eigenen experimtentellen Studien beoba
htet,

stieg au
h hier im salzwassergef

�

ullten Phantom die Temperatur an der Kabelspitze innerhalb

kurzer Zeit auf einen konstanten Maximalwert an und zeigte am Ende der MR-Sequenz einen

exponentiellen Abfall auf den Ausgangswert. Abbildung 6.18 zeigt die maximal beoba
hteten

Erw

�

armungen einer Messreihe als Messpunkte mit Fehlerbalken.

2

Die Vorteile dieses Verfahrens liegen zum einen in der hohen zeitli
hen Au


�

osung der Temperaturmessung

(bis zu einigen Hertz) und der Tatsa
he, dass f

�

ur die Temperaturmessung keine metallis
hen Materialien in oder

an den MR-Tomographen gebra
ht werden m

�

ussen, die bei der Bildgebung Artefakte erzeugen.
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Der numeris
he Aufbau wurde einem Experiment von Lue
hinger na
hempfunden. Ein in den

Abmessungen

�

ubereinstimmendes quaderf

�

ormiges Plexiglasphantom mit inliegendem Kupferka-

bel wurde dazu in einem Helmholtzspulensystem modelliert. Der numeris
he Aufbau ergab si
h

�

ahnli
h zur Kabelphantomstudie in Abbildung 6.3.

Um die Kabelgeometrie modellieren zu k

�

onnen, war es notwendig ein Gitternetz mit unters
hied-

li
hen S
hrittweiten und 
a. 800 000 Voxeln zu erstellen. Die Kabelspitze wurde hierbei mit einer

Au


�

osung von bis zu 0,1 mm � 0,1 mm � 0,1 mm als 
a
hes Kabelende na
hgebildet, wel
hes

auf einer L

�

ange von 1 mm

"

abisoliert\ wurde.

Die Stromst

�

arke im Helmholtzspulensystem wurde so gew

�

ahlt, dass eine HF-Feldst

�

arke (Am-

plitude) von B

1

= 27 �T im Inneren des Spulensystems erzeugt wurde. Das elektrodynamis
he

Problem wurde daraufhin mit dem PSBCGR-Algorithmus im Frequenzberei
h (vgl. Abs
hnitt

2.3) mit dem Programmpaket MAFIA gel

�

ost und aus der bere
hneten elektris
hen Feldvertei-

lung mit Glei
hung (4.7) die Leistungsabsorption (SAR) im Phantom und an der Kabelspitze

bestimmt. Mit Hilfe von Glei
hung (4.8) wurde aus den ermittelten SAR-Werten eine obere

Grenze f

�

ur die maximal zu erwartende Erw

�

armung abges
h

�

atzt.

Im numeris
hen Modell wurde das Kabel ebenfalls vom geometris
hen Zentrum des Phantoms

na
h au�en vers
hoben. Dabei wurden f

�

unf Positionen ausgehend vom geometris
hen Zentrum

ber

�

u
ksi
htigt (x = 0 
m, 2,5 
m, 5 
m, 10 
m und 15 
m). Es ergaben si
h Temperaturzunah-

men von 0,05 K/s im Zentrum (x = 0 
m) bis zu 8,56 K/s nahe der Seitenwand des Phantoms

(x = 15 
m).

In Abbildung 6.18 sind neben einer experimentellen Messreihe au
h die Ergebnisse der numeri-

s
hen Untersu
hung aufgetragen. Da zum Zeitpunkt dieser Studie no
h kein thermodynami-

s
her Algorithmus zur Verf

�

ugung stand, konnte kein direkter Verglei
h zwis
hen den Ergebnis-

sen dur
hgef

�

uhrt werden, da die si
h tats

�

a
hli
h einstellende Temperatur mit Hilfe der einfa-


hen Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) ni
ht bere
hnet werden konnte. Die Abbildung zeigt

aber glei
hwohl, dass die Kurven aufeinander skalieren und au
h die numeris
he Simulation die

Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung von der Kabelposition im Phantom ri
htig bes
hreibt.

Eine quadratis
he Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung von der Kabelvers
hiebung vom Ursprung,

wie von Lue
hinger (2002) vermutet, konnte hier aber ni
ht na
hgewiesen werden, da das

elektris
he Feld im Inneren des Phantoms ni
ht linear abf

�

allt (vgl. Abbildung 6.13).

Die numeris
he Studie wurde in Teilen wiederholt, um den Ein
uss einer Temperaturmessfa-

ser auf die elektris
he Feldverteilung am Kabelende zu untersu
hen. Dabei zeigte si
h, dass

bei vorhandener Messfaser die elektris
he Feldst

�

arke an der Kabelspitze um bis zu 12 % im

Verglei
h zur Modellre
hnung ohne Messfaser anstieg.

�

Ubertr

�

agt man das auf die spezi�s
he

Absorptionsrate na
h Glei
hung (4.7) so ergibt si
h eine h

�

ohere SAR von 
a. 25 %. Die Ergeb-

nisse deuten darauf hin, dass bei der Verwendung von faseroptis
hen Temperaturmesssystemen

h

�

ohere Erw

�

armungen gemessen werden k

�

onnten, als tats

�

a
hli
h vorkommen.

Die Ergebnisse dieser Studie wurden bereits ver

�

o�entli
ht (Golombe
k et al., 2000
).

6.2.7.2 Erw

�

armung einer Hirnelektrode in einem Salzwasserphantom

In Kooperation mit der Universit

�

at Heidelberg, Klinik f

�

ur Neuro
hirurgie (Kopfklinik), wurden

im Jahr 1999 Studien mit einem kugelf

�

ormigen Salzwasserphantom dur
hgef

�

uhrt, um die Ergeb-

nisse der Arbeitsgruppe Tronnier et al. (1999b) der Kopfklinik numeris
h zu

�

uberpr

�

ufen.
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Abbildung 6.19: Numeris
hes Modell eines ku-

gelf

�

ormigen Salzwasserphantoms (links) mit ho
h-

aufgel

�

oster Tiefenhirnstimulationselektrode beste-

hend aus vier Platin-Iridium-Ringen (re
hts), die

si
h genau im Zentrum des Phantoms be�ndet.

In den experimentellen Untersu
hungen wurde in der Mitte eines kugelf

�

ormigen Salzwasserphan-

toms eine Hirns
hrittma
herelektrode platziert und mit Hilfe einer Infrarot-W

�

armebildkamera

die Erw

�

armung in drei vers
hiedenen MR-Tomographen gemessen. Bei keiner der dur
hgef

�

uhrten

Untersu
hungen konnte eine messbare Erw

�

armung festgestellt werden.

Im Rahmen einer numeris
hen Studie wurde dieses

"

Kopfmodell\ mit Elektrode in ein Helm-

holtzspulensystem eingebra
ht, um die HF-Anregung eines MR-Tomographen zu simulieren. Ab-

bildung 6.19 zeigt ein S
hnittbild dur
h das kugelf

�

ormige Kopfphantom und eine Vergr

�

o�erung

des numeris
hen Modells der Hirnelektrode.

Die modellierte Plexiglashohlkugel mit einem Dur
hmesser von 0,2 m wurde in ein dreidimen-

sionales Gitter mit 
a. 750 000 Voxeln

�

uberf

�

uhrt. Die Gitters
hrittweite wurde im Zentrum des

Phantoms auf bis zu 0,1 mm � 0,1 mm � 0,5 mm reduziert, um die Hirnelektrode, bestehend

aus vier voneinander dur
h Isolatorst

�

u
ke getrennte Platin-Iridum-Ringe, ausrei
hend genau

modellieren zu k

�

onnen.

In Anlehnung an die experimentellen Arbeiten von Tronnier et al. wurden MR-Frequenzen

von 8,3 MHz und 63,9 MHz bere
hnet, was den magnetis
hen Grundfeldst

�

arken von 0,2 T und

1,5 T der verwendeten MR-Tomographen entspri
ht. Die St

�

arke des magnetis
hen Ho
hfrequenz-

felds wurde na
h Glei
hung (6.2) entspre
hend einer HF-Pulsdauer von 1 ms und dem Flipwinkel

von 180

Æ

gew

�

ahlt.

Die Konzentration der Ko
hsalzl

�

osung wurde in

�

Ubereinstimmung mit der experimentellen Stu-

die von 1 % bis 4 % variiert. Die Leitf

�

ahigkeiten der Ko
hsalzl

�

osung wurden gem

�

a� Stogryn

(1971) den gew

�

ahlten Konzentration angepasst. Tabelle 6.8 gibt die entspre
henden Leitf

�

ahig-

keiten wieder.

Das elektrodynamis
he Problem wurde wiederum mit dem PSBCGR-Algorithmus im Frequenz-

berei
h (vgl. Abs
hnitt 2.3) mit dem Programmpaket MAFIA gel

�

ost. Aus der bere
hneten elek-

tris
hen Feldverteilung wurde die deponierte Leistung bestimmt. Eine Analyse der im Experi-

ment verwendeten Turbo Spin E
ho Sequenz ergab, dass die Gesamtdauer der HF-Einstrahlung

18,24 s betrug. Diese Zeitdauer wurde in Glei
hung (4.8) verwendet, um eine obere Grenze f

�

ur

die maximal zu erwartende Erw

�

armung an der Hirnelektrode abzus
h

�

atzen.

Tabelle 6.8 gibt die so ermittelten Ergebnisse wieder. Es zeigte si
h, dass bei zunehmender Salz-

konzentration bei 63,9 MHz die maximale Erw

�

armung von 183,2 mK auf 20,9 mK zur

�

u
kging.

Bei 8,3 MHz wurden Temperaturen von 91,2 mK bis 70,8 mK beoba
htet.

Diese Abnahme ist auf eine Zunahme der elektris
hen Wirbelstr

�

ome in den Randgebieten des

Phantoms zur

�

u
kzuf

�

uhren, was wiederum einen st

�

arkeren Abfall des elektris
hen Feldes im In-

neren des Phantoms erzeugt und damit zu niedrigeren Erw

�

armungen f

�

uhrt. Dieser E�ekt wurde

au
h s
hon bei der Kabelphantomstudie in Abs
hnitt 6.2.6 beoba
htet.
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Die bere
hneten maximalen Erw

�

armungen best

�

atigen die experimentellen Ergebnisse in der Ar-

beit von Tronnier et al. (1999b), die mit ihrem Messaufbau keine Erw

�

armung na
hweisen

konnten, da die W

�

armebildkamera aufgrund ihres Temperaturau


�

osung nur Erw

�

armungen

�

uber

150 mK registrieren kann. Im Experiment �el dazu no
h die tats

�

a
hli
he Erw

�

armung an den

Elektroden aufgrund des W

�

armetransports bei gepulstem HF-Feld deutli
h geringer aus, der bei

der Bere
hnung der maximalen Erw

�

armung verna
hl

�

assigt wurde.

Die Ergebnisse dieser Studie wurden bereits ver

�

o�entli
ht (Golombe
k et al., 1999; Go-

lombe
k & D

�

ossel, 2000; Golombe
k et al., 2000
; Golombe
k et al., 2000b; Go-

lombe
k et al., 2000a).

6.2.8 Diskussion der experimentellen und numeris
hen Ergebnisse

In den vorstehenden Abs
hnitten wurden Experimente, numeris
he Modelle und theoretis
he

�

Uberlegungen zur Problematik der Kabel- und Elektrodenerw

�

armung dur
h die Felder eines MR-

Tomographen vorgestellt. Die Ergebnisse der in den Abs
hnitten 6.2.5 und 6.2.6 numeris
hen

Studie lassen R

�

u
ks
hl

�

usse auf die in Abs
hnitt 6.1.3 vorgestellten Arbeiten und in Abs
hnitt

6.2.7 pr

�

asentierten eigenen Ergebnisse zu.

Es konnte gezeigt werden, dass mit Hilfe einer feldtheoretis
hen Abs
h

�

atzung die Amplitude der

elektris
hen Feldverteilung im Inneren eines quaderf

�

ormigen Salzwasserphantoms n

�

aherungs-

weise bere
hnet werden kann. Bei dieser Abs
h

�

atzung wurden allerdings keine Elektroden oder

Kabel im Phantom ber

�

u
ksi
htigt und es stellt si
h die Frage, inwieweit die Ergebnisse der

N

�

aherungsl

�

osung f

�

ur die Vorhersage von Erw

�

armungen bei Kabeln anwendbar sind.

Abbildung 6.20 zeigt den Ein
uss eines Kabels auf die Stromdi
hteverteilung im Inneren des

Phantoms (Modell 2). Ist kein Kabel vorhanden, so ergibt si
h ein fast kreisf

�

ormiger Wirbel-

strom. Bei vorhandenem Kabel ist zwar no
h der Wirbelstrom zu erkennen, allerdings ergeben

si
h erhebli
he Ver

�

anderungen der Wirbelstromverteilung. Es zeigen si
h z. B. au
h

�

Uberh

�

ohun-

gen der Stromdi
hte an den abisolierten Enden des Kabels. Die N

�

aherungsl

�

osung f

�

ur die elek-

tris
he Feldamplitude (6.38) ber

�

u
ksi
htigt diesen E�ekt ni
ht.

Die numeris
hen Ergebnisse in Abs
hnitt 6.2.7 zeigen beim Verglei
h mit den Feldverl

�

aufen in

Abbildung 6.13 gro�e

�

Ahnli
hkeit (C-Magnet). Die Erw

�

armung an der Kabel- oder Elektro-

denspitze nimmt zu, je weiter au�en im Phantom sie si
h be�ndet. Die Form der Tempera-

turzunahme

�

ahnelt dem elektris
hen Feldverlauf eines Phantoms ohne Elektrode. Daraus l

�

asst

NaCl-Konzentration 1 % 2 % 3 % 4 %

Leitf

�

ahigkeit 1,80 S/m 3,02 S/m 4,24 S/m 5,46 S/m

8,3 MHz 91,2 mK 73,7 mK 70,8 mK 77,8 mK

63,9 MHz 183,2 mK 80,2 mK 45,2 mK 20,9 mK

Tabelle 6.8: Absolute maximale Erw

�

armung an der Tiefenhirnstimulationselektrode im Salzwasser-

phantom im s
hlimmsten Fall na
h 18,24 s HF-Einstrahlung bei 8,3 MHz und 63,9 MHz und vier

vers
hiedenen Konzentrationen der Ko
hsalzl

�

osung im Phantom. Bei h

�

oherer Salzkonzentration steigt

die Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung und die Wirbelstr

�

ome in den

�

au�eren Berei
hen des Phantoms neh-

men zu und verringern so die Energiedeposition an der Elektrode in der Phantommitte. Die maximale

Erw

�

armung nimmt dadur
h ab.
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(a) (b)

Abbildung 6.20: Stromdi
htewirbel im Phantom ohne Kabel (a) und mit Kabel (b) bei R-

Magnetkon�guration. Ist kein Kabel im Phantom vorhanden, so ergibt si
h bis auf einige Re
exionen

am Rand ein symmetris
her kreisf

�

ormiger Wirbelstrom. Bei vorhandenem Kabel in Bild (b) zeigt

si
h eine deutli
he Ver

�

anderung des Wirbelstrommusters mit

�

Uberh

�

ohungen der Stromdi
hte an den

abisolierten Kabelenden und damit eine h

�

ohere deponierte Leistung.

si
h folgern, dass bei Kenntnis der elektris
hen Feldverteilung im Phantom au
h Aussagen

�

uber

die Erw

�

armung in Abh

�

angigkeit der Kabelposition mit der feldtheoretis
hen N

�

aherungsl

�

osung

gema
ht werden k

�

onnen.

Bei den vers
hiedenen Kabelpositionierungen ergaben si
h ausgezei
hnete Positionen bez

�

ugli
h

der Ausri
htung des magnetis
hen Grundfelds (R- oder C-Magnet), die besonders hohe spezi-

�s
he Absorptionsraten an den Kabelspitzen ergaben. Ents
heidend f

�

ur die Erw

�

armung ist der

Verlauf der Wirbelstr

�

ome im Phantom. Abbildung 6.3 zeigt den Zusammenhang zwis
hen HF-

Anregung und Wirbelstrombildung im Phantom. Beim C-Magneten verlaufen die Wirbelstr

�

ome

stets in Ebenen senkre
ht zur xy-Ebene in der die Kabel liegen. Die bere
hneten SAR-Werte

im C-Magneten liegen beim spitzen Kabelende nur man
hmal

�

uber den Werten beim 
a
hen

Kabelende und sind meistens ungef

�

ahr glei
h gro�. Die Kabel liefern im C-Magneten daher nur

einen geringen Anteil zur resultierenden Erw

�

armung. Die bere
hneten SAR-Werte w

�

aren au
h

ohne inliegende Kabel in der C-Magnetkon�guration ungef

�

ahr glei
h gro�. Beim R-Magneten

gibt es Wirbelstr

�

ome, die in der Kabelebene verlaufen und dann deutli
h h

�

ohere spezi�s
he

Absorptionsraten erzeugen (vgl. mit Tabellen 6.2, 6.3, 6.4 und 6.5).

F

�

ur Patienten folgt daraus eine einfa
he Si
herheitsregel. Bei einer MR-Untersu
hung ist die Aus-

ri
htung des statis
hen Magnetfelds zur Ebene, in der das S
hrittma
herkabel liegt, zu bea
hten.

Szenarien, in denen das Grundfeld senkre
ht zur Kabelebene ist, zeigen geringere Erw

�

armun-

gen an den Elektrodenspitzen (C-Magnet in der Phantomstudie), als statis
he Felder parallel

zur Kabelebene. Bei Kenntnis der Kabellage im K

�

orper des Patienten kann dur
h eine entspre-


hende Lagerung oder Auswahl eines MR-Tomographen mit geeigneter Bauart (unters
hiedli
he

Grundfeldri
htungen) das Risiko einer gewebes
h

�

adigenden Erw

�

armung reduziert werden.
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Erstaunli
h ist aber, dass die Kabelpositionen von Modell 1 und 2 h

�

ohere maximale SAR-Werte

ergaben als bei Modell 3. Dies ist vermutli
h dadur
h bedingt, dass in den E
ken des Phan-

toms, in denen die Kabelenden von Modell 3 zu liegen kommen, die Stromdi
hte abnimmt (vgl.

Abbildung 6.20) und au�en an den Seitenmitten des Phantoms die Stromdi
hte und damit das

elektris
he Feld seine Maximalwerte errei
ht. Das Kabel in Modell 4 liegt mit seinen Enden zwar

in Berei
hen mitunter hoher Feldst

�

arken, was aber aufgrund der senkre
ht auf den Kabelenden

stehenden Stromdi
hte nur zu einer geringen spezi�s
hen Absorptionsrate f

�

uhrt.

F

�

ur die Erw

�

armung eines Kabelendes ist daher ni
ht nur die absolute Lage des Kabelendes in

Gebieten hoher Feldst

�

arke von Bedeutung, sondern vielmehr au
h der Verlauf des Kabels entlang

der resultierenden Feldlinien. Anders ausgedr

�

u
kt spielt der Potentialunters
hied zwis
hen zwei

Punkten im Phantom mit eine Rolle, der si
h dur
h L

�

osung des Linienintegrals U =

H

~

E � ds

ergibt. Dies ist aber ni
ht das allein ents
heidende Ma�, da aufgrund dieser

�

Uberlegung bei

Modell 2 aufgrund des l

�

angeren Kabels h

�

ohere SAR-Werte zu erwarten w

�

aren, als bei Modell 1,

was aber ni
ht der Fall ist, da das Kabel bei Modell 2 etwas weiter im Inneren des Phantoms

liegt als bei Modell 1. Betra
htet man no
h einmal die Wirbelstromverteilung in Abbildung 6.20,

so ist sofort ersi
htli
h, dass Modell 4 mit einer Kabelposition exakt in der Phantommitte bei

beiden statis
hen Magnetfeldausri
htungen nur geringe SAR-Werte an den Kabelenden ergibt.

Mit diesem Hintergrund lassen si
h au
h die unters
hiedli
hen experimentellen Ergebnisse von

Lue
hinger et al. (1999) und Tronnier et al. (1999b) verstehen. Im Falle des kugelf

�

ormi-

gen Salzwasserphantoms wurde die Elektrode immer exakt im Zentrum des Phantoms platziert,

was mit der Kabelposition von Modell 4 verglei
hbar ist und na
h der obigen Argumentation

nur geringe SAR-Werte ergibt. Die Tatsa
he, dass in den Arbeiten von Lue
hinger relevante

Erw

�

armungen beoba
htet wurden liegt au
h in diesen F

�

allen an den verwendeten Kabelpositio-

nen, die mit Modell 1, 2 oder 3 verglei
hbar sind.

Bisher ungekl

�

art ers
heint die unters
hiedli
he zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung im Experi-

ment und in der numeris
hen Simulation. Abbildung 6.2 zeigt den typis
hen Temperaturverlauf

bei einer faseroptis
hen Temperaturmessung an einer Elektrodenspitze im Salzwasserphantom.

Die Temperatur errei
ht in kurzer Zeit ihr Maximum und bleibt dann auf einem konstanten Wert,

bis die MR-Sequenz beendet wird. Im Gegensatz dazu zeigt Abbildung 6.16 in der numeris
hen

Betra
htung einen exponentiellen Kurvenverlauf.

Der Unters
hied im zeitli
hen Verhalten liegt m

�

ogli
herweise in der Tatsa
he begr

�

undet, dass si
h

im Salzwasser zus

�

atzli
h zur W

�

armedi�usion eine Konvektionszone aufbaut, die einen zus

�

atz-

li
hen W

�

armeabtransport von der Elektrodenspitze erzeugt. Dieser zus

�

atzli
he W

�

armetrans-

portme
hanismus wurde bei der numeris
hen Bere
hnung ni
ht ber

�

u
ksi
htigt. Verwendet man

statt einer Ko
hsalzl

�

osung eine feste F

�

ullmasse, z. B. Agar-Agar, so werden im Experiment

au
h exponentielle Temperaturkurven gemessen, da si
h dann keine Konvektionszone an der

Elektrodenspitze ausbilden kann (Bieler, 2000).

Unter diesen Gesi
htspunkten stellen die mit dem thermodynamis
hen Algorithmus bere
hneten

maximalen Erw

�

armungen wiederum eine obere Grenze f

�

ur die Erw

�

armung an der Kabelspitze

dar, die allerdings viel genauer als die Werte der einfa
hen Abs
h

�

atzung sind.

Verglei
ht man die gemessenen maximalen Erw

�

armungen an den Kabelenden in Abs
hnitt 6.2.7.1

mit den bere
hneten Erw

�

armungen an den Kabelenden von Modell 1 in Abs
hnitt 6.2.6 bei

63,9 MHz, so zeigt si
h, dass die maximale gemessene Erw

�

armung von 7,4 K ungef

�

ahr ein Vier-

tel der Erw

�

armung von 28,9 K am Ende der MR-Sequenz bei Modell 1 ergibt. Ber

�

u
ksi
htigt

man aber, dass eher die Kabelposition 3 dem experimentellen Aufbau der Studie in Abs
hnitt
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Abbildung 6.21: MR-Aufnahme eines Kopfes mit

Tiefenhirnstimulationselektrode zur Behandlung

der Parkinsonkrankheit. Die Stimulationselektrode

wird bei diesem Verfahren im Zentrum des Kopfes

in der Thalamusregion positioniert.

6.2.7.1 entspri
ht, so muss die bei Modell 1 erhaltene Erw

�

armung no
h einmal reduziert werden,

da bei Kabelposition 3 kleinere SAR-Werte bere
hnet wurden. Au�erdem ber

�

u
ksi
htigt die

thermodynamis
he Bere
hnung keine K

�

uhlungse�ekte dur
h lokale Konvektionszonen. Damit

kann man dur
haus von einer relativ guten

�

Ubereinstimmung zwis
hen Simulation und Messung

spre
hen. Verglei
ht man diese Ergebnisse mit Werten aus der Arbeit von Lue
hinger et al.

(1999), wo Erw

�

armungen von

�

uber 30 K gemessen wurden, so zeigt si
h au
h hier eine gute

�

Ubereinstimmung der numeris
hen und experimentellen Ergebnisse.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde allerdings keine Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung von der Ka-

bell

�

ange betra
htet. Entspri
ht die Kabell

�

ange der jeweiligen Wellenl

�

ange im Salzwasserphan-

tom, so sind besonders hohe Erw

�

armungen zu erwarten (Lue
hinger, 2002). Die in dieser

Arbeit verwendeten Kabell

�

angen wurden bewusst so gew

�

ahlt, dass keine Resonanze�ekt entste-

hen. Um den Ein
uss der Kabell

�

ange auf die entstehende Erw

�

armung zu untersu
hen sind daher

weitere numeris
he Studien notwendig. Dabei m

�

ussen au
h andere Kabeleigens
haften, die das

Resonanzverhalten des Kabels beein
ussen mit ber

�

u
ksi
htigt werden.

Die numeris
he Studie in Abs
hnitt 6.2.6 konnte einen wi
htigen Beitrag zum Verst

�

andnis ex-

perimenteller Studien mit salzwassergef

�

ullten Phantomen und Elektroden im MR-Tomographen

liefern. Allerdings bleibt die Frage o�en, inwieweit diese Ergebnisse direkt auf den Mens
hen

�

ubertragbar sind und ob gefundene kritis
he Erw

�

armungen in Phantomstudien automatis
h ei-

ne Gef

�

ahrdung f

�

ur den Patienten bedeuten. Diese Frage l

�

asst si
h nur mit Hilfe ho
haufgel

�

oster

K

�

orpermodelle beantworten und wird im n

�

a
hsten Unterkapitel diskutiert.

6.3 Simulationen mit ho
haufgel

�

osten K

�

orpermodellen

Trotz der zahlrei
hen Ergebnisse numeris
her Studien mit Salzwasserphantomen bleibt die Frage

o�en, wel
he Relevanz diese Ergebnisse tats

�

a
hli
h f

�

ur Patienten besitzen. Aus diesem Grund

wurden zwei ho
haufgel

�

oste Modelle des mens
hli
hen K

�

orpers mit implantierten Elektroden

erstellt, die si
h an den vorgestellten Studien mit Salzwasserphantomen aus Abs
hnitt 6.2.7

orientieren. Im n

�

a
hsten Abs
hnitt wird ein ho
haufgel

�

ostes Kopfmodell mit implantierter Tie-

fenhirnstimulationselektrode zur Behandlung der Parkinson-Krankheit vorgestellt. Im darauf

folgenden Abs
hnitt wird ein Oberk

�

orpermodell mit Herzs
hrittma
herelektrode bes
hrieben.

Ziel der numeris
hen Untersu
hung bei beiden Modellen war die Bere
hnung der Erw

�

armung an

der Elektrodenspitze dur
h das HF-Feld in der MR-Tomographie.
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6.3.1 Tiefenhirnstimulation zur Behandlung der Parkinsonkrankheit

Die Stimulation von Hirngewebe zur Behandlung der Parkinsons
hen Krankheit und anderen

S
hmerz- oder L

�

ahmungszust

�

anden geh

�

ort heute zu den Standardverfahren der neuro
hirurgi-

s
hen Praxis (Tronnier et al., 1999a).

Bei der Tiefenhirnstimulation (Deep Brain Stimulation - DBS) wird insbesondere die Thalamus-

region, die in etwa im Zentrum des S
h

�

adels liegt, mit speziellen Hirns
hrittma
herelektroden

stimuliert. Um den Erfolg der Therapie na
h der Implantation der Elektroden und S
hrittma
her

zu

�

uberwa
hen, ist es notwendig, Bilder vom Kopf des Patienten aufzunehmen. Die Magnetreso-

nanztomographie ist aufgrund ihrer hervorragenden Bildqualit

�

at daf

�

ur besonders gut geeignet.

Abbildung 6.21 zeigt ein S
hnittbild eines Patienten mit einer Tiefenhirnstimulationselektrode.

Bei einer MR-Aufnahme setzen si
h diese Patienten aber dem Risiko der Elektrodenerw

�

armung

dur
h Leistungsaufnahme aus dem MR-HF-Feld aus. Um Risiken f

�

ur Patienten auszus
hlie-

�en wurde bereits eine experimentelle Studie mit einem kugelf

�

ormigen Salzwasserphantom in

Abs
hnitt 6.2.7 vorgestellt (Tronnier et al., 1999b), bei der keine Erw

�

armung festgestellt

werden konnte. Eigene numeris
he Untersu
hungen an einem Phantommodell untermauerten die

experimentellen Ergebnisse.

Da ein allgemeiner S
hluss von den numeris
hen und experimentellen Ergebnissen einer Phan-

tomstudie auf den mens
hli
hen K

�

orper ni
ht uneinges
hr

�

ankt m

�

ogli
h ist, wird in diesem Ab-

s
hnitt eine numeris
he Studie mit einem ho
haufgel

�

osten Modell des mens
hli
hen Kopfes vor-

gestellt, mit dem die Erw

�

armung an einer implantierten Hirnstimulationselektrode dur
h das

HF-Feld eines MR-Tomographen bere
hnet wird. Der Modellaufbau orientiert si
h dabei an der

klinis
hen Anwendung der Tiefenhirnstimulation.

Die Grundlage des numeris
hen Kopfmodells ist der MEET-Man K

�

orperdatensatz. Dies ist ein

ho
haufgel

�

ostes Computermodell des mens
hli
hen K

�

orpers, wel
hes aus

�

uber 400 Millionen

kubis
hen Voxeln von 1 mm

3

Gr

�

o�e besteht, die in 44 Gewebearten klassi�ziert sind (Sa
hse

et al., 2000b). Aus diesem K

�

orperdatensatz wurde der Kopf

"

ausges
hnitten\ und in ein

kubis
hes Gitternetz mit 0,6 m Kantenl

�

ange zentriert eingef

�

ugt. Die Gitters
hrittweite wurde

dabei zwis
hen 6 mm und 1 mm variiert, um in der Elektrodenregion im Zentrum des Kopfes

feiner aufzul

�

osen als in den umliegenden Geweberegionen oder dem Aussenraum. Insgesamt

ergab si
h so ein Gitternetz mit 
a. 3 300 000 Voxeln.

Die Elektrode wurde senkre
ht von oben in das Zentrum des Kopfes

"

implantiert\ und be-

steht aus zwei W

�

urfeln aus Platin-Iridium (Kantenl

�

ange 2 mm), die

�

uber Dr

�

ahte mit einem

Widerstand von 5 M
 am oberen Rand des Re
henvolumens verbunden sind. Dieser Wider-

stand simuliert den Eingangswiderstand des Hirns
hrittma
hers. Die Zuleitungsdr

�

ahte wurden

in eine isolierende Umh

�

ullung aus Polytetra
uoroethylene (PTFE) eingebettet. Die Geometrie

der Elektrode musste aufgrund der Modellgr

�

o�e mit

�

uber 3 000 000 Voxeln und dem dadur
h

bedingten hohen Spei
herbedarf stark vereinfa
ht werden (vgl. Abs
hnitte 5.2.7 und 6.2.7.2).

Abbildung 6.22 zeigt eine Ansi
ht des numeris
hen Modells. Die gut zu erkennende PTFE-

Isolation des Elektrodenkabels verl

�

auft parallel zur Ri
htung des statis
hen magnetis
hen Grund-

felds in z-Ri
htung. Die HF-Anregung wird dur
h zwei Helmholtzspulenpaare erzeugt. Aufgrund

der Lage des Kopfes und der Helmholtzspulenpaare stellt diese numeris
he Anordnung einen MR-

Tomographen mit R

�

ohrenmagnet (R-Magnet) dar. Die Stromst

�

arke in den Spulenpaaren wurde

so gew

�

ahlt, um eine Pulsdauer von 1 ms f

�

ur einen 180

Æ

-Puls zu erhalten.
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Abbildung 6.22: Numeris
hes Kopfmodell mit

implantierter Tiefenhirnstimulationselektrode. Die

Elektrode liegt im Zentrum des Kopfes und ist

�

uber zwei Dr

�

ahte an einen Abs
hlusswiderstand

anges
hlossen. Die Feldanregung wurde mit zwei

Helmholtzspulenpaaren realisiert. Die Zuleitung

des Elektrodenkabels liegt genau im Zentrum des

Spulensystems und zeigt in Ri
htung des stati-

s
hen magnetis
hen Grundfelds. Dies entspri
ht ei-

nem MR-Tomographen mit einem R-Magneten.

Das so de�nierte elektrodynamis
he Problem wurde im Frequenzberei
h bei drei Frequenzen

(8,3 MHz, 42,6 MHz und 63,9 MHz) mit dem PSBCGR-Algorithmus gel

�

ost (magnetis
he Grund-

feldst

�

arken von 0,2 T, 1,0 T und 1,5 T) . Aus der resultierenden elektris
hen Feldverteilung

wurde mit Glei
hung (4.7) die deponierte Leistung im Kopfmodell bere
hnet, die dann als Ein-

gabeparameter f

�

ur den thermodynamis
hen Algorithmus diente.

In Anlehnung an die vereinfa
hte MR-Sequenz des kugelf

�

ormigen Salzwasserphanoms aus Ab-

s
hnitt 6.2.7.2 wurde auf ein reales MR-Sequenztiming verzi
htet. Stattdessen wurden alle ein-

zelnen HF-Pulse der im Experiment verwendeten Turbo Spin E
ho Sequenz aufsummiert und

auf einmal eingestrahlt (hier 18,24 s Gesamt-HF-Zeit). Dies stellt f

�

ur die HF-Belastung des Pati-

enten den s
hlimmsten Fall dar. Mit dieser Annahme wurden zum einen mit Hilfe der einfa
hen

Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) und zum anderen mit dem thermodynamis
hen Algorithmus

die Erw

�

armung im Kopfmodell bere
hnet und miteinander vergli
hen.

Diese Vorgehensweise stellt eine starke Vereinfa
hung einer MR-Sequenz dar. Im Prinzip m

�

usste

die bere
hnete Leistung im Kopfmodell no
h an das Puls-Pausen-Verh

�

altnis der HF-Einstrahlung

Messpunkt Einfa
he Abs
h

�

atzung Thermodynamik

�

Ubers
h

�

atzung

in K in K in %

Elektrode 310,174 310,062 180,74

CSF 1 310,109 310,039 184,40

CSF 2 310,230 310,173 32,70

Tabelle 6.9: Verglei
h der absoluten Erw

�

armung an drei lokalen hei�en Stellen im Kopfmodell

zwis
hen der einfa
hen Abs
h

�

atzung mit dem thermodynamis
hen Algorithmus na
h einer HF-

Einstrahlung von 18,24 s Dauer (63,9 MHz) und einer Ausgangstemperatur von 310 K. Die maximale

Erw

�

armung wurde in der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit (CSF) beoba
htet und ni
ht an der Elektroden-

spitze selbst. Betra
htet man das Verh

�

altnis der Temperaturzunahme in beiden F

�

allen, so ergibt si
h

bereits na
h der kurzen Simulationsdauer eine

�

Ubers
h

�

atzung der maximalen Erw

�

armung um fast

den Faktor zwei mit der einfa
hen Abs
h

�

atzung.
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310,00 K lineare Skala >310,15 K

Abbildung 6.23: Zeitli
her Verlauf der Erw

�

armung im ho
haufgel

�

ostem Kopfmodell bere
hnet mit

dem thermodynamis
hen Algorithmus. der zeitli
he Abstand der Einzelbilder betr

�

agt 2 s. Bei der Dar-

stellung wurde diejenige S
hi
ht gew

�

ahlt (xy-Ebene), in der die maximale Erw

�

armung von 310,173 K

in der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit auftritt.

angepasst werden. F

�

ur die einfa
he Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) spielt das aber keine

Rolle, da bei angepasster Leistung au
h mit einer l

�

angeren Sequenzdauer gere
hnet werden

m

�

usste. Die Ergebnisse w

�

aren in beiden F

�

allen die glei
hen. Ni
ht so beim thermodynamis
hen

Algorithmus, da in diesem Fall dur
h die drastis
he Verk

�

urzung der Sequenzdauer ein Gro�teil

der Di�usionszeit wegf

�

allt, in der die W

�

arme mehr an das umliegende Gewebe verteilt werden

k

�

onnte. Dadur
h ergibt si
h au
h in der thermodynamis
hen Betra
htung ein

"

S
hlimmster

Fall\, zumal bei dieser Simulation au
h die Gewebeperfusion verna
hl

�

assigt wurde, die einen

zus

�

atzli
hen K

�

uhlungse�ekt erzeugt.

Der Vorteil dieser Vorgehensweise liegt in der daraus resultierenden Verk

�

urzung der ben

�

otigten

Re
henzeit, da bei der Iteration weniger Zeits
hritte notwendig sind. Dieses vereinfa
hte Verfah-

ren kann dann eingesetzt werden, wenn die Bere
hnung einer oberen S
hranke der Erw

�

armung

ausrei
hend ist. Ergeben si
h bei diesem Verfahren aber unzul

�

assige Erw

�

armungen oder sind

genauere Einbli
ke in den zeitli
hen Verlauf der Erw

�

armung w

�

ahrend einer MR-Sequenz not-

wendig, so muss das Sequenztiming explizit modelliert werden. Dies wurde bereits im Rahmen

einer Diplomarbeit am Institut f

�

ur Biomedizinis
he Te
hnik der Universit

�

at Karlsruhe (TH)

untersu
ht (Thiele, 2002) und ver

�

o�entli
ht (Golombe
k et al., 2002
; Thiele et al.,

2002).

In Tabelle 6.9 sind die Erw

�

armungen an drei ausgesu
hten Punkten im Kopfmodell angegeben.

Die erfassten Punkte be�nden si
h an der Elektrodenspitze und der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit

im vorderen und hinteren Berei
h des Gro�hirns. Alle drei Punkte stellen in den beoba
hteten

Kopfregionen die lokalen Erw

�

armungsmaxima dar. Die Ausgangstemperatur des Kopfmodells

wurde homogen mit 310 K angenommen.

Die mit der einfa
hen Abs
h

�

atzung bere
hneten Werte

�

ubersteigen die thermodynamis
he

L

�

osung in zwei F

�

allen um fast den Faktor zwei. Die maximale Erw

�

armung wird wider Erwarten

ni
ht an der Elektrode beoba
htet sondern in der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit im hinteren Berei
h

des Kopfes. Die Temperaturzunahme bleibt aber selbst bei der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung

mit 0,230 K unter der na
h der IRPA (1991) maximal zul

�

assigen Erw

�

armung im Kopf von 1,0 K
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310,00 K lineare Skala >310,15 K

Abbildung 6.24: Verglei
h zwis
hen der bere
hneten Erw

�

armung im Kopfmodell na
h 10 s HF-

Einstrahlung, die mit der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung (re
htes Bild) und dem thermodynami-

s
hen Algorithmus (linkes Bild) bere
hnet wurde. Die Ber

�

u
ksi
htigung des W

�

armetransports f

�

uhrt

sowohl zu einer Verringerung der Erw

�

armung an den lokalen

"

hei�en\ Stellen, als au
h zu einer

glei
hm

�

a�igeren Temperaturverteilung.

bei gesunden und 0,5 K bei s
hwangeren Personen. Dies gilt au
h f

�

ur die maximale Erw

�

armung

von 0,174 K an der Elektrodenspitze.

