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1 Einleitung

1.1 Motivation

Durch die Impedanzmessung konnen elektrische Eigenschaften von biologischem
Gewebe nichtinvasiv erfasst werden. Diese konnen beispielsweise Aufschluss iiber
Hautirritationen, den Verlauf einer Wundheilung oder das Vorhandensein eines
Odems geben und werden in der modernen Diagnostik eine immer gréfiere Rol-
le spielen. Es ist bei Patienten, die sehr schmerzempfindlich sind, schwer moglich,
Elektroden anzubringen. Messungen am Gehirn, welches hinter der schlecht leiten-
den Schédeldecke liegt, sind bei der Verwendung von Elektroden ebenfalls nur schwer
moglich, da die Schiadeldecke den Stromfluss verhindert. Ein neues Verfahren stellt
die magnetisch induktive Impedanzmessung dar. Dabei wird durch ein dufleres ma-
gnetisches Wechselfeld im leitfdhigen Gewebe ein Wirbelstrom erzeugt. Dieser Wir-
belstrom erzeugt seinerseits ein Feld, welches sich dem erregenden Feld iiberlagert.
Die Anderung der magnetischen Flussdichte wird mit einer Messspule gemessen und
ist ein Maf} fiir die Leitfahigkeit im Gewebe.

Die physikalische Eigenschaft z. B. einer nichtleitfdhigen Haut- oder Knochenschicht
kommt dem Messprinzip dabei zugute. Dies ermoglicht, dass aus tieferliegenden
Schichten groflere Signalanteile stammen als bei der elektrodenbehafteten Impedanz-
messung. Ein weiterer Vorteil der magnetisch induktiven Impedanzmessung ist, dass
die verwendeten Sensoren den Patienten nicht beriihren.

Ein planares Messsystem ermoglicht es, bei einem Patienten die elektrischen Eigen-
schaften des Gewebes in einem Gebiet der Gewebeoberfliche bis hin zu einigen cm
in das Gewebe hinein zu detektieren. Die Messung mit einem Sensor erlaubt es,
z. B. eine Oberflache abzufahren und die ermittelten Messpunkte in einer Landkarte
aufzutragen. Messsysteme mit mehreren Sensoren erlauben es, mehrere Messungen
gleichzeitig aufzunehmen, ohne dass der Sensor oder der Patient verschoben werden
muss. Zusatzlich konnen Informationen aus verschiedenen Tiefen gewonnen werden.
Mit Hilfe der Losung des inversen Problems ist es moglich, elektrische Eigenschaften
im Raum zu rekonstruieren.

Eine weitere Moglichkeit verschiedene Gewebearten zu unterscheiden ist die Spektro-
skopie. Hierbei wird eine Messung bei verschiedenen Frequenzen durchgefiihrt und
der Effekt ausgenutzt, dass die elektrischen Eigenschaften von Gewebe frequenzab-
héngig sind.



2 1. FEinleitung

1.2 Struktur der Arbeit

In Kapitel 2 erfolgt eine grundlegende Beschreibung des Messprinzips. Durch ver-
schiedene Anordnungen der Sensoren gelingt es, das vom Erregerfeld induzierte Si-
gnal auszublenden. Weiter folgt eine Beschreibung der in der Literatur erwahnten
Messsysteme und der Probleme, welche bei der magnetisch induktiven Impedanz-
messung auftreten.

Das dritte Kapitel geht auf die elektrischen Eigenschaften von Koérpergewebe ein.
Diese elektrischen Eigenschaften werden in Kapitel 4 in den Modellierungsverfahren
verwendet. Die analytische Naherungslosung des Messprinzips, zwei Beschreibungen
auf der Basis der numerischen Feldberechnung als auch eine Beschreibung mit diskre-
ten Bauelementen werden dargelegt. Im fiinften Kapitel erfolgt eine Untersuchung
zur Sensitivitdt des Verfahrens in Hinblick auf ortsaufgeloste Impedanzmessung.
Ein Vergleich zwischen zwei Modellen, dem der analytischen N&herungslosung und
dem, basierend auf der numerischen Feldberechnung, wird in Kapitel 6 durchge-
fithrt. Im siebten Kapitel wird versucht, die geometrisch komplexen Verhéltnisse
phédnomenologisch vereinfacht durch die Darstellung mit Hilfe eines Transformato-
rersatzschaltbilds zu modellieren.

Die Anwendung des Ersatzschaltbildes erfolgt im siebten Kapitel.

Die Simulationsergebnisse zu Messungen mit planaren tomographischen Systemen
werden in Kapitel 8 vorgestellt. Es erfolgt z. B. eine Detektion von einem Odem und
Untersuchungen zur Sensitivitdt. Es werden verschiedene planare tomographische
Systeme angewendet.

Im neunten Kapitel werden die in dieser Arbeit realisierten Messsysteme vorgestellt.
Das zuerst entwickelte Messsystem ist eine Gradiometermatrix. Anschliefend werden
zwei Systeme mit einer Normalen—Sensoranordnung vorgestellt. Jedes der Systeme
wird untersucht und charakterisiert.

Das zehnte Kapitel zeigt spektroskopische Messergebnisse an einer Schweineleber.
Dieses Kapitel zeigt, dass das Messsystem fiir Monitoringzwecke