In Abbildung 6.23 ist der Zeitverlauf der Erw

�

armung bei einem S
hnitt (xy-Ebene) dur
h den

Kopf im Gro�hirn und der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit in einem Zeitraum von 0 s bis 18 s konti-

nuierli
her HF-Einstrahlung dargestellt. Ausgehend von einer homogenen Ausgangstemperatur

von 310 K wurde die zeitli
he Entwi
klung der S
hi
ht gew

�

ahlt, in der die maximale Erw

�

armung

der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit im hinteren Berei
h des Kopfes auftritt.

Abbildung 6.24 verglei
ht in einer Darstellung derselben S
hnittebene wie in Abbildung 6.23 die

Erw

�

armung des Gewebes na
h 10 s HF-Einstrahlung zwis
hen der einfa
hen Abs
h

�

atzung und

der thermodynamis
hen Betra
htung. Dur
h die W

�

armedi�usion ergibt si
h beim thermody-

namis
hen Algorithmus eine glei
hm

�

a�igere W

�

armeverteilung ohne

"

s
harfe\ Kanten zwis
hen

einzelnen Gewebeklassen.

Weitere Einbli
ke in die Temperaturverteilung erlaubt die dreidimensionale Darstellung der

Erw

�

armung des Kopfmodells na
h 18,24 s HF-Einstrahlung in Abbildung 6.25, bei der ein Teil

des Kopfes ausges
hnitten ist, so dass ein Einbli
k in das Gehirn m

�

ogli
h ist. Diese Abbildung

verdeutli
ht die Erw

�

armung der 
erebrospinalen Fl

�

ussigkeit, in der aufgrund ihrer hohen, mit

Blut verglei
hbaren Leitf

�

ahigkeit (vgl. Tabelle B.2 und B.3) ein besonders gro�er Energieverlust

statt�ndet.

Die maximale lokale Erw

�

armung an der Elektrodenspitze na
h 18,24 s HF-Einstrahlung wird in

Abbildung 6.26 wiedergegeben.

Die numeris
hen Ergebnisse des Kopfmodells entspre
hen den bere
hneten Erw

�

armungen an den

Elektroden des kugelf

�

ormigen Salzwasserphantoms in Abs
hnitt 6.2.7.2. Ausgehend von diesen

Ergebnissen ist eine MR-Tomographie unter Ber

�

u
ksi
htigung der gew

�

ahlten MR-Parameter als
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Abbildung 6.25: 3D-Darstellung der Erw

�

armung

im Kopfmodell na
h 18,24 s HF-Einstrahlung. Die

Punkte maximaler Erw

�

armung �nden si
h in der


erebrospinalen Fl

�

ussigkeit im hinteren Berei
h des

Kopfes.

ungef

�

ahrli
h bez

�

ugli
h der Erw

�

armung an der Elektrodenspitze einzustufen. Es sind keine irre-

versiblen gewebes
h

�

adigenden E�ekte zu erwarten. Da bei dieser numeris
hen Studie au�erdem

die Gewebeperfusion verna
hl

�

assigt wurde, ergibt si
h in der Realit

�

at eine weitere Verringerung

der resultierenden Temperaturzunahme.

Die Tatsa
he, dass an den Elektrodenspitzen weder in den Experimenten von Tronnier

et al. (1999b) no
h in den numeris
hen Modellen dieser Arbeit eine gesundheitli
h relevante

Erw

�

armung beoba
htet wurde, l

�

asst si
h mit den Ergebnissen aus Abs
hnitt 6.2.6 verstehen.

Da si
h bei allen untersu
hten F

�

allen die Elektrode stets im geometris
hen Zentrum des MR-

Tomographen oder Helmholtzspulensystems befand, was der Kabelposition 4 in Abs
hnitt 6.2.6

entspri
ht, wird aufgrund der dort dargestellten Zusammenh

�

ange nur eine minimale Erw

�

armung

erwartet.

Eine C-Magnetkon�guration des statis
hem Magnetfelds wurde in dieser numeris
hen Studie

ni
ht betra
htet. Ausgehend von den Ergebnissen aus Abs
hnitt 6.2.6 kann aber au
h hier ver-

mutet werden, dass si
h bei einer MR-Untersu
hung in einem C-Magneten

�

ahnli
he geringe

Erw

�

armungen bei glei
hen MR-Parametern ergeben d

�

urften.

Die Ergebnisse dieser Studie wurden bereits ver

�

o�entli
ht (Golombe
k et al., 1999; Golom-

be
k et al., 2000
; Golombe
k et al., 2000b; Golombe
k et al., 2000a; Golombe
k

et al., 2002a).

6.3.2 Erw

�

armung von Herzs
hrittma
herelektroden im MR-Tomographen

Eine oft experimentell untersu
hte Fragestellung ist die Erw

�

armung von Herzs
hrittma
herelek-

troden im MR-Tomographen. Neben Funktionsst

�

orungen der integrierten Elektronik stehen in

erster Linie gewebes
h

�

adigende Erw

�

armungen an den Elektrodenspitzen im Bli
kfeld zahlrei
her

experimenteller Untersu
hungen mit salzwassergef

�

ullten Phantomen (vgl. Abs
hnitt 6.1.3).

Bereits in Abs
hnitt 6.2.6 wurde die Frage aufgeworfen, ob diese Ergebnisse ohne Eins
hr

�

ankung

auf den Mens
hen

�

ubertragen werden k

�

onnen und damit Warnungen vor gesundheitli
hen Ge-

fahren

�

uberhaupt bere
htigt sind, wenn in Phantomstudien gewebes
h

�

adigende Erw

�

armungen
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Abbildung 6.26: Erw

�

armung an der einfa
hen

Elektrodenspitze im Kopfmodell na
h 18,24 s HF-

Einstrahlung. Die maximale Temperaturzunahme

an der Elektrode ergab si
h zu 62 mK.

na
hgewiesen wurden. In diesem Abs
hnitt wird daher ein inhomogenes ho
haufgel

�

ostes nume-

ris
he Modell eines mens
hli
hen Oberk

�

orpers mit implantiertem Herzs
hrittma
her und Stimu-

lationselektrode vorgestellt.

Das numeris
he Modell basiert auf dem MEET-Man Datensatz (Sa
hse et al., 2000a) und

besteht aus 
a. 2 200 000 Voxeln. Die Gitterau


�

osung wurde im Berei
h des Herzens auf bis zu

1,0 mm verfeinert und an der Elektrodenspitze sogar auf bis zu 0,1 mm. Die Spitze der Elektrode

wurde als Kegel modelliert, was bez

�

ugli
h der Elektrodenform eine m

�

ogli
hst ung

�

unstige Wahl

f

�

ur die entstehende Erw

�

armung darstellt, um eine obere Grenze abs
h

�

atzen zu k

�

onnen.

Der Herzs
hrittma
her wurde als quaderf

�

ormiger Kasten mit einer Kantenl

�

ange von (50 mm �

60 mm � 10 mm) in der re
hten Brusth

�

alfte modelliert. Das Elektrodenkabel mit einer L

�

ange

von 0,64 m wurde in einer S
hleife einmal um das S
hrittma
hergeh

�

ause herum- und bis an die

Herzspitze gef

�

uhrt. Am Ende des Kabels wurde eine kegelf

�

ormige Elektrodenspitze mit einer

L

�

ange von 1 mm angebra
ht, die si
h im Herzmuskelgewebe be�ndet. Das Elektrodenkabel und

die -spitze wurden aus Platin-Iridium modelliert, die Isolation des Elektrodendrahtes aus PTFE.

Abbildung 6.27 zeigt das numeris
he Modell in zwei Darstellungen. In Abbildung 6.27a ist das

gesamte numeris
he Modell zwis
hen zwei Helmholtzspulenpaaren (C-Magnet) zu sehen, mit

denen die HF-Anregung des MR-Tomographen modelliert wurde. Daneben wurde au
h die R-

Magnetkon�guration ber

�

u
ksi
htigt. Abbildung 6.27b erm

�

ogli
ht dur
h ein S
hnittbild einen

Einbli
k in den Oberk

�

orper des Modells und zeigt die Lage des Herzs
hrittma
hers und des

Elektrodenkabels. Das Herz des Patienten liegt dabei genau im Zentrum des Tomographen.

Das elektrodynamis
he Problem wurde wiederum mit dem PSBCGR-Algorithmus gel

�

ost. Bei

dieser Untersu
hung wurde eine Feldfrequenz von 63,9 MHz verwendet, was einer magnetis
hen

Grundfeldst

�

arke von 1,5 T entspri
ht. Aus der resultierenden elektris
hen Feldverteilung wurde

die spezi�s
he Absorptionsrate na
h Glei
hung (4.7) bere
hnet und daraus mit der einfa
hen

Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) die maximale Erw

�

armung an der Elektrodenspitze bestimmt.

Im n

�

a
hsten S
hritt wurde die zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung an der Elektrodenspitze mit

dem thermodynamis
hen Algorithmus bere
hnet. Dabei wurde im ersten S
hritt zun

�

a
hst die

Perfusion verna
hl

�

assigt und in einem zweiten Dur
hgang ber

�

u
ksi
htigt. Dies erm

�

ogli
hte eine
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x

z

y

(a) (b)

Abbildung 6.27: Numeris
hes Oberk

�

orpermodell mit implantiertem Herzs
hrittma
her. Bild (a)

zeigt das Oberk

�

orpermodell in der Gesamtansi
ht mit den beiden Helmholtzspulenpaaren zur Feld-

anregung in der Kon�guration eines C-Magneten. Bild (b) zeigt einen S
hnitt dur
h den Oberk

�

orper.

Der Herzs
hrittma
her liegt in der re
hten Brusth

�

alfte und ist mit der Elektrode im linken Ventrikel

�

uber ein Kabel verbunden. Aus Darstellungsgr

�

unden wurden in dieser Ansi
ht die inneren Organe,

sowie andere Strukturen bis auf den Herzmuskel und die K

�

orpermuskulatur weggelassen.

genauere Betra
htung des

"

k

�

uhlenden\ E�ekts der Dur
hblutung und sollte beim Verst

�

andnis

der experimentell beoba
hteten zeitli
hen Temperaturverl

�

aufe helfen (vgl. Abs
hnitt 6.2.1).

In dieser Studie wurden insgesamt vier numeris
he Modelle erstellt und bere
hnet und f

�

ur je-

des Modell an der Elektrodenspitze die maximalen Erw

�

armungen mit den drei angespro
henen

Verfahren (Einfa
he Abs
h

�

atzung, thermodynamis
her Algorithmus ohne und mit Gewebeper-

fusion) bere
hnet. Neben der unters
hiedli
hen Ausri
htung des magnetis
hen Grundfelds (R-

oder C-Magnet) wurde der elektris
he Kontakt zwis
hen Elektrodenkabel und Herzs
hrittma-


hergeh

�

ause als leitend oder ni
ht-leitend modelliert, was unters
hiedli
he Betriebszust

�

ande des

S
hrittma
hers darstellt.

Als MR-Sequenz wurde die in Abs
hnitt 6.2.6 erw

�

ahnte �ktive Turbo Spin E
ho Sequenz mit

einer Dauer von 2 500 s (1,0 % HF-Anteil) verwendet. Die thermodynamis
he Simulation wurde

mit Hilfe der adaptiven Zeits
hrittsteuerung f

�

ur eine Zeitdauer von 2 500 s dur
hgef

�

uhrt (vgl.

Abs
hnitt 2.5.3).

Bei der Frage na
h der

�

Ubertragbarkeit experimenteller und numeris
her Ergebnisse von Salz-

wasserphantomstudien auf den mens
hli
hen K

�

orper hilft die Betra
htung der resultierenden

elektris
hen Feldverteilung im Oberk

�

orpermodell. Es wurde bereits gezeigt, dass si
h in Salz-

wasserphantomen die elektris
hen Felder mit Hilfe einer N

�

aherungsl

�

osung na
h Glei
hung (6.38)

angeben lassen (vgl. Abbildung 6.13) und aus dem Feldverlauf Hinweise f

�

ur die Erw

�

armung an

Kabel- und Elektrodenspitzen abgeleitet werden k

�

onnen.

Abbildung 6.28 zeigt im Verglei
h zu Abbildung 6.13 den Absolutbetrag der z-Komponente
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Abbildung 6.28: Verglei
h der Absolutbetr

�

age der z-Komponente des elektris
hen Feldes im mens
h-

li
hen K

�

orper bei der Magnetresonanztomographie entlang der x-A
hse (a) und der y-A
hse (b) dur
h

die Mitte des K

�

opermodells bei einer Frequenz von 63,9 MHz im R-Magneten (rote Kurven) und C-

Magneten (gr

�

une Kurven). Im Gegensatz zu den homogen gef

�

ullten Salzwasserphantomen ergibt si
h

beim inhomogenen K

�

orpermodell eine grundvers
hiedene elektris
he Feldverteilung ohne erkennbare

Abh

�

angigkeiten (vgl. Abbildung 6.13).

des elektris
hen Feldes im Oberk

�

orpermodell bei 63,9 MHz im R- und C-Magneten. Im Gegen-

satz zu den homogen gef

�

ullten Salzwasserphantomen ergeben si
h beim inhomogenen K

�

orper-

modell abwei
hende elektris
he Feldverteilungen mit zahlrei
hen lokalen Minima und Maxima.

Dies unterst

�

utzt die Vermutung, dass Ergebnisse aus Salzwasserphantomstudien ni
ht ohne Ein-

s
hr

�

ankungen auf den Mens
hen

�

ubertragbar sind.

Tabelle 6.10 zeigt die Ergebnisse der bere
hneten maximalen Erw

�

armungen na
h einer �ktiven

Magnet Kabel max. SAR Einf. Abs
h

�

atzung Thermod. o. Perf. Thermod. m. Perf.

in W/kg in K in K in K

C leitend 5 856 41,472 0,053 0,013

C isoliert 5 142 36,288 0,046 0,011

R leitend 20 425 145,152 0,128 0,046

R isoliert 14 811 106,272 0,101 0,034

Tabelle 6.10: Maximale Leistungsabsorption und Erw

�

armung an der Spitze der Herzs
hrittma
her-

elektrode bei einer Frequenz von 63,9 MHz und einer Pulsdauer von 1 ms in vers
hiedenen Magnet-

kon�gurationen (C- und R-Magnet). Das Elektrodenkabel wurde entweder leitend mit dem Geh

�

ause

des S
hrittma
hers verbunden oder war komplett davon isoliert. Aus den maximalen SAR-Werten

wurde unter Annahme eines HF-Anteils von 1 % mit Hilfe der einfa
hen Temperaturabs
h

�

atzung

na
h Glei
hung (4.8) die Obergrenze der zu erwartenden Erw

�

armung bere
hnet. Weiterhin wurde

die maximale Erw

�

armung na
h einer MR-Sequenz mit 2 500 s Dauer mit dem thermodynamis
hen

Algorithmus ohne und mit Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion bere
hnet und den Werten der

S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung gegen

�

uber gestellt.
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Abbildung 6.29: Erw

�

armung an der Spitze der

Herzs
hrittma
herelektrode am Ende der simu-

lierten MR-Sequenz von 2 500 s Dauer bei lei-

tender Verbindung zwis
hen Elektrodenkabel und

Geh

�

ause und R-Magnetkon�guration. Die maxima-

le Erw

�

armung betr

�

agt 46 mK bei Ber

�

u
ksi
htigung

der Gewebeperfusion.

Turbo Spin E
ho MR-Sequenz mit 2 500 s Dauer. Wie erwartet liegen die Werte der einfa
hen

Abs
h

�

atzung deutli
h

�

uber den Erw

�

armungen, die mit dem thermodynamis
hen Algorithmus

bere
hnet wurden. Die Ber

�

u
ksi
htigung der Perfusion f

�

uhrt zu einer weiteren Verringerung der

maximalen Erw

�

armung an der Elektrodenspitze in jedem Fall um ungef

�

ahr den Faktor vier.

Bez

�

ugli
h der Ausri
htung des statis
hen Magnetfelds zum K

�

orpermodell ergaben si
h beim

R-Magneten h

�

ohere Erw

�

armungen als beim C-Magneten. Zus

�

atzli
h erzeugt eine leitende Ver-

bindung zwis
hen Elektrode und Geh

�

ause gr

�

o�ere Erw

�

armungen als ein vom Geh

�

ause isoliertes

Elektrodenkabel. Bei Ber

�

u
ksi
htigung der Perfusion ergibt si
h beim R-Magneten und leitender

Verbindung zwis
hen Kabel und Geh

�

ause eine maximale Erw

�

armung von 46 mK na
h 2 500 s.

Dieser Fall ist in Abbildung 6.29 dargestellt.

Abbildung 6.30 zeigt die zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung an der Spitze der Herzs
hrittma-


herelektrode w

�

ahrend der �ktiven MR-Sequenz im R- und C-Magneten mit und ohne leitender

Verbindung, sowie mit und ohne Gewebeperfusion. Ber

�

u
ksi
htigt man die Gewebeperfusion

so ergeben si
h ni
ht nur deutli
h niedrigere maximale Erw

�

armungen an der Elektrodenspitze

sondern au
h unters
hiedli
he Kurvenverl

�

aufe.

Anstatt des exponentiellen Verlaufs der Temperaturkurve bei Verna
hl

�

assigung der Gewebeper-

fusion ergibt si
h na
h kurzer Zeit ein station

�

arer Zustand der Temperatur an der Elektroden-

spitze, der si
h bis zum Ende der Sequenz trotz weiterer HF-Einstrahlung ni
ht mehr

�

andert.

Ohne Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion errei
ht die Temperaturkurve selbst na
h 2 500 s

keinen station

�

aren Zustand konstanter Elektrodentemperatur.

Dies

�

ahnelt den experimentellen Beoba
htungen in Abs
hnitt 6.2.1, bei denen bei der Tem-

peraturmessung in Salzwasserphantomen ebenfalls na
h kurzer Zeit eine station

�

are Tempera-

tur errei
ht wurde. Dieses Verhalten wurde mit der Entstehung einer Konvektionszone an der

Elektrodenspitze in Verbindung gebra
ht. Die Vermutung wird dur
h das numeris
he Ergebnis

bekr

�

aftigt, da in diesem Fall dur
h den Blut
uss eine W

�

armekonvektion hervorgerufen wurde.

Da die Ber

�

u
ksi
htigung einer Gewebeperfusion den tats

�

a
hli
hen Verh

�

altnissen im mens
hli
hen

K

�

orper entspri
ht, w

�

are es denkbar bei zuk

�

unftigen Untersu
hungen das numeris
he Verfahren

na
h Errei
hen eines station

�

aren Zustands abzubre
hen, um so Re
henzeit zu sparen.
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6.3 Simulationen mit ho
haufgel

�

osten K

�

orpermodellen
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Abbildung 6.30: Verglei
h der Erw

�

armung an der Herzs
hrittma
herelektrode mit (di
ke Linien)

und ohne (d

�

unne Linien) Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion in der C-Magnet- (a) und der R-

Magnetkon�guration (b) bei leitender Verbindung (rote Linien) zwis
hen Elektrode und S
hrittma-


hergeh

�

ause und isolierter Elektrode (gr

�

une Linien) w

�

ahrend einer MR-Sequenz von 2 500 s Dauer.

Bei Verna
hl

�

assigung der Gewebeperfusion wird die Erw

�

armung an der Elektrode

�

ubers
h

�

atzt.

Bei dieser Simulation wurde allerdings davon ausgegangen, dass das thermoregulatoris
he Sy-

stem des mens
hli
hen K

�

orpers die Bluttemperatur konstant auf 310 K gehalten hat, was ab

einer gewissen HF-Belastung ni
ht mehr ohne weiteres vorausgesetzt werden darf, da dann die

zus

�

atzli
he W

�

arme ni
ht mehr dur
h physiologis
he Massnahmen abgef

�

uhrt werden kann und

si
h der K

�

orperkern

�

uber den physiologis
hen Normalberei
h erw

�

armen kann (IRPA, 1991).

In

�

Ubereinstimmung mit der Kabelphantomstudie aus Abs
hnitt 6.2.6 zeigte si
h, dass die Ri
h-

tung des magnetis
hen Grundfelds zur Ebene in der das Elektrodenkabel verl

�

auft einen Ein
uss

auf die entstehende Erw

�

armung an der Elektrodenspitze hat. Abbildung 6.31 verdeutli
h die-

sen Zusammenhang. Allerdings hat Abbildung 6.28 gezeigt, dass der elektris
he Feldverlauf im

inhomogenen K

�

orpermodell ni
ht den Abh

�

angigkeiten na
h Glei
hung (6.38) folgt. Dies bedeu-

tet, dass si
h im mens
hli
hen K

�

orper keine globalen rotationssymmetris
hen Wirbelstr

�

ome wie

in Salzwasserphantomen ergeben (vgl. Abbildung 6.20). Die Erw

�

armung des K

�

orpers im C-

Magneten stimmt aber au
h hier vermutli
h mit der Erw

�

armung ohne Elektrode weitgehend

�

uberein, d. h. dass im C-Magneten praktis
h keine zus

�

atzli
he Erw

�

armung an der Elektroden-

spitze auftritt (vgl. Abs
hnitt 6.2.6).

Die Ergebnisse dieser Studie gaben in keinem untersu
hten Fall einen Hinweis auf eine m

�

ogli
he

gewebes
h

�

adigende Wirkung dur
h zu gro�e Erw

�

armungen der Elektrodenspitze w

�

ahrend der

simulierten MR-Sequenz. Weiterhin zeigte si
h, dass eine

�

Ubertragung der Ergebnisse von Salz-

wasserphantomstudien ni
ht ohne Eins
hr

�

ankungen m

�

ogli
h ist, da der inhomogene perfundierte

mens
hli
he K

�

orper ganz andere Rahmenbedingungen vorgibt.

Ein Hinweis auf die in dieser Studie na
hgewiesene EÆzienz der mens
hli
hen Gewebeperfusion

�ndet si
h in der Arbeit von Lue
hinger (2002), bei der in lebenden S
hweinen die Tempera-

tur in den S
hrittma
herelektroden w

�

ahrend einer MR-Sequenz gemessen wurde. Trotz teilweise

erhebli
her Temperaturzunahmen von einigen Kelvin an der Elektrodenspitze gemessen im In-

neren des Elektrodenkabels, zeigte si
h na
h der Sektion des Herzgewebes keinerlei Hinweis auf

eine thermis
he S
h

�

adigung des S
hweineherzens.
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Abbildung 6.31: Vereinfa
hte Darstellung der Wirbelstromwege im mens
hli
hen K

�

orper bei ver-

s
hiedenen Ri
htungen des statis
hen Grundfelds bei der Magnetresonanztomographie. In Bild (a)

liegt die lange K

�

orpera
hse parallel zur Ri
htung des statis
hen magnetis
hen Feldes B

0

. Der an-

gedeutete Herzs
hrittma
her mit Elektrode (blau) liegt in einer Ebene, in der au
h Wirbelstr

�

ome


ie�en. Dadur
h kommt es zu mehr Erw

�

armung als bei Bild (b), bei dem das statis
he Feld B

0

senkre
ht zur S
hrittma
herebene steht.

Daraus folgt, dass der Na
hweis einer gewebes
h

�

adigenden Erw

�

armung an der Elektrodenspitze

in einer Salzwasserphantomstudie ni
ht zu dem S
hluss f

�

uhren darf, dass dies au
h automatis
h

bei einem Patienten der Fall ist. Im mens
hli
hen K

�

orper ist daher in der Regel mit deutli
h

niedrigeren Erw

�

armungen an Elektrodenspitzen zu re
hnen, die in den meisten F

�

allen keine

gewebes
h

�

adigende Wirkung zeigen d

�

urften.

Aus dieser Studie darf allerdings keine generelle Unbedenkli
hkeitserkl

�

arung abgeleitet werden,

da nur ein Oberk

�

orpermodell mit einer m

�

ogli
hen Herzs
hrittma
her- und Kabellage simuliert

wurde. Weiterhin sind Verbesserungen bez

�

ugli
h der Modellierung des Elektrodenkabels not-

wendig, um die HF-Eigens
haften der oft spiralf

�

ormig gewi
kelten Kabel darzustellen, was im

Rahmen dieser Untersu
hungen verna
hl

�

assigt wurde. Es kann aber konstatiert werden, dass bei

der

"

normalen\ Art, die Herzs
hrittma
herkabel im K

�

orper zu verlegen, d.h. in der

"

Frontalebe-

ne\, im C-Magneten mit gro�er Si
herheit keine gewebes
h

�

adigenden Erw

�

armungen auftreten.
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6.4 Wissens
haftli
her Beitrag der Arbeit

In diesem Kapitel wurde die Erw

�

armung von Elektroden und Kabeln in Salzwasserphantomen

und dem mens
hli
hen K

�

orper dur
h die HF-Pulse eines MR-Tomographen betra
htet. Dabei

wurden na
h einer Einf

�

uhrung in die Thematik mit einigen Ausf

�

uhrungen zum Stand der For-

s
hung zun

�

a
hst eigene experimentelle Messungen an einem Oberk

�

orperphantom bes
hrieben,

mit denen die Ergebnisse anderer Arbeitsgruppen na
hvollzogen werden konnten.

Um ein tieferes Verst

�

andnis f

�

ur die in den Phantomexperimenten beoba
hteten Erw

�

armungen

zu erhalten, wurde in den folgenden Abs
hnitten eine feldtheoretis
he N

�

aherungsl

�

osung f

�

ur die

Amplitude des elektris
hen Feldes in einem quaderf

�

ormigen Plexiglasphantom abgeleitet, um

mit Hilfe der Feldverteilung eine Aussage

�

uber die Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung an Kabel- und

Elektrodenspitzen von der Positionierung im Phantom ma
hen zu k

�

onnen.

Mit Hilfe einer numeris
hen Studie als Erg

�

anzung zu den experimentellen und theoretis
hen Un-

tersu
hungen wurde die elektris
he Feldverteilung in 384 numeris
hen Modellen eines salzwas-

sergef

�

ullten quaderf

�

ormigen Plexiglasphantoms mit darinliegendem Kabel in unters
hiedli
hen

MR-Szenarien untersu
ht. Neben vier unters
hiedli
hen Kabelpositionen wurde die Ri
htung

des statis
hen Grundfelds, die Pulsdauer, die Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung und die Form der

Kabelspitze variiert.

Ein Verglei
h der numeris
hen Ergebnisse mit der theoretis
hen N

�

aherungsl

�

osung zeigte, dass

der elektris
he Feldverlauf im Phantom ab einer Leitf

�

ahigkeit der Salzl

�

osung von 0,5 S/m sehr

gut wiedergegeben werden kann. Spitze Kabelenden ergaben in vielen F

�

allen die doppelte Ener-

giedeposition an der Kabelspitze im Verglei
h zu 
a
hen Kabelenden. Die numeris
hen Ergeb-

nisse zeigten weiterhin, dass die Erw

�

armung an der Kabelspitze ni
ht nur von der Bauform

der Spitze abh

�

angen, sondern insbesondere von der Orientierung der Kabelebene bez

�

ugli
h der

Ri
htung des statis
hen magnetis
hen Grundfelds und damit der Ri
htung der resultierenden

Wirbelstr

�

ome. Kam ein Kabel in einer der Wirbelstromebenen zu liegen, so erh

�

ohte si
h die

Energiedeposition an der Kabelspitze. Besonders gro�e Werte wurden erzielt, wenn das Kabel

entlang der Wirbelstromlinien lag. Diese Werte erh

�

ohten si
h weiter je weiter au�en im Phantom

das Kabel zu liegen kam.

Daraus folgte automatis
h die Ableitung einiger Verhaltensregeln zur Minimierung der Risiken

f

�

ur Patienten mit Implantaten w

�

ahrend einer MR-Untersu
hung. Wenn die Lage des Implantats

bekannt ist, so kann dur
h eine entspre
hende Lagerung des Patienten unter Ber

�

u
ksi
htigung

der magnetis
hen Grundfeldri
htung eine Reduktion der Erw

�

armung an der Elektrodenspitze

errei
ht werden. Wenn eine ges
hi
kte Lagerung des Patienten ni
ht m

�

ogli
h ist, so kann dur
h

die Wahl eines MR-Tomographen mit anderer Bauform und Grundfeldri
htung eine Risikomi-

nimierung versu
ht werden.

Mit Hilfe einer einfa
hen Abs
h

�

atzung wurde bei einigen ausgesu
hten numeris
hen Modellen

eine obere Grenze f

�

ur die Erw

�

armung an der Kabelspitze bere
hnet und mit den Ergebnissen des

thermodynamis
hen Algorithmus vergli
hen. Es zeigte si
h, dass die bere
hneten Erw

�

armungen

bei Ber

�

u
ksi
htigung des W

�

armetransports im Salzwasserphantom mit den Ergebnissen eigener

und anderer experimenteller Studien verglei
hbar sind.

Die numeris
hen Ergebnisse wurden im folgenden auf zwei experimentelle Arbeiten mit Salz-

wasserphantomen und Elektroden

�

ubertragen, die zu unters
hiedli
hen Ergebnissen und Bewer-

tungen der Gef

�

ahrdung f

�

ur Patienten kamen. Es zeigte si
h, dass die experimentell gefundenen

Abh

�

angigkeiten der Erw

�

armung mit Hilfe der numeris
hen Ergebnisse best

�

atigt und aufgekl

�

art
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werden konnten. Der bereits dur
h die numeris
he Studie abgeleitete Zusammenhang zwis
hen

Kabelposition und -verlauf im Phantom und magnetis
her Grundfeldri
htung konnte die un-

ters
hiedli
hen Aussagen der experimentellen Studien dur
h eine Betra
htung der jeweiligen

experimentellen Bedingungen neu bewerten. Dies l

�

asst si
h nun au
h auf andere experimentelle

Studien

�

ubertragen.

Das Kapitel s
hlie�t mit der Vorstellung zweier numeris
her Studien mit ho
haufgel

�

osten

Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers. Im Rahmen dieser Studien wurde die Erw

�

armung

von Tiefenhirnstimulations- und Herzs
hrittma
herelektroden dur
h HF-Pulse bei der MR-

Tomographie untersu
ht. Es zeigte si
h, dass in keinem untersu
hten Modell eine gewebes
h

�

adi-

gende Erw

�

armung na
hgewiesen werden konnte. Eine gezielte Untersu
hung des K

�

uhlungse�ek-

tes der Gewebedur
hblutung zeigte dass die W

�

armekonvektion dur
h den Blut
uss im mens
hli-


hen K

�

orper einen ents
heidenden Beitrag zur Abk

�

uhlung an Elektrodenspitzen leistet und auf

keinen Fall verna
hl

�

assigt werden darf.

Die Ergebnisse dieses Kapitels ma
hen besonders auf die Probleme bei der Bewertung expe-

rimenteller Resultate aus Salzwasserphantomstudien aufmerksam. Eine genauere Analyse der

elektris
hen Feldverteilungen in Phantomen und den mens
hli
hen K

�

orpermodellen ergaben sehr

unters
hiedli
he Feldverl

�

aufe. Die homogen gef

�

ullten Phantome erm

�

ogli
hen die Ausbildung von

gro�en globalen Wirbelstromgebieten, die im mens
hli
hen K

�

orper so ni
ht wiederzu�nden sind.

Dadur
h sind die gemessenen Erw

�

armungen an den Elektroden in Phantomen deutli
h gr

�

o�er. Da

bei Salzwasserphantomen keine W

�

armekonvektion dur
h eine Blutstr

�

omung ber

�

u
ksi
htigt wird,

sondern si
h nur lokale Konvektionszonen ausbilden, fehlt bei diesen experimentellen Studien

ein wi
htiger Abk

�

uhlungsme
hanismus, der zus

�

atzli
h zu den h

�

oheren gemessenen Temperatu-

ren beitr

�

agt. Salzwasserphantome

�

ubers
h

�

atzen daher die Erw

�

armungse�ekte in einem hohen

Ma� und m

�

ussen in den meisten F

�

allen als ungeeignet f

�

ur eine Analyse der Patientensi
herheit

eingestuft werden.

Aus diesen Gr

�

unden muss die Aussagekraft von experimentellen Messungen an Phantomen zur

Bewertung von Risiken f

�

ur Patienten neu

�

uberda
ht werden und damit au
h geltende Si
her-

heitsbestimmungen. Die numeris
hen Ergebnisse dieser Arbeit geben Hinweise darauf, dass die

tats

�

a
hli
h resultierenden Erw

�

armungen an Elektroden in vielen F

�

allen als unbedenkli
h ein-

gestuft werden k

�

onnen. MR-Untersu
hungen s
heinen bei vielen Patienten mit Implantaten

m

�

ogli
h zu sein, insbesondere wenn der Lagerung eines Patienten im MR-Tomographen be-

sondere Aufmerksamkeit gewidmet wird. Um diese Vermutungen zu best

�

atigen sind aber no
h

weitere Untersu
hungen notwendig.
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Kapitel 7

Magnetis
he Gradientenfelder bei

der Magnetresonanztomographie

7.1 Einf

�

uhrung

7.1.1 Gradientenfelder und Bildgebung

Zus

�

atzli
h zum statis
hen magnetis
hen Feld und dem Ho
hfrequenzfeld werden bei der MR-

Tomographie no
h magnetis
he Gradientenfelder w

�

ahrend einer MR-Sequenz ges
haltet. Diese

Felder dienen dazu, dem Resonanzsignal aus dem Patientenk

�

orper eine eindeutige Ortsinfor-

mation hinzuzuf

�

ugen. Dazu werden drei Gradientenspulensysteme verwendet, deren Felder das

statis
he Magnetfeld, wel
hes hier in z-Ri
htung orientiert ist,

�

uberlagern und so entlang der

drei Raumri
htungen x, y und z unters
hiedli
he statis
he Magnetfeldst

�

arken erzeugen. Typis
he

Werte f

�

ur die Gradientenfeldst

�

arken liegen im Berei
h von 5 mT/m bis 40 mT/m.

Die Selektion einer S
hi
ht im Patientenk

�

orper wird mit dem z-Gradienten dur
hgef

�

uhrt

1

. Der

z-Gradient G

z

=

�B

z

�z

wird w

�

ahrend der HF-Anregung ges
haltet und sorgt daf

�

ur, dass in jeder

Ebene in z-Ri
htung das statis
he Magnetfeld eine andere St

�

arke hat und damit die Pr

�

azessions-

frequenz der Spins vers
hieden ist:

!

l

(z) = 
 � (B

0

+G

z

� z) = 
 � (B

0

+

�B

z

�z

� z) : (7.1)

Wird ein Feldgradient in z-Ri
htung ges
haltet, so werden dur
h die HF-Anregung nur die Spins

ausgelenkt, die die passende Pr

�

azessionsfrequenz besitzen. Die Steilheit des z-Gradienten und

die Bandbreite des HF-Pulses legen dabei die Di
ke der resonanten S
hi
ht fest.

Der y-Gradient G

y

=

�B

z

�y

dient zur Kodierung der Phaseninformation und wird zwis
hen dem

anregenden HF-Puls und dem Auslesen der Antennensignale ges
haltet. Ist der y-Gradient aus-

ges
haltet, so pr

�

azedieren alle Spins in Phase. Wird der y-Gradient einges
haltet, so pr

�

azedieren

1

Die Wahl der Raumri
htungen erfolgt hier den g

�

angigen Konventionen entspre
hend. Die Raumri
htungen

k

�

onnen aber au
h anders benannt werden.
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die Spins entlang des Phasenkodiergradienten unters
hiedli
h s
hnell. Dur
h die unters
hiedli-


hen Phasenvers
hiebungen der Spins kann so die y-Koordinate kodiert werden. Der Phasen-

drehwinkel '

p

ist abh

�

angig von der Dauer T

y

des y-Gradienten (D

�

ossel, 2000):

'

p

(y) = �
 �G

y

� y � T

y

: (7.2)

Der x-Gradient G

x

=

�B

z

�x

dient zur Kodierung der Frequenzinformation und wird w

�

ahrend

des Auslesens der Antennensignale ges
haltet. Dieser Gradient f

�

uhrt zu einer Variation des

Magnetfeldes in x-Ri
htung und damit zu unters
hiedli
hen Pr

�

azessionsfrequenzen der Spins

entlang der Frequenzkodierri
htung:

!

l

(x) = 
 � (B

0

+G

x

� x) = 
 � (B

0

+

�B

z

�x

� x) : (7.3)

Es muss jedo
h ber

�

u
ksi
htigt werden, dass f

�

ur die Bildgebung nur die lokale

�

Anderung des

statis
hen Magnetfeldes dur
h die Komponente �B

z

der einzelnen Gradienten wi
htig ist, die

Spulensysteme aber au
h zus

�

atzli
he Magnetfeldkomponenten �B

x

und �B

y

erzeugen. Diese

Komponenten der Gradienten werden ni
ht f

�

ur die Bildgebung genutzt, induzieren aber trotz-

dem Str

�

ome im K

�

orper des Patienten. Daher m

�

ussen au
h diese Komponenten bei einer Be-

tra
htung der Auswirkungen der magnetis
hen Gradientenfelder bei der MR-Tomographie mit

ber

�

u
ksi
htigt werden. So ergibt si
h f

�

ur den magnetis
hen Feldgradienten G ein Tensor mit

neun Komponenten:

G =

2

6

6

6

4

�B

x

�x

�B

x

�y

�B

x

�z

�B

y

�x
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�B

y

�z

�B

z

�x

�B

z

�y

�B

z

�z
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=
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y

y
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z
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G

x

z

G

y

z

G

z

z

3

7

5

: (7.4)

Abbildung 7.1 zeigt den s
hematis
hen Aufbau eines x- und eines z-Gradientensystems mit

den jeweils erzeugten Feldgradienten. Das x- und das y-Gradientensystem werden in dieser

Abbildung mittels vier Sattelspulen aufgebaut, die die Gradientenst

�

arke B

z

in x- und y-Ri
htung

beein
ussen. Der z-Gradient wird dur
h zwei kreisf

�

ormige parallele Spulen erzeugt, die senkre
ht

zur z-A
hse angeordnet sind. Weitere Informationen

�

uber den Aufbau und die S
haltung der

Gradientenfelder �nden si
h bei D

�

ossel (2000), Morneburg (1995) und Chen und Hoult

(1989).

7.1.2 Gefahren dur
h magnetis
he Gradientenfelder

Moderne Bildgebungsverfahren erfordern starke Gradientenfelder, die sehr s
hnell an- und ab-

ges
haltet werden k

�

onnen. Die Rampenzeiten beim An- und Abs
halten eines Gradienten liegen

heutzutage im Berei
h von 1 ms oder sogar darunter (D

�

ossel, 2000). Innerhalb dieser Zeit

errei
ht der Gradient seine volle St

�

arke und bleibt je na
h Pulssequenz f

�

ur einge Millisekunden

stehen und f

�

allt dana
h wieder ab. W

�

ahrend der An- und Abstiegszeiten der Gradientenfelder

werden im K

�

orper des Patienten Str

�

ome induziert, da si
h nur zu diesen Zeitpunkten der Fluss

der magnetis
hen Induktion

~

B dur
h den K

�

orper

�

andert und dann na
h dem Induktionsgesetz,

wel
hes si
h in Glei
hung (2.1) wieder�ndet, ein elektris
hes Wirbelfeld und damit Str

�

ome im

K

�

orper des Patienten induziert.
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7.1 Einf

�

uhrung
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Abbildung 7.1: Beispiel f

�

ur m

�

ogli
he Gradientenspulenformen zur Erzeugung einer zus

�

atzli
hen orts-

abh

�

angigen Magnetfeldkomponente, die das statis
he Grundfeld B

0

�

uberlagert. Der x-Gradient in

Bild (a) wird hier von vier Sattelspulen erzeugt, die eine zus

�

atzli
he Magnetfeldkomponente B

z

(x)

bewirken, die entlang der x-A
hse ihre St

�

arke

�

andert. Der y-Gradient wird ebenfalls mit einem Sat-

telspulensystem erzeugt, wel
hes einem um 90

Æ

um die z-A
hse rotierten x-Gradientenspulensystem

entspri
ht. Der z-Gradient in Bild (b) wird dur
h zwei kreisf

�

ormige Spulen erzeugt. In beiden Abbil-

dungen ist die jeweilige Strom
ussri
htung dur
h die Spulen mit hellblauen Pfeilen markiert.

Der E�ekt dieser induzierten Str

�

ome ist ma�gebli
h von dem Frequenzgehalt des Gradientenpul-

ses abh

�

angig. Bei Rampenanstiegs- und Rampenabfallszeiten im Berei
h unter einer Millisekunde

und Repetitionszeiten von einigen Millisekunden enthalten die Gradientenpulse oft Glei
hanteile

und Frequenzen bis in den Kilohertzberei
h. In diesem Frequenzberei
h muss in erster Linie mit

der Stimulation von Muskel- und Nervengewebe gere
hnet werden. Die dur
h die Gradienten

verursa
hten Energieverluste im Gewebe sind aufgrund der niedrigen Frequenzen sehr gering

und verursa
hen keine relevante Erw

�

armung. In Abs
hnitt 4.2.2 werden die physiologis
hen

Hintergr

�

unde der Muskel- und Nervenstimulation ausf

�

uhrli
h bes
hrieben.

Die Stimulation von ober


�

a
hli
her Muskulatur s
heint auf den ersten Bli
k ni
ht weiter gef

�

ahr-

li
h zu sein. Denno
h k

�

onnen dabei Bewegungsartefakte im MR-Bild dur
h die unerw

�

uns
hte

Bewegung des Patienten verursa
ht werden. Ein gr

�

o�eres Problem ist aber, dass sol
he Stimula-

tionen f

�

ur den Patienten

�

au�erst s
hmerzhaft sein k

�

onnen. In der Literatur �nden si
h Beri
hte

�

uber die experimentelle Untersu
hung von Auswirkungen vers
hiedener Gradientenpulsdauern,

Spulenkon�gurationen und Feldst

�

arken an freiwilligen Testpersonen z. B. bei Nyenhuis et al.

(1999).

Neben der mitunter s
hmerzhaften Stimulation von Skelettmuskulatur k

�

onnen Gradientenfelder

bei entspre
hender St

�

arke au
h tieferliegende Strukturen wie z. B. den Herzmuskel errei
hen

und im ung

�

unstigsten Fall dur
h eine unerw

�

uns
hte Stimulation der Herzmuskulatur zum Kam-

mer
immern und damit zum Tod des Patienten f

�

uhren. Au
h wenn es heute te
hnis
h m

�

ogli
h

ist, immer s
hnellere und st

�

arkere Gradientenspulensysteme zu entwi
keln, muss in jedem Fall

si
hergestellt werden, dass w

�

ahrend einer MR-Sequenz die Si
herheitsgrenzwerte eingehalten

werden (ICNIRP, 1998). In Abs
hnitt 4.3.2 werden die grundlegenden Basisgrenzwerte f

�

ur die

maximal zul

�

assigen Stromdi
hten im K

�

orper angegeben, die bei einer Frequenz von 1 kHz f

�

ur

beru
i
h exponierte Personen 10 mA=m

2

ni
ht

�

ubers
hreiten d

�

urfen.
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Anhand von experimentellen Studien und theoretis
hen

�

Uberlegungen versu
hen vers
hiedene

Autoren, Zusammenh

�

ange zwis
hen Gradientenfeldst

�

arke, Pulsdauer und -frequenz zu erarbei-

ten, um die Gef

�

ahrdung von Patienten a priori abs
h

�

atzen und zul

�

assige Grenzwerte f

�

ur Gradien-

tensysteme ableiten zu k

�

onnen (Irni
h & S
hmitt, 1995; Nyenhuis et al., 1997; Bowtell

& Bowley, 2000). Dar

�

uber hinaus ist es m

�

ogli
h mit Hilfe der numeris
hen Feldtheorie Gra-

dientenpulsformen zu untersu
hen. Allerdings �nden si
h dar

�

uber bisher nur wenig Studien in

der Literatur. In einer Arbeit von

�

Simuni

�


 et al. aus dem Jahr 1996 wird eine einfa
hen

Gradientenpulsform mit einem grob aufgel

�

osten Torsomodell untersu
ht. Diese Methode und

die in dieser Arbeit daraus entwi
kelten Erweiterungen und numeris
hen Verfahren werden im

folgenden vorgestellt.

7.1.3 Numeris
he Bere
hnung von Gradientenpulsen

Die numeris
he Bere
hnung der dur
h Gradientenpulse induzierten Str

�

ome ist zun

�

a
hst ni
ht

einfa
h im Frequenzberei
h m

�

ogli
h, da die anregenden Gradientenpulsformen ni
ht sinusf

�

ormig

sind. Die M

�

ogli
hkeit, das Problem im Zeitberei
h zu betra
hten, s
heitert in der Regel an dem

restriktiven Stabilit

�

atskriterium f

�

ur die maximal zul

�

assige stabile Zeits
hrittweite f

�

ur die Itera-

tion im Zeitberei
h na
h Glei
hung (2.59). Bei Gradientenpulsdauern im Millisekundenberei
h

ergeben si
h bei maximal zul

�

assigen Zeits
hritten von einigen Pikosekunden mehrere Millionen

Zeits
hritte (vgl. mit Tabelle 2.1), was in einer Re
henzeit von mehreren Monaten resultieren

w

�

urde.

Da au
h diese M

�

ogli
hkeit auss
heidet, muss die Pulsform in eine Fourierreihe entwi
kelt wer-

den. Anhand der Reihenentwi
klung ist es m

�

ogli
h, die Pulsform mit einer Auswahl an Harmo-

nis
hen darzustellen und jede einzelne Frequenz als sinusf

�

ormige Anregung mit dem Frequenz-

berei
hsl

�

oser W3 von MAFIA zu bere
hnen. In der Arbeit von

�

Simuni

�


 et al. (1996a) wurde

dieser Ansatz zum ersten Mal umgesetzt. Allerdings wurde in dieser Arbeit keine explizite Fou-

rierzerlegung der Gradientenpulsform und FourierkoeÆzienten dur
hgef

�

uhrt, sondern es wurden

nur die ber

�

u
ksi
htigten Frequenzen der Harmonis
hen angegeben. Dar

�

uber hinaus enth

�

alt diese

Studie nur die Betra
htung einer einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform.

In den folgenden Abs
hnitten wird daher die Fourierzerlegung von Gradientenpulsen ausf

�

uhr-

li
h bes
hrieben. Zun

�

a
hst wird eine Zerlegung f

�

ur den einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpuls

angegeben und dana
h eine Zerlegung f

�

ur einen doppelten trapezf

�

ormigen Gradientenpuls. Mit

beiden Pulsformen werden Simulationsre
hnungen mit einem ho
haufgel

�

osten numeris
hen Mo-

dell eines mens
hli
hen Oberk

�

orpers dur
hgef

�

uhrt und bei jeder ber

�

u
ksi
htigten harmonis
hen

Frequenz der Pulsformen die maximale Stromdi
hte im Herzmuskel erfasst. Als Parameter f

�

ur

die Gradientenpulsformen dienen zum einen die Angaben aus

�

Simuni

�


 et al. (1996a), zum

anderen werden Werte in der Gr

�

o�enordnung aktueller klinis
her Sequenzen verwendet. Aus den

Einzelre
hnungen werden die maximalen Summenstromdi
hten bere
hnet und mit den zul

�

assi-

gen Grenzwerten vergli
hen. Eine Diskussion

�

uber Grenzen und M

�

ogli
hkeiten dieses Verfahrens

s
hlie�t das Kapitel ab.

Teile dieser u. a. als Studienarbeit am Institut f

�

ur Biomedizinis
he Te
hnik der Universit

�

at

Karlsruhe (TH) dur
hgef

�

uhrten Arbeit wurden bereits publiziert (Ri
k et al., 2002).
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7.2 Fourierreihenentwi
klung von Gradientenpulsen

Jede periodis
he Funktion in der Zeit mit der Periodendauer T kann in eine Fourierreihe ent-

wi
kelt werden (Bron

�

stejn & Semendjaev, 1991). Mit dem Zusammenhang ! =

2�

T

ergibt

si
h folgende Reihenentwi
klung:

f(t) =

a

0

2

+

1

X

n=1

(a

n


os (n!t) + b

n

sin (n!t)) : (7.5)

Die S
hwierigkeit bei der Fourierreihenentwi
klung ist die Bestimmung der FourierkoeÆzienten

a

0

, a

n

und b

n

, bei deren Bere
hnung Produktintegrale aus der darzustellenden Funktion f(t)

mit Sinus- oder Kosinusfunktionen zu l

�

osen sind.

Oft geben si
h dur
h die Symmetrieeigens
haften der Ausgangsfunktion f(t) Vereinfa
hungen

bez

�

ugli
h der FourierkoeÆzienten. So vers
hwinden bei geraden Funktionen die KoeÆzienten

b

n

und bei ungeraden Funktionen die KoeÆzienten a

0

und a

n

. Der KoeÆzient a

0

stellt den

Glei
hanteil der Ausgangsfunktion f(t) dar. Der Glei
hanteil einer Pulsform tr

�

agt ni
ht zu der

Entstehung von Wirbelstr

�

omen bei.

Die harmonis
hen Frequenzen n � ! = n � 2�=T ergeben si
h aus der Gesamtdauer T der Gradi-

entenpulsform. Eine weiterf

�

uhrende Darstellung der Grundlagen der Fourierreihenentwi
klung

�ndet si
h in Anhang A.3.

Zur n

�

aherungsweisen Darstellung einer Funktion rei
ht es im allgemeinen aus, nur einige wenige

Terme der Reihenentwi
klung (7.5) zu ber

�

u
ksi
htigen. Dabei ist es zwe
km

�

a�ig, diejenigen

Terme auszuw

�

ahlen, die

�

uber die betragsm

�

a�ig gr

�

o�ten FourierkoeÆzienten a

n

und b

n

verf

�

ugen,

da diese als Gewi
htsfaktoren f

�

ur die einzelnen Reihenterme fungieren und die Darstellung der

approximierten Funktion f(t) am meisten beein
ussen.

7.2.1 Fourierreihe einer einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform

Abbildung 7.2a zeigt eine einfa
he trapezf

�

ormige Gradientenpulsform, wie sie in vielen MR-

Sequenzen Verwendung �ndet. Um die Fourierreihenentwi
klung zu vereinfa
hen, wurde die

Pulsform a
hsensymmetris
h zur y-A
hse ausgeri
htet. Die Pulsform hat eine Rampenanstiegs-

und Rampenabfallszeit von b � a. Die Maximalamplitude betr

�

agt B bei einer Periodendauer

T . Um diese Gradientenpulsform in eine Fourierreihe entwi
keln zu k

�

onnen, ist es zun

�

a
hst

notwendig, die Pulsform dur
h eine st

�

u
kweise de�nierte Funktion f(t) darzustellen:

f(t) =

8

>

>

>

>

>

>

<

>

>

>

>

>

>

:

0 �

T

2

� t � �b

B

b�a

� (t+ b) �b < t < �a

B �a � t � a

B

a�b

� (t� b) a < t < b

0 b � t �

T

2

: (7.6)

Ausgehend von dieser st

�

u
kweise de�nierten Funktion f(t) k

�

onnen die FourierkoeÆzienten a

0

und a

n

bere
hnet werden. Die KoeÆzienten b

n

sind glei
h Null, da die Funktion f(t) gerade
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Abbildung 7.2: Beispiel f

�

ur eine Fourierrekonstruktion eines einfa
hen trapezf

�

ormigen MR-

Gradientenpulses. Die Pulsform wurde in der s
hematis
hen Zei
hnung (a) so angeordnet, dass sie

symmetris
h um t = 0 s ist, was die Fourierreihenentwi
klung vereinfa
ht. Die 
harakteristis
hen

Gr

�

o�en, wie die Zeitpunkte f

�

ur den beginnenden Rampenabfall a = 0,4 ms und das Rampenende

b = 0,7 ms, die Gesamtpulsdauer T = 2,8 ms, sowie die St

�

arke des Gradientpulses B = 10 mT/m

sind in der Zei
hnung mit angegeben. Die Steilheit der Rampe betr

�

agt 
a. 33,3 mT/(m�ms). Bild (b)

zeigt die Rekonstruktion der Rampenfunktion mit Hilfe einer Fourierreihentwi
klung bis zur f

�

unften

Ordnung.

ist. Der komplette Re
henweg be�ndet si
h in Anhang A.3.1. F

�

ur die FourierkoeÆzienten ergibt

si
h:

a

0

=

2B � (b+ a)

T

;

a

n

=

B � T

(b� a) � �

2

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n

2

:

Daraus ergibt si
h als Reihenentwi
klung f

�

ur die einfa
he trapezf

�

ormige Gradientenpulsform:

f(t) =

B � (b+ a)

T

+

B � T

(b� a) � �

2

�

1

X

n=1

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n

2

� 
os (n!t)

�

: (7.9)

Abbildung 7.2b zeigt die Fourierreihenentwi
klung eines einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradienten-

pulses na
h Glei
hung (7.9) mit einer Periodendauer von T = 2; 8 ms, einer maximalen Gradien-

tenst

�

arke von B = 10 mT/m und den Zeitparametern a = 0; 4 ms und b = 6; 0 ms. Die Steilheit

der Rampe betr

�

agt 
a. 33,3 mT/(m�ms). In der Darstellung wurden alle Harmonis
hen bis zur

f

�

unften Ordnung inklusive ber

�

u
ksi
htigt.

7.2.2 Fourierreihe einer doppelten trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform

Abbildung 7.3a zeigt eine doppelte trapezf

�

ormige Gradientenpulsform, die z. B. bei Gradienten-

e
ho Sequenzen verwendet wird (D

�

ossel, 2000). Bei einer Turbo Spin E
ho Sequenz kommen
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Abbildung 7.3: Beispiel f

�

ur eine Fourierrekonstruktion eines doppelten trapezf

�

ormigen MR-

Gradientenpulses. Die Pulsform wurde in der s
hematis
hen Zei
hnung (a) so angeordnet, dass sie

symmetris
h zum Ursprung ist, was die Fourierreihenentwi
klung vereinfa
ht. Die 
harakteristis
hen

Gr

�

o�en, wie die Zeitpunkte f

�

ur das Ende des Rampenanstieges a = 0,1 ms, der Beginn des Rampen-

abfalls b = 1,5 ms und das Ende des Rampenabfalls 
 = 1,6 ms, die Gesamtpulsdauer T = 9,0 ms,

sowie die St

�

arke des Gradientpulses B = 16 mT/m sind in der Zei
hnung mit angegeben. Die ma-

ximale Steilheit der Rampe zum Zeitpunkt t = 0 s betr

�

agt 160,0 mT/(m�ms). Bild (b) zeigt die

Rekonstruktion der Pulsform mit Hilfe einer Fourierreihenentwi
klung bis zur elften Ordnung.

au
h doppelte trapezf

�

ormige Pulsformen vor, allerdings ist bei diesem Sequenztyp die zweite

H

�

alfte der Pulsform, die zur S
hi
htselektion verwendet wird, nur halb so gro�. Dies

�

andert

aber ni
hts am Rampenanstieg, dessen Steilheit ents
heidend f

�

ur die im mens
hli
hen K

�

orper

induzierten Str

�

ome ist.

Um die Fourierreihenentwi
klung zu vereinfa
hen, wurde die Pulsform punktsymmetris
h zum

Ursprung ausgeri
htet. Die Pulsform hat zwei unters
hiedli
he Rampenanstiegs- und Rampen-

abfallszeiten von a und 
� b. Die Maximalamplitude betr

�

agt B bei einer Periodendauer T . Um

diese Gradientenform dur
h eine Fourierreihe darstellen zu k

�

onnen, ist es zun

�

a
hst notwendig,

au
h diese Pulsform dur
h eine st

�

u
kweise de�nierte Funktion f(t) darzustellen:

f(t) =

8

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

<

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

:

0 �

T

2

� t � �


B

b�


� (t+ 
) �
 < t < �b

�B �b � t � �a

B

a

� (t) �a < t < a

B a � t � b

B

b�


� (t� 
) b < t < 


0 
 � t �

T

2

: (7.10)

Ausgehend von dieser st

�

u
kweise de�nierten Funktion f(t) k

�

onnen die FourierkoeÆzienten b

n

bere
hnet werden. Die KoeÆzienten a

0

und a

n

sind glei
h Null, da die Funktion f(t) in diesem
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Abbildung 7.4: Positionierung des ho
hauf-

gel

�

osten Oberk

�

orpermodells im Gradientenspulen-

system mit einem Radius von r = 0,4 m. Die Po-

sition des K

�

orpermodells wurde entspre
hend der

Lage w

�

ahrend einer MR-Untersu
hung des Kopf-

es gew

�

ahlt. Bei dieser Positionierung kommt das

Herz des K

�

orpermodells genau in der Mitte einer

z-Gradientenspule zu liegen, was besonders hohe

Wirbelstromdi
hten in der Herzgegend erzeugt.

x

z

y

Fall ungerade ist. Der komplette Re
henweg be�ndet si
h in Anhang A.3.2. F

�

ur die Fourierko-

eÆzienten ergibt si
h na
h einigen Zwis
henre
hnungen:

b

n

=

B � T

�

2

�

1

n

2

�

�

sin (n!
)� sin (n!b)

b� 


+

sin (n!a)

a

�

:

Daraus ergibt si
h als Reihenentwi
klung f

�

ur die doppelte trapezf

�

ormige Gradientenpulsform:

f(t) =

B � T

�

2

�

1

X

n=1

��

sin (n!
)� sin (n!b)

n

2

� (b� 
)

+

sin (n!a)

n

2

� a

�

� sin (n!t)

�

: (7.12)

Abbildung 7.3b zeigt die Fourierreihenentwi
klung eines einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradienten-

pulses na
h Glei
hung (7.12) mit einer Periodendauer von T = 9; 0 ms, einer maximalen Gradien-

tenst

�

arke von B = 16 mT/m und den Zeitparametern a = 0; 1 ms, b = 1; 5 ms und 
 = 1; 6 ms.

Die maximale Steilheit der Rampe zum Zeitpunkt t = 0 s betr

�

agt 160,0 mT/(m�ms)und ist

damit um den Faktor 4,8 gr

�

o�er als die Steilheit der in Abbildung 7.2 gezeigten einfa
hen

trapezf

�

ormigen Rampenfunktion. In der Darstellung wurden alle Harmonis
hen bis zur elften

Ordnung inklusive ber

�

u
ksi
htigt.

7.3 Numeris
he Modellierung

7.3.1 Aufbau des numeris
hen Modells

Abbildung 7.4 zeigt das numeris
he Modell, mit dem die Entstehung von Wirbelstr

�

omen im

mens
hli
hen K

�

orper dur
h ges
haltete MR-Gradientenfelder bere
hnet wurde. Das ho
hauf-

gel

�

oste Modell eines Oberk

�

orpers wurde mit einem Gradientenspulensystem bestehend aus Sat-

telspulensystemen f

�

ur den x- und den y-Gradienten und einem Spulenpaar f

�

ur den z-Gradienten

umgeben.

Diese spezielle Kombination der Gradientenspulen wird au
h

"

Golay\-Gradientensystem ge-

nannt (Turner, 1993). Abh

�

angig von einem inneren Radius r = 0; 4 m des Spulensystems

ergibt si
h in dieser Kon�guration ein Abstand von d

s

= 0; 78 � r = 0; 312 m der Sattelspulen,
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he Modellierung

Abbildung 7.5: Ein Beispiel f

�

ur den Verlauf der

magnetis
hen Flussdi
hte der z-Gradientenspulen

entlang der z-A
hse. Die Stromst

�

arke dur
h die

Gradientenspulen betr

�

agt 3 200 A, um im Zentrum

des Spulensystems bei z = 2 m einen Feldgradien-

ten von 16 mT/m zu erzeugen.
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h

t

e

i

n

T

jede mit einer L

�

ange von l = 2; 13 � r = 0; 852 m. Der Abstand der z-Gradientenspulen betr

�

agt

bei diesem Spulensystem d

z

= 1; 73 � r = 0; 692 m.

Das Spulensystem wurde so bez

�

ugli
h dem K

�

orpermodell positioniert, dass der Kopf des Modells

im Zentrum des Gradientenspulensystems zu liegen kam, was eine MR-Untersu
hung des Kopfes

wiedergibt. Als Folge davon be�ndet si
h die Herzregion des K

�

orpermodells im Zentrum einer

der z-Gradientenspulen.

Das numeris
he Modell besteht aus

�

uber 1 000 000 Voxeln bei einer L

�

ange von 3 m in x- und y-

Ri
htung und 4 m in z-Ri
htung. Um die Str

�

ome in der Herzgegend genauer erfassen zu k

�

onnen

wurde die Gitters
hrittweite von 25 mm bis auf 5 mm in der Herzgegend in jeder Raumri
htung

reduziert. Die dielektris
hen Gewebeparameter wurden mit Hilfe von Glei
hung (3.15) na
h

Gabriel et al. (1996
) f

�

ur jede bere
hnete Frequenz bestimmt.

7.3.2 Dur
hf

�

uhrung der numeris
hen Modellierung

Ausgehend von der Periodendauer T wurden zun

�

a
hst die Frequenzen n � f

h

= n=T = n �!=(2�)

der Harmonis
hen bestimmt. Dana
h wurde bei den jeweiligen Frequenzen mit dem Frequenz-

berei
hsl

�

oser W3 des Programmpaketes MAFIA mit dem PSBCGR-Algorithmus unter Verwen-

dung der Curl-Curl-Eigenwertglei
hung (siehe Abs
hnitt 2.3) Bere
hnungen mit einem leeren

Gradientenspulensystem dur
hgef

�

uhrt, um die notwendigen Stromst

�

arken in den Spulensyste-

men zur Erzeugung der gew

�

uns
hten Gradientenst

�

arke zu ermitteln. Bei dem hier betra
hte-

ten Golay-Gradientensystem besteht zwis
hen Gradientenst

�

arke und Stromst

�

arke in den Gra-

dientenspulen ein linearer Zusammenhang. Diese Bere
hnungen wurden f

�

ur das x-, y- und z-

Gradientensystem separat ausgef

�

uhrt.

Abbildung 7.5 zeigt den Verlauf der z-Komponente der magnetis
hen Flussdi
hte der z-

Gradientenspule entlang der z-A
hse bei einer Stromst

�

arke von 3 200 A. Im Zentrum des Spu-

lensystems entsteht dadur
h eine Feldgradient von 16 mT/m.

Mit den so ermittelten Stromst

�

arkewerten wurde dann bei jeder Frequenz das elektromagnetis
he

Feldproblem im Frequenzberei
h gel

�

ost. Es zeigte si
h, dass bei den Frequenzen im Berei
h

bis zu einigen Kilohertz s
hon na
h 2 000 Iterationss
hritten eine sehr gute Konvergenz der

L

�

osung beoba
htet werden konnte. Aus den elektris
hen Feldern wurden dann die Stromdi
hten

bere
hnet und die maximalen Stromdi
hten im Herzmuskel erfasst.
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a b 
 T B I

Gradient in ms in ms in ms in ms in mT/m in A

G

x

5,9 6,0 - 18,3 4,0 800

G

y

1,2 1,3 - 9,1 8,0 1 600

G

z

0,1 1,5 1,6 9,0 16,0 3 200

G

xyz

0,4 0,7 - 2,8 10,0 2 000

Tabelle 7.1: Parameter der vier bere
hneten Gradientenpulsformen. Die Gradientenpulsformen f

�

ur

die Gradienten G

x

, G

y

und G

z

entspre
hen denen einer klinis
hen Gradientene
ho-Sequenz. Die Gradi-

enten G

x

und G

y

sind dabei einfa
he trapezf

�

ormige Gradientenpulse. Der G

z

-Gradient ist ein doppelter

trapezf

�

ormiger Gradientenpuls. Der G

xyz

-Gradient entspri
ht der in der Arbeit von

�

Simuni

�


 et al.

(1996a) verwendeten Pulsform und wurde hier zu Verglei
hszwe
ken verwendet.

7.3.3 Parameter der modellierten Gradientenpulsformen

Im Rahmen dieser Arbeit wurden insgesamt se
hs Gradientenpulse untersu
ht. Zun

�

a
hst wurde

der von

�

Simuni

�


 et al. (1996a) verwendete einfa
he trapezf

�

ormige Gradientenpuls G

xyz

mit

den x-, y- und z-Gradientenspulen bere
hnet, um die Ergebnisse mit der Arbeit von

�

Simuni

�




et al. verglei
hen zu k

�

onnen. Dabei wurde in

�

Ubereinstimmung mit den Angaben von

�

Simuni

�




et al. nur die erste, dritte, f

�

unfte und siebte Harmonis
he ber

�

u
ksi
htigt.

Dana
h wurde ein Sequenzprotokoll einer klinis
hen Gradientene
ho-Sequenz (GRE) ausgewer-

tet und die zugeh

�

origen Gradientenpulse bere
hnet. Der x- und der y-Gradient entspre
hen

dabei dem einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpuls. Zur Darstellung dieser Pulsform wurden

die ersten f

�

unf Harmonis
hen verwendet, was die Pulsform sehr gut wiedergab (vgl. mit Abbil-

dung 7.2). Der z-Gradient besitzt die Form des doppelten Gradientenpulses. Zur Darstellung

des z-Gradienten wurden die ersten elf Harmonis
hen ber

�

u
ksi
htigt.

Die Zeitparameter, Gradientenst

�

arken sowie die dazu notwendigen Stromst

�

arken sind in Tabelle

7.1 aufgef

�

uhrt. Die Gewi
htsfaktoren g

i

f

�

ur die einzelnen Harmonis
hen der Reihenentwi
klung

sind in Tabelle 7.2 angegeben. Diese Faktoren geben den prozentualen Anteil jeder ber

�

u
ksi
h-

tigten Harmonis
hen in der gesamten Reihenentwi
klung an. Der Gewi
htsfaktor g

i

der i-ten

Harmonis
hen ergibt si
h folgenderma�en aus den KoeÆzienten a

n

und b

n

:

g

i

=

a

i

+ b

i

ja

0

j+

P

n

i=1

(ja

i

j+ jb

i

j)

: (7.13)

Je na
h Symmetrie der betra
hteten Gradientenpulsform k

�

onnen bei dieser Glei
hung au
h Ter-

me a

i

oder b

i

wegfallen.

Anders ausgedr

�

u
kt bedeutet dies, dass die KoeÆzienten einer Harmonis
hen dur
h die Betrags-

summe aller ber

�

u
ksi
htigten FourierkoeÆzienten geteilt werden m

�

ussen. So ergeben si
h au
h

negative Gewi
htsfaktoren. Letzten Endes bedeutet ein negativer Gewi
htsfaktor bei der Fou-

rierreihenzerlegung ledigli
h eine Phasenvers
hiebung der jeweiligen Sinus- oder Kosinusfunktion

der Harmonis
hen Komponente.

Der Glei
hanteil a

0

, der keinen Beitrag zur Stromdi
hte im K

�

orper des Patienten liefert, wird

in den Gewi
htsfaktoren g

i

in Glei
hung (7.13) ebenfalls ber

�

u
ksi
htigt. Der Gewi
htsfaktor g

0

158
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Gradient G

x

G

y

G

z

G

xyz

Grundfrequenz f

h

55 Hz 110 Hz 111 Hz 357 Hz

1. harmonis
he 1 � f

h

23,6 % 29,8 % 17,6 % 39,4 %

2. harmonis
he 2 � f

h

-10,7 % 19,4 % 25,8 % -

3. harmonis
he 3 � f

h

-1,4 % 7,0 % 22,0 % -6,3 %

4. harmonis
he 4 � f

h

6,3 % -2,9 % 11,3 % - %

5. harmonis
he 5 � f

h

-3,8 % -7,8 % 2,3 % -0,6 %

6. harmonis
he 6 � f

h

- - 0,0 % -

7. harmonis
he 7 � f

h

- - 3,3 % 1,3 %

8. harmonis
he 8 � f

h

- - 6,9 % -

9. harmonis
he 9 � f

h

- - 6,9 % -

10. harmonis
he 10 � f

h

- - 3,6 % -

11. harmonis
he 11 � f

h

- - 0,4 % -

Glei
hanteil 54,2 % 33,8 % 0,0 % 52,5 %

Tabelle 7.2: Gewi
htsfaktoren f

�

ur die Grundfrequenz und die einzelnen Harmonis
hen bei der Fou-

rierreihenzerlegung der Gradientenpulsformen. Bei der Darstellung des G

x

- und G

y

-Gradienten wurde

mit den ersten f

�

unf Harmonis
hen eine sehr gute Wiedergabe der Pulsform errei
ht. Bei der Darstel-

lung des G

z

-Gradienten war es notwendig die ersten elf Harmonis
hen zu ber

�

u
ksi
htigen. Analog

zur Arbeit von

�

Simuni

�


 et al. (1996a) wurden f

�

ur die Darstellung des G

xyz

-Gradienten nur die

erste, dritte, f

�

unfte und siebte Harmonis
he verwendet. Die Grundfrequenz wird dur
h die jeweilige

Pulsdauer T bestimmt.

des Glei
hanteils ergibt si
h

�

ahnli
h zu Glei
hung (7.13), indem der KoeÆzient a

0

dur
h die

Betragssumme aller KoeÆzienten dividiert wird.

Insgesamt mussten so f

�

ur den Verglei
h mit der Arbeit von

�

Simuni

�


 et al. f

�

ur alle drei Feldgra-

dienten 3 � 5 = 15 Einzelbere
hnungen dur
hgef

�

uhrt werden und f

�

ur die Bere
hnung der GRE-

Pulsformen waren insgesamt 20 Bere
hnungen notwendig, je 5 f

�

ur den x- und y-Gradienten und

10 f

�

ur den z-Gradienten

2

.

7.4 Ergebnisse der numeris
hen Simulation

7.4.1 Auswertung der numeris
hen Ergebnisse

Bei der Auswertung der numeris
hen Ergebnisse muss analog zur Zerlegung der Pulsform in

eine Fourierreihe die resultierende Stromdi
hte aus den Ergebnissen jeder einzelnen Bere
hnung

rekombiniert werden. Dabei wurde zun

�

a
hst bei jeder einzelnen Bere
hnung der Absolutbetrag

der Stromdi
hte im K

�

orpermodell bestimmt und im Herzmuskel der Punkt mit der maximalen

Stromdi
hte gesu
ht. Die so ermittelten maximalen Stromdi
hten jeder einzelnen numeris
hen

2

F

�

ur den z-Gradienten wurden insgesamt elf Harmonis
he ber

�

u
ksi
htigt. Der Gewi
htsfaktor f

�

ur die se
hste

Harmonis
he ergab si
h aber zu Null.
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Bere
hnung be�nden si
h f

�

ur die Verglei
hsstudie mit dem einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradien-

tenpuls in Tabelle 7.3 und f

�

ur die GRE-Gradientenpulse in Tabelle 7.4.

Mit Hilfe der Gewi
htsfaktoren g

i

kann aus den einzelnen Maximalwerten der Stromdi
hte ei-

ne obere Grenze f

�

ur die maximal zu erwartende Stromdi
hte an den jeweiligen beoba
hteten

Punkten im K

�

orpermodell bere
hnet werden:

J

max;abs

=

n

X

i=1

(jg

i

j � J

max; i

) : (7.14)

Bei der Bere
hnung des zeitli
hen Verlaufs der Gesamtstromdi
hte m

�

ussen die Einzelergeb-

nisse der Maximalwerte der Stromdi
hte gem

�

a� ihrer Gewi
htsfaktoren oder FourierkoeÆzi-

enten gewi
htet addiert werden. Dabei ist na
h Griffiths (2001) eine Phasenvers
hiebung

von '

i=j

= �=4 zu ber

�

u
ksi
htigen, da die Wirbelstr

�

ome den anregenden Gradientenfeldern

na
hfolgen. Dies ist au
h ersi
htli
h aus dem Induktionsgesetz in komplexer Notation na
h Glei-


hung (2.28). Aus der Fourierreihenentwi
klung 7.5 folgt automatis
h die Glei
hung f

�

ur die

Zeitabh

�

angigkeit der Stromdi
hte an den beoba
hteten Punkten im K

�

orpermodell:

J

max

(t) =

n

X

i=1

�

a

i

� J

max; i

� 
os (i � ! � t+ '

i

)

P

n

k=0

ja

k

j

�

+

n

X

j=1

�

b

j

� J

max; j

� sin (j � ! � t+ '

j

)

P

n

l=0

jb

l

j

�

: (7.15)

Je na
h Symmetrie der betra
hteten Gradientenpulsform k

�

onnen bei Glei
hung (7.15) au
h

Terme wegfallen, da si
h dann die KoeÆzienten a

i

oder b

j

zu Null ergeben. Dies ist z. B. bei

den beiden vorgestellten Gradientenpulsformen der Fall. Bei der geraden Gradientenpulsform

fallen die Terme mit den KoeÆzienten b

j

weg und bei der ungeraden Pulsform die Terme mit

den KoeÆzienten a

i

. Die einzelnen Ergebnisse f

�

ur J

max

aus Tabelle 7.3 oder 7.4 m

�

ussen dann

den entspre
henden Summentermen zugeordnet werden.

Die mit Glei
hung (7.14) bere
hnete Obergrenze kann in einigen F

�

allen den tats

�

a
hli
h maxi-

mal auftretenden Wert der Stromdi
hte deutli
h

�

ubers
h

�

atzen, da bei der Rekombination des

zeitli
hen Verlaufs der Stromdi
hte na
h Glei
hung (7.15) bei Funktionen mit ni
ht vers
hwin-

denden KoeÆzienten a

n

dur
h die Phasenvers
hiebung '

i

= �=4 die Kosinusterme in der Rei-

henentwi
klung zu Sinusfunktionen umgewandelt werden und damit die Funktionsmaxima der

einzelnen harmonis
hen Terme ni
ht mehr auf glei
he Zeitpunkte fallen. Dadur
h ist eine ein-

fa
he gewi
htete Addition na
h Glei
hung (7.14) der Einzelmaximalwerte zur Bestimmung der

Maximalamplitude ni
ht m

�

ogli
h.

Im Falle einer ungeraden Funktion vers
hwinden alle FourierkoeÆzienten bis auf die b

n

. Glei-


hung (7.15) wird bei Ber

�

u
ksi
htigung der Phasenvers
hiebung '

j

= �=4 zu einer reinen Kosi-

nusreihe, deren einzelne Maxima der harmonis
hen Terme zusammenfallen. Aber au
h in diesem

Fall kann Glei
hung (7.14) die tats

�

a
hli
he Maximalamplitude

�

ubers
h

�

atzen, genau dann wenn

einige KoeÆzienten b

n

negativ sind. Es emp�ehlt si
h daher in jedem Fall Glei
hung (7.15)

auszuwerten und daraus die tats

�

a
hli
hen Funktionsmaxima zu bestimmen.

7.4.2 Maximale Stromdi
hte im K

�

orpermodell

Aus den Werten in Tabelle 7.3 und 7.4 k

�

onnen mit Hilfe von Glei
hung (7.14) die oberen Grenzen

f

�

ur die maximalen Stromdi
hten an den beoba
hteten Punkten des K

�

orpermodells bere
hnet

werden.

160
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hen Simulation

Harmonis
he G

x

G

y

G

z

�

Simuni�


1. 0,129 A=m

2

0,210 A=m

2

0,252 A=m

2

-

3. 0,408 A=m

2

0,537 A=m

2

0,729 A=m

2

-

5. 0,694 A=m

2

0,798 A=m

2

1,189 A=m

2

-

7. 0,986 A=m

2

1,052 A=m

2

2,048 A=m

2

-

Maximal 0,093 A=m

2

0,134 A=m

2

0,178 A=m

2

0,09 A=m

2

Tats

�

a
hli
h 0,071 A=m

2

0,106 A=m

2

0,137 A=m

2

-

Tabelle 7.3: Maximalwerte des Absolutbetrages der Stromdi
hte im Herzmuskel bei den bere
hne-

ten Harmonis
hen des einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpulses f

�

ur jedes Gradientensystem zum

Verglei
h mit den Ergebnissen von

�

Simuni

�


 et al. (1996a). Die Werte f

�

ur die maximale Strom-

di
hte ergeben si
h na
h gewi
hteter Addition na
h Glei
hung (7.14). Die tats

�

a
hli
he maximale

Stromdi
hte ergibt si
h dur
h Auswertung der Zeitentwi
klung na
h Glei
hung (7.15)

F

�

ur den x-Gradienten ergab si
h bei der einfa
hen trapezf

�

ormigen Pulsform eine Maximal-

amplitude von 0,093 A=m

2

, f

�

ur den y-Gradienten von 0,134 A=m

2

und f

�

ur den z-Gradienten

von 0,178 A=m

2

.

F

�

ur den x-Gradienten der GRE-Gradientensequenz ergaben si
h Maximalamplituden der Strom-

di
hte im Herzmuskel von 0,015 A=m

2

, f

�

ur den y-Gradienten von 0,022 A=m

2

und f

�

ur den z-

Gradienten von 0,278 A=m

2

.

F

�

ur den x-, y- und z-Gradienten ergaben si
h dur
h Auswertung der Zeitentwi
klung bei der ein-

fa
hen trapezf

�

ormigen Pulsform tats

�

a
hli
he Maximalamplituden von 0,071 A=m

2

, 0,106 A=m

2

und 0,137 A=m

2

.

F

�

ur den x-, y- und z- Gradienten der GRE-Gradientensequenz ergaben si
h tats

�

a
hli
he Maxi-

malamplituden von 0,013 A=m

2

, sowie von 0,018 A=m

2

und von 0,278 A=m

2

.

Wie erwartet werden die tats

�

a
hli
hen Maximalamplituden dur
h die gewi
htete Addition

na
h Glei
hung (7.14) im Fall des einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpuls um bis zu 31 %

�

ubers
h

�

atzt. Beim ungeraden z-Gradientenpuls der GRE-Sequenz ergaben si
h keine Abwei
hun-

gen zwis
hen den Werten der gewi
hteten Addition und der Auswertung der Zeitentwi
klung der

Stromdi
hte.

Abbildung 7.6a zeigt den Absolutbetrag der Stromdi
hte f

�

ur den einfa
hen x-Gradienten. Da-

zu wurden f

�

ur die einzelnen Harmonis
hen der Rekonstruktionsfunktion (7.15) die Werte aus

Tabelle 7.3 verwendet. Es zeigt si
h, dass die Stromdi
hte genau dann ihre maximalen Werte

einnimmt, wenn der Feldgradient ansteigt oder abf

�

allt, d. h. si
h der Fluss der magnetis
hen

Induktion dur
h den K

�

orper

�

andert.

Abbildung 7.6b zeigt den Absolutbetrag der Stromdi
hte f

�

ur den doppelten z-Gradienten der

GRE-Gradientensequenz. Au
h hier zeigt si
h, dass die Stromdi
hte genau dann ihre maximalen

Werte einnimmt, wenn der Feldgradient ansteigt oder abf

�

allt. Das Maximum der induzierten

Stromdi
hte wird w

�

ahrend des steilsten Anstiegs oder Abfalls, d. h. zum Zeitpunkt der gr

�

o�ten

�

Anderung des Feldgradienten errei
ht.

Ein Verglei
h der errei
hten Maximalwerte beider induzierter Stromdi
hten in Abbildung 7.6

zeigt, dass si
h bei der doppelten Gradientenpulsform eine ungef

�

ahr viermal so gro�e maxima-
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Gradient Harm. J

max;H

Gradient Harm. J

max;H

in A=m

2

in A=m

2

G

x

1. 0,017 G

z

1. 0,069

G

x

2. 0,033 G

z

2. 0,144

G

x

3. 0,048 G

z

3. 0,219

G

x

4. 0,063 G

z

4. 0,296

G

x

5. 0,080 G

z

5. 0,371

G

y

1. 0,076 G

z

7. 0,538

G

y

2. 0,151 G

z

8. 0,615

G

y

3. 0,224 G

z

9. 0,692

G

y

4. 0,298 G

z

10. 0,773

G

y

5. 0,372 G

z

11. 0,858

G

x

Max. 0,015 G

z

Max. 0,278

G

y

Max. 0,022

G

x

Tat. 0,013 G

z

Tat. 0,278

G

y

Tat. 0,018

Tabelle 7.4: Maximalwerte des Absolutbetrages der Stromdi
hte im Herzmuskel (J

max;H

) bei den

bere
hneten Harmonis
hen der Gradientenpulse der klinis
hen Gradientene
ho Sequenz. Die Maxi-

malwerte nehmen mit steigender Harmonis
her und damit steigender Frequenz zu. Die Werte f

�

ur die

maximale Stromdi
hte ergeben si
h na
h gewi
hteter Addition na
h Glei
hung (7.14). Die tats

�

a
hli-


he maximale Stromdi
hte ergibt si
h dur
h Auswertung der Zeitentwi
klung na
h Glei
hung (7.15).

le Stromdi
hte als bei der trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform ergibt. Dies korreliert mit den

unters
hiedli
hen Steilheiten der Gradientenrampen, die si
h um den Faktor 4,8 voneinander

unters
heiden (vgl. Abs
hnitt 7.2.2).

Abbildung 7.7 zeigt die tats

�

a
hli
he Maximalamplitude der Stromdi
hte in einem frontalen

S
hnitt dur
h das Oberk

�

orpermodell die dur
h den z-Gradienten der GRE-Gradientesequenz

induziert wird.

7.4.3 Diskussion der numeris
hen Ergebnisse

Die numeris
hen Ergebnisse haben gezeigt, dass es mit Hilfe einer Fourierreihenentwi
klung

m

�

ogli
h ist, beliebige Gradientenpulsformen zu zerlegen und die einzelnen Komponenten dann

im Frequenzberei
h zu bere
hnen, um sie dana
h wieder zu rekombinieren. So kann der zeitli
he

Verlauf der Stromdi
hte w

�

ahrend eines Gradientenpulses dargestellt werden.

Die vorgestellte numeris
he Methode ist ein gangbarer Weg, der allerdings mit einem hohen Zeit-

und Re
henaufwand verbunden ist, da unter Umst

�

anden eine Vielzahl einzelner Re
hnungen

dur
hgef

�

uhrt und dana
h miteinander kombiniert werden m

�

ussen. Bei einer Eins
hr

�

ankung der

ber

�

u
ksi
htigten Harmonis
hen l

�

asst si
h hier Zeit sparen. Aber ni
ht alle Gradientenpulsformen

lassen si
h zufriedenstellend mit einigen wenigen Harmonis
hen rekonstruieren, wie der einfa
he

trapezf

�

ormige Gradient. Insbesondere bei der doppelten Gradientenpulsform zeigte si
h, dass
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Abbildung 7.6: Rekonstruktion des zeitli
hen Verlaufes des Absolutbetrages der Stromdi
hte (gr

�

une

Linien) im Herzmuskel des x-Gradienten der einfa
hen Rampenfunktion (a) und des doppelten z-

Gradienten der GRE-Gradientenpulssequenz (b). Die tats

�

a
hli
he maximale Stromdi
hte im Herz-

muskel ergab si
h zu 0,071 A=m

2

beim einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpuls und zu 0,278 A=m

2

bei der doppelten Pulsform. Die Stromdi
hte im Muskelgewebe errei
ht w

�

ahrend den An- und Ab-

stiegszeiten der Gradienten ihre Maximalwerte. Ist die St

�

arke des Gradientenfeldes konstant, werden

keine Str

�

ome induziert. Die Stromdi
hte ergibt si
h dann n

�

aherungsweise zu Null. Zum besseren

Verglei
h wurden die jeweiligen Gradientenformen mit in die Diagramme aufgenommen (d

�

unne rote

Linien).

au
h die Ber

�

u
ksi
htigung h

�

oherer Ordnungen notwendig war, um die Pulsform wiedergeben zu

k

�

onnen. Die Auswahl von Harmonis
hen stellt si
h mit als die s
hwierigste Aufgabe dar und

daf

�

ur kann au
h keine allgemeing

�

ultige Regel angegeben werden.

Ein Verglei
h der hier bere
hneten Werte des einfa
hen Gradientenpulses mit den Ergebnissen

von

�

Simuni

�


 et al. (1996a) best

�

atigt die Gr

�

o�enordnung des dort beri
hteten Maximalwertes

von 0,09 A=m

2

der Stromdi
hte, die dort im s
hlimmsten Fall vom z-Gradienten im Herzen des

K

�

orpermodells induziert wurde. In

�

Ubereinstimmung mit der Arbeit von

�

Simuni

�


 et al. ergab

au
h bei dieser Untersu
hung stets der z-Gradient die h

�

o
hsten Stromdi
hten im Herzmuskel

aufgrund der gew

�

ahlten Positionierung des Herzens im Zentrum einer z-Gradientenspule. Der

tats

�

a
hli
he Maximalwert von 0,137 A=m

2

liegt zwar etwas

�

uber dem von

�

Simuni

�


 et al.

beri
hteten Maximalwert, was aber an Unters
hieden bei der numeris
hen Modellierung oder

den verwendeten K

�

orpermodellen liegen kann.

Die bere
hneten Stromdi
hten liegen hier in jedem Fall

�

uber den von der ICNIRP (1998) zu-

gelassenen maximalen Stromdi
hten von 10 mA=m

2

f

�

ur beru
i
h exponierte Personen. Da na
h

ICNIRP ab einer Stromdi
hte von 100 mA=m

2

mit einer Stimulation von Muskel- und Nervenge-

webe gere
hnet werden muss, k

�

onnte es in den hier diskutierten F

�

allen zu einer Stimulation kom-

men, da einige bere
hnete Werte die Stimulationss
hwelle

�

ubersteigen. Insbesondere die dur
h

den doppelten z-Gradienten erzeugte Stromdi
hte im Herzmuskel ist als kritis
h zu betra
hten

und erfordert daher weitergehende Untersu
hungen. Es gilt die Frage zu kl

�

aren, ob die hohe

Stromdi
hte im numeris
hen Modell dur
h die Struktur des einfa
hen Golay-Gradientensystems

bedingt ist und bei realit

�

atsgetreuer Modellierung einer z-Gradientenspule vers
hwindet.
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Abbildung 7.7: Maximale Stromdi
hte im Herz-

muskel des Oberk

�

orpermodells. Beim S
halten

des z-Gradienten errei
ht die Stromdi
hte im

Herzen (wei�er Kasten) einen Maximalwert von

0,278 A=m

2

. Im Kopfberei
h im Zentrum des kom-

pletten Gradientenspulensystems werden deutli
h

geringere Stromdi
hten beoba
htet.

x

zy

0,00 Am
-2

0,28 Am
-2

7.5 Wissens
haftli
her Beitrag der Arbeit

In diesem Kapitel wurde die Entstehung von Wirbelstr

�

omen im mens
hli
hen K

�

orper dur
h

die Gradientenfelder der Magnetresonanztomographie numeris
h untersu
ht. Es wurde gezeigt,

wie einfa
he und komplexe Gradientenpulsformen dur
h eine Fourierreihenentwi
klung zerlegt

werden k

�

onnen, um das numeris
he Problem im Frequenzberei
h zu l

�

osen, da eine Bere
hnung

im Zeitberei
h dur
h das restriktive Stabilit

�

atskriterium und der daraus folgenden hohen Anzahl

an Re
hens
hritten ni
ht m

�

ogli
h war.

Dar

�

uber hinaus wurde gezeigt, wie die numeris
hen Re
henergebnisse wiederum in eine Reihe

entwi
kelt werden m

�

ussen, um den zeitli
hen Verlauf der induzierten Stromdi
hte bere
hnen zu

k

�

onnen. Anhand zweier Beispielszenarien wurden zwei Gradientenpulssequenzen exemplaris
h

mit einem ho
haufgel

�

osten Oberk

�

orpermodell bere
hnet. Die erste Gradientensequenz wurde in

Anlehnung an die Studie von

�

Simuni

�


 et al. (1996a) gew

�

ahlt, um einen Verglei
h der eigenen

Ergebnisse mit einer bekannten Studie zu erm

�

ogli
hen und so die numeris
he Vorgehensweise

zu validieren. Es zeigte si
h, dass die Aussagen und die von

�

Simuni

�


 et al. angegebenen

Gr

�

o�enordnungen der induzierten Stromdi
hte best

�

atigt werden konnten.

In einer weiteren numeris
hen Untersu
hung wurde eine GRE-Gradientensequenz mit einer dop-

pelten Gradientenpulsform untersu
ht, die eine aufw

�

andigere Fourierreihenentwi
klung notwen-

dig ma
hte. Es zeigte si
h, dass je steiler die Rampe eines Gradientenpulses ist desto gr

�

o�er ist

die induzierte Stromdi
hte. Zwis
hen Gradientensteilheit und maximaler Stromdi
hte im K

�

orper

konnte in dieser Arbeit ein fast linearer Zusammenhang na
hgewiesen werden. In Kombination

mit einer Positionierung des Herzmuskels im Zentrum einer Gradientenspule konnte die doppelte

trapezf

�

ormige Gradientenpulsform im untersu
hten Fall Stromdi
hten im Herzmuskel induzie-

ren, bei der unerw

�

uns
hte Stimulationen von Muskel- und Nervengewebe m

�

ogli
h sind.

Mit dieser Arbeit steht nun eine M

�

ogli
hkeit zur numeris
hen Abs
h

�

atzung der Risiken von

Gradientenpulsformen auf den mens
hli
hen K

�

orper zur Verf

�

ugung. Aufgrund der erhaltenen

Ergebnisse sind weitere numeris
he Betra
htungen notwendig, um die m

�

ogli
hen Risiken f

�

ur Pa-

tienten im Falle von Rampensteilheiten in der Gr

�

o�enordnung von 160 mT/(m�ms) weitergehend

zu untersu
hen.
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Kapitel 8

Optimierung von Neutralelektroden

in der Elektro
hirurgie

8.1 Einf

�

uhrung

8.1.1 Historis
her

�

Uberbli
k

Die monopolare Elektro
hirurgie ist heutzutage als modernes Werkzeug im Operationssaal ni
ht

mehr wegzudenken. Aufgrund der hohen Temperaturen an der aktiven Elektrode werden Gef

�

a�e

dur
h den Ho
hfrequenzstrom direkt w

�

ahrend des S
hneideprozesses vers
hlossen. Dieses Ver-

fahren ist im allgemeinen s
honender f

�

ur den Patienten, da geringere Blutverluste auftreten,

als bei herk

�

ommli
hen Operationsmethoden. Als Gegenpol zum Operationswerkzeug muss eine

gro�


�

a
hige Neutralelektrode auf den K

�

orper des Patienten geklebt werden, damit der Strom

vom Operationswerkzeug zum Ho
hfrequenzgenerator zur

�

u
k
ie�en kann.

Trotz der notwendigerweise gro�en Fl

�

a
hen dieser Neutralelektroden treten immer wieder un-

beabsi
htigte thermis
he Verletzungen der Haut, insbesondere am Rand dieser Elektroden, auf.

In der Literatur �nden si
h zahlrei
he Beri
hte

�

uber Verbrennungen infolge von elektro
hirurgi-

s
hen Eingri�en (Battig, 1968; Masako & I
hiynagi, 1973; S
hellhammer, 1974).

In den Anf

�

angen der Elektro
hirurgie wurde der Strom des Ho
hfrequenzgenerators einfa
h

�

uber

den Operationstis
h von der monopolaren Koagulationselektrode gegen Erde geleitet. Diese un-

kontrollierte Stromr

�

u
kf

�

uhrung f

�

uhrte insbesondere an den Au
agestellen des Patientenk

�

orpers

auf dem Operationstis
h zu Verbrennungen (Geddes & Baker, 1989).

Verbesserungen dieser Problematik bra
hten s
hlie�li
h Neutralelektroden, die den Strom kon-

trolliert

�

uber eine gro�e Metall


�

a
he, die auf Bau
h oder R

�

u
ken des Patienten platziert wurde,

zum Ho
hfrequenzgenerator zur

�

u
kf

�

uhrt und damit

�

uber eine vorgegebene Fl

�

a
he eine risikoar-

me Stromdi
hte zu gew

�

ahrleisten. Allerdings traten au
h hier lokale Verbrennungen auf, die auf

den unters
hiedli
hen elektris
hen Kontakt mit der Haut zur

�

u
kzuf

�

uhren waren. Die Elektro-

den wurden daraufhin mit einem leitf

�

ahigen Gel bes
hi
htet, wel
hes den

�

Ubergangswiderstand

zwis
hen Metall und Haut verringerte und zudem f

�

ur einen glei
hm

�

a�igen elektris
hen Kontakt

sorgte. Studien wie z.B. von Pear
e et al. (1979), die Elektroden mit und ohne Leitgel mit-

einander vergli
hen, zeigten deutli
he Unters
hiede zugunsten der Elektroden mit Leitgel, die
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Abbildung 8.1: Urspr

�

ungli
he An-

wendung der monopolaren Elektro-


hirurgie in der klinis
hen Praxis. Der

Patient ist

�

uber den Operationstis
h

mit dem Ho
hfrequenzgenerator ver-

bunden. Dur
h die unglei
he Au
a-

ge


�

a
he des Patientenk

�

orpers kam es

immer wieder zu s
hweren Verbren-

nungen (Geddes, 1995).

si
h in Form von homogeneren Temperaturverteilungen auf der Haut und insgesamt kleineren

Maximaltemperaturen zeigten.

Ents
heidend f

�

ur Testverfahren von vers
hiedenen Elektrodentypen war die Entwi
klung und

Anwendung geeigneter Messverfahren f

�

ur die Temperaturverteilung auf der Hautober


�

a
he vor,

w

�

ahrend und na
h dem Strom
uss dur
h die Neutralelektrode. Im Laufe der Jahre kamen

Messverfahren wie die Mikrowellenthermographie oder die Infrarotthermographie zum Einsatz

(Edri
h & Cookson, 1987). Moderne Verfahren nutzen heutzutage zweidimensionale Arrays

mit Thermoelementen, die direkt auf die zu untersu
hende Neutralelektrode geklebt werden und

so w

�

ahrend des Strom
usses eine Aufzei
hnung der Temperaturen auf der Elektrodenober


�

a
he

erm

�

ogli
hen (Nessler, 1999).

Neben dem Risiko von Verbrennungen der Haut dur
h Erw

�

armung unter einer Neutralelektro-

de bestehen bei der Elektro
hirurgie au
h Risiken f

�

ur Tr

�

ager mit aktiven Implantaten, z. B.

�

ahnli
h zu dem bereits vorgestellten Szenarium eines Patienten mit Herzs
hrittma
her im MR-

Tomographen in Abs
hnitt 6.3.2. Diese sollen aber ni
ht in diesem Kapitel diskutiert werden.

Stattdessen wird hier auf die entspre
henden Studien von S
hi
k et al. (2001) und S
hi
k

und Landstorfer (2003) verwiesen.

8.1.2 Entwi
klung neuer Neutralelektrodendesigns

Trotz der verbesserten elektris
hen Eigens
haften der Neutralelektroden blieben Verbrennungen

insbesondere an den R

�

andern von Neutralelektroden ni
ht aus. In weiteren Arbeiten erkannten

Overmyer et al. (1979), dass diese Ers
heinungen dur
h eine Konzentration der Stromdi
hte

an den Au�enberei
hen der Neutralelektroden verursa
ht wurden. Dies wurde au
h von Geddes

und Baker (1989) beri
htet. Bereits im Jahre 1982 f

�

uhrten Wiley und Webster (1982) in

einer theoretis
hen Arbeit den Na
hweis und zeigten an einer einfa
hen kreisrunden Neutralek-

trodengeometrie, dass der Innenberei
h von Neutralelektroden nur einen geringen Beitrag zur

Gesamtstromaufnahme leistet und s
hlugen s
hon damals vor, die Neutralelektroden mit kreis-

runden Elektrodenringen zu umgeben, die si
h auf das Erw

�

armungsverhalten g

�

unstig auswirken

sollten. Trotz dieser wi
htigen Arbeit fand si
h bis vor kurzem keine Umsetzung und Weiterent-

wi
klung dieser Idee.
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8.1 Einf

�

uhrung

Abbildung 8.2: Te
hnis
he Zei
hnung der

Neutralelektrode mit

�

Aquipotentialring, der

die beiden stromf

�

uhrenden halbkreisf

�

ormi-

gen Elektroden ums
hliesst, aber ni
ht mit

ihnen direkt verbunden ist. Die Zei
hnung

beinhaltet au
h Teile der Hydrogels
hi
ht,

die unter der Aluminiums
hi
ht (hier in dun-

kelgrau) als Kontaktmedium aufgetragen

ist, sowie Teile der Tr

�

agerfolie aus Kunst-

sto�, auf der die Elektrode f

�

ur den Trans-

port na
h der Herstellung aufgeklebt wird.

Alle Massangaben sind in mm.

Um die Erw

�

armung an den Elektrodenr

�

andern zu verbessern, wurde im Jahr 2000 von der Fir-

ma Erbe Elektromedizin in T

�

ubingen ein Neutralelektrodendesign entwi
kelt, wel
hes neben der

herk

�

ommli
hen stromf

�

uhrenden Neutralelektrode no
h mit einem ni
ht konnektierten Aussen-

ring, dem sogenannten

�

Aquipotentialring, umgeben ist (vgl. Abbildung 8.2). Klinis
he Studien

zeigten, dass mit Hilfe des

�

Aquipotentialringes bei verglei
henden Messungen eine Reduktion

der Erw

�

armung auf der Haut der Probanden festgestellt werden konnte. Indirekt wurde dabei

die Idee von Wiley und Webster aus dem Jahr 1982 aufgegri�en.

Die Neutralelektrode mit

�

Aquipotentialring zeigte in der klinis
hen Studie homogenere W

�

arme-

verteilungen auf der Haut und eine niedrigere Maximaltemperatur als Verglei
hselektroden ohne

Ring. Klinis
he Studien lassen zwar grobe Tendenzen bez

�

ugli
h physiologis
her und anatomi-

s
her Parameter und der zu erwartenden Maximaltemperatur der Hautober


�

a
he erkennen, aber

denno
h sind au
h die Aussagen in der Literatur diesbez

�

ugli
h sehr vage, da eine abges
hlossene

theoretis
he Bes
hreibung bislang fehlt (Nessler, 1996; Edri
h & Cookson, 1987; Geddes,

1995). In den folgenden Abs
hnitten wird gezeigt, wie mit Hilfe der numeris
hen Feldre
hnung

diese L

�

u
ke ges
hlossen werden kann.

Da si
h dieses neue Design in experimentellen Untersu
hungen als sehr vorteilhaft erwiesen hat,

ergaben si
h aus den klinis
hen Ergebnissen neue Fragestellungen. Dazu geh

�

orten unter anderem

Fragen na
h der Abh

�

angigkeit der Erw

�

armung von physiologis
hen Parametern der Probanden

und von der eigentli
hen Form der Neutralelektrode, sowie Fragen na
h der zeitli
hen Entwi
k-

lung der Erw

�

armung. M

�

ogli
he Antworten lassen si
h mit Hilfe der numeris
hen Feldtheorie

gewinnen, da mit diesem Verfahren gezielt die Auswirkung der Variation einzelner Parameter

dur
h verglei
hende numeris
he Re
hnungen reproduzierbar ermittelt werden kann. Im Experi-

ment ist die gezielte Variation einzelner physiologis
her Parameter in der Regel sehr s
hwierig,

daher k

�

onnen hier mit Hilfe der numeris
hen Feldre
hnung Erkenntnisse erlangt werden, die zu

einer weiteren Verbesserung der Patientensi
herheit bei der Elektro
hirurgie f

�

uhren.
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Abbildung 8.3: Experimentelles Vorgehen beim

Test einer neuen Neutralelektrode. Die Elektro-

de wird auf beide Obers
henkel eines Probanden

aufgeklebt. Dana
h 
iesst ein Teststrom

�

uber den

Probanden. Mit Hilfe einer Infrarot-W

�

armebild-

kamera wird die Erw

�

armung auf der Hautober-




�

a
he aufgezei
hnet. Die Elektrode erh

�

alt dann

ihre Marktzulassung, wenn bei keinem der vor-

ges
hriebenen Probanden eine unzul

�

assig gro�e

Erw

�

armung

�

uber 6 K auftritt.

8.1.3 Teststandards f

�

ur Neutralelektroden

Bevor eine Neutralelektrode eine Marktzulassung erh

�

alt, muss sie in vers
hiedenen experimentel-

len Verfahren getestet werden. Diese Verfahren werden dur
h die AAMI HF-18-Norm einheitli
h

geregelt und festgelegt(AAMI, 2001). Die Testverfahren

�

uberpr

�

ufen die Si
herheit einer Neu-

tralelektrode und sollen somit auss
hliessen, dass es bei Anwendung einer Neutralelektrode zu

Verbrennungen des Patienten kommen kann.

Der x4.2.3.1 der AAMI Norm s
hreibt vor, dass eine Neutralelektrode bei mindestens f

�

unf weibli-


hen und f

�

unf m

�

annli
hen Probanden getestet werden muss. Bevor der Test dur
hgef

�

uhrt werden

kann, muss si
h jeder Proband bereits mindestens eine halbe Stunde im Untersu
hungsraum auf-

halten und ausruhen, um so

�

uber eine konstante Dur
hblutung der Extremit

�

aten zu verf

�

ugen

und mit der Umgebung thermodynamis
h im Glei
hgewi
ht zu sein. Unmittelbar vor der Ap-

plikation der beiden Neutralelektroden auf den Obers
henkeln wird die Ober


�

a
hentemperatur

der Haut mit Hilfe einer Infrarot-W

�

armebildkamera gemessen. Dana
h werden die Neutralelek-

troden, die getestet werden sollen, auf beide Unters
henkel des Probanden aufgeklebt, wie in

Abbildung 8.3 zu sehen ist. Dann 
iesst bei erwa
hsenen Probanden f

�

ur eine Dauer von 60 s

ein sinusf

�

ormiger Teststrom mit einem Mittelwert von 700 mA (�10 %)

�

uber die Elektroden

dur
h den K

�

orper. Bei Kindern wird der Teststrom auf einen Mittelwert von 500 mA (�10 %)

reduziert. Unmittelbar na
h dem Strom
uss werden die Elektroden abgezogen und mit Hilfe der

Infrarot-W

�

armebildkamera die resultierende Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he gemessen (vgl.

Abbildung 8.4).

In x 4.2.8.2.3 der AAMI Norm wird ein weiteres Testverfahren bes
hrieben, wel
hes einen Test

des Si
herheitsystems des Ho
hfrequenzgenerators darstellt, das die Impedanz zwis
hen den

beiden Elektrodenh

�

alften

�

uberwa
ht. Da diese Impedanz ein Mass f

�

ur den Kontakt der Elektro-

denklebe


�

a
he mit der Haut darstellt, muss das Si
herheitssystem des Ho
hfrequenzgenerators

ein Alarmsignal abgeben, sobald die Impedanz unter einen Grenzwert f

�

allt. Dies ist glei
hbe-

deutend mit einer Vers
hle
hterung des elektris
hen Kontakts zwis
hen Neutralelektrode und

Patient. Man geht in diesem Fall davon aus, dass si
h die Elektrode w

�

ahrend des Betriebs vom

Patienten l

�

osen und si
h dadur
h die aktive stromf

�

uhrende Kontakt


�

a
he so weit verringern
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8.1 Einf

�

uhrung

Abbildung 8.4: Aufnahmen der W

�

armebildkamera der Hautober


�

a
he von zwei Probanden bei

Erw

�

armungstest gem

�

a� der AAMI HF-18-Norm. Auf der linken Aufnahme ist die Temperaturver-

teilung einer Elektrode mit

�

Aquipotentialring und einer Elektrode ohne

�

Aquipotentialring zu sehen.

Das Ergebnis zeigt, dass Elektroden mit

�

Aquipotentialring bez

�

ugli
h der maximalen beoba
hteten

Erw

�

armung, sowie der symmetris
heren Form des Erw

�

armungsmusters vorteilhafter sind. Bei der

Aufnahme auf der re
hten Seite konnte am Rand der Neutralelektrode auf dem linken Obers
henkel

eine lokale

"

hei�e\ Stelle beoba
htet werden, die wahrs
heinli
h dur
h ein ober


�

a
hli
hes Blutgef

�

a�

verursa
ht wurde.

kann, dass es dur
h die dadur
h resultierende h

�

ohere Stromdi
hte an der kleineren Kontakt-




�

a
he zu Verbrennungen des Patienten kommen kann.

Mit diesem Test soll si
hergestellt werden, dass das Si
herheitssystem des Elektro
hirurgieger

�

ates

zuverl

�

assig arbeitet, so dass bei Kontaktproblemen ein Alarm ausgel

�

ost wird, bevor es zu Ver-

brennungen der Haut der Probanden kommen kann. Dieses Testverfahren sieht vor, dass die

Elektroden zun

�

a
hst auf den Obers
henkeln des Probanden �xiert werden. Dana
h werden die

Elektroden bei anges
hlossenem Ho
hfrequenzgenerator langsam wieder von den Obers
henkeln

abgezogen, bis das Alarmsystem des Elektro
hirurgieger

�

ates anspri
ht. Dann 
ie�t wiederum ein

Teststrom von 700 mA (�10%) f

�

ur 60 s dur
h den Probanden. Au
h hier erfolgt unmittelbar

na
h dem Strom
uss eine Messung der Hauttemperatur mittles W

�

armebildkamera.

Damit eine Elektrode ihre Marktzulassung erh

�

alt, d

�

urfen bei beiden bes
hriebenen Testverfahren

bei keinem Probanden an keiner Stelle auf der Hautober


�

a
he absolute Erw

�

armungen

�

uber

6 K beoba
htet werden. Die beiden Testverfahren s
heinen auf dem ersten Bli
k sehr

�

ahnli
h

zueinander zu sein. Allerdings stellt das Verfahren na
h x 4.2.8.2.3 die h

�

oheren Anforderungen

an die Neutralelektrode, da hier die Kontakt


�

a
he zwis
hen Elektrode und Proband geringer ist

und damit bei glei
her Stromst

�

arke h

�

ohere Stromdi
hten erzielt werden.

8.1.4 Inhalt der weiteren Unterkapitel

In den folgenden Abs
hnitten werden zun

�

a
hst die experimentellen Ergebnisse der klinis
hen Stu-

die von Neutralelektroden mit

�

Aquipotentialringen wiedergegeben. Dana
h wird das numeris
he

Obers
henkelmodell und die numeris
hen Bere
hnungen vorgestellt, gefolgt von einer Diskussi-

on und Bewertung der Ergebnisse. Im Ans
hluss daran wird in einem eigenen Abs
hnitt auf die
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besondere Problematik bei der elektro
hirurgis
hen Behandlung von Kindern eingegangen und

ein numeris
hes Modell zur Bestimmung der zul

�

assigen Grenzelektroden


�

a
he bes
hrieben.

Die numeris
hen Ergebnisse bei der Bestimmung der zul

�

assigen minimalen Elektroden


�

a
he

werden in einem weiteren Abs
hnitt um eine theoretis
he Betra
htung ausgehend von den Vor-

arbeiten von Wiley und Webster (1982) erg

�

anzt, bei der ein Zusammenhang zwis
hen Elek-

trodengr

�

o�e und erwarteter Erw

�

armung der Hautober


�

a
he abgeleitet wird. Diese Abs
h

�

atzung

wird mit den bere
hneten numeris
hen Ergebnissen vergli
hen. Eine Zusammenfassung der wi
h-

tigsten Ergebnisse und Erkenntnisse aus dieser Fors
hungsarbeit s
hlie�t dieses Kapitel ab.

8.2 Neutralelektroden mit einem

�

Aquipotentialring

8.2.1 Ergebnisse der klinis
hen Studie

In einer klinis
hen Studie wurden Testmessungen na
h x 4.2.3.1 der AAMI Norm an 30 m

�

ann-

li
hen und weibli
hen Probanden dur
hgef

�

uhrt (vgl. Abs
hnitt 8.1.3). Der Messaufbau wird in

Abbildung 8.3 wiedergegeben. Gem

�

a� der vorges
hriebenen Testprozedur wurde vor und na
h

der Strom
ussdauer von 60 s eine Thermographiemessung mit der W

�

armebildkamera dur
h-

gef

�

uhrt.

Abbildung 8.4 gibt zwei Messergebnisse wieder. Im linken Teil der Abbildung wird der E�ekt

des

�

Aquipotentialrings im direkten Verglei
h zwis
hen einer Elektrode ohne und einer mit Ring

gezeigt. Die Elektrode ohne

�

Aquipotentialring zeigt ein sehr unregelm

�

a�iges Erw

�

armungsmuster

und eine Maximaltemperatur von 37,5

Æ

C na
h einer Strom
ussdauer von 60 s im Verglei
h zu

einer Maximaltemperatur von 35,2

Æ

C bei der Elektrode mit

�

Aquipotentialring. Die Ausgang-

stemperatur der Hautober


�

a
he lag in diesem Fall bei 33,0

Æ

C vor dem Strom
uss. Im re
hten

Teil der Abbildung ist die Bildung einer hei�en Stelle (

"

Hot-Spot\) am Rand der Neutralelek-

trode zu erkennen. Fr

�

uhere experimentelle Arbeiten zu diesem Thema beri
hten ebenfalls

�

uber

die Entstehung von Hot-Spots und verbinden die Entstehung lokaler hei�er Punkte mit ober-




�

a
hli
hen Blutgef

�

a�en (Edri
h & Cookson, 1987). Diese Beoba
htung und der Hinweis aus

der Literatur wurde aufgegri�en und in die darauf folgende numeris
he Studie mit einbezogen.

Bei allen 30 Probanden wurde die maximale Hauttemperatur vor und na
h dem Strom
uss

bestimmt. Der Dur
hs
hnittswert vor dem Strom
uss lag bei 31,9

Æ

C und na
h dem Strom
uss

wurde eine dur
hs
hnittli
he maximale Hauttemperatur von 34,8

Æ

C beoba
htet. Ents
heidend

f

�

ur die Bewertung der Ergebnisse na
h der AAMI Norm x4.2.3.1 ist aber die absolute maximale

Temperaturerh

�

ohung. Daf

�

ur ergab si
h ein Mittelwert von 3,4 K bei Ber

�

u
ksi
htigung aller 30

Probanden. Als Maximalwert wurde eine absolute Erh

�

ohung von 4,5 K bei einem Probanden

beoba
htet (Golombe
k et al., 2003).

Na
h den Testmessungen an 30 Probanden na
h x 4.2.3.1 der AAMI Norm wurden an

�

uber 150

Probanden Messungen na
h x 4.2.8.2.3 der AAMI Norm dur
hgefuehrt (vgl. Abs
hnitt 8.1.3).

Au
h bei diesen Tests des Si
herheitssystems des Ho
hfrequenzger

�

ates wurden keine absoluten

Erw

�

armungen

�

uber 6,0 K beoba
htet. Da in allen Testf

�

allen die AAMI Norm strikt eingehalten

wurde, konnte die Elektrode f

�

ur den Markt zugelassen werden.
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Abbildung 8.5: S
hnitt dur
h den Obers
henkel des Vi-

sible Man Datensatzes na
h Sa
hse et al. (2000b).

Anhand des anatomis
hen Aufbaus des Obers
henkels

wurden die Dimensionen f

�

ur das numeris
he Modell

gew

�

ahlt. Dabei wurde bis auf den Kno
hen eine Haut-,

Fett- und Muskels
hi
ht, sowie ein Blutgef

�

a� modelliert.

8.2.2 Erstellung der Obers
henkels
hi
htmodelle

Die numeris
hen Untersu
hungen wurden an einem quaderf

�

ormigen Gewebeblo
k dur
hgef

�

uhrt,

der aus einer Muskel-, Fett- und Hauts
hi
ht aufgebaut ist. Der Blo
k hat eine Breite von

180 mm, eine L

�

ange von 400 mm und eine variable H

�

ohe zwis
hen 72 mm und 92 mm. Die

Di
ken der einzelnen Gewebes
hi
hten wurden in Anlehnung an das anatomis
he Modell des

Visible Man gew

�

ahlt, wie in Abbildung 8.5 dargestellt ist (Sa
hse et al., 2000b) und anhand

verf

�

ugbarer Angaben aus Lehrb

�

u
hern der Anatomie entnommen (Fri
k, 1992; Graaf &

Fox, 1994; Junqueira & Carneiro, 2001).

F

�

ur die Haut- und die Muskels
hi
ht wurden anhand der Lehrbu
hangaben eine feste mittlere

S
hi
htdi
ke von 2 mm und 70 mm angenommen. Die Di
ke der Fetts
hi
ht wurde zwis
hen

0 mm und 20 mm variiert, um eine Unters
heidung zwis
hen s
hlanken und beleibten Probanden

zu erm

�

ogli
hen. Die Di
ke der Fetts
hi
ht h

�

angt dar

�

uber hinaus au
h mit dem Ges
hle
ht der

Testperson zusammen, so dass die Variation dieses Parameters besonders untersu
ht wurde. Als

Hauttyp wurde tro
kene oder feu
hte Haut angenommen, sowie ein Mis
htyp als Mittelwert

aus den dielektris
hen Parametern f

�

ur feu
hte und f

�

ur tro
kene Haut. Bei zwei Modellen wurde

dar

�

uber hinaus ein Blutgef

�

a� mitber

�

u
ksi
htigt, einmal als ober


�

a
hli
hes Blutgef

�

a� unmittelbar

unter der Hautober


�

a
he, im anderen Fall als tie
iegendes Blutgef

�

a� in der Muskels
hi
ht, um so

den Ein
uss auf das entstehende Erw

�

armungsmuster und das Auftreten lokaler

"

hei�er\ Stellen

zu untersu
hen.

Die Elektrode selbst wurde mittels einer Aluminiums
hi
ht von 25 �m Di
ke modelliert, die

�

uber

eine 350 �m di
ke Hydrogels
hi
ht mit der Hautober


�

a
he des Obers
henkelmodells verbun-

den wurde. Die dielektris
hen Eigens
haften der Aluminiums
hi
ht wurden einem Tabellenwerk

entnommen (Ku
hling, 1991), die der Hydrogels
hi
ht vor der Simulation in eigenen Expe-

rimenten ermittelt (Golombe
k et al., 2003). Die Geometrie der Neutralelektrode wurde

na
h den Vorgaben aus Abbildung 8.2 modelliert. Um den Ein
uss des

�

Aquipotentialringes auf

das Erw

�

armungsmuster zu untersu
hen, wurde dieser Ring in einigen numeris
hen Simulationen

weggelassen, bei glei
hbleibender Dimensionierung der beiden stromf

�

uhrenden Innen


�

a
hen der

Neutralelektrode.
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Abbildung 8.6: Numeris
hes Obers
henkelmodell mit Neutralelektrode und aktiver Elektrode. Die

beiden Elektroden sind

�

uber einen Ho
hfrequenzgenerator verbunden. Das Modell besteht aus einer

Haut- und Muskels
hi
ht konstanter Di
ke, sowie einer Fetts
hi
ht mit variabler Di
ke. Insgesamt

wurden zehn vers
hiedene Modelle mit unters
hiedli
hen physiologis
hen Modellparametern erstellt.

Bei zwei Modellen wurde zus

�

atzli
h ein Blutgef

�

a� eingef

�

ugt, um den Ein
uss auf das resultierende

Erw

�

armungsmuster zu untersu
hen.

Um den Ein
uss einer leitenden Verbindung zwis
hen den stromf

�

uhrenden Elektroden


�

a
hen

und dem

�

Aquipotentialring zu untersu
hen, wurde bei Modell 3 zus

�

atzli
h ein ohms
her Wider-

stand eingef

�

ugt, der in einer eigenen Reihe von numeris
hen Bere
hnungen variiert wurde.

Insgesamt wurden f

�

ur diese numeris
he Studie zehn vers
hiedene numeris
he Modelle erstellt.

Die Modelle 1 und 2 verglei
hen hierbei die Wirkung des

�

Aquipotentialringes bei tro
kener

Hautober


�

a
he, indem bei Modell 1 der

�

Aquipotentialring der Neutralelektrode hinzugef

�

ugt

wurde und bei Modell 2 fehlte. Die Modelle 3 und 4 verglei
hen ebenfalls die Wirkung des

�

Aquipotentialringes. Nur wird in diesen F

�

allen eine feu
hte Hautober


�

a
he angenommen. Die

Auswirkung der Fetts
hi
ht auf das entstehende Erw

�

armungsmuster wurde in den Modellen

5 und 6 mit gemis
htem Hauttyp untersu
ht. Bei Modell 5 wurde mit einer Fetts
hi
ht von

20 mm eine adip

�

ose Testperson angenommen, bei Modell 6 fehlte die Fetts
hi
ht komplett. Die

Modelle 7 und 8 verans
hauli
hen die Unters
hiede zwis
hen tro
kener und feu
hter Haut bei

einer Fetts
hi
ht von 20 mm. In den Modellen 9 und 10 wurde die Auswirkung einer Vene auf

das entstehende Erw

�

armungsmuster untersu
ht, indem bei Modell 9 eine ober


�

a
hennahe Vene

in der Fetts
hi
ht modelliert wurde und bei Modell 10 diese Vene in der tieferen Muskels
hi
ht

zu liegen kam. Eine komplette

�

Ubersi
ht

�

uber alle variierten Modellparameter be�ndet si
h in

Tabelle 8.1. Die f

�

ur die Simulationen notwendigen dielektris
hen und physikalis
hen Parameter

�nden si
h in den Tabellen B.1 und B.4.
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Modell Haut Fett Muskel Hauttyp Vene Neutralring

in mm in mm in mm

1 2 12 70 Tro
ken Nein Ja

2 2 12 70 Tro
ken Nein Nein

3 2 12 70 Feu
ht Nein Ja

4 2 12 70 Feu
ht Nein Nein

5 2 20 70 Gemis
ht Nein Ja

6 2 0 70 Gemis
ht Nein Ja

7 2 20 70 Tro
ken Nein Ja

8 2 20 70 Feu
ht Nein Ja

9 2 12 70 Tro
ken Ho
h Ja

10 2 12 70 Tro
ken Tief Ja

Tabelle 8.1: Di
ke der einzelnen Gewebes
hi
hten und weitere Modellparameter f

�

ur die zehn ver-

s
hiedenen Obers
henkels
hi
htmodell. Im einzelnen wurde die Di
ke der Fetts
hi
ht, die Feu
htig-

keit der Hauts
hi
ht und der Elektrodentyp variiert, sowie der Ein
uss einer ober


�

a
hli
hen und einer

tieferliegenden Vene untersu
ht.

Abbildung 8.6 zeigt das komplette numeris
he Obers
henkelmodell mit allen Gewebetypen und

Elektrodenmaterialien. Die aktive Elektrode be�ndet si
h in einem Abstand von 260 mm vom

Neutralelektrodenmittelpunkt. Dies ist ein typis
her Abstand, wie er bei einem neutralelektro-

dennahen 
hirurgis
hen Eingri� in der Bau
hregion vorkommt. Die N

�

ahe der aktiven Elektrode

zur Neutralelektrode wurde au
h unter dem Gesi
htspunkt gew

�

ahlt, eine m

�

ogli
hst einseitige

Anstr

�

omung der Neutralelektrode zu erzielen, was si
h au
h darin ausdr

�

u
kt, dass die beiden

stromf

�

uhrenden Elektrodenteile senkre
ht und ni
ht parallel zur Hauptstrom
ussri
htung aus-

geri
htet wurden. Dies erfolgte im Gegensatz zur klinis
hen Anwendung, bei der aus Gr

�

unden

der Symmetrisierung des Strom
usses dur
h das Gewebe die Elektrode immer so ausgeri
htet

wird, dass die erwartete Hauptstrom
ussri
htung parallel zur Teilungslinie der beiden Elektro-

denh

�

alften ist. Dur
h die in dieser Arbeit gew

�

ahlte Anordnung wird die zur aktiven Elektrode

n

�

aherliegende H

�

alfte der Neutralelektrode verst

�

arkt angestr

�

omt und es kommt zu einer gr

�

o�eren

Asymmetrie der W

�

armeverteilung, sowie zu einer h

�

oheren Maximaltemperatur auf der Hauto-

ber


�

a
he. Die Anwendung stellt den f

�

ur die praktis
he Anwendung

"

s
hlimmsten Fall\ dar.

Das Gitter des numeris
hen Modells wurde entspre
hend der Dimensionierung der Neutralelek-

trode angepasst. Die Netzlinien wurden an den R

�

andern der Neutralelektrode verdi
htet, um

eine gute numeris
he Approximation zu erm

�

ogli
hen und die Elektrodengeometrie m

�

ogli
hst gut

wiederzugeben. Dur
h die d

�

unne Elektroden- und Hydrogels
hi
ht, war es insbesondere notwen-

dig entlang der H

�

ohena
hse des Modells besonders fein geometris
h aufzul

�

osen. So ergab si
h

ein Gitternetz aus 
a. 800 000 Voxeln mit unters
hiedli
hen Kantenl

�

angen.

8.2.3 Dur
hf

�

uhrung der numeris
hen Modellierung

Das numeris
he Problem wurde zun

�

a
hst im Frequenzberei
h bei einer f

�

ur die Elektro
hirurgie

typis
hen Frequenz von 350 kHz mit Hilfe des PSBCGR-Verfahrens des Programmpaketes MA-

173



Optimierung von Neutralelektroden in der Elektro
hirurgie

FIA W3 gel

�

ost (vgl. Abs
hnitte 2.3 und 5.2.1). Das numeris
he Verfahren wurde erst na
h

25 000 Iterationss
hritten beendet, da dur
h die gro�en S
hrittweitenunters
hiede in der Gitter-

au


�

osung bedingt dur
h die sehr d

�

unne Elektrodens
hi
ht die Konvergenzges
hwindigkeit des

Algorithmus si
h als sehr langsam herausstellte und erst na
h mehr als 20 000 Iterationen ei-

ne zufriedenstellende Konvergenz errei
ht werden konnte. Die Re
henzeiten betrugen f

�

ur jedes

Modell ungef

�

ahr 96 h auf einer IBM SP-SMP mit einem s
hnellen 512 MHz-Knoten bei einem

Hauptspei
herbedarf von 1 GB.

Im Ans
hluss an die L

�

osung des elektrodynamis
hen Problems wurde die Leistungsabsorption im

Obers
henkelmodell mit Hilfe von Glei
hung (4.7) bere
hnet und mit Glei
hung (4.8) die maxi-

male Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he mit einer S
hlimmsten-Falls-Betra
htung abges
h

�

atzt

(vgl. Abs
hnitt 4.2.3). Dazu wurde auf der Hautober


�

a
he und den angrenzenden Voxeln der

Hydrogels
hi
ht na
h dem Punkt mit der maximalen Leistungsabsorption gesu
ht.

Dana
h wurde mit dem MAFIA-Modul H3 die Biow

�

armeleitungsglei
hung im Zeitberei
h gel

�

ost,

wie bereits in Unterkapitel 2.5 bes
hrieben wurde. Die physikalis
hen Paramter f

�

ur die thermo-

dynamis
hen Eigens
haften von Haut, Fett, Muskel und Blut, sowie den Elektrodenmaterialien

sind in Tabelle B.1 aufgef

�

uhrt. Die einzelnen Materialien wurden vor Beginn der Simulation

auf eine konstante Anfangstemperatur gesetzt. Die Anfangstemperaturen sind in Tabelle 8.3

wiedergegeben. An der Ober


�

a
he des Obers
henkelmodells wurde der

�

Ubergang vom Modell

in die k

�

uhlere Umgebung als Kontakt mit einem 
uiden Medium modelliert. Der W

�

arme

�

uber-

gangskoeÆzient � wurde auf 75 W=(K �m

2

) gesetzt, was einer lei
hten Luftstr

�

omung entspri
ht

(vgl. mit Abs
hnitt 5.3.1).

Die Strom
ussdauer von 60 s wurde in 240 Einzels
hritte von je 0,25 s Dauer aufgeteilt und

mit dem impliziten Verfahren bere
hnet (vgl. Abs
hnitt 2.5.2). Die beim impliziten Verfahren

notwendige Invertierung der Systemmatrix erfolgte na
h kurzer Zeit mit sehr guter Konvergenz

und erm

�

ogli
hte dadur
h eine Verk

�

urzung der notwendigen Re
henzeit. Die Re
henzeiten des

thermodynamis
hen Algorithmus betrugen ungef

�

ahr 6 h.

Bei der thermodynamis
hen Re
hnung wurde zun

�

a
hst die Gewebedur
hblutung verna
hl

�

assigt,

da dieser Parameter einer gro�en physiologis
hen S
hwankungsbreite unterliegt. Um die Aus-

wirkung der Gewebedur
hblutung eins
h

�

atzen zu k

�

onnen, wurden im Ans
hluss einige thermo-

dynamis
he Re
hnungen unter Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion dur
hgef

�

uhrt. Die Werte

f

�

ur die hierzu verwendeten Gewebeperfusionsraten be�nden si
h in Tabelle B.1.

Als Stromst

�

arke wurde bei den Bere
hnungen unabh

�

angig von der AAMI Norm eine Stromst

�

arke

mit einem Mittelwert von 1 A verwendet. Als Qualit

�

atsmerkmal f

�

ur die bere
hneten L

�

osungen

wurde die Stromst

�

arke dur
h das Obers
henkelmodell und die Hydrogels
hi
ht und mit der

anregenden Stromst

�

arke vergli
hen. Es zeigte si
h, dass bei der gew

�

ahlten hohen Anzahl an

Iterationss
hritten die Stromst

�

arken dur
h das Gewebe und die Hydrogels
hi
ht um weniger als

10 % vom Vorgabewert abwi
hen und damit in einem akzeptablen Rahmen lagen. Die resultie-

renden Erw

�

armungen sind proportional zum Quadrat der Stromst

�

arke. Damit lassen si
h dann

die erhaltenen Ergebnisse mit vers
hiedenen Stromst

�

arken in der medizinis
hen Praxis oder mit

der Normvorgabe verglei
hen.

8.2.4 Ergebnisse der Simulationsre
hnungen

Abbildung 8.7 zeigt neun von zehn Erw

�

armungsmuster, die si
h mit dem gekoppelten elektro-

thermodynamis
hen Verfahren ohne Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion na
h einer simulier-

174



8.2 Neutralelektroden mit einem

�

Aquipotentialring

Abbildung 8.7: Maximaltemperatur auf der Hautober


�

a
he der Obers
henkelmodelle na
h einer

Strom
ussdauer von 60 s bere
hnet mit dem gekoppelten elektro-thermodynamis
hen Verfahren. Die

Bilder von Modell 1 mit

�

Aquipotentialring und Modell 2 ohne

�

Aquipotentialring verans
hauli
hen

die Auswirkungen des

�

Aquipotentialringes auf die W

�

armeverteilung bei einer Fetts
hi
htdi
ke von

12 mm und tro
kener Hautober


�

a
he. Im direkten Verglei
h dazu geben die Bilder von Modell 3 und

4 die W

�

armeverteilungen bei feu
hter Hautober


�

a
he wieder. Die Ergebnisse von Modell 5 und 6

zeigen die Auswirkung der Fetts
hi
ht auf die W

�

armeverteilung. Bei Modell 5 wurde eine Fetts
hi
ht

von 20 mm angenommen. Bei Modell 6 wurde fehlte die Fetts
hi
ht komplett. Die Ergebnisse von

Modell 7 und 8 zeigen die W

�

armeverteilung bei einem Modell mit einer Fetts
hi
ht von 20 mm und

tro
kener (Modell 7) und feu
hter Haut (Modell 8). Modell 9 verans
hauli
ht die Auswirkung eines

ober


�

a
hli
hen Blutgef

�

a�es auf die Entstehung von lokalen

"

hei�en\ Stellen. Die W

�

armeverteilung

von Modell 10 fehlt in dieser Darstellung. Diese ist aber mit der von Modell 1 weitgehend identis
h,

da hier das tie
iegende Blutgef

�

a� nur einen geringen E�ekt auf die resultierende W

�

armeverteilung

hat.
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ten Strom
ussdauer von 60 s ergeben haben. Damit die einzelnen Ergebnisse besser miteinander

vergli
hen werden k

�

onnen wurde f

�

ur alle Einzelbilder die glei
he Temperaturfarbskala verwendet.

Modell 10 wurde bei dieser Darstellung ni
ht ber

�

u
ksi
htigt, da dieses Modell kaum Abwei
hun-

gen in seinem Erw

�

armungsmuster zu Modell 1 zeigte, da au�er dem tie
iegenden Blutgef

�

a� alle

anderen physiologis
hen Parameter bei beiden Modellen identis
h waren. Da die dielektris
hen

Eigens
haften von Blut denen der Muskulatur bei der betra
hteten Frequenz von 350 kHz

�

ahn-

li
h sind (vgl. Tabelle B.1) sind die Ergebnisse nahazu identis
h und Modell 10 liefert daher

keine neuen Erkenntnisse.

Bei den Modellen 1 und 2, sowie 3 und 4 wurde die Auswirkung des

�

Aquipotentialrings auf die

entstehende Temperaturverteilung untersu
ht. Es zeigte si
h, dass si
h mit

�

Aquipotentialring

glei
hm

�

assigere balan
ierte Erw

�

armungsmuster ergeben und dadur
h die Maximaltemperatur

am Elektrodenrand deutli
h reduziert werden kann. Bei den Modellen mit feu
hter Hautober-




�

a
he (3 und 4) ergaben si
h im Verglei
h zu den Modellen mit tro
kener Haut (1 und 2) die

glei
hen Ergebnisse bez

�

ugli
h der Symmetrisierung der Erw

�

armungsmuster. Allerdings liegen bei

feu
hter Haut die errei
hten Maximaltemperaturen

�

uber denen bei tro
kener Hautober


�

a
he.

Die Untersu
hung der Auswirkungen der Fetts
hi
ht bei den Modellen 5 und 6 zeigte, dass

eine di
kere Fetts
hi
ht zwar das Erw

�

armungsmuster symmetrisiert, allerdings liegen die Maxi-

maltemperaturen deutli
h

�

uber den Werten, die si
h bei Modell 6 ergaben, wel
hes

�

uber keine

Fetts
hi
ht verf

�

ugt. Der Verglei
h zwis
hen tro
kener und feu
hter Haut bei den Modellen 7 und

8 zeigt in Anlehnung an die Ergebnisse der Modelle 1, 2, 3 und 4, dass bei feu
hter Haut generell

mit h

�

oheren Erw

�

armungen zu re
hnen ist.

Das Ergebnis von Modell 9 zeigt, dass ober


�

a
hli
he Blutgef

�

a�e in der Fetts
hi
ht des Patienten

einen gro�en Ein
uss auf das entstehende Erw

�

armungsmuster haben k

�

onnen. Die modellierte

Vene ergibt im Verglei
h zu Modell 1 an den Elektrodenr

�

andern gr

�

o�ere Temperaturerh

�

ohungen.

In der Abbildung ist au�erdem die Lage und der Verlauf des Blutgef

�

a�es deutli
h erkennbar.

In Tabelle 8.2 �nden si
h die ermittelten Maximaltemperaturen unter der Elektrode auf der

Hautober


�

a
he na
h einer Strom
ussdauer von 60 s. In dieser Tabelle sind neben den Ergebnis-

sen der gekoppelten elektro-thermodynamis
hen Simulation au
h die mit Hilfe der S
hlimmsten-

Falls-Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) ermittelten Maximaltemperaturen angegeben, die unter

Verna
hl

�

assigung jegli
her W

�

armetransportme
hanismen aus der bere
hneten im Gewebe absor-

bierten Leistung abges
h

�

atzt wurden.

Tabelle 8.2 gibt dar

�

uber hinaus au
h die prozentualen Unters
hiede der absoluten Maximal-

temperaturen und der relativen Erw

�

armungen beider Verfahren an. Es zeigt si
h, dass mit der

S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung in jedem Fall die Maximaltemperatur an der Hautober


�

a
he

erwartungsgem

�

a�

�

ubers
h

�

atzt wird. Der Grad der

�

Ubers
h

�

atzung, der dur
h die prozentualen

Abwei
hungen der Maximalwerte untereinander angegeben wird, ist mitunter von Modell zu

Modell sehr unters
hiedli
h. Als Mittelwert ergibt si
h eine

�

Ubers
h

�

atzung der relativen Tem-

peraturzunahme um 
a. 80 % dur
h die einfa
he S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung. Die dur
h-

s
hnittli
he Temperaturzunahme liegt mit der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung na
h Tabelle 8.2

na
h Mittelung aller zehn Ergebnisse bei 22,4 K und bei der thermodynamis
hen Betra
htung

bei 12,5 K

1

.

Die Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion ergibt erwartungsgem

�

a� deutli
h unters
hiedli
he Er-

gebnisse. Betra
htet man die zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung an der Hautober


�

a
he von

1

Diese Ergebnisse beruhen auf einer e�ektiven Stromst

�

arke von 1,0 A, statt den dur
h die Norm geforderten

0,7 A.
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Modell H3 W3 H3 W3 Abwei
hung

Maximaltemperatur maximale Zunahme absolut relativ

in K in K in K in K in % in %

1 313,6 318,3 8,6 13,3 1,5 54,7

2 316,9 334,3 11,9 29,3 5,5 146,2

3 315,2 312,6 10,2 16,6 2,0 62,8

4 319,9 326,3 14,9 21,3 2,0 43,0

5 322,6 328,9 17,6 23,9 2,0 35,8

6 313,2 317,1 8,2 12,1 1,3 47,6

7 319,9 336,1 14,9 31,1 5,1 108,7

8 323,4 325,8 18,4 20,8 0,7 13,0

9 316,5 331,8 11,5 26,8 4,8 133,0

10 313,8 334,2 8,8 29,2 6,5 231,8

Tabelle 8.2:

�

Ubersi
ht

�

uber die maximalen Hauttemperaturen na
h einer Strom
ussdauer von 60 s

f

�

ur jedes numeris
he Modell. Dabei werden die Ergebnisse der thermodynamis
hen Re
hnung ohne

Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion (H3) mit den Ergebnissen der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung

(W3) vergli
hen. Die Spalten zwei und drei geben dabei die Absolutwerte der Maximaltemperatur

ausgehend von einer Anfangshauttemperatur von 305 K an. Die dazugeh

�

orige maximale relative

Erw

�

armung wird in den Spalten vier und f

�

unf wiedergegeben. Die Spalten se
hs und sieben geben die

prozentuale Abwei
hung der Ergebnisse der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung von den Maximalwerten

des thermodynamis
hen Algorithmus an bezogen auf die Absolutwerte (Spalte se
hs) und auf die

maximale relative Erw

�

armung (Spalte sieben). Die Ergebnisse zeigen, dass mit der S
hlimmsten-

Falls-Abs
h

�

atzung die Erw

�

armung stets

�

ubers
h

�

atzt wird.

Modell 5 so zeigt si
h in Abbildung 8.8, dass ohne Ber

�

u
ksi
htigung der Perfusion ein konstantes

Ansteigen der Hauttemperatur innerhalb der gesamten simulierten Zeitdauer von 60 s beoba
h-

tet werden kann, obwohl bereits W

�

armeverluste an die k

�

altere Umgebung ber

�

u
ksi
htigt werden

(vgl. mit der Diskussion thermodynamis
her Randbedingungen in Abs
hnitt 2.4.2). Abbildung

8.9 zeigt denselben zeitli
hen Verlauf bei Modell 5 unter Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion

mit den Dur
hs
hnittswerten na
h Tabelle B.1.

Es zeigt si
h, dass hierbei bereits na
h 24 s eine ann

�

ahernd konstante Temperaturverteilung

auf der Hautober


�

a
he errei
ht wird. Dar

�

uber hinaus �ndet au
h eine zus

�

atzli
he Erw

�

armung

der Hauts
hi
ht dur
h den Blut
uss statt, da die Anfangshauttemperatur mit 305 K unter der

Bluttemperatur von 310 K liegt. Die ni
ht unter der Elektrode liegende Hautober


�

a
he errei
ht

somit im Verlauf der Simulation eine konstante Ober


�

a
hentemperatur von 
a. 308 K, da dann

der W

�

armeeintrag dur
h den Blut- und Strom
uss, sowie der W

�

armeverlust an die k

�

altere

Umgebung im Glei
hgewi
ht sind.

Glei
hes gilt f

�

ur Modell 2, bei dem au
h eine zus

�

atzli
he Simulation mit Ber

�

u
ksi
htigung der Ge-

webeperfusion dur
hgef

�

uhrt wurde. Abbildung 8.10 zeigt die Hautober


�

a
he na
h einer Strom-


ussdauer von 60 s zum einen mit, zum anderen ohne Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion.

Weitere Einbli
ke in die Auswirkung der Gewebeperfusion erm

�

ogli
ht ein Di�erenzbild der beiden

Temperaturverteilungen. Die w

�

armere Blutstr

�

omung dur
h die anf

�

angli
h k

�

uhlere Hauts
hi
ht
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� 305 K lineare Skala � 320 K

Abbildung 8.8: Zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he von Modell 5 ohne

Gewebeperfusion. Die einzelnen Bilder von links na
h re
hts und von oben na
h unten besitzen einen

zeitli
hen Abstand von 3 s. Das erste Bild links oben gibt die Temperaturverteilung na
h einem Strom-


uss von 3 s Dauer an. Das letzte Bild re
hts unten gibt die Erw

�

armung na
h einer Strom
ussdauer

von 60 s an. Die Simulation zeigt im Gegensatz zu Abbildung 8.9, bei der die Gewebeperfusion mit

ein
iesst, dass si
h na
h 60 s no
h keine konstante Temperaturverteilung eingestellt hat. Die Maxi-

maltemperatur am Elektrodenrand w

�

urde bei einer l

�

angeren Strom
ussdauer no
h weiter ansteigen,

obwohl bereits W

�

armeverluste an die k

�

altere Umgebung mit 293 K ber

�

u
ksi
htigt wurden.

sorgt f

�

ur eine generelle zus

�

atzli
he Erw

�

armung der Haut. Der Gro�teil der Hautober


�

a
he ist

daher am Ende der Simulationszeit

"

w

�

armer\ bei Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion. Der

vorteilhafte E�ekt der Dur
hblutung ist aber die Verringerung der Hauttemperatur an den

Elektrodenr

�

andern, der im Di�erenzbild zu erkennen ist. Die Dur
hblutung sorgt hierbei f

�

ur

eine Nivellierung der Hauterw

�

armung. Die maximale Hauttemperatur verringert si
h bei Modell

2 dur
h die Dur
hblutung von 316,9 K um 6,0 K auf 310,9 K. Bei Modell 5, dessen vers
hiedene

Temperaturverteilungen in Abbildung 8.11 dargestellt sind, verringert si
h dur
h die Gewebe-

perfusion die maximale Hauttemperatur von 322,6 K um 9,8 K auf 312,8 K.

Abbildung 8.12 zeigt, dass bei Ber

�

u
ksi
htigung einer leitenden Verbindung zwis
hen dem

�

Aqui-

potentialring und den stromf

�

uhrenden Innen


�

a
hen der Neutralelektrode mit einem Wider-

standswert von 65 k
 ein Minimum der maximalen Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he beob-

a
htet werden kann. Ist der

�

Aquipotentialring ni
ht mit den Innen


�

a
hen der Neutralelektrode
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�

Aquipotentialring

� 305 K lineare Skala � 320 K

Abbildung 8.9: Zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he von Modell 5 mit

Ber

�

u
ksi
htigung der Dur
hblutung des Gewebes. Die einzelnen Bilder von links na
h re
hts und von

oben na
h unten besitzen einen zeitli
hen Abstand von 3 s. Es zeigt si
h, dass der Blut
uss einen

ausglei
henden E�ekt hat. Auf der einen Seite wird im Verglei
h zu Abbildung 8.8 die maximale

entstehende Temperatur am Neutralelektrodenrand verringert. Weiterhin stellt si
h diese Maximal-

temperatur bereits na
h 24 s auf einen konstanten Wert von 312,8 K ein, der bis zum Ende der

Simulation beibehalten wird. Dar

�

uber hinaus �ndet aber au
h eine Erw

�

armung der Hauts
hi
ht

dur
h den Blut
uss statt, da die Bluttemperatur mit 310 K

�

uber der Anfangshauttemperatur von

305 K liegt. Innerhalb weniger Sekunden errei
ht die Hautober


�

a
he neben der Au
age


�

a
he der

Neutralelektrode eine konstante Temperatur von 
a. 308 K. Die Hauttemperatur errei
ht ni
ht ganz

die Bluttemperatur von 310 K, da von der Hautober


�

a
he kontinuierli
h W

�

arme an die k

�

altere Um-

gebung mit 293 K abgegeben wird.

verbunden, so ergibt si
h eine maximale Erw

�

armung von 0,278 K/s im Gegensatz zu 0,243 K/s

bei einer leitenden Verbindung. Dies entspri
ht einer Reduktion der maximalen Erw

�

armung um

12,2 %.

8.2.5 Diskussion der numeris
hen Ergebnisse

Die numeris
hen Ergebnisse zeigen, dass dur
h einen zus

�

atzli
hen

�

Aquipotentialring um die

stromf

�

uhrenden Fl

�

a
hen einer Neutralelektrode die maximale Erw

�

armung am Elektrodenrand
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(a) (b) (
)

305 K Bild (a) und (b) 314 K

� 0 K Bild (
) 6 K

Abbildung 8.10: Verglei
h der Temperaturverteilungen auf der Hautober


�

a
he von Modell 2 na
h

einer Strom
ussdauer von 60 s. Abbildung (a) gibt die Verteilung ohne Ber

�

u
ksi
htigung der Gewe-

beperfusion wieder. Bei Abbildung (b) wurde die Dur
hblutung ber

�

u
ksi
htigt. Abbildung (
) gibt

die Di�erenz zwis
hen den Abbildungen (a) und (b) wieder. Dabei wurde die Farbskala so normiert,

dass nur die Berei
he eine von dunkelblau vers
hiedene Farbe haben, bei der die Endtemperatur

von Abbildung (a)

�

uber der von Abbildung (b) liegt. Dies verans
hauli
ht, in wel
hen Berei
hen die

Temperatur bei Verna
hl

�

assigung der Gewebeperfusion

�

ubers
h

�

atzt wird. Abbildung (b) verdeutli
ht

den ausglei
henden E�ekt der Gewebedur
hblutung. Zum einen wird die Maximaltemperatur an den

Elektrodenr

�

andern reduziert, zum anderen erw

�

armt si
h die Haut unter der Elektrode, die ni
ht direkt

mit der k

�

uhleren Umgebung von 293 K in Verbindung steht, von dem Startwert von 305 K ann

�

ahernd

auf die Bluttemperatur von 310 K. Die Hydrogels
hi
ht hinterl

�

asst dadur
h einen

"

Abdru
k\ auf der

Hautober


�

a
he.

reduziert wird. Damit konnten die experimentell gefunden Eigens
haften des neuen Neutralelek-

trodendesigns numeris
h best

�

atigt werden. Eine zus

�

atzli
he Reduktion der Erw

�

armung s
heint

m

�

ogli
h zu sein, wenn der

�

Aquipotentialring mit den stromf

�

uhrenden Innen


�

a
hen der Neutral-

elektrode

�

uber einen geeigneten Widerstand verbunden wird.

Weiterhin ergaben si
h bei den numeris
hen Bere
hnungen au
h Tendenzen f

�

ur die maximale

Erw

�

armung bez

�

ugli
h der Unters
hiede in den betra
hteten physiologis
hen Parametern. Die

thermodynamis
he Bere
hnung der Modelle 5 und 8 ergab im Verglei
h mit den anderen Model-

len die maximal beoba
htete Erw

�

armung auf der Hautober


�

a
he. Beide Modelle verf

�

ugen

�

uber

die di
kste modellierte Fetts
hi
ht von 20 mm und

�

uber den gemis
hten (Modell 5) und den

feu
hten Hauttyp (Modell 8). Da der Maximalwert bei Modell 8 mit einer Zunahme von 18,4 K

�

uber dem von Modell 5 mit 17,6 K liegt, spielt au
h die Hautfeu
htigkeit f

�

ur die Erw

�

armung

eine wi
htige Rolle.

Dass mit zunehmender Fetts
hi
htdi
ke und Hautfeu
htigkeit die maximale Erw

�

armung am

Elektrodenrand ansteigt, zeigte si
h au
h in den experimentellen Studien von Edri
h und

Cookson (1987) und Pear
e et al. (1979), die insbesondere bei Frauen h

�

ohere Erw

�

armungen

an den Elektrodenr

�

andern feststellten und dies mit der im Dur
hs
hnitt gr

�

o�eren Fetts
hi
ht-

di
ke von Frauen erkl

�

arten.

Da na
h Applikation einer Neutralelektrode auf der Haut eines Patienten die von den
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�

Aquipotentialring

(a) (b) (
)

305 K Bild (a) und (b) 323 K

� 0 K Bild (
) 10 K

Abbildung 8.11: Verglei
h der Temperaturverteilungen auf der Hautober


�

a
he von Modell 5 na
h

einer Strom
ussdauer von 60 s. Die weiterf

�

uhren Erl

�

auterungen zu Abbildung 8.10 gelten hier analog.

S
hweissdr

�

usen abgegebene Feu
htigkeit ni
ht mehr verdunsten kann, ist davon auszugehen,

dass die Erw

�

armungsmuster auf der Hautober


�

a
he des Patienten den Modellen mit gemis
hter

oder feu
hter Haut

�

ahneln. Da die Leitf

�

ahigkeit der tro
kenen Haut um einen Faktor von mehr

als 60 unter der der feu
hten Haut liegt, verh

�

alt si
h die tro
kene Haut

�

ahnli
h einem Konden-

sator: in der Hauts
hi
ht entsteht in erster Linie eine Blindleistung, die zu keiner Erw

�

armung

f

�

uhrt.

Die Fetts
hi
ht ihrerseits besitzt zwar nur eine im Verglei
h zur Muskel- oder feu
hten Haut-

s
hi
ht geringe Leitf

�

ahigkeit, ist aber au
h dur
h ihre kleine relative Permittivit

�

at ein

"

s
hle
h-

tes\ Dielektrikum, so dass hier die Leistung au
h

�

uber ihren Wirkanteil dur
h das Gewebe trans-

portiert werden muss. Aufgrund des bei einer di
keren Fetts
hi
ht h

�

oheren Gewebewiderstandes

sind damit au
h h

�

ohere Ausgangsspannungen notwendig, um die gew

�

uns
hte Arbeitsstromst

�

arke

zu erzielen. Dies resultiert in h

�

oheren Potentialdi�erenzen in der Hydrogel- und den Gewebe-

s
hi
hten und damit in h

�

oheren elektris
hen Feldern und ohms
hen Verlusten und f

�

uhrt damit

im Ende�ekt zu in einer gr

�

o�eren Erw

�

armung der Hautober


�

a
he.

Abbildung 8.13a zeigt die zeitli
he Entwi
klung der Erw

�

armung w

�

ahrend der ersten drei Sekun-

den des Strom
usses unter dem re
hten Rand des stromf

�

uhrenden Teils der Neutralelektrode an

vier

�

ubereinanderliegenden Messpunkten in der Hydrogel-, Haut-, Fett- und Muskels
hi
ht von

Modell 7. Diese Betra
htung zeigt deutli
h, dass die W

�

armeentwi
klung in der Hydrogels
hi
ht

am gr

�

o�ten ist. Diese zieht na
h kurzer Zeit die Temperatur in der Hauts
hi
ht mit, bevor die

Fett- und die Muskels
hi
ht folgen k

�

onnen. Na
h zwanzig bis drei�ig Sekunden Strom
uss ver-

s
hwindet dieser E�ekt in der Hauts
hi
ht und die Erw

�

armungskurve beginnt si
h abzu
a
hen

(vgl. Abbildung 8.13b). Diese Darstellung verdeutli
ht au
h die Tatsa
he, dass es f

�

ur die Bere
h-

nung der Erw

�

armung mit der einfa
hen Abs
h

�

atzung sinnvoll war, au
h in der Hydrogels
hi
ht

na
h Punkten maximaler Erw

�

armung zu su
hen.

Die experimentell beoba
htete Entstehung von lokalen hei�en Stellen bei einigen Probanden

wurde bereits in fr

�

uheren experimentellen Studien von Edri
h und Cookson (1987) und

Nessler (1996) mit ober


�

a
hli
hen Venen in Verbindung gebra
ht. Dieser E�ekt konnte eben-

falls im Rahmen der numeris
hen Untersu
hungen an Modell 9 na
hvollzogen werden. Dur
h die
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Abbildung 8.12: Wird der Neutralring

�

uber einen

Widerstand mit den stromf

�

uhrenden Teilen der

Neutralelektrode verbunden, so 
ie�t ein Teilstrom

�

uber den Neutralring, was in einer Abnahme der

Maximaltemperatur am Elektrodenrand resultiert.

Bei einem Widerstand von 65 k
 ergab si
h bei

Modell 3 ein Maximalwert der Randerw

�

armung

von 0,243 K/s anstatt 0,278 K/s bei ni
ht verbun-

denem

�

Aquipotentialring.
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s

im Verglei
h zu Fettgewebe h

�

ohere Leitf

�

ahigkeit von Blut kommt es an den Stellen zu h

�

oheren

Stromdi
hten, an denen si
h eine ober


�

a
hli
he Vene in der N

�

ahe des Elektrodenrandes be�ndet.

Da ober


�

a
hennahe Venen bei Patienten dur
haus vorkommen k

�

onnen und zu betr

�

a
htli
hen lo-

kalen hei�en Stellen f

�

uhren, muss diesem s
hwer zu kontrollierenden Parameter in zuk

�

unftigen

Studien besondere Bedeutung beigemessen werden. M

�

ogli
herweise muss au
h die entspre
hen-

de AAMI-Norm

�

uberarbeitet werden, da zur Zeit die zuf

�

allige Auswahl einer Testperson mit

ober


�

a
hli
hen Venen das Ergebnis der Pr

�

ufung ents
heidend beein
ussen kann.

Bei dem Verglei
h der numeris
hen Verfahren hat si
h gezeigt, dass das gekoppelte elektro-

thermodynamis
he Verfahren der einfa
hen S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung

�

uberlegen ist. Der

zus

�

atzli
he numeris
he Zeitaufwand f

�

ur die thermodynamis
he Bere
hnung ist anhand der langen

Re
hendauer zur L

�

osung des elektromagnetis
hen Problems vertretbar, da er die Qualit

�

at und

Aussagekraft der numeris
hen Ergebnisse ents
heidend verbessert.

Die Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebeperfusion ist eine zus

�

atzli
he Option des thermodynamis
hen

Algorithmus. Allerdings birgt dieser Parameter aufgrund seiner gro�en physiologis
hen Streu-

breite einige Gefahren, wenn es um die Bewertung si
herheitsrelevanter Fragestellungen geht.

Wird in einer Studie die maximale Stromst

�

arke ermittelt, bei der auf der Hautober


�

a
he des

Modells die maximal zul

�

assige Erw

�

armung auftritt, so ergibt si
h dur
h die Ber

�

u
ksi
htigung der

Perfusion eine Vers
hiebung dieses Wertes zu h

�

oheren Stromst

�

arken hin. Das Problem hierbei ist,

die Perfusionsrate sinnvoll zu w

�

ahlen, so dass Gef

�

ahrdungen f

�

ur jeden Patienten ausges
hlossen

sind.

Es emp�ehlt si
h daher f

�

ur si
herheitsrelevante Abs
h

�

atzungen auf die Gewebeperfusion zu ver-

zi
hten, um eine gute obere Grenze zu ermitteln. Diese obere Grenze liegt immer no
h deutli
h

unter den Werten der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung und kann als si
her angesehen werden, da

sie die Realit

�

at immer no
h

�

ubers
h

�

atzt aber besser ann

�

ahert.

Die Ber

�

u
ksi
htigung der Perfusionsrate bei si
herheitsrelevanten Studien wird daher als sinn-

volle Erg

�

anzung gesehen, indem bei einigen Modellen die Gewebeperfusion in zus

�

atzli
hen Be-

re
hnungen ber

�

u
ksi
htigt wird und die so erhaltenen Ergebnisse mit den Bere
hnungen ohne

Perfusion vergli
hen werden k

�

onnen. So kann man ein Ma� f

�

ur die m

�

ogli
he

�

Ubers
h

�

atzung der

Erw

�

armung erhalten.

Im Verglei
h mit den experimentellen Ergebnissen der klinis
hen Studie zeigten si
h in der nume-

ris
hen Betra
htung eine deutli
he

�

Ubers
h

�

atzung der ermittelten Maximaltemperaturen selbst

bei Verwendung des thermodynamis
hen Algorithmus. Dabei muss allerdings ber

�

u
ksi
htigt wer-

den, dass in der klinis
hen Studie eine geringere Stromst

�

arke dur
h die Probanden verwendet
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8.2 Neutralelektroden mit einem

�

Aquipotentialring

wurde und die numeris
hen Ergebnisse dementspre
hend herunterskaliert werden m

�

ussen. Na
h

Nessler ist dabei so zu verfahren, dass si
h die Temperaturskalierung dur
h die Quadrate der

beiden Stromst

�

arken ergibt. Ber

�

u
ksi
htigt man die mittlere Stromst

�

arke von 0,7 A in der kli-

nis
hen Studie und von 1 A in der numeris
hen Studie, so ergibt si
h ein Skalierungsfaktor von

2 f

�

ur die Temperaturwerte. Die dur
hs
hnittli
he Erw

�

armung von 12,5 K w

�

urde si
h dadur
h

reduzieren auf 6,3 K, was allerdings immer no
h

�

uber dem experimentell ermittelten Dur
h-

s
hnittswert von 3,4 K liegt.

Betra
htet man in diesem Zusammenhang die Ergebnisse der thermodynamis
hen Bere
hnungen

mit Gewebeperfusion, so zeigt si
h, dass si
h bei Ber

�

u
ksi
htigung der Dur
hblutung die bere
h-

nete maximale Erw

�

armung in etwa halbiert. Die Temperaturzunahmen lagen dabei bei Modell

2 bei 5,9 K und bei Modell 5 bei 7,8 K. Legt man diese Werte f

�

ur die Skalierung zugrunde so

ergeben si
h als skalierte Werte 3,0 K und 3,9 K, die in der Gr

�

o�enordnung der experimentell

bestimmten Werte liegen und dann au
h im Rahmen der zul

�

assigen Erw

�

armungsgrenzwerte der

AAMI HF18-Norm liegen (AAMI, 2001).

Die numeris
he Methode liefert damit dem Experiment glei
hwertige Aussagen. Dies gilt au
h

f

�

ur das Erw

�

armungsmuster auf der Hautober


�

a
he, wel
hes si
h bei Ber

�

u
ksi
htigung der Gewe-

beperfusion den experimentell ermittelten W

�

armebildern ann

�

ahert (vgl. dazu die Abbildungen

8.10 und 8.11 mit 8.4). Verna
hl

�

assigt man die Perfusion wird dieser E�ekt ni
ht so deutli
h.

Die numeris
he Feldre
hnung kann bei dieser Art von Problemen einen wertvollen Beitrag leisten,

indem sie vor klinis
hen Studien eingesetzt wird, um a priori Aussagen

�

uber die Auswirkungen

von Modi�kationen an Geometrie, Material und te
hnis
hem Aufbau auf das Erw

�

armungsmuster

zu erhalten. Ung

�

unstige Designs k

�

onnen dadur
h bereits in einem fr

�

uhen Stadium eines Projektes

erkannt und vor aufw

�

andigen experimentellen Studien ausges
hlossen werden, was Zeit und

Kosten spart. Das numeris
he Modell liefert f

�

ur die zu erwartende Erw

�

armung zwar ni
ht die

notwendige physiologis
he Streubreite, die si
h nur in klinis
hen Studien ermitteln l

�

asst, gibt

aber denno
h wertvolle Anhaltspunkte, die die Entwi
klung und Konzeptionierung erlei
htern.
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Abbildung 8.13: Erw

�

armung an vier

�

ubereinanderliegenden Punkten unter dem re
hten Rand der

Neutralelektrode bei Modell 7 in den ersten f

�

unf Sekunden des Strom
usses (a) und w

�

ahrend drei�ig

Sekunden (b). Am st

�

arksten erw

�

armt si
h die Hydrogels
hi
ht, die na
h kurzer Zeit die Temperatur in

der Hauts
hi
ht

"

mitzieht\, bevor die Fett- und die Muskels
hi
ht folgen k

�

onnen (a). Na
h zwanzig

bis drei�ig Sekunden Strom
uss vers
hwindet dieser E�ekt in der Hauts
hi
ht (b).

8.3 Neutralelektroden f

�

ur Kleinkinder

8.3.1 Vorteile einer Verkleinerung der Elektroden


�

a
he

Die Ber

�

u
ksi
htigung der AAMI HF-18 Norm f

�

uhrt anhand von experimentellen Studien und

anderen Erfahrungswerten zu einer si
heren Mindestgr

�

o�e f

�

ur Neutralelektroden. Die gew

�

ahlten

Dimensionen sind aber f

�

ur eine Applikation an Kleinkindern und Babys ungeeignet, da aufgrund

der Gr

�

o�e der Neutralelektrode diese ni
ht beliebig an Armen oder Beinen aufgeklebt werden

k

�

onnen. Im Gegensatz zu Anwendungen bei Erwa
hsenen werden bei operativen Eingri�en an

Kleinkindern generell geringere Stromst

�

arken des Ho
hfrequenzgenerators verwendet.

Die AAMI HF-18 Norm sieht bei Tests von Neutralelektroden f

�

ur Kinder nur eine mittlere

Stromst

�

arke von 500 mA (�10%) vor, im Gegensatz zu 700 mA bei Erwa
hsenen (AAMI, 2001).

In Anlehnung an Neutralelektroden f

�

ur Erwa
hsene darf eine Neutralelektrode f

�

ur Kleinkinder

na
h einer Gesamtstrom
ussdauer von 60 s ebenfalls keine Erw

�

armung

�

uber 6 K an irgendeinem

beliebigen Punkt auf der Hautober


�

a
he zeigen. Da die zu erwartende Erw

�

armung na
h Nessler

(1999) proportional zum Quadrat der Stromst

�

arke ist, ergibt si
h mit dieser Annahme, dass

den Vorgaben entspre
hend die zu erwartenden Erw

�

armungen bei Verwendung einer mittleren

Stromst

�

arke von 500 mA nur etwa halb so gro� sind, wie bei einem Teststrom von 700 mA.

Dadur
h ergibt si
h die M

�

ogli
hkeit, dass bei einer geringeren Stromst

�

arke in der klinis
hen

Applikation die Elektroden


�

a
he gefahrlos unter Einhaltung der vorges
hriebenen Si
herheits-

grenzwerte verkleinert werden kann. Zur Ermittlung dieser minimalen Elektroden


�

a
he k

�

onnten

nun in zahlrei
hen experimentellen Untersu
hungen Prototypen mit unters
hiedli
hen Skalierun-

gen an Probanden getestet werden.

Im Gegensatz zu aufw

�

andigen experimentellen Untersu
hungen wird im folgenden gezeigt, wie

mit Hilfe des gekoppelten elektro-thermodynamis
hen Verfahrens diese minimale Elektroden-




�

a
he ermittelt werden kann.
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�

ur Kleinkinder

(a) (b)

Abbildung 8.14: Geometrie der Neutralelektrode bei unters
hiedli
hen Skalierungen. Bild (a) zeigt

die Neutralelektrode (rot) auf der Hydrogels
hi
ht (t

�

urkis) und der Haut (rosa) mit einem Skalie-

rungsfaktor von 40 % im Verglei
h zur urspr

�

ungli
hen Elektrodengr

�

o�e von 100 % auf der re
hten

Seite in Bild (b). Die Di
ke des Neutralringes wurde in beiden F

�

allen konstant gehalten.

Gewebe / Material Di
ke Anfangstemperatur

in mm in K

Aluminium 0,025 302

Hydrogel 0,35 305

Haut 0,4 305

Fett 2,5 307

Muskel 50,0 310

Tabelle 8.3: Di
ke der einzelnen Gewebes
hi
hten und Materialien des Kleinkinderobers
henkelm-

odells, sowie die Anfangstemperaturen der einzelnen Gewebes
hi
hten f

�

ur die thermodynamis
he

Bere
hnung f

�

ur das Erwa
hsenen- sowie das Kleinkindermodell.

8.3.2 Numeris
hes Modell und Re
henstrategie

Die numeris
hen Untersu
hungen wurden analog zum Modell f

�

ur Erwa
hsene an einem qua-

derf

�

ormigen Gewebeblo
k dur
hgef

�

uhrt, der aus einer Muskel-, Fett- und Hauts
hi
ht aufgebaut

ist. Der Blo
k besitzt eine Breite von 180 mm, eine L

�

ange von 400 mm und eine H

�

ohe von

52,9 mm. Weitere Modellparameter �nden si
h in den Tabellen B.1, B.4 und 8.3. Besonderhei-

ten beim Aufbau des Gewebeblo
kes ergeben si
h dur
h die unters
hiedli
he Di
ke von Haut

und Fettgewebe bei Kleinkindern im Verglei
h zum Erwa
hsenen. Wie Tabelle 8.3 zeigt, ist z.

B. die Haut mit 0,4 mm im Verglei
h zu 2 mm beim Erwa
hsenen um den Faktor 5 d

�

unner. Als

Hauttyp wurde der Mis
htyp zwis
hen feu
hter und tro
kener Haut angenommen.
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Skalierung Knotenpunkte Stromst

�

arke Leistung Erw

�

armung Erw

�

armung

Hydrogel Haut

"

Worst-Case\ H3

in A in W in K in K

40 % 698 152 0,714 0,359 43,6 30,2

50 % 697 878 0,716 0,264 21,8 14,0

60 % 733 320 0,725 0,225 12,5 7,8

70 % 788 256 0,716 0,207 8,0 5,0

80 % 887 040 0,729 0,191 6,2 4,3

90 % 976 248 0,715 0,178 5,7 3,6

100 % 1092 000 0,733 0,151 5,4 2,9

Tabelle 8.4: Ergebnisse der Bere
hnungen des Kinderobers
henkelmodells. F

�

ur jede bere
hnete Elek-

trodenskalierung sind die Gesamtanzahl der Gitterknotenpunkte des numeris
hen Modells angegeben.

Ein Ma� f

�

ur die Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung ist die Stromst

�

arke dur
h die Hydrogels
hi
ht des

Modells, die dem Spitzenwert der eingepr

�

agten Stromst

�

arke von 776 mA entspre
hen muss. Die in

der Hauts
hi
ht umgesetzte Leistung gibt einen Hinweis auf die zu erwartende Erw

�

armung und wird

f

�

ur die Bere
hnung der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung ben

�

otigt. Die angegebenen Erw

�

armungen

geben die maximalen gefundenen Temperaturunters
hiede am

"

hei�esten\ Punkt der Hautober


�

a
he

an. Zul

�

assig ist eine maximale Erw

�

armung um 6 K. Dana
h ri
htet si
h dann die kleinstm

�

ogli
he

Elektrodenskalierung.

Die aktive Elektrode be�ndet si
h wie in den bereits vorgestellten Obers
henkelmodellen f

�

ur

Erwa
hsene in einem Abstand von 260 mm vom Elektrodenmittelpunkt. Die Gr

�

o�e der Neu-

tralelektrode wurde ausgehend von den geometris
hen Dimensionen der Erwa
hsenenelektrode

na
h Abbildung 8.2 sukzessive verkleinert. Dabei wurden die beiden L

�

angendimensionen vor

jeder neuen Bere
hnung jeweils um den glei
hen Skalierungsfaktor verringert. Die Di
ke der

Neutralelektrode blieb dabei konstant, genauso wie die Breite des Neutralringes, da es aus pro-

duktionste
hnis
hen Gr

�

unden ni
ht m

�

ogli
h ist, diesen Ring als Stanzteil d

�

unner zu fertigen,

ohne dessen Stabilit

�

at bei der klinis
hen Applikation zu gef

�

ahrden. Die absolute Skalierung der

Elektrode wurde ausgehend von der Anfangsgr

�

o�e 100 % in S
hritten von 10 % bis auf 40 %

verringert. Abbildung 8.14 zeigt die numeris
hen Neutralelektrodenmodelle mit einer Skalierung

von 40 % im Verglei
h zur Ausgangsgr

�

o�e von 100 %.

Das Gitter des numeris
hen Modells wurde im Unters
hied zum Erwa
hsenenmodell den unter-

s
hiedli
hen Skalierungen der Neutralelektrode automatis
h angepasst. Die Netzlinien wurden

passend zur gew

�

ahlten Skalierung an den R

�

andern der Neutralelektrode verdi
htet, um eine gute

numeris
he Approximation zu erm

�

ogli
hen und au
h bei einer kleinen Skalierung die Elektroden-

geometrie m

�

ogli
hst gut wiederzugeben. Aufgrund der unters
hiedli
hen Netzstrukturen ergaben

si
h bei den einzelnen Modellen vers
hieden gro�e Gesamtanzahlen an Gitterpunkten zwis
hen

700 000 Knotenpunkten bei einer Skalierung von 40 % und bis zu 1 100 000 Knotenpunkten bei

einer Skalierung von 100 %.

Als Ma� f

�

ur die Qualit

�

at der numeris
hen L

�

osung wurde wiederum der Gesamtstrom dur
h die

Hydrogels
hi
ht und den Gewebeblo
k

�

uberwa
ht, der der eingepr

�

agten Stromst

�

arke entspre
hen

muss. Aufgrund der gro�en Gitters
hrittweitenunters
hiede, die aufgrund der Modellierung der

sehr d

�

unnen Hydrogel- und Aluminiums
hi
ht notwendig waren, zeigte si
h, dass si
h erst bei
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�

ur Kleinkinder

Abbildung 8.15: Verglei
h der maximalen

Erw

�

armungen auf der Hautober


�

a
he bere
hnet

mit einer einfa
hen Abs
h

�

atzung unter Ver-

na
hl

�

assigung von W

�

armetransportme
hanismen

und mit dem thermodynamis
hen L

�

oser. Die

Ergebnisse zeigen deutli
h die

�

Ubers
h

�

atzung der

Erw

�

armung bei Verna
hl

�

assigung des W

�

arme-

transports.
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einer sehr gro�en Anzahl an Iterationss
hritten (> 20 000) ein zufriedenstellender Wert der

Gesamtstromst

�

arke dur
h die Hydrogels
hi
ht ergab. Es wurden daher f

�

ur jedes Modell wie

beim Erwa
hsenenmodell 25 000 Iterationss
hritte bere
hnet. Eine weitere Erh

�

ohung der Itera-

tionss
hritte auf 50 000 bra
hte am Beispiel des Modells mit der Skalierung von 100 % keine

wesentli
he Verbesserung der L

�

osung, so dass auf eine weitere Erh

�

ohung der Iterationss
hritte

verzi
htet wurde. Tabelle 8.4 zeigt, dass die bere
hneten Gesamtstromst

�

arken dur
h die Hydro-

gels
hi
ht stets unter der anregenden Stromst

�

arke liegen, die Abwei
hungen aber ni
ht mehr als

9,2 % betragen und somit in einem akzeptablen Rahmen liegen.

Die Re
henzeiten betrugen je na
h Dimension des Gitternetzes zwis
hen 72 h und 96 h auf einer

IBM SP-SMP mit 512 MHz bei einem Hauptspei
herbedarf von maximal 1 GB. Die Re
henzei-

ten des thermodynamis
hen L

�

osers betrugen ungef

�

ahr 6 h. Die Strom
ussdauer von 60 s wurde

in 240 Einzels
hritte von je 0,25 s Dauer aufgeteilt und mit dem impliziten Verfahren bere
hnet.

Der vorges
hriebene Mittelwert des Teststromes betr

�

agt 500 mA (e�ektiv) mit einer zul

�

assigen

S
hwankung von �10 % (AAMI, 2001). Bei einer konservativen Abs
h

�

atzung emp�ehlt es si
h,

die zul

�

assige Obergrenze des Teststromes zu w

�

ahlen. Man erh

�

alt so bei Annahme eines maximal

m

�

ogli
hen Mittelwertes von 550 mA eine Maximalamplitude von 776 mA, die als Eingabepara-

meter zur Bere
hnung der Verlustleistung im Frequenzberei
h diente.

Auf die L

�

osung des elektromagnetis
hen Feldproblems folgte analog zum Erwa
hsenenmodell

eine S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung der Erw

�

armung dur
h Einsetzen der bere
hneten Verlust-

leistung in Glei
hung (4.8), bevor diese in einem zweiten S
hritt f

�

ur den thermodynamis
hen

Algorithmus verwendet wurde. Bei der thermodynamis
hen Bere
hnung wurde die Gewebeper-

fusion ni
ht ber

�

u
ksi
htigt.

8.3.3 Ergebnisse der numeris
hen Bere
hnung

Die in der obersten Hauts
hi
ht (gemis
hter Hauttyp) deponierte Leistung steigt na
h Tabelle 8.4

bei Verkleinerung der Elektroden


�

a
he stetig an, da bei Verkleinerung der Elektroden


�

a
he die

dur
hs
hnittli
he Stromdi
hte bei konstantem Gesamtstrom notwendigerweise ansteigen muss.

Die Punkte mit maximaler Energieabsorption wurden auf der Hautober


�

a
he und in den an-

grenzenden Voxeln der Hydrogels
hi
ht gesu
ht und zur Bere
hnung der Hauttemperatur mit

der S
hlimmsten-Falls-Abs
h

�

atzung na
h Glei
hung (4.8) verwendet. Sie sind in Tabelle 8.4

aufgef

�

uhrt. Wie erwartet liegen diese Werte deutli
h

�

uber den mit dem thermodynamis
hen

Algorithmus bere
hneten Hauttemperaturen.
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Abbildung 8.16: Maximale Hauttemperatur bei Verkleinerung der Neutralelektroden


�

a
he. Die ein-

zelnen Bilder zeigen die errei
hte Maximaltemperatur na
h 60 s Strom
uss bei unters
hiedli
hen

Skalierungen der Neutralelektrode. Bei Verkleinerung der Elektroden


�

a
he wird die W

�

armeverteilung

zunehmend unsymmetris
her und es ergeben si
h hei�e Stellen auf der der aktiven Elektrode (hier:

re
hts) zugewandten Seite.

Na
h den geltenden Vors
hriften (AAMI, 2001) liegt die maximal zul

�

assige Erw

�

armung na
h

einer Strom
ussdauer von 60 s bei 6 K. Anhand der Werte aus Tabelle 8.4 ergeben si
h dadur
h

unters
hiedli
he zul

�

assige Elektrodenskalierungen je na
h verwendeter Temperaturabs
h

�

atzungs-

methode. Bei Betra
htung des S
hlimmsten-Falls wird dieser Grenzwert s
hon bei einer Skalie-

rung von 80 %

�

ubers
hritten, wohingegen die thermodynamis
he Betra
htung eine Skalierung

zwis
hen 60 % und 70 % zul

�

asst (siehe au
h Abbildung 8.15).

Abbildung 8.16 zeigt die Temperatur auf der Hautober


�

a
he na
h einer Strom
ussdauer von

60 s. Die Ergebnisse zeigen, dass bei einer Verkleinerung der Elektroden


�

a
he neben der Zu-

nahme der maximalen Hauttemperatur na
h und na
h die symmetrisierende Wirkung des Neu-

tralringes verloren geht. Dieser E�ekt ist bereits bei einer Skalierung von 80 % erkennbar. Die

aktive Elektrode be�ndet si
h hierbei re
hts von der abgebildeten Neutralelektrode. Wie bereits

in Tabelle 8.4 gezeigt, steigen die maximalen Hauttemperaturen bei Verkleinerung der Elektro-

den


�

a
he an. Dabei zeigen si
h die maximalen Erw

�

armungen insbesondere an der der aktiven

Elektrode zugewandten (hier: re
hten) Seite der Neutralelektrode. Eine Besonderheit ist an der

linken Stromr

�

u
kf

�

uhrung der Neutralelektroden mit einer Skalierung von 40 % und 50 % in Ab-

bildung 8.16 zu erkennen. Die Bere
hnungen ergaben hier die Entstehung einer weiteren

"

hei�en\

Stelle.
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8.3.4 Diskussion der numeris
hen Ergebnisse

Die in Tabelle 8.3 angegebenen Anfangstemperaturen der einzelnen Materialien und Gewebty-

pen zeigten in der thermodynamis
hen Bere
hnung einen Nebene�ekt. Aufgrund der geringen

Di
ke der Hauts
hi
ht, trugen die h

�

oheren Anfangstemperaturen der Fett- und Muskels
hi
ht zu

einer zus

�

atzli
hen Erw

�

armung der Hautober


�

a
he bei. Dieser E�ekt war bei der Bere
hnung des

Erwa
hsenens
hi
htmodells aufgrund der gr

�

o�eren Hautdi
ke kaum zu beoba
hten. Die Elektro-

de ihrerseits f

�

uhrte zu einer lokalen Verz

�

ogerung der Erw

�

armung wie dies insbesondere in der

Elektrodeninnen


�

a
he bei den Skalierungen 100 % und 80 % bei Abbildung 8.16 zu sehen ist.

Da die Anfangsw

�

arme aus der tieferliegenden Fetts
hi
ht w

�

ahrend der Simulationszeit die

dar

�

uberliegende d

�

unne Hauts
hi
ht mit erw

�

armt, ergibt si
h dadur
h ein zus

�

atzli
her Beitrag f

�

ur

die Hauttemperatur am Simulationsende. Dadur
h wird die Erw

�

armung an der Hautober


�

a
he

generell um 
a. 2 K

�

ubers
h

�

atzt. Man kann daher in diesem Fall von einer h

�

oheren Anfangstem-

peratur der Haut ausgehen. So ergibt si
h na
h Tabelle 8.4, dass die na
h der Norm maximal

zul

�

assige Erw

�

armung re
hneris
h von 6 K auf 8 K erh

�

oht werden kann und dadur
h au
h kleine-

re Skalierungen der Neutralelektrode als bisher angenommen die Grenzwerte einhalten d

�

urften.

Dur
h die gew

�

ahlten Anfangstemperaturen wurde daher die absolute Erw

�

armung auf der Hauto-

ber


�

a
he eher

�

ubers
h

�

atzt.

Eine Alternative zu dieser Betra
htung w

�

are eine Anpassung der Anfangstemperaturverteilung,

indem entweder eine h

�

ohere Hauttemperatur oder ein angepasster Temperaturabfall in der dar-

unter liegenden Fett- und Muskels
hi
ht angenommen wird. Die Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebe-

perfusion in diesem Beispiel w

�

are eine andere Alternative, bei der zun

�

a
hst ohne Strom
uss so

lange gere
hnet wird, bis das Modell mit der Umgebung im therodynamis
hen Glei
hgewi
ht

ist, d. h. si
h von selbst ein Temperaturgradient in den Gewebes
hi
hten eingestellt hat.

Im Sinne einer konservativen Abs
h

�

atzung unter besonderer Ber

�

u
ksi
htigung der Patientensi-


herheit ist diese Au�

�

alligkeit aber kein Na
hteil, da dadur
h die Erw

�

armung stets

�

ubers
h

�

atzt

wird, wennglei
h weitere M

�

ogli
hkeiten zur Verbesserung der numeris
hen Modellierung im vo-

rigen Absatz aufgezeigt wurden.

8.4 Abs
h

�

atzung der Erw

�

armung der Kleinkinderelektrode

8.4.1 Theoretis
he Vorarbeiten

Bereits im Jahre 1982 wurde von Wiley und Webster eine theoretis
he Arbeit vorgestellt, die

si
h mit dem Problem der Randerw

�

armung bei Neutralelektroden bes
h

�

aftigte. Dabei konnten

erstmals die von Overmyer et al. (1979) aufgestellten Vermutungen

�

uber Stromdi
htenzunah-

men am Elektrodenrand und damit verbunden die Entstehung von h

�

oheren Hauttemperaturen

analytis
h mit einem einfa
hen Neutralelektrodenmodell na
hgewiesen werden.

Abbildung 8.17 zeigt die dabei angenommene rotationssymmetris
he Geometrie mit einer kreis-

runden Neutralelektrode mit Radius a, die auf ein unendli
h gro�es leitf

�

ahiges Medium auf-

gebra
ht ist. Die f

�

ur einen Strom
uss notwendige Gegenelektrode be�ndet si
h in unendli
her

Entfernung in negativer z-Ri
htung. So bleibt die Rotationssymmetrie erhalten und das Problem

kann in Zylinderkoordinaten formuliert werden.
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Abbildung 8.17: S
hnittbild der analysier-

ten kreisrunden Neutralelektrode. Eine kreis-

runde S
heibe mit dem Radius a ist auf einer

unendli
h gro�en leitf

�

ahigen Platte aufge-

bra
ht. Die Gegenelektrode wird in unendli-


her Entfernung angenommen, um das Pro-

blem in Zylinderkoordinaten l

�

osen zu k

�

onnen

(Wiley & Webster, 1982).

0

r

a

z

Leitfähiges Medium

Kreisrunder Kontakt

Es sei angenommen, dass die Neutralelektrode auf dem konstanten quasistatis
hen Potential V

0

liege. Um die korrespondierende Stromdi
hte J(r; z) zu bere
hnen muss die Lapla
eglei
hung

allgemein f

�

ur das Potential V

�V = 0

mit den gegebenen Randbedingungen

V = V

0

f �ur z = 0; r � a

�V

�z

= 0 f �ur z = 0; r > a

gel

�

ost werden. Dieses Problem stellt ein klassis
hes Problem mit gemis
hten Randbedingungen

dar, f

�

ur das exakte L

�

osungen bekannt sind (Ja
kson, 1975). Die allgemeine L

�

osung f

�

ur dieses

Problem besteht aus einer Superposition von Exponential- und Besselfunktionen nullter Ordnung

und kann als ges
hlossener Ausdru
k angegeben werden:

V (r; z) =

Z

1

0

A(k)e

�kjzj

J

0

(kr)dk ; (8.1)

wobei J

0

eine Besselfunktion ist und k ein Parameter mit der Einheit einer inversen L

�

ange.

Wendet man die Randbedingungen auf Glei
hung (8.1) an, so ergibt si
h als L

�

osung:

V (r; z) =

2V

0

�

sin

�1

0

�

2a

q

(r � a)

2

+ z

2

+

q

(r + a)

2

+ z

2

1

A

: (8.2)

Ber

�

u
ksi
htigt man die Leitf

�

ahigkeit � des Mediums so erfolgt die Ableitung der Stromdi
hte

~

J(r; z) dur
h einfa
he Anwendung von

~

J(r; z) = �

~

E(r; z) = ��

~

rV (r; z) :
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Abbildung 8.18: Skizze einer kreisrunden Neu-

tralelektrode mit dem Gesamtradius a. Im weiteren

Verlauf der Herleitung der N

�

aherungsl

�

osung wird

jeweils ein Teilgebiet der Elektroden


�

a
he betra
h-

tet und im Text zwis
hen dem Innenkreis mit Ra-

dius b und einem Aussenring unters
hieden.

a

b

Diese Ableitung f

�

uhrt s
hlie�li
h zur Stromdi
hte in z-Ri
htung an der Kontaktstelle zwis
hen

Neutralelektrode und leitf

�

ahigem Medium (Wiley & Webster, 1982):

J

z

(r; 0) =

2�V

0

�

�

1

p

a

2

� r

2

: (8.3)

8.4.2 Bere
hnung der Gesamtstromst

�

arke dur
h die Elektrode

Um die Stromdi
hte in z-Ri
htung an der Unterseite der kreisrunden Neutralelektrode mit dem

Radius a in Abh

�

angigkeit vom Abstand r zum Kreismittelpunkt anzugeben kann na
h Wiley

und Webster bei einer mittleren Stromdi
hte J

0

Glei
hung (8.3) umgeformt werden zu

J

z

(r) =

J

0

2

q

1�

r

2

a

2

: (8.4)

Glei
hung (8.4) zeigt, dass die Stromdi
hte an den R

�

andern der Neutralelektrode ansteigt, die

Innen


�

a
he einer Neutralelektrode nur einen kleinen Beitrag zur Gesamtstromaufnahme leistet.

In Abbildung 8.19a wird dieser Zusammenhang verans
hauli
ht. Na
h Glei
hung (8.4) steigt die

Stromdi
hte an den Elektrodenr

�

andern

�

uber alle Grenzen. Dies stellt eine Abwei
hung von den

tats

�

a
hli
hen Verh

�

altnissen dar, die von Wiley und Webster mit der Tatsa
he begr

�

undet

wird, dass in ihrem Modell die Neutralelektrode als unendli
h d

�

unn angenommen wurde und

an den Elektrodenkanten ein abrupter Potentialsprung als Randbedingung angenommen wurde,

der so in der Realit

�

at ni
ht vorkommt.

Zur Bere
hnung des Gesamtstromes dur
h die Neutralelektrode in z-Ri
htung muss Glei
hung

(8.4)

�

uber die Kreis


�

a
he integriert werden. F

�

ur den weiteren Verlauf der Herleitung wird hier-

bei eine Variable b als Radius eines beliebigen Innenkreises innerhalb der Elektroden


�

a
he als

Integrationsgrenze eingef

�

uhrt (siehe Abbildung 8.18). Der Teilstrom I

b

dur
h eine beliebige In-

nenkreis


�

a
he der kreisrunden Elektrode mit Radius a bere
hnet si
h dann zu
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I(b) =

Z

b

0

Z

2�

0

J

z

(r) � r d'dr

=

J

0

a

2

Z

b

0

Z

2�

0

r

p

a

2

� r

2

d'dr

=

J

0

a

2

2�

Z

b

0

r

p

a

2

� r

2

dr

= J

0

a� �

h

�

p

a

2

� r

2

i

b

0

= J

0

a� �

�

�

p

a

2

� b

2

+ a

�

= J

0

a

2

� �

 

1�

r

1�

b

2

a

2

!

mit b � a : (8.5)

Die mittlere Stromdi
hte J

0

ist identis
h zum Gesamtstrom I

0

geteilt dur
h die Gesamtkreis-




�

a
he �a

2

gem

�

a�

J

0

�

I

0

�a

2

: (8.6)

Mit dieser Identit

�

at kann Glei
hung (8.5) umgeformt werden zu

I(b) = I

0

�

 

1�

r

1�

b

2

a

2

!

: (8.7)

Wie aus Glei
hung (8.7) ersi
htli
h ist, ergibt si
h im Grenzfall b = a f

�

ur I(b = a) wie erwartet

der Gesamtstrom I

0

.

8.4.3 Verans
hauli
hung der Stromaufnahme der kreisrunden Elektrode

Mit Hilfe von Glei
hung (8.7) kann die Stromaufnahme einzelner Teilberei
he der Elektrode

genauer untersu
ht werden. Im folgenden sei

�I =

I(b)

I

0

=

 

1�

r

1�

b

2

a

2

!

(8.8)

das Verh

�

altnis aus Strom I(b) dur
h einen beliebigen Elektrodeninnenkreis mit Radius b zum

Gesamtstrom I

0

. In Abbildung 8.19 ist dieses Verh

�

altnis gegen das Verh

�

altnis aus Innenkreis-

radius b zu Elektrodenradius a aufgetragen. Es zeigt si
h, dass ein Gro�teil des Gesamtstromes

�

uber eine relativ kleine Fl

�

a
he in den Au�enberei
hen der Neutralelektrode 
ie�t.

Dies wird verdeutli
ht, wenn man Glei
hung (8.8) na
h dem Radienverh

�

altnis k

r

=

b

a

au


�

ost:

k

r

=

b

a

=

p

1� (1��I)

2

: (8.9)
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Abbildung 8.19: Verglei
h zwis
hen Stromdi
hte (a) und Gesamtstrom (b) einer kreisf

�

ormigen Neu-

tralelektrode mit Radius a in Abh

�

angigkeit vom Abstand b zum Mittelpunkt. Auf der linken Seite ist

das Verh

�

altnis zwis
hen punktueller Stromdi
hte zur

�

uber die Gesamt


�

a
he gemittelten Stromdi
hte

�

uber den Abstand aufgetragen. Die re
hte Seite zeigt das Verh

�

altnis zwis
hen Strom dur
h einen

beliebigen Innenkreis und Gesamtstrom

�

uber dem Abstand. Anhand Abbildung (b) ist zu erkennen,

dass der gr

�

o�te Anteil des Gesamtstromes in den Aussenberei
hen der Elektrode

�

uber eine relativ

kleine Fl

�

a
he gesammelt wird. Der Kurvenverlauf zeigt, dass im Innenkreis mit einem Radius von

0; 866 � a nur die H

�

alfte des Gesamtstromes 
ie�en.

Die angegebenen Formeln zeigen, dass der Innenberei
h einer Neutralelektrode re
ht ine�ektiv

bei der Stromaufnahme ist und nur einen kleinen Beitrag leistet. Glei
hung (8.9) zeigt z. B.,

dass si
h bei einem Stromverh

�

altnis von �I = 0; 5 ein Radienverh

�

altnis von k

r

=

p

3

2

= 0; 866

ergibt. Dies bedeutet, dass

�

uber den Innenkreis einer Elektrode mit einem Radius von 0; 866 � a

ledigli
h die H

�

alfte des Stromes 
ie�t.

8.4.4 Zusammenhang zwis
hen Stromdi
hte und Erw

�

armung

Die Stromdi
hte und damit die Erw

�

armung nehmen bei einer Verkleinerung der Elektrode zu.

Der Zusammenhang zwis
hen Erw

�

armung unter der Neutralelektrode mit dem Quadrat der

Stromst

�

arke l

�

asst si
h bei konstanter Elektroden


�

a
he mit Glei
hung (4.7) und (8.6) verstehen.

Ents
heidend ist daher die Abh

�

angigkeit der Stromdi
hte entweder von der Stromst

�

arke oder

von der Elektrodenskalierung.

Ist na
h Glei
hung (8.6) die Stromst

�

arke konstant und die Elektrodengr

�

o�e variabel so besteht

eine Proportionalit

�

at der Stromdi
hte bez

�

ugli
h des Quadrates der Elektrodenskalierung. Da-

mit l

�

asst si
h mit Glei
hung (8.6) ein einfa
her Zusammenhang herleiten, der die entstehende

Erw

�

armung am Rand der Elektrode in Abh

�

angigkeit vom Dur
hmesser der Neutralelektrode

ann

�

ahernd bes
hreibt.

Die deponierte Energie und damit au
h n

�

aherungsweise die zu erwartende Erw

�

armung auf der

Hautober


�

a
he, ist dann proportional zum Quadrat der Stromdi
hte und damit na
h Glei
hung

(8.6) umgekehrt proportional zur vierten Potenz des Elektrodenradius a:
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Abbildung 8.20: Maximale Hauttemperatur na
h einer Strom
ussdauer von 60 s bere
hnet mit dem

thermodynamis
hen Algorithmus. Den beiden Ausglei
hskurven liegen unters
hiedli
he Datenmen-

gen zugrunde. Kurve k

1

wurde anhand der Ergebnisse f

�

ur die Elektrodenskalierungen s = 0; 9; 1; 0 be-

stimmt. Kurve k

2

wurde f

�

ur s = 0; 4; 1; 0 bestimmt. Die Ergebnisse zeigen, dass es f

�

ur die Abs
h

�

atzung

der kleinsten m

�

ogli
hen Skalierung, bei der die Temperaturerh

�

ohung der Haut no
h unter den

zul

�

assigen maximalen 6 K (hier bei 311 K absolut) liegt, vorteilhaft ist, Bere
hnungen mit einer

kleinen und einer gro�en Elektrodenskalierung dur
hzuf

�

uhren, um dann eine Abs
h

�

atzung mittels

Glei
hung (8.11) zu ermitteln. Die beiden Ausglei
hsfunktionen liefern als Grenzwerte f

�

ur s im ersten

Fall s = 0; 741 und im zweiten Fall s = 0; 658. Die Bere
hnungen ergaben f

�

ur eine Skalierung von

s = 0; 600 eine maximale Hauttemperatur von 312,8 K und f

�

ur s = 0; 700 eine Maximaltemperatur

von 310,0 K.

�T � J

2

0

�

1

a

4

(8.10)

Somit l

�

asst si
h f

�

ur jedes simulierte S
hi
htmodell eine einfa
he N

�

aherungsfunktion f

�

ur die zu

erwartende Erw

�

armung in Abh

�

angigkeit des Elektrodenradius a ermitteln:

�T = m �

1

a

4

+ 
 (8.11)

Die freien Parameter m und 
 sind unter anderem abh

�

angig von der gew

�

ahlten Gesamt-

stromst

�

arke, der Strom
ussdauer und der Anfangstemperatur der Haut.

8.4.5 Verglei
h mit den numeris
hen Ergebnissen

Na
h Glei
hung (8.11) besteht eine Abh

�

angigkeit zwis
hen der Elektrodengr

�

o�e und der zu er-

wartenden Maximaltemperatur. Die Funktionsparameter m und 
 k

�

onnen dabei anhand der nu-

meris
hen Ergebnisse dur
h eine Regressionsre
hnung bestimmt werden. Abbildung 8.20 zeigt die
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Anwendung von Glei
hung (8.11) auf die numeris
hen Ergebnisse aus Tabelle 8.4. Der Elektro-

denradius a in der N

�

aherungsfunktions (8.11) wird im folgenden dur
h die Elektrodenskalierung

s ersetzt, die eine dimensionslose Gr

�

o�e darstellt. Die Parameterm und 
 der N

�

aherungsfunktion

erhalten dadur
h die Einheit einer Temperatur. Der Fall s = 1; 0 entspri
ht der Ausgangsgr

�

o�e

der untersu
hten Neutralelektrode.

Da die Ausglei
hsfunktion nur zwei freie Paramter besitzt, gen

�

ugen zu deren Bestimmung im

Prinzip nur zwei Datenpunkte. Zur Verans
hauli
hung dieses Zusammenhangs wurden die freien

Parameter der beiden Ausglei
hskurven jeweils nur anhand von zwei Datenpunkten bere
hnet.

Dabei stellt, wie in Abs
hnitt 8.3.4 begr

�

undet, der Parameter 
 in Glei
hung (8.11) die An-

fangstemperatur der Hautober


�

a
he dar. Die Regressionsre
hnung ergab f

�

ur diesen Parameter

Werte von 306,565 K und 307,183 K. Dies verwundert zun

�

a
hst, da die Anfangstemperatur der

Haut nur 305 K betrug. Der h

�

ohere Wert wird dur
h die zus

�

atzli
he Erw

�

armung der Haut dur
h

die Fett- und Muskels
hi
ht verursa
ht, da aufgrund der sehr d

�

unnen Haut eine Dur
hw

�

armung

w

�

ahrend des simulierten Zeitintervalls stattgefunden hat.

Die Kurve k

1

in Abbildung 8.20 wurde mit Hilfe der numeris
hen Ergebnisse f

�

ur die Skalierungen

s = 0; 9 und s = 1; 0 bestimmt, die verwendeten Skalierungen f

�

ur die Kurve k

2

waren s = 0; 4

und s = 1; 0. Kurve k

2

zeigt dabei eine bessere Approximation der numeris
hen Ergebnisse

�

uber

den gesamten untersu
hten Skalierungsberei
h der Neutralelektrode.

Geht man konservativ von einer maximal zul

�

assigen Erw

�

armung von 6 K aus, so ergibt si
h

unter Annahme einer Anfangshauttemperatur von 305 K f

�

ur die maximale Hauttemperatur ein

Grenzwert von 311 K. Dieser Wert wird bei Kurve k

2

bei s = 0; 658 errei
ht. Bea
htet man die

zus

�

atzli
he Hauterw

�

armung dur
h die Fett- und Muskels
hi
ht und nimmt als Anfangstempe-

ratur der Haut einen Wert von 307 K an, so ergibt si
h mit einem Grenzwert von 313 K eine

Skalierung von s = 0; 593.

8.4.6 Diskussion der N

�

aherungsl

�

osung

Die Ergebnisse zeigen, dass es mit Hilfe von Glei
hung (8.11) m

�

ogli
h ist, bei ges
hi
kter Wahl

der Datenpunkte sogar mit nur zwei Werten eine gute N

�

aherungskurve zur Wiedergabe der

maximalen Hauttemperaturen bei Verkleinerung der Neutralelektrode zu bere
hnen. Es zeigte

si
h, dass die Ergebnisse der Regressionsre
hnung die numeris
hen Werte besser wiedergeben,

wenn f

�

ur die Bestimmung der Parameter m und 
 zwei Datenpunkte gew

�

ahlt werden, die einen

gr

�

o�eren Skalierungsberei
h eins
hlie�en. Verwendet man f

�

ur die Bestimmung der N

�

aherungs-

funktion alle verf

�

ugbaren Datenpunkte so ergeben si
h f

�

ur die Parameter m = 0; 715 K und


 = 307; 344 K Werte, die in guter

�

Ubereinstimmung mit den Parametern von Kurve k

2

sind.

Der Vorteil dieses Verfahrens liegt in der Zeitersparnis dur
h die Reduktion der notwendigen nu-

meris
hen Datenpunkte, da weniger Modelle bere
hnet werden m

�

ussen. Eine sukzessive Ann

�

ahe-

rung an die zul

�

assige Maximaltemperatur dur
h wiederholtes L

�

osen des numeris
hen Problems

erfordert unter Umst

�

anden eine gro�e Anzahl an vers
hiedenen Elektrodenmodellen. Dies l

�

a�t

si
h vereinfa
hen, wenn wie hier vorgestellt, zun

�

a
hst zwei sehr unters
hiedli
he Elektroden-

gr

�

o�en bere
hnet werden und dann mit einer Ausglei
hsfunktion der Grenzwert der Elektro-

denskalierung bestimmt wird. Eine weitere Modellre
hnung mit der so ermittelten Elektrodens-

kalierung kann dann zur Validierung der N

�

aherungsl

�

osung dienen.
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Optimierung von Neutralelektroden in der Elektro
hirurgie

8.5 Wissens
haftli
her Beitrag dieser Arbeit

In diesem Kapitel wurde die Anwendung des gekoppelten numeris
hen thermo-elektro-

dynamis
hen Verfahrens an einem Beispiel aus der Elektro
hirurgie dargestellt. Im einzelnen

wurde die Erw

�

armung der Hautober


�

a
he unter der Neutralelektrode bei der monopolaren Elek-

tro
hirurgie untersu
ht. Alle Neutralelektroden m

�

ussen so konzipiert werden, dass im Betrieb

keine Verbrennungen der Haut dur
h zu hohe Stromdi
hten an den Elektrodenr

�

andern auftreten.

Im ersten Unterkapitel wurde ein kurzer historis
her Abriss

�

uber den Verlauf der Neutralelek-

trodenentwi
klung gegeben, aus der si
h die Idee einer Neutralelektrode mit

�

Aquipotentialring

ergab. Dana
h wurden die g

�

ultigen Teststandards na
h der AAMI HF-18 Norm bes
hrieben, die

vor der Markteinf

�

uhrung einer neuen Neutralelektrode in klinis
hen Studien anzuwenden sind.

Im n

�

a
hsten Unterkapitel wurden zun

�

a
hst die mit dem neuen Elektrodendesign dur
hgef

�

uhrten

klinis
hen Studien bes
hrieben anhand derer zehn vers
hiedene ho
haufgel

�

oste S
hi
htmodelle

eines Obers
henkels eines Erwa
hsenen f

�

ur numeris
he Bere
hnungen erstellt wurden. Ziel der

numeris
hen Untersu
hungen war es, die Ergebnisse der klinis
hen Studie na
hzuvollziehen und

zu best

�

atigen. Es konnte gezeigt werden, dass der

�

Aquipotentialring die maximale Hauttem-

peratur deutli
h senkt und zu einer symmetris
heren W

�

armeverteilung auf der Hautober


�

a
he

f

�

uhrt. Weiterhin konnten Zusammenh

�

ange zwis
hen Hautfeu
htigkeit, Fetts
hi
htdi
ke und dem

Vorhandensein von ober


�

a
hli
hen Blutgef

�

a�en abgeleitet werden. Der gekoppelte Algorithmus

erwies si
h der einfa
hen Abs
h

�

atzung als

�

uberlegen. Die Ber

�

u
ksi
htigung der Gewebedur
h-

blutung lieferte weitere Erkenntnisse und verbesserte die numeris
hen Ergebnisse.

Die gewonnenen Erkenntnisse wurden im weiteren Verlauf dieser Arbeit aufgegri�en und neue

Ideen bez

�

ugli
h einer weiteren Verringerung der Erw

�

armung numeris
h gepr

�

uft. Dabei zeigte

si
h, dass dur
h eine leitende Verbindung des Neutralringes mit den stromf

�

uhrenden Teilen der

Neutralelektrode die entstehende Erw

�

armung weiter reduzieren kann.

Mit Hilfe der gewonnenen Erkenntnisse wurde im folgenden Unterkapitel die Problematik der

Neutralelektroden f

�

ur Kleinkinder aufgegri�en und anhand von numeris
hen Modellen die

kleinstm

�

ogli
he Elektrodengr

�

o�e bestimmt, bei der die von der Norm vorges
hriebenen Tem-

peraturgrenzwerte no
h eingehalten wurden. Ausgehend von diesen numeris
hen Ergebnissen

wurde im ans
hlie�enden Unterkapitel eine einfa
he N

�

aherungsformel zur Approximation der

maximalen Hauttemperatur abgeleitet, abh

�

angig von der Skalierung der Neutralelektrode. Mit

dieser N

�

aherungsformel ist es anhand weniger numeris
her Modelle m

�

ogli
h die kleinstm

�

ogli
he

Elektrodengr

�

o�e abzus
h

�

atzen, anstatt zahlrei
he sukzessive Simulationsre
hnungen bis zum Er-

rei
hen der maximal zul

�

assigen Hauterw

�

armung dur
hzuf

�

uhren.

Es wurde gezeigt, dass mit Hilfe der numeris
hen Feldre
hnung zus

�

atzli
he Einbli
ke in die elek-

trodynamis
hen Vorg

�

ange im mens
hli
hen K

�

orper gewonnen werden konnten. Mit Hilfe dieser

Einbli
ke ist es in Zukunft m

�

ogli
h in k

�

urzerer Zeit Probleme im Berei
h der Neutralelektroden-

entwi
klung zu l

�

osen und die Patientensi
herheit weiter zu optimieren. Die numeris
he Feldre
h-

nung erweist si
h als wertvolle Unterst

�

utzung beim Test neuer Elektrodendesigns, da mit ihrer

Hilfe in k

�

urzester Zeit neue Designstudien a priori numeris
h auf ihre Erw

�

armungseigens
haften

hin untersu
ht werden k

�

onnen, bevor aufw

�

andige klinis
he Studien dur
hgef

�

uhrt werden. Mit

Hilfe der in dieser Arbeit dur
hgef

�

uhrten Untersu
hungen und gewonnenen Erkenntnisse ist es

daher m

�

ogli
h, die Entwi
klungszeit im Berei
h der Neutralelektroden zu verk

�

urzen und damit

au
h die Kosten zu senken. Die Ergebnisse dieses Kapitels wurden bereits auf einer nationalen

Konferenz (Raiser et al., 2002) und in einem internationalen Journal (Golombe
k et al.,

2003) ver

�

o�entli
ht.
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Kapitel 9

Zusammenfassung und Ausbli
k

9.1 Zusammenfassung

Ziel der vorliegenden Arbeit war die Dur
hf

�

uhrung feldtheoretis
her Studien zur Verbesserung

der Patientensi
herheit bei der Magnetresonanztomographie und der Elektro
hirurgie. Beide me-

dizinis
he Verfahren geh

�

oren heutzutage zu den Standardanwendungen in der klinis
hen Praxis.

Dur
h die direkte Applikation von Str

�

omen in der Elektro
hirurgie oder dur
h die Induktion von

Wirbelstr

�

omen im mens
hli
hen K

�

orper bei der MR-Tomographie k

�

onnen Stimulationse�ekte

von Muskel- und Nervengewebe, sowie die Erw

�

armung von K

�

orpergewebe erzeugt werden. Diese

unerw

�

uns
hten Nebene�ekte k

�

onnen zu irreversiblen gesundheitli
hen S
h

�

aden, s
hlimmsten-

falls sogar zum Tod des Patienten f

�

uhren. Der Si
herheit des Patienten bei diesen medizinis
hen

Verfahren muss daher besondere Aufmerksamkeit gewidmet werden.

Als Alternative zu experimentellen Studien wurden in dieser Arbeit numeris
he Methoden zur

Bere
hnung elektromagnetis
her und thermis
her Felder im mens
hli
hen K

�

orper verwendet.

Zun

�

a
hst wurde die Finite-Integrations-Te
hnik als numeris
hes Verfahren vorgestellt. Es wurde

gezeigt, wie mit Hilfe eines gekoppelten elektro-thermodynamis
hen Verfahrens zun

�

a
hst die

elektris
he Feldverteilung im Frequenzberei
h in einem K

�

orpermodell bere
hnet und daraus

die deponierte Leistung im Gewebe bestimmt werden kann. Dana
h wurde gezeigt, wie mit der

Biow

�

armeleitungsglei
hung die zeitli
he Entwi
klung der Temperaturverteilung im mens
hli
hen

K

�

orper unter Ber

�

u
ksi
htigung von W

�

armetransport dur
h Di�usion und Konvektion dur
h den

Blut
uss bere
hnet werden kann.

Im folgenden Kapitel wurden die dielektris
hen Eigens
haften von K

�

orpergewebe diskutiert,

da die Kenntnis dieser frequenz- und temperaturabh

�

angigen Gr

�

o�en f

�

ur eine numeris
he Mo-

dellierung unabdingbar ist. Na
h einem historis
hen

�

Uberbli
k wurden die elementaren physi-

kalis
hen Gr

�

o�en und Wirkungsme
hanismen vorgestellt. Dana
h wurden mathematis
he Mo-

delle zur Bes
hreibung der frequenzabh

�

angigen Eigens
haften von K

�

orpergewebe bes
hrieben

und auf die Temperaturabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter eingegangen. Die Tempera-

turabh

�

angigkeit ist streng genommen bei der Bere
hnung der Erw

�

armung von K

�

orpergewebe zu

ber

�

u
ksi
htigen, da si
h die dielektris
hen Eigens
haften so

�

andern k

�

onnten, dass eine andere

elektris
he Feldverteilung und damit deponierte Leistung im Gewebe resultiert. Aufgrund feh-

lender Messdaten in der Literatur musste aber auf eine weitere Betra
htung dieser Problematik

verzi
htet werden.
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k

Eine wi
htige Rolle spielt die Bewertung der numeris
hen Ergebnisse bez

�

ugli
h ihrer physio-

logis
hen Wirkung im mens
hli
hen K

�

orper. Aus diesem Grund wurde im folgenden Kapitel

die biologis
he Wirkung elektromagnetis
her Felder diskutiert. Zun

�

a
hst wurde eine Unters
hei-

dung und Vorstellung der beiden bekannten E�ekte Stimulation und Erw

�

armung vorgenommen

und auf physiologis
her Ebene erkl

�

art. Ans
hliessend daran wurde gezeigt, wie Grenzwerte zum

S
hutz der Gesundheit f

�

ur den Mens
hen abgeleitet werden. Die g

�

angigen Grenzwerte f

�

ur die

arbeitende Bev

�

olkerung und die Allgemeinbev

�

olkerung f

�

ur elektris
he und magnetis
he Felder,

sowie f

�

ur die Stromdi
hte und die maximal zul

�

assige Erw

�

armung im K

�

orper wurden genannt,

au
h im Bezug auf die klinis
he Anwendung von MR-Untersu
hungen .

Vor der Dur
hf

�

uhrung gezielter numeris
her Untersu
hungen war es notwendig, aus den zur

Verf

�

ugung stehenden numeris
hen Methoden der Finiten-Integrations-Te
hnik diejenigen aus-

zuw

�

ahlen, die eine eÆziente L

�

osung der numeris
hen Probleme erm

�

ogli
hten. Es hat si
h ge-

zeigt, dass f

�

ur die Bere
hnung verlustbehafteter K

�

orpergewebe im Frequenzberei
h das Ja
obi-

vorkonditionierte symmetris
he biorthogonale konjugierte Gradientenverfahren am besten geeig-

net ist. Zur Bere
hnung der zeitli
hen Temperaturverteilung erm

�

ogli
hte das implizite Crank-

Ni
olson-Verfahren mit einer adaptiven Zeits
hrittsteuerung eine eÆziente L

�

osung des Problems.

Im n

�

a
hsten Kapitel wurde die Erw

�

armung von S
hrittma
herelektroden und Kabeln dur
h

Ho
hfrequenzpulse von MR-Tomographen untersu
ht. Zun

�

a
hst wurden eigene experimentel-

le Arbeiten mit einem K

�

orperphantom vorgestellt. Dana
h wurden in einer feldtheoretis
hen

und numeris
hen Betra
htung die elektris
he Feldverteilung und deponierte Leistung in 384

numeris
hen Modellen eines quaderf

�

ormigen Salzwasserphantom mit eingebra
hten Kabeln be-

re
hnet. Es zeigte si
h, dass die numeris
h bestimmten Erw

�

armungen mit Ergebnissen aus der

Literatur

�

ubereinstimmen. In einer weiteren Betra
htung wurde die Erw

�

armung an zwei ho
h-

aufgel

�

osten numeris
hen Modellen des mens
hli
hen K

�

orpers bere
hnet. Dazu wurde zum einen

ein Kopfmodell mit Tiefenhirnstimulationselektrode und ein Oberk

�

orpermodell mit Herzs
hritt-

ma
herelektrode in das HF-Feld eines MR-Tomographen gebra
ht. Anhand der numeris
hen

Ergebnisse wurde deutli
h, dass die Aussagen aus experimentellen Phantomstudien ni
ht un-

einges
hr

�

ankt auf den Mens
hen

�

ubertragen werden k

�

onnen. Die bere
hneten Erw

�

armungen der

Elektrodenspitzen in den ho
haufgel

�

osten K

�

orpermodellen lagen deutli
h unter den Werten aus

Phantomstudien. Die geringere Erw

�

armung konnte zum einen auf die Inhomogenit

�

at des mens
h-

li
hen K

�

orpers im Gegensatz zu homogen gef

�

ullten Phantomen und zum anderen auf die gute

W

�

armekonvektion dur
h die Gewebeperfusion zur

�

u
kgef

�

uhrt werden. Insgesamt konnte bei kei-

nem bere
hneten Modell eine gewebes
h

�

adigende Erw

�

armung na
hgewiesen werden. Aufgrund

der Ergebnisse wird vermutet, dass f

�

ur Patienten mit Implantaten weitaus weniger Risiken be-

stehen, als bisher angenommen. Si
herheitsbestimmungen, die allein aus Phantomexperimenten

abgeleitet werden, sind daher in Frage zu stellen.

Neben der Erw

�

armung dur
h ho
hfrequente Felder wurden die Auswirkungen von gepulsten

magnetis
hen Gradientenfeldern im Hinbli
k auf die m

�

ogli
he Stimulation von Muskel- und

Nervengewebe untersu
ht. Besondere Aufmerksamkeit wurde dem Herzmuskel gewidmet, da

eine unerw

�

uns
hte Stimulation von Herzgewebe zu Kammer
immern und Tod des Patienten

f

�

uhren kann. Im niederfrequenten Berei
h der MR-Gradienten d

�

urfen daher keine zu gro�en

Stromdi
hten im Herzmuskel auftreten. Mit Hilfe einer Fourierreihenentwi
klung wurden zwei

typis
he Gradientenpulsformen explizit zerlegt, um so die Str

�

ome in einem K

�

orpermodell be-

re
hnen zu k

�

onnen. Es konnte gezeigt werden, dass heutige Gradientensysteme in der Lage sind,

au
h tieferliegende Strukturen wie den Herzmuskel im ung

�

unstigsten Fall zu stimulieren. Mit

dem hier vorgestellten Verfahren ist es m

�

ogli
h, beliebige Gradientenpulsformen zu zerlegen und

numeris
h die Risiken f

�

ur eine Stimulation von Muskel- und Nervengewebe abzus
h

�

atzen.
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9.1 Zusammenfassung

Bei der Elektro
hirurgie spielt die Erw

�

armung unter der Neutralelektrode eine wi
htige Rolle, da

es z. B. bei s
hle
htem Elektrodenkontakt zu Verbrennungen der Haut kommen kann. Es wurde

daher ein numeris
hes Modell konzipiert, mit dem si
h die Erw

�

armung unter Neutralelektroden

bere
hnen l

�

asst. Dabei konnte gezeigt werden, dass dur
h einen zus

�

atzli
hen, ni
ht konnektier-

ten Au�enring eine Reduktion der maximalen Erw

�

armung der Hautober


�

a
he errei
ht werden

konnte. Die Erw

�

armung konnte no
h weiter reduziert werden, indem der Au�enring

�

uber einen

Widerstand mit den stromf

�

uhrenden Teilen der Elektrode verbunden wurde. Ein Verglei
h mit

Ergebnissen aus der Literatur und einer klinis
hen Studie best

�

atigte die numeris
h bere
hneten

Erw

�

armungen. Es zeigte si
h, dass mit zunehmender Di
ke der Fetts
hi
ht und Feu
htigkeit

der Haut eine h

�

ohere Erw

�

armung am Elektrodenrand erzeugt wurde. Daneben wurde bei einem

Modell mit ober


�

a
hennaher Vene eine besonders hohe lokale Temperaturerh

�

ohung festgestellt.

Dies stellt au
h in der klinis
hen Anwendung ein Problem dar, wel
hes bislang no
h keinen

Eingang in die relevanten Normen gefunden hat. Ausgehend von diesen Ergebnissen wurde mit

einer theoretis
hen Abs
h

�

atzung ein Zusammenhang zwis
hen Elektrodengr

�

o�e und maximaler

Hauttemperatur abgeleitet, der dana
h numeris
h best

�

atigt wurde. Mit dieser Abs
h

�

atzung ist

es m

�

ogli
h die minimale Elektroden


�

a
he zu ermitteln, bei der die na
h der Norm zul

�

assigen ma-

ximalen Hauttemperaturen no
h ni
ht

�

ubers
hritten werden. Dies er

�

o�net neue M

�

ogli
hkeiten

der Neutralelektrodenentwi
klung insbesondere im Hinbli
k auf kleinere Kinder- und Babyelek-

troden.

Insgesamt konnte in dieser Arbeit gezeigt werden, dass es dur
h ges
hi
kte Auswahl und Kom-

bination der zur Verf

�

ugung stehenden numeris
hen Methoden mit ho
haufgel

�

osten Modellen

des mens
hli
hen K

�

orpers m

�

ogli
h ist, wi
htige Fragestellungen aus der medizinis
hen Praxis

zu beantworten und dur
h neue Einbli
ke die Si
herheit f

�

ur Patienten bei der Magnetresonanz-

tomographie und Elektro
hirurgie zu verbessern. Die numeris
hen Methoden, gekoppelt mit

feldtheoretis
hen Abs
h

�

atzungen, zeigten si
h zum Teil sogar experimentellen Studien dur
h ei-

ne bessere Genauigkeit und dur
h eine h

�

ohere Relevanz der Ergebnisse

�

uberlegen. Sie sind damit

auf dem Gebiet der Patientensi
herheit au
h in Zukunft ein unverzi
htbares Werkzeug in der

Medizinte
hnik.
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Zusammenfassung und Ausbli
k

9.2 Ausbli
k

Abs
hlie�end sollen no
h einige Anregungen zur Weiterarbeit gegeben werden.

Wie oben bes
hrieben, musste aufgrund fehlender Daten auf eine Ber

�

u
ksi
htigung der Tempera-

turabh

�

angigkeit der dielektris
hen Parameter verzi
htet werden. Dies kann zu Ungenauigkeiten

in den Ergebnissen f

�

uhren, sobald die Erw

�

armungen im Gewebe einige Kelvin

�

ubersteigen, da

si
h dann die

�

Anderung der dielektris
hen Parameter immer st

�

arker auf die Feldverteilung aus-

wirkt. Es kann daher unter Umst

�

anden notwendig werden, die thermodynamis
he Bere
hnung

na
h einiger Zeit zu unterbre
hen und mit angepassten Parametern das elektrodynamis
he Feld-

problem erneut zu l

�

osen.

In diesem Zusammenhang kann im Rahmen der thermodynamis
hen Bere
hnungen in Zukunft

au
h eine genauere Betra
htung der Gewebeperfusion notwendig sein. Die in dieser Arbeit ange-

nommenen Perfusionswerte stellen einen Dur
hs
hnittswert dar. Bei der Erw

�

armung von K

�

orper-

gewebe nimmt in den betro�enen Berei
hen aufgrund thermoregulatoris
her Massnahmen des

Organismus die Dur
hblutung zu. Diesen E�ekten k

�

onnte in zuk

�

unftigen numeris
hen Simula-

tionen Re
hnung getragen werden.

Im Rahmen einer tierexperimentellen Studie m

�

usste

�

uberpr

�

uft werden, ob die numeri-

s
hen Ergebnisse der geringen bere
hneten Erw

�

armung von S
hrittma
herelektroden in MR-

Tomographen in der bes
hriebenen C-Magnetkon�guration best

�

atigt werden k

�

onnen. Denn es

besteht, aufgrund der Ergebnisse dieser Arbeit, die bere
htigte Ho�nung, dass in Zukunft alle

Patienten mit einem Herzs
hrittma
her bei entspre
hender Lagerung ohne Gefahr einer gewe-

bes
h

�

adigenden Erw

�

armung der Elektrodenspitze in einem MR-Tomographen mit C-Magneten

untersu
ht werden k

�

onnen.

Die Bere
hnung der dur
h Gradientenfelder induzierten Str

�

ome mit Hilfe einer Fourierreihenzer-

legung ist ein funktionierendes, aber sehr aufw

�

andiges numeris
hes Verfahren. Die Fourierzerle-

gung war notwendig, da dur
h restriktive Stabilit

�

atskriterien die L

�

osbarkeit langsamer transien-

ter Vorg

�

ange im Zeitberei
h bisher einges
hr

�

ankt war. Die Entwi
klung neuer L

�

osealgorithmen

im Zeitberei
h k

�

onnten hier eine M

�

ogli
hkeit darstellen, die si
h als eÆziente Alternative zur

Fourierreihenzerlegung erweisen k

�

onnte.

Im Berei
h der Elektro
hirurgie sind aufgrund der numeris
hen Resultate weitere Modellre
h-

nungen denkbar, bei denen insbesondere der Elektrodenform weitere Aufmerksamkeit zukommt.

Das Hinzuf

�

ugen eines Au�enrings um die stromf

�

uhrenden Fl

�

a
hen ergab eine Reduktion der ma-

ximalen Erw

�

armung der Hautober


�

a
he. Dur
h eine ohms
he Verbindung des Au�enrings mit

dem stromf

�

uhrenden Teil der Neutralelektrode konnte eine weitere Verringerung der Erw

�

armung

erzielt werden. Aufgrund dieser Ergebnisse k

�

onnten weitere

�

Uberlegungen zur Elektrodenform

und -aufbau die Anwendungsm

�

ogli
hkeiten und die Si
herheit in der Elektro
hirurgie verbessern.

Dar

�

uber hinaus w

�

are es au
h denkbar, weitere Operationsszenarien zu modellieren und au
h die

aktive Elektrode numeris
h genauer zu betra
hten.
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Anhang A

Mathematis
her Anhang

A.1 L

�

osung der allgemeinen Wellenglei
hung

Dieser Abs
hnitt zeigt die L

�

osung der allgemeinen Wellenglei
hung (6.4) in kartesis
hen Koor-

dinaten mit einem Produktansatz. Dies ist m

�

ogli
h, da der Lapla
e-Operator in kartesis
hen

Koordinaten de�niert ist als (Lehner, 1996):

�

~

V =

�

2

�x

2

V

x

+

�

2

�y

2

V

y

+

�

2

�z

2

V

z

:

Dadur
h l

�

asst si
h die vektorielle Wellenglei
hung (6.4) in einzelne skalare Glei
hungen f

�

ur die

jeweilige x-, y-, und z-Komponente des elektris
hen Feldes aufteilen:

�E

i

= j!��E

i

� !

2

�"E

i

mit i = x; y; z : (A.1)

Die Konstante k

2

i

= j!�� � !

2

�" wird eingef

�

uhrt, so dass die re
hte Seite dieser Glei
hung

zusammengefa�t wird:

�E

i

= �k

2

i

� E

i

mit i = x; y; z : (A.2)

Die Konstante k ist komplex. Zun

�

a
hst soll gezeigt werden, wie diese skalare Di�erentialglei
hung

in kartesis
hen Koordinaten mit einem Produktansatz der Form

E

i

(x; y; z) = f

i

(x) � g

i

(y) � h

i

(z) (A.3)

gel

�

ost wird (Unger, 1988). Dabei werden die elektris
hen Feldkomponenten als Produkt aus

drei voneinander unabh

�

angigen komplexen Koordinatenfunktionen f

i

(x), g

i

(y) und h

i

(z) dar-

gestellt. Einsetzen in Glei
hung (A.2) ergibt

1

1

Die Indizes i werden im folgenden aus Gr

�

unden der

�

Ubersi
htli
hkeit unterdr

�

u
kt.
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�

d

2

dx

2

f

�

� g � h+

�

d

2

dy

2

g

�

� f � h+

�

d

2

dz

2

h

�

� f � g = �k

2

� f � g � h :

Wenn diese Glei
hung dur
h das Produkt f � g �h dividiert wird, erh

�

alt man folgende Beziehung:

1

f

�

d

2

f

dx

2

| {z }

=F (x)

+

1

g

�

d

2

g

dy

2

| {z }

=G(y)

+

1

h

�

d

2

h

dz

2

| {z }

=H(z)

= �k

2

: (A.4)

Diese Glei
hung gilt f

�

ur beliebige x; y und z nur dann, wenn die Funktionen F (x); G(y) und

H(z) Konstanten sind. F

�

uhrt man f

�

ur die drei Funktionen F ;G und H die Konstanten k

2

x

; k

2

y

und k

2

z

ein, so zerf

�

allt die urspr

�

ungli
he partielle Di�erentialglei
hung in drei gew

�

ohnli
he Dif-

ferentialglei
hungen zweiter Ordnung.

1

f

�

d

2

f

dx

2

=� k

2

x

1

g

�

d

2

g

dy

2

=� k

2

y

1

h

�

d

2

h

dz

2

=� k

2

z

:

Mit diesem Ansatz ergibt si
h als Separationsbedingung die Dispersionsbeziehung:

k

2

x

+ k

2

y

+ k

2

z

= k

2

= !

2

�"� j!�� : (A.5)

Die L

�

osung der ersten Di�erentialglei
hung

1

f

�

d

2

f

dx

2

= �k

2

x

erh

�

alt man mit dem Ansatz f(x) = C � e

�jk

x1

x

als

f(x) = C

x1

� e

�jk

x1

x

+C

x2

� e

jk

x1

x

: (A.6)

Setzt man zum Beispiel f

�

ur k

x

den Zusammenhang k

x

= k

0

x

+ jk

00

x

in Glei
hung (A.6) ein, so

ergibt si
h:

f(x) = C

x1

� e

�j(k

0

x

+jk

00

x

)x

+ C

x2

� e

j(k

0

x

+jk

00

x

)x

= C

x1

� e

�jk

0

x

x+k

00

x

x

+ C

x2

� e

jk

0

x

x�k

00

x

x

= C

x1

� e

�jk

0

x

x

� e

k

00

x

x

+C

x2

� e

jk

0

x

x

� e

�k

00

x

x

: (A.7)
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A.1 L

�

osung der allgemeinen Wellenglei
hung

Ber

�

u
ksi
htigt man no
h die Zeitabh

�

angigkeit e

j!t

und bildet den Realteil von Glei
hung (A.7)

so ergibt si
h:

Re

�

f(x)

	

= Re

n

C

x1

� e

�jk

0

x

x

� e

k

00

x

x

� e

j!t

+ C

x2

� e

jk

0

x

x

� e

�k

00

x

x

� e

j!t

o

= C

x1

� 
os (!t) � 
os

�

�k

0

x

x

�

� e

k

00

x

x

+C

x2

� 
os (!t) � 
os

�

k

0

x

x

�

� e

�k

00

x

x

=

�

C

x1

� e

k

00

x

x

+ C

x2

� e

�k

00

x

x

�

� 
os (!t) � 
os

�

k

0

x

x

�

: (A.8)

Die L

�

osung stellt eine ebene Welle in positive und negative x-Ri
htung dar, die mit einem

D

�

ampfungsanteil multipliziert wird. Man spri
ht au
h von Abkling- oder evaneszentem Verhal-

ten. Die Konstante k

0

x

wird daher Phasenkonstante und k

00

x

D

�

ampfungskonstante genannt.

Der in Abs
hnitt 6.2.3.2 diskutierte Fall ist au
h in dieser L

�

osung enthalten. Wenn die Sepa-

rationskonstante k

x

rein reell ist, so vers
hwindet der D

�

ampfungsanteil e

�k

00

x

x

, da dann k

00

x

= 0

gilt. Der hier skizzierte Weg gilt au
h f

�

ur alle anderen Koordinaten und Koordinatenfunktionen

g

i

(y) und h

i

(z).

Bei sehr kleinen Frequenzen ! kann der Exponent k

00

x

des D

�

ampfungsterms von Glei
hung (A.8)

na
h Glei
hung (6.14) sehr klein werden, so dass si
h die d

�

ampfende Exponentialfunktion ei-

ner linearen Funktion ann

�

ahert aufgrund ihrer Reihenentwi
klung bei Verna
hl

�

assigung h

�

oherer

Ordnungen:

e

x

= 1 +

x

1!

+

x

2

2!

+ � � � +

x

n

n!

+ � � � :

In diesem Fall f

�

allt das elektris
he Feld in einem leitenden Medium linear ab, wenn im gesamten

betra
hteten Gebiet k

00

x

x� 1 und damit au
h na
h Glei
hung (6.18) k

0

x

x � 1 gilt, analog au
h

f

�

ur k

00

y

und k

00

z

.

Bei h

�

oheren Frequenzen bewirkt die Exponentialfunktion eine starke D

�

ampfung des elektris
hen

Feldes und einen exponentiellen Abfall im Inneren des leitf

�

ahigen Mediums. Der proportional

zum elektris
hen Feld laufende Strom

~

J wird mehr und mehr na
h au�en gedr

�

angt. Dieses

Ph

�

anomen ist allgemein als Skine�ekt bekannt (K

�

upfm

�

uller & Kohn, 2000).

Die Ans

�

atze f

�

ur g

i

(y) und h

i

(z) erfolgen analog. So erh

�

alt man als L

�

osung f

�

ur das elektris
he Feld

aus dem Produktansatz (A.3) unter Ber

�

u
ksi
htigung der Zeitabh

�

angigkeit eine Kombination

aus allen einzelnen Vektorkomponenten

~

E(x; y; z; t) =

0

B

B

B

�

�

C

x1

� e

�jk

x1

x

+ C

x2

� e

jk

x1

x

�

�

h

C

y1

� e

�jk

y1

y

+C

y2

� e

jk

y1

y

i

�

C

x3

� e

�jk

x2

x

+ C

x4

� e

jk

x2

x

�

�

h

C

y3

� e

�jk

y2

y

+C

y4

� e

jk

y2

y

i

�

C

x5

� e

�jk

x3

x

+ C

x6

� e

jk

x3

x

�

�

h

C

y5

� e

�jk

y3

y

+C

y6

� e

jk

y3

y

i

(A.9)

�

�

C

z1

� e

�jk

z1

z

+C

z2

� e

jk

z1

z

�

�

�

C

z3

� e

�jk

z2

z

+C

z4

� e

jk

z2

z

�

�

�

C

z5

� e

�jk

z3

z

+C

z6

� e

jk

z3

z

�

1

C

A

� e

j!t

:
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Alle Konstanten dieser L

�

osung sind beliebig w

�

ahlbar und oft dur
h Randbedingungen des be-

tra
htenen Problems festgelegt. Dar

�

uber hinaus k

�

onnen die L

�

osungen prinzipiell linear super-

poniert werden und sind dann immer no
h L

�

osungen der Wellenglei
hung (A.2), solange die

Dispersionsbeziehung (A.5) erf

�

ullt wird. Oft ergeben si
h aber dur
h die jeweiligen Randbe-

dingungen des betra
hteten Problems weitere Eins
hr

�

ankungen oder Vereinfa
hungen, wie im

folgenden diskutiert wird.

Bei der Angabe dieser L

�

osung wurde auf die Betra
htung von Re
exionen an Materialgrenzen

und den damit verbundenen Auswirkungen auf die L

�

osungsfunktion verzi
htet. Verna
hl

�

assigt

man Re
exionen und nimmt eine freie Ausbreitung in einem unendli
h gro�en Medium an, so ist

der Wellenzahlvektor

~

k

i

einer Komponente des elektris
hen Feldes E

i

parallel zu einer der drei

Raumri
htungen (Lehner, 1996). Dadur
h vereinfa
ht si
h die Dispersionsbeziehung (A.5), da

si
h die beiden anderen Komponenten des Vektors

~

k

i

zu Null ergeben und die entspre
hende

Komponente k

i

dur
h die Glei
hungen (6.13) und (6.14) eindeutig bestimmt ist. Die L

�

osung (A.9)

stellt dann eine ged

�

ampfte ebene Welle dar. Man nennt diese Welle au
h homogene Welle. In

diesem besonderen Fall stellt Glei
hung (A.9) au
h die allgemeine L

�

osung des Feldproblems dar,

da dur
h die vorgegebenen dielektris
hen Parameter und die Feldfrequenz der Wellenzahlvektor

eindeutig fetsgelegt wird (Lehner, 1996).

Werden die Re
exionen an Materialgrenzen oder R

�

andern ber

�

u
ksi
htigt, ist der Wellenzahl-

vektor

~

k

i

einer Komponente des elektris
hen Feldes in der Regel ni
ht mehr parallel zu einer

ausgezei
hneten Raumri
htung. Die Komponenten des Wellenzahlvektors

~

k

i

einer Komponen-

te des elektris
hen Feldes E

i

sind dur
h die Dispersionsbeziehung (A.5) ni
ht mehr eindeutig

bestimmt. Daraus ergeben si
h die inhomogene Wellen, die ni
ht mehr transversal und damit

keine ebenen Wellen sind. Auf eine weiterf

�

uhrende Diskussion wird hier verzi
htet. Stattdessen

sei hier auf die entspre
hende Fa
hliteratur verwiesen (Lehner, 1996).
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A.2 Der Absolutbetrag der komplexen Amplitude

Gegeben sei eine beliebige L

�

osungsfunktion (A.7) der Wellenglei
hung. Der Betrag dieser kom-

plexen Funktion ergibt si
h na
h Glei
hung (2.25). Zun

�

a
hst werden der Real- und Imagin

�

arteil

voneinander getrennt:

f(x) = C

x1

� e

�jk

0

x

x

� e

k

00

x

x

+C

x2

� e

jk

0

x

x

� e

�k

00

x

x

(A.10)

= C

x1

�


os

�

k

0

x

x

�

� j sin

�

k

0

x

x

��

e

k

00

x

x

+C

x2

�


os

�

k

0

x

x

�

+ j sin

�

k

0

x

x

��

e

�k

00

x

x

(A.11)

=

�

C

x1

e

k

00

x

x

+C

x2

e

�k

00

x

x

�


os

�

k

0

x

x

�

+ j

�

C

x2

e

�k

00

x

x

�C

x1

e

k

00

x

x

�

sin

�

k

0

x

x

�

: (A.12)

Die Quadrate des Real- und Imagin

�

arteiles ergeben si
h zu:

Re

2

�

f(x)

	

=

�

C

2

x1

e

2k

00

x

x

+ 2C

x1

C

x2

+ C

2

x2

e

�2k

00

x

x

�


os

2

k

0

x

x (A.13)

Im

2

�

f(x)

	

=

�

C

2

x1

e

2k

00

x

x

� 2C

x1

C

x2

+ C

2

x2

e

�2k

00

x

x

�

sin

2

k

0

x

x : (A.14)

Die Summe der Quadrate ergibt s
hlie�li
h:

Re

2

�

f(x)

	

+ Im

2

�

f(x)

	

= C

2

x1

e

2k

00

x

x

+C

2

x2

e

�2k

00

x

x

+ 2C

x1

C

x2

�


os

2

k

0

x

x� sin

2

k

0

x

x

�

: (A.15)

Dana
h ist nur no
h die Wurzel zu ziehen. Diese Glei
hung kann no
h dur
h das Kosinusad-

ditionstheorem 
os (2x) = 
os

2

(x) � sin

2

(x) (Bron

�

stejn & Semendjaev, 1991) vereinfa
ht

werden und man erh

�

alt:

jf(x)j =

q

C

2

x1

e

2k

00

x

x

+ C

2

x2

e

�2k

00

x

x

+ 2C

x1

C

x2


os (2k

0

x

x) : (A.16)

Diese Glei
hung vereinfa
ht si
h no
h weiter, wenn f

�

ur die Konstanten C bei symmetris
her

Problemgeometrie gilt C

x1

= �C

x2

. Dann k

�

onnen die Exponentialfunktionen zu einer hyperbo-

lis
hen Kosinusfunktion zusammengefasst werden:

jf(x)j = C

x1

�

p

2 
osh 2k

00

x

x+ 2 
os (2k

0

x

x) : (A.17)
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A.3 Die Fourierreihenentwi
klung von Gradientenpulsen

Jede periodis
he Funktion kann in eine unendli
he Reihe trigonometris
her Funktionen der Form

f(x) =

a

0

2

+

1

X

k=1

(a

k


os kx+ b

k

sin kx) (A.18)

entwi
kelt werden (Bron

�

stejn & Semendjaev, 1991). Ebenso kann jede periodis
he Funktion

in der Zeit mit der Periodendauer T in eine Fourierreihe entwi
kelt werden. Mit dem Zusam-

menhang ! =

2�

T

ergibt si
h folgende Reihenentwi
klung:

f(t) =

a

0

2

+

1

X

n=1

(a

n


os (n!t) + b

n

sin (n!t)) : (A.19)

Die KoeÆzienten der Reihenentwi
klung sind gegeben dur
h:

a

0

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) dt ; (A.20)

a

n

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) � 
os (n!t) dt ; (A.21)

b

n

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) � sin (n!t) dt : (A.22)

Um eine periodis
he Funktion in eine Fourierreihe zu entwi
keln, ist es in erster Linie notwendig,

die Integrale in den Glei
hungen (A.20), (A.21) und (A.22) zu l

�

osen. Um die Ursprungsfunktion

zufriedenstellend wiedergeben zu k

�

onnen, rei
ht es im Allgemeinen aus, anstatt unendli
h vieler

KoeÆzienten nur eine begrenzte Anzahl Harmonis
her zu ber

�

u
ksi
htigen. Die Auswahl der

Harmonis
hen ergibt si
h immer aus der betra
hteten Problemstellung.

Bei der Reihenentwi
klung ergeben si
h f

�

ur gerade und ungerade Funktionen weitere Vereinfa-


hungen. Bei geraden Funktionen sind alle KoeÆzienten b

n

glei
h Null, und es ergibt si
h eine

reine Kosinusreihe. Bei ungeraden Funktionen sind die KoeÆzienten a

0

und a

n

glei
h Null, und es

ergibt si
h eine reine Sinusreihe. Der KoeÆzient a

0

stellt den frequenzunabh

�

angigen Glei
hanteil

der betra
hteten Funktion dar, der bei ungeraden und damit zum Ursprung punktsymmetris
hen

Funktionen vers
hwindet.

F

�

ur zahlrei
he periodis
he Funktionen existieren bereits tabellierte Angaben in der Literatur

(Bron

�

stejn & Semendjaev, 1991). Die Fourierreihen der hier betra
hteten Gradientenpuls-

formen konnten dort aber ni
ht gefunden werden, so dass eine explizite Ableitung der Reihenent-

wi
klung notwendig war. Im folgenden Abs
hnitt wird zun

�

a
hst f

�

ur den einfa
hen trapezf

�

ormigen

Gradient die Fourierreihenentwi
klung abgeleitet. Dana
h wird die Fourrierreihe f

�

ur den dop-

pelten Trapezgradientenpuls entwi
kelt.
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A.3 Die Fourierreihenentwi
klung von Gradientenpulsen

Abbildung A.1: S
hemazei
hnung einer einfa
hen

trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform. Der zeitli
he

Verlauf der Pulsform wurde so gew

�

ahlt, dass die

gesamte Pulsform a
hsensymmetris
h zur y-A
hse

ist und damit eine gerade Funktion darstellt, was

die Fourierreihenentwi
klung vereinfa
ht.

f(t)

t0 a b

B

T/2

A.3.1 Fourierreihe des einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpulses

Abbildung A.1 zeigt eine komplette Periode eines einfa
hen trapezf

�

ormigen Gradientenpulses mit

der Periodendauer T und der maximalen Amplitude B. In Abh

�

angigkeit der weiteren 
harakteris-

tis
hen Zeitpunkte a und b muss der Gradientenpuls zun

�

a
hst in eine abs
hnittsweise de�nierte

Funktion zerlegt werden, um die Integrale der FourierkoeÆzienten a

0

, a

n

und b

n

st

�

u
kweise l

�

osen

zu k

�

onnen. Na
h Abbildung A.1 ergibt si
h f

�

ur eine Periode f

�

ur f(t) folgender Zusammenhang:

f(t) =

8

>

>

>

>

>

>

<

>

>

>

>

>

>

:

0 �

T

2

� t � �b

B

b�a

� (t+ b) �b < t < �a

B �a � t � a

B

a�b

� (t� b) a < t < b

0 b � t �

T

2

: (A.23)

Aus den f

�

unf einzelnen Teilfunktionen ergibt si
h f

�

ur den KoeÆzienten a

0

na
h Glei
hung (A.20):

a

0

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) dt

=

2

T

�

B

b� a

Z

�a

�b

(t+ b) dt+B

Z

a

�a

dt+

B

a� b

Z

b

a

(t� b) dt

�

=

2

T

�

B

b� a

�

t

2

=2 + bt

�

�

�

�

�a

�b

+B (t)

�

�

�

a

�a

�

B

a� b

�

t

2

=2� bt

�

�

�

�

b

a

�

=

2

T

�

B

b� a

�

a

2

=2� ab+ b

2

=2

�

+ 2Ba�

B

b� a

�

�b

2

=2� a

2

=2 + ab

�

�

=

2B

(b� a) � T

�

�

b

2

� a

2

�

=

2B

(b� a) � T

� (b+ a) � (b� a)

=

2B � (b+ a)

T

: (A.24)

Die KoeÆzienten a

n

werden na
h Glei
hung (A.21) bere
hnet. Von den f

�

unf aus den Teilfunk-

tionen resultierenden Teilintegralen bleiben nur die drei

�

ubrig, die si
h ni
ht zu Null ergeben.

F

�

ur die KoeÆzienten a

n

ergibt si
h demna
h:
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a

n

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) � 
os (n!t) dt (A.25)

=

2

T

0

B

B

B

�

B

b� a

Z

�a

�b

(t+ b) � 
os (n!t) dt

| {z }

I

+B

Z

a

�a


os (n!t) dt

| {z }

II

+

B

a� b

Z

b

a

(t� b) � 
os (n!t) dt

| {z }

III

1

C

C

C

A

:

Aus Gr

�

unden der

�

Ubersi
htli
hkeit emp�ehlt es si
h an dieser Stelle die Integralsumme (A.25)

in die Teile I, II und III aufzuspalten und jedes Integral getrennt zu l

�

osen. F

�

ur das Teilintegral

I ergibt si
h:

Z

�a

�b

(t+ b) � 
os (n!t) dt =

Z

�a

�b

t � 
os (n!t) dt + b

Z

�a

�b


os (n!t) dt

=

1

n!

�

1

n!


os (n!t) + t sin (n!t)

�

�

�

�

�a

�b

+

b

n!

(sin (n!t))

�

�

�

�a

�b

=

1

n!

�


os (�n!a)

n!

� a sin (�n!a)�


os (�n!b)

n!

+ b sin (�n!b)

�

+

b

n!

(sin (�n!a)� sin (�n!b))

=

1

n!

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n!

+ (a� b) sin (n!a)

�

: (A.26)

Das Teilintegral II ist einfa
h zu integrieren und ergibt si
h zu:

Z

a

�a


os (n!t) dt =

1

n!

� (sin (n!t))

�

�

�

a

�a

=

2

n!

� sin (n!a) : (A.27)

Das Teilintegral III ist in seiner Struktur dem Teilintegral I sehr

�

ahnli
h. Bei der Bere
hnung

m

�

ussen die unters
hiedli
hen Integrationsgrenzen und die Di�erenz (t � b) vor dem Kosinus-

term ber

�

u
ksi
htigt werden, was einen Vorzei
henwe
hsel verursa
ht. Dana
h ergibt si
h das

Teilintegral III

�

ahnli
h zu Teilintegral I zu:

Z

b

a

(t� b) � 
os (n!t) dt =

Z

b

a

t � 
os (n!t) dt � b

Z

b

a


os (n!t) dt

=

1

n!

�


os (n!b) � 
os (n!a)

n!

� (a� b) sin (n!a)

�

: (A.28)

Aus den drei Teill

�

osungen lassen si
h jetzt die KoeÆzienten a

n

zusammensetzen. Dabei sind die

jeweiligen Vorfaktoren B=(b � a), B und B=(a � b) der Integrale zu ber

�

u
ksi
htigen, was bei
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Teilintegral III zu einem weiteren Vorzei
henwe
hsel f

�

uhrt. F

�

ur die KoeÆzienten a

n

ergibt si
h

s
hlie�li
h:

a

n

=

2B

(b� a) � T

�

1

n!

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n!

+ (a� b) sin (n!a) + 2(b� a) sin (n!a)

�


os (n!b)� 
os (n!a)

n!

+ (a� b) sin (n!a)

�

=

B � T

(b� a) � �

2

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n

2

: (A.29)

Die KoeÆzienten b

n

sind glei
h Null, da in dem hier betra
hteten Fall einer a
hsensymmetris
hen

Rampe die Funktion f(t) gerade ist. F

�

ur die st

�

u
kweise de�nierte Funktion f(t) (A.23) ergibt

si
h unter Kombination von (A.24) und (A.29) folgende Reihenentwi
klung:

f(t) =

B � (b+ a)

T

+

B � T

(b� a) � �

2

�

1

X

n=1

�


os (n!a)� 
os (n!b)

n

2

� 
os (n!t)

�

: (A.30)
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Abbildung A.2: S
hemazei
hnung einer doppel-

ten trapezf

�

ormigen Gradientenpulsform. Im allge-

meinen Fall ist die Pulsform ni
ht symmetris
h

zum Ursprung, wenn die Amplitudenwerte B und C

unters
hiedli
h sind oder die Zeitpunkte a und h,

oder b und g, oder 
 und f, oder d und e asymme-

tris
h bez

�

ugli
h der Entfernung zur y-A
hse sind.

Die Fourierreihenentwi
klung wird in diesem allge-

meinen Fall kompliziert, erlaubt aber die Darstel-

lung komplexer Gradientenpulsformen.

f(t)

t0 g h

B

f T/2

C

-T/2 a b c d

e

A.3.2 Fourierreihe des doppelten Trapezgradientenpulses

Abbildung A.2 zeigt eine komplette Periode eines komplexen, asymmetris
hen, doppelten und

trapezf

�

ormigen Gradientenpulses mit der Periodendauer T und den maximalen Amplituden

B und C. In Abh

�

angigkeit der frei w

�

ahlbaren Zeitpunkte a bis h muss der Gradientenpuls

zun

�

a
hst wiederum in eine abs
hnittsweise de�nierte Funktion zerlegt werden, um die Integrale

der FourierkoeÆzienten a

0

, a

n

und b

n

st

�

u
kweise l

�

osen zu k

�

onnen. Na
h Abbildung A.2 ergibt

si
h f

�

ur eine Periode f

�

ur f(t) folgender Zusammenhang:

f(t) =

8

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

<

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

>

:

0 �

T

2

� t � a

C

b�a

� (t� a) a < t < b

C b � t � 


C


�d

� (t� d) 
 < t < d

0 d � t � e

B

f�e

� (t� e) e < t < f

B f � t � g

B

g�h

� (t� h) g < t < h

0 h � t �

T

2

: (A.31)

Dur
h die freie Wahl der Zeitpunkte a bis h ist die Funktion im allgemeinen ni
ht symme-

tris
h zum Ursprung, wodur
h si
h die Fourierreihe zun

�

a
hst ni
ht vereinfa
hen l

�

asst, indem

Symmetrien ausgenutzt werden. Daher werden im folgenden zun

�

a
hst die allgemeinen Formeln

f

�

ur die KoeÆzienten a

0

, a

n

und b

n

abgeleitet, bevor am Ende ein Spezialfall eines zum Ur-

sprung symmetris
hen Gradienten betra
htet wird und gezeigt wird, wie dann die allgemeinen

KoeÆzientenformeln vereinfa
ht werden k

�

onnen.

Aus den neun einzelnen Teilfunktionen ergibt si
h f

�

ur den KoeÆzienten a

0

na
h Glei
hung (A.20)

analog zur Bere
hnung in Glei
hung (A.24)

2

:

2

Da die zu l

�

osenden Integrale von der Struktur denen in Glei
hung (A.24) entspre
hen, wurden zur besseren

�

Ubersi
htli
hkeit einige Zwis
hens
hritte bei der Ableitung von Glei
hung (A.32) weggelassen. Der L

�

osungsweg

der auftretenden Integrale entspri
ht denen in Glei
hung (A.24).
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a

0

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) dt

=

2

T

�

C

b � a

Z

b

a

(t� a) dt+C

Z




b

dt+

C


� d

Z

d




(t� d) dt

+

B

f � e

Z

f

e

(t� e) dt+B

Z

g

f

dt+

B

g � h

Z

h

g

(t� h) dt

�

=

C � (b� a)

2

+ C � (
� b) +

C � (d� 
)

2

+

B � (f � e)

2

+B � (g � f) +

B � (h� g)

2

=

1

T

� (C � (�a� b+ 
+ d) +B � (�e� f + g + h)) : (A.32)

Die KoeÆzienten a

n

werden au
h bei diesem Beispiel na
h Glei
hung (A.21) bere
hnet. Von den

neun aus den Teilfunktionen resultierenden Teilintegralen bleiben nur die se
hs

�

ubrig, die si
h

ni
ht zu Null ergeben. Die Form der Integrale glei
ht wieder den Integralen in Glei
hung (A.25).

F

�

ur die KoeÆzienten a

n

ergibt si
h demna
h:

a

n

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) � 
os (n!t) dt (A.33)

=

2

T

0

B

B

�

C

b� a

Z

b

a

(t� a) � 
os (n!t) dt

| {z }

I

+C

Z




b


os (n!t) dt

| {z }

II

+

C


� d

Z

d




(t� d) � 
os (n!t) dt

| {z }

III

+

B

f � e

Z

f

e

(t� e) � 
os (n!t) dt

| {z }

IV

+B

Z

g

f


os (n!t) dt

| {z }

V

+

B

g � h

Z

h

g

(t� h) � 
os (n!t) dt

| {z }

VI

1

C

C

C

A

:

Au
h in diesem Fall emp�ehlt es si
h an dieser Stelle die Integralsumme (A.33) in die Teile

I, II, III, IV, V und VI aufzuspalten und jedes Integral getrennt zu l

�

osen. Die Teilintegrale

�

ahneln in ihrer Form den in den Glei
hungen (A.26) und (A.27) bereits gel

�

osten Integralen. Die

L

�

osungen k

�

onnen daher lei
ht von den Glei
hungen (A.26) und (A.27) abgeleitet werden. F

�

ur

das Teilintegral I ergibt si
h demna
h:

Z

b

a

(t� a) � 
os (n!t) dt =

1

n!

�


os (n!b) � 
os (n!a)

n!

+ (b� a) sin (n!b)

�

: (A.34)

Analog dazu ergeben si
h f

�

ur die Teilintegrale III, IV und VI:
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Z

d




(t� d) � 
os (n!t) dt =

1

n!

�


os (n!d)� 
os (n!
)

n!

+ (d� 
) sin (n!
)

�

; (A.35)

Z

f

e

(t� e) � 
os (n!t) dt =

1

n!

�


os (n!f)� 
os (n!e)

n!

+ (f � e) sin (n!f)

�

; (A.36)

Z

h

g

(t� h) � 
os (n!t) dt =

1

n!

�


os (n!h)� 
os (n!g)

n!

+ (h� g) sin (n!g)

�

: (A.37)

F

�

ur die Teilintegrale II und V k

�

onnen ebenfalls einfa
h die L

�

osungen angegeben werden, unter

Ber

�

u
ksi
htigung der bereits abgeleiteten L

�

osung f

�

ur das in seiner Struktur

�

ahnli
he Integral in

Glei
hung (A.27):

Z




b


os (n!t) dt =

1

n!

(sin (n!
)� sin (n!b)) (A.38)

Z

g

f


os (n!t) dt =

1

n!

(sin (n!g) � sin (n!f)) : (A.39)

Kombiniert man die einzelnen Teill

�

osungen miteinander, so ergibt si
h die allgemeine L

�

osung

f

�

ur die KoeÆzienten a

n

:

a

n

=

2

T

�

1

n!

�

�

C

b� a

�

�


os (n!b)� 
os (n!a)

n!

+ (b� a) � sin (n!b)

�

+C � [sin (n!
)� sin (n!b)℄

+

C


� d

�

�


os (n!d)� 
os (n!
)

n!

+ (d� 
) � sin (n!
)

�

+

B

f � e

�

�


os (n!f)� 
os (n!e)

n!

+ (f � e) � sin (n!f)

�

+B � [sin (n!g)� sin (n!f)℄

+

B

g � h

�

�


os (n!h)� 
os (n!g)

n!

+ (h� g) � sin (n!g)

��

: (A.40)

Die KoeÆzienten b

n

werden analog zu den KoeÆzienten a

n

bere
hnet gem

�

a� Glei
hung (A.22).

Es ergibt si
h wiederum eine Integralsumme aus se
hs Teilintegralen, die getrennt bere
hnet

werden k

�

onnen:
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b

n

=

2

T

Z

T=2

�T=2

f(t) � sin (n!t) dt (A.41)

=

2

T

0

B

B

�

C

b� a

Z

b

a

(t� a) � sin (n!t) dt

| {z }

I

+C

Z




b

sin (n!t) dt

| {z }

II

+

C


� d

Z

d




(t� d) � sin (n!t) dt

| {z }

III

+

B

f � e

Z

f

e

(t� e) � sin (n!t) dt

| {z }

IV

+B

Z

g

f

sin (n!t) dt

| {z }

V

+

B

g � h

Z

h

g

(t� h) � sin (n!t) dt

| {z }

VI

1

C

C

C

A

:

Der einzige Unters
hied zwis
hen den Glei
hungen (A.33) und (A.41) besteht darin, dass an-

statt der Kosinusfunktionen nun Sinusfunktionen in den Integralen auftau
hen. Es sind daher

Teilintegrale der Form

R

(t � sin (n!t)) dt und

R

sin (n!t) dt zu l

�

osen. Na
h Bron

�

stejn und

Semendjaev (1991) ergeben si
h die L

�

osungen dieser Integrale zu:

Z

(t � sin (n!t)) dt =

sin (n!t)

n

2

!

2

�

t � 
os (n!t)

n!

+ k ; (A.42)

Z

sin (n!t) dt = �

1

n!


os (n!t) + k : (A.43)

Verglei
ht man die L

�

osung des Integrals (A.42) mit der Struktur der Glei
hung (A.34) so erkennt

man, dass si
h die Teilintegrale I, III, IV und VI aus Glei
hung (A.41) dur
h den Verglei
h von

Glei
hung (A.42) mit Glei
hung (A.34) lei
ht l

�

osen lassen, wenn man die Sinus- und Kosinus-

funktionen miteinander vertaus
ht und dabei die Vorzei
henwe
hsel bea
htet. Die Teilintegrale

I, III, IV und VI der KoeÆzienten b

n

k

�

onnen somit aus den bereits bere
hneten L

�

osungen der

Teilintegrale der KoeÆzienten a

n

abgeleitet werden. Dies gilt au
h f

�

ur die Teilintegrale II und V.

Eine aufw

�

andige re
hneris
he Ableitung, die zum glei
hen Ergebnis f

�

uhren w

�

urde, kann somit

an dieser Stelle entfallen. Stattdessen wird direkt die allgemeine L

�

osung f

�

ur die KoeÆzienten b

n

angegeben, die in ihrer Struktur der allgemeinen L

�

osung (A.40) der KoeÆzienten a

n

�

ahnli
h ist:

b

n

=

2

T

�

1

n!

�

�

C

b� a

�

�

sin (n!b) � sin (n!a)

n!

+ (a� b) � 
os (n!b)

�

+C � [
os (n!b)� 
os (n!
)℄

+

C


� d

�

�

sin (n!d)� sin (n!
)

n!

+ (
� d) � 
os (n!
)

�

+

B

f � e

�

�

sin (n!f)� sin (n!e)

n!

+ (e� f) � 
os (n!f)

�

+B � [
os (n!f)� 
os (n!g)℄

+

B

g � h

�

�

sin (n!h)� sin (n!g)

n!

+ (g � h) � 
os (n!g)

��

: (A.44)
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F

�

ur die st

�

u
kweise de�nierte Funktion f(t) (A.31) ergibt si
h unter Kombination von (A.32),

(A.40) und (A.44) die zugeh

�

orige Fourierreihenentwi
klung auf deren expliziten Angabe hier

aufgrund der Gr

�

o�e der einzelnen Komponenten verzi
htet wird. Stattdessen wird der weiter

oben genannte Speziallfall eines zum Ursprung symmetris
hen Gradientenpulses analog der in

Abs
hnitt 7.2 bes
hriebenen Pulsform betra
htet.

Im Fall eines symmetris
hen Gradientenpulses sei C = �B, d = e = 0, 
 = �f , b = �g und

a = �h (vgl. Abbildung 7.3). In diesem Fall ergibt si
h na
h Glei
hung (A.32):

a

0

=

1

T

� (�B � (h+ g � f) +B(�f + g + h))

= 0 : (A.45)

Der KoeÆzient a

0

vers
hwindet, da die Pulsform bei der hier angenommenen symmetris
hen

Form

�

uber keinen Glei
hanteil verf

�

ugt. Da die Funktion ungerade ist, m

�

ussen die KoeÆzien-

ten a

n

ebenfalls vers
hwinden. Dies kann mit Glei
hung (A.40) unter Einsetzen der KoeÆzien-

tenabh

�

angigkeiten gezeigt werden:

a

n

=

2

T

�

1

n!

�

0

B

B

B

�

B

g � h

�

�


os (n!g) � 
os (n!h)

n!

+ (g � h) � sin (n!g)

�

| {z }

=̂+I

�B � [sin (n!g)� sin (n!f)℄

| {z }

=̂+II

+

B

f

�

�

� 
os (n!f)

n!

� f � sin (n!f)

�

| {z }

=̂+III

+

B

f

�

�


os (n!f)

n!

+ f � sin (n!f)

�

| {z }

=̂�III

+B � [sin (n!g)� sin (n!f)℄

| {z }

=̂�II

+

B

g � h

�

�


os (n!h) � 
os (n!g)

n!

+ (h� g) � sin (n!g)

�

| {z }

=̂�I

1

C

C

C

A

= 0 : (A.46)

Die KoeÆzienten b

n

ergeben si
h dur
h Einsetzen der KoeÆzientenabh

�

angigkeiten in Glei
hung

(A.44). Analog zu Glei
hung (A.46) ergeben si
h einige Vereinfa
hungen, da man
he Terme

wegfallen und andere zusammengefasst werden k

�

onnen:
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A.3 Die Fourierreihenentwi
klung von Gradientenpulsen

b

n

=

2

T

�

1

n!

�

0

B

B

B

�

�B

h � g

�

�
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�B

�f

�

�

sin (n!f)
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� f � 
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�

| {z }

=̂+III

+

B

f

�

�

sin (n!f)

n!

� f � 
os (n!f)

�

| {z }

=̂+III

+B � [
os (n!f)� 
os (n!g)℄

| {z }

=̂+II

+

B

g � h

�

�

sin (n!h)� sin (n!g)

n!

+ (g � h) � 
os (n!g)

�

| {z }
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1

C

C

C

A

=

2

T

�

1

n!

�

0

B

B

B

�

2B �

�

sin (n!h)� sin (n!g)

n! � (g � h)
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os (n!g)

�
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=̂2�I

+2B � [
os (n!f)� 
os (n!g)℄

| {z }

=̂2�II

+2B �

�

sin (n!f)

n! � f

� 
os (n!f)

�
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=̂2�III

1

C

C

C
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4B

T

�

1

n!

�

�

sin (n!h)� sin (n!g)

n! � (g � h)

+

sin (n!f)

n! � f

+ 
os (n!g) + 
os (n!f)� 
os (n!g)� 
os (n!f)

�

=

4B

T

�

1

n

2

!

2

�

�

sin (n!h)� sin (n!g)

g � h

+

sin (n!f)

f

�

=

B � T

�

2

�

1

n

2

�

�

sin (n!h)� sin (n!g)

g � h

+

sin (n!f)

f

�

: (A.47)

F

�

ur die st

�

u
kweise de�nierte Funktion f(t) (A.31) ergibt si
h mit Glei
hung (A.47) s
hlie�li
h

folgende Reihenentwi
klung im Falle der punktsymmetris
hen, doppelten und trapezf

�

ormigen

Gradientenpulsform:
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Mathematis
her Anhang

f(t) =

B � T

�

2

�

1

X

n=1

��

sin (n!h)� sin (n!g)

n

2

� (g � h)

+

sin (n!f)

n

2

� f

�

� sin (n!t)

�

: (A.48)
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Anhang B

�

Ubersi
htstabellen
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�

Ubersi
htstabellen

Nummer Name Di
hte � Spez. W

�

arme 


s

W

�

armeleitf. � Perfusion

in kg=m

3

in J=(kg �K) in W=(K �m) in ml=(kg �min)

1 Kno
henmark 1 810 1 256 0,220

2 Fett 920 2 973 0,250 28

3 Kno
hen 1 810 1 256 0,360

4 Wei�e Substanz 1 040 3 664 0,503 560

5 Graue Substanz 1 040 3 664 0,565 560

6 Haut, tro
ken 1 010 3 662 0,293 120

7 Haut, feu
ht 1 010 3 662 0,293 120

8 Auge 1 170 3 664 0,594

9 Muskel 1 040 3 639 0,500 38

10 Blut 1 060 3 894 0,530

11 CSF 1 010 4 182 0,598

12 Nervengewebe 1 040 3 664 0,500

13 Linse 1 100 3 664 0,400

14 Nervus Opti
us 1 040 3 664 0,500

15 Knorpel 1 100 3 664 0,495

16 Lunge 260 3 664 0,425 400

17 Darm 1 041 3 664 0,556 850

18 Niere 1 050 3 890 0,535 3 750

19 Leber 1 050 3 600 0,490 1 050

20 Dr

�

usengewebe 1 050 3 664 0,500

21 Milz 1 054 3 720 0,539 1 200

22 Magen 1 050 3 664 0,525 400

23 Pankreas 1 045 3 664 0,441 600

24 Herzmuskel 1 060 3 639 0,527 900

25 Luft 1,29 1,01 0,026

26 Aluminium 2 702 896 220,0

27 Hydrogel 1 010 4 182 0,600

28 Platin-Iridium 21 570 130 31,0

29 PTFE 2150 1 010 0,160

Tabelle B.1: Physikalis
he Gewebe- und Materialparameter die zur L

�

osung des thermodynamis
hen

Problems verwendet wurden na
h Du
k (1990); Gautherie (1990); Ku
hling (1991); Legget

und Williams (1991). Die Tabelle weist L

�

u
ken auf, da ni
ht f

�

ur alle Materialien Perfusionswerte

in der Literatur verf

�

ugbar sind.
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Nummer Name 8,25 MHz 42,6 MHz

Permitt. "

r

Leitf

�

ahigk. � Permitt. "

r

Leitf

�

ahigk. �

in S/m in S/m

1 Kno
henmark 58,96 0,120 19,83 0,149

2 Fett 32,30 0,051 15,13 0,064

3 Kno
hen 79,57 0,119 35,10 0,152

4 Wei�e Substanz 190,50 0,149 82,94 0,261

5 Graue Substanz 357,45 0,271 121,92 0,466

6 Haut, tro
ken 417,14 0,172 119,11 0,386

7 Haut, feu
ht 258,32 0,355 91,01 0,458

8 Auge 248,14 0,789 85,82 0,864

9 Muskel 198,01 0,607 80,89 0,672

10 Blut 341,08 1,083 100,56 1,184

11 CSF 108,72 2,002 102,81 2,035

12 Nervengewebe 178,83 0,215 65,31 0,290

13 Linse 103,87 0,217 57,50 0,270

14 Nervus Opti
us 178,83 0,215 65,31 0,290

15 Knorpel 211,58 0,360 72,87 0,433

16 Lunge 146,93 0,218 44,64 0,275

17 Darm 315,21 0,475 111,86 0,603

18 Niere 429,62 0,487 145,21 0,684

19 Leber 256,30 0,305 95,59 0,415

20 Dr

�

usengewebe 188,87 0,713 81,16 0,765

21 Milz 527,54 0,477 138,68 0,693

22 Magen 295,65 0,772 97,49 0,859

23 Pankreas 188,87 0,713 81,16 0,765

24 Herzmuskel 336,56 0,486 126,71 0,634

Tabelle B.2: Dielektris
he Gewebeparameter f

�

ur 8,25 MHz und 42,6 MHz, die zur L

�

osung des

elektrodynamis
hen Problems verwendet wurden na
h Gabriel et al. (1996a); Gabriel et al.

(1996b); Gabriel et al. (1996
).
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�

Ubersi
htstabellen

Nummer Name 63,9 MHz 127,8 MHz

Permitt. "

r

Leitf

�

ahigk. � Permitt. "

r

Leitf

�

ahigk. �

in S/m in S/m

1 Kno
henmark 16,44 0,154 13,54 0,162

2 Fett 13,65 0,066 12,37 0,070

3 Kno
hen 30,88 0,161 26,29 0,180

4 Wei�e Substanz 67,88 0,291 52,56 0,342

5 Graue Substanz 97,49 0,511 73,55 0,587

6 Haut, tro
ken 92,25 0,436 65,48 0,523

7 Haut, feu
ht 76,77 0,488 61,61 0,544

8 Auge 75,33 0,883 65,01 0,918

9 Muskel 72,26 0,688 63,51 0,719

10 Blut 86,49 1,207 73,18 1,249

11 CSF 97,34 2,066 84,07 2,143

12 Nervengewebe 55,09 0,312 44,08 0,354

13 Linse 50,36 0,286 42,80 0,313

14 Nervus Opti
us 55,09 0,312 44,08 0,354

15 Knorpel 62,94 0,452 52,94 0,488

16 Lunge 37,12 0,289 29,48 0,316

17 Darm 94,71 0,638 76,6- 0,705

18 Niere 118,65 0,741 89,67 0,852

19 Leber 80,61 0,448 64,28 0,511

20 Dr

�

usengewebe 73,97 0,778 66,79 0,804

21 Milz 110,65 0,744 82,94 0,835

22 Magen 85,85 0,878 74,91 0,913

23 Pankreas 73,97 0,778 66,79 0,804

24 Herzmuskel 106,58 0,678 84,30 0,766

Tabelle B.3: Dielektris
he Gewebeparameter f

�

ur 63,9 MHz und 127,8 MHz, die zur L

�

osung des

elektrodynamis
hen Problems verwendet wurden na
h Gabriel et al. (1996a); Gabriel et al.

(1996b); Gabriel et al. (1996
).
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Nummer Name Permitt. "

r

Leitf

�

ahigk. �

in S/m

2 Fett 62 0,044

6 Haut, tro
ken 1 083 0,003

7 Haut, feu
ht 5 160 0,157

9 Muskel 4 755 0,418

10 Blut 4 572 0,727

25 Luft 1,0 0

26 Aluminium 1,0 1

27 Hydrogel 1 350 0,150

28 Platin-Iridium 1,0 3; 125 � 10

6

29 PTFE 2,1 1 � 10

�16

Tabelle B.4: Dielektris
he Gewebeparameter f

�

ur 350 kHz, die zur L

�

osung des elektrodynamis
hen

Neutralelektrodenproblems notwendig sind na
h Gabriel et al. (1996a); Gabriel et al.

(1996b); Gabriel et al. (1996
); Ku
hling (1991). Weiterhin sind die dielektris
hen Pa-

rameter f

�

ur die

�

ubrigen verwendeten Materialien mit angegeben worden. Diese Werte werden als

konstant

�

uber den gesamten Frequenzberei
h betra
htet. Die Nummerierung der Gewebe und Mate-

rialien ri
htet si
h na
h Tabelle B.1.
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Symbolverzei
hnis

Bei den gew

�

ahlten Bezei
hnungen und mathematis
hen Symbole werden die im folgenden

erl

�

auterten Konventionen verwandt:

� Symbole f

�

ur reelle oder komplexe Zahlen sind grie
his
he Bu
hstaben oder kursiv gedru
kte

lateinis
he Bu
hstaben, z. B. x, !.

� Komplexe Gr

�

o�en und Funktionen werden dur
h einen Unterstri
h gekennzei
hnet, z. B.

k. Konjugiert komplexe Gr

�

o�en werden zus

�

atzli
h dur
h einen ho
hgestellten Stern ge-

kennzei
hnet, z. B. �

�

.

� Real- und Imagin

�

arteil komplexer Gr

�

o�en werden mit Ho
hkommata gekennzei
hnet. Der

Realteil erh

�

alt ein Ho
hkomma, der Imagin

�

arteil zwei, z. B. "

r

= "

0

r

� j"

00

r

.

� Refkg ist der Realteil von k und Imfkg der Imagin

�

arteil.

� Matrizen sind dur
h fettgedru
kte Gro�bu
hstaben hervorgehoben, z. B. C. Spaltenvek-

toren werden ebenfalls fettgedru
kt und zus

�

atzli
h dur
h einen Pfeil gekennzei
hnet, z.

B.
~
e. Dreidimensionale vektorielle Gr

�

o�en werden dur
h kursive lateinis
he Bu
hstaben

dargestellt, z. B.

~

E.

� Die Indizierung von Skalaren und Vektorkomponenten im Sinne einer Nummerierung er-

folgt dur
h kursiv gedru
kte Kleinbu
hstaben oder ganze Zahlen, z. B. x

i

, x

0

. Als Symbol-

bezei
hner kommen ebenfalls ganze Zahlen oder grie
his
he Kleinbu
hstaben in Betra
ht.

Da

�

uber hinaus werden au
h ni
ht kursiv gedru
kte lateinis
he Bu
hstaben verwendet, z.

B. !

0

, t

max

.

� Eine partielle Zeitableitung ist dur
h einen

�

uber das Symbol gesetzten Punkt gekennzei
h-

net, z. B.

_

~

b � �

~

b=�t

� Ist A eine Matrix, so bezei
hnet A

T

die transponierte Matrix und A

�1

die inverse Matrix.

� Gr

�

o�en auf dem dualen Gitter

~

G werden mit einer Tilde gekennzei
hnet, z. B.

~

C.

In den folgenden Tabellen werden alle Symbole in der Reihenfolge ihres ersten Auftretens in

dieser Arbeit aufgef

�

uhrt. Ein Symbol wird nur dann no
h einmal aufgef

�

uhrt, wenn es im ent-

spre
henden Kapitel eine andere als die bereits vorgestellte Bedeutung hat.
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Symbolverzei
hnis

Allgemein

x; y; z Ortskoordinaten

f(x; y; z) Ortsfunktion

t Zeit

f(t) Zeitfunktion

j imagin

�

are Einheit

O Ordnung (Landau-Symbol)

I Einheitsmatrix

jj
~
xjj euklidis
he Norm eines Vektors

jj
~
xjj

1

Maximumnorm eines Vektors

jjAjj beliebige Matrixnorm

jjAjj

2

Spektralnorm einer Matrix

G Gitterraum

~

G dualer Gitterraum

C;

~

C diskreter Rotationsoperator (auf G,

~

G)

S;

~

S diskreter Divergenzoperator (auf G,

~

G)

�

~

S

T

;�S

T

diskreter Gradientenoperator (auf G,

~

G)

� Gitters
hrittweite

i; n Indexgr

�

o�en, z. B. zur Nummerierung von Gitterzellen
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Elektromagnetis
he Felder - Kapitel 2

~

r Nabla-Operator

~

E elektris
he Feldst

�

arke

~

D elektris
he Vers
hiebungsdi
hte

~

H magnetis
he Feldst

�

arke

~

B magnetis
he Flussdi
hte

~

J elektris
he Stromdi
hte

~

J

e

eingepr

�

agte elektris
he Stromdi
hte

�

e

elektris
he Raumladungsdi
hte

"

0

elektris
he Feldkonstante

"

r

relative Permittivit

�

at

�

0

magnetis
he Feldkonstante

�

r

Permeabilit

�

at

� elektris
he Leitf

�

ahigkeit

�

s

statis
he Ionenleitf

�

ahigkeit von Gewebe

! Kreisfrequenz

' Phasenwinkel

~

b Vektor der magnetis
hen Fl

�

usse

~
e Vektor der elektris
hen Spannungen

~

h Vektor der magnetis
hen Spannungen

~

d Vektor der elektris
hen Fl

�

usse

~

j Vektor der elektris
hen Str

�

ome

~

j

e

Vektor der eingepr

�

agten elektris
hen Str

�

ome

~
q

e

Vektor der elektris
hen Ladungen

� Vektor der elektris
hen Potentiale

M

"

Operator zur Verkn

�

upfung von

~

d und
~
e

M

�

Operator zur Verkn

�

upfung von

~

b und

~

h

M

�

Operator zur Verkn

�

upfung von

~

j und
~
e

D

"

N

�

aherungsmatrix des Operators M

"

(Permittivit

�

atsmatrix)

D

�

N

�

aherungsmatrix des Operators M

�

(Permeabilit

�

atsmatrix)

D

�

N

�

aherungsmatrix des Operators M

�

(Leitf

�

ahigkeitsmatrix)

D

s

Matrix mit den Kantenl

�

angen der Gitterzellen

D

A

Matrix mit den Fl

�

a
heninhalten der Gitterzellen
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Symbolverzei
hnis

Instation

�

are W

�

armeleitung - Kapitel 2

T Temperatur

T

B

Bluttemperatur

� Di
hte

�

B

Di
hte des Blutes




s

spezi�s
he W

�

armekapazit

�

at




B

spezi�s
he W

�

armekapazit

�

at des Blutes

� W

�

armeleitf

�

ahigkeit

w

B

Gewebeperfusion

k

B

Zusammenfassung von Dur
hblutungseigens
haften

q

HF

absorbierte Leistungsdi
hte

q

M

generierte Leistungsdi
hte dur
h metabolis
he Prozesse

Q Gesamtw

�

armeleistungsdi
hte

Q

n

W

�

armeleistungsdi
hte in der n-ten Gitterzelle

~

J

w

W

�

armestromdi
hte

J

n;i

i-ter W

�

armestrom in oder aus der n-ten Gitterzelle

T

n

Temperatur der n-ten Gitterzelle

k

B;n

Blutkonstante der n-ten Gitterzelle

~

t Vektor der Temperaturen

~

j

w

Vektor der W

�

armestr

�

ome

~
q Vektor der W

�

armequellen

D

m

Matrix mit den Di
hten und W

�

armekapazit

�

aten

D

�

Matrix mit den W

�

armeleitf

�

ahigkeiten

D

B

Matrix mit den Bluteigens
haften

D

A

Matrix mit den Fl

�

a
heninhalten der Gitterzellen

D

V

Matrix mit den Volumina der Gitterzellen

A Matrix: A =

~

S �D

�

�

~

S

T

B Iterationsmatrix des Zeitintegrationsverfahrens

%(B) Spektralradius der Matrix B

�(B) Konditionszahl der Matrix B

�t Zeits
hrittweite

�t

n

L

�

ange des n-ten Zeits
hrittes

�t

max

maximale stabile Zeits
hrittweite

�x, �y, �z Gitters
hrittweiten in x-, y- und z-Ri
htung


 skalare Konstante

k skalare Konstante
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Gekoppelte Probleme - Kapitel 2

P

n

mittlere Verlustleistung in der n-ten Gitterzelle

E

Am

Mittelwert des elektris
hen Feldes

�V

n

Volumen der n-ten Gitterzelle

q

n;HF

Verlustleistungsdi
hte in der n-ten Gitterzelle

Dielektris
he Eigens
haften von K

�

orpergewebe - Kapitel 3

~

J

g

Gesamtstromdi
hte dur
h biologis
hes Gewebe

P Polarisation

P

Or

Orientierungspolarisation

P

S

Polarisation in einem statis
hen Feld

P

1

instantane Orientierungspolarisation

� Relaxationszeit

"

0

r1

relative Gewebepermittivit

�

at bei unendli
h hoher Frequenz

"

0

rS

relative Gewebepermittivit

�

at bei sehr kleinen Frequenzen

�

e�

e�ektive Leitf

�

ahigkeit

� empiris
her skalarer Verteilungsparameter

"

0

rS;n

relative Gewebepermittivit

�

at des n-ten Dispersionstermes

�

n

Relaxationszeit des n-ten Dispersionstermes

�

n

empiris
her skalarer Verteilungsparameter des n-ten Dispersionstermes

Biologis
he Wirkung elektromagnetis
her Felder - Kapitel 4

t

p

Dauer eines Stimulus, Pulsdauer

t

r

Refrakt

�

arzeit einer erregbaren Zelle

� Membranzeitkonstante

b Rheobase

I Stromst

�

arke

T Periodendauer

f Frequenz

�V in�nitesimales Volumen

P

E

komplexe elektris
he Leistung

E

abs

Absolutbetrag des elektris
hen Feldes

P

W

Wirkleistung

SAR spezi�s
he Absorptionsrate

�T Temperaturerh

�

ohung

t

ww

We
hselwirkungszeit
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Symbolverzei
hnis

Numeris
he Voruntersu
hungen - Kapitel 5

A, B, H Matrizen

~

b,
~

,
~
x,

~
y Spaltenvektoren

K

1

, K

2

,D Diagonalmatrizen

E, F Dreie
ksmatrizen

!

1

, !

2

skalare Relaxationsparameter

~
r

k

Residuum im k-ten Iterationss
hritt

~
e

k

Fehlervektor im k-ten Iterationss
hritt

~
r

0

Initiales Residuum

~
e

0

Initialer Fehlervektor

~
x exakter L

�

osungsvektor

~
x

k

L

�

osungsvektor im k-ten Iterationss
hritt

� Spektralkondition

� Ma� f

�

ur die Erf

�

ullung der Kontinuit

�

atsglei
hung

T

0

Anfangstemperatur

T

U

Umgebungstemperatur

R Kugelradius

a Temperaturleitf

�

ahigkeit

Bi Biot-Zahl

C, Æ Konstanten, abh

�

angig von der Biot-Zahl Bi

P mittlere Leistung

P

0

Pulsleistung

t

i

Pulsintervalldauer

W

i

deponierte Energie pro Pulsintervall

W deponierte Energie dur
h die mittlere Leistung P
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Magnetis
he Ho
hfrequenzfelder bei der MR-Tomographie - Kapitel 6

!

l

Pr

�

azessionswinkelges
hwindigkeit

f

l

Larmor-Frequenz

B

0

statis
he magnetis
he Grundfeldst

�

arke

B

1

Feldst

�

arke des transversalen HF-Pulses


 gyromagnetis
hes Verh

�

altnis

� Flipwinkel

t

p

HF-Pulsdauer

f

i

(x), g

i

(y), h

i

(z) Ortsfunktionen
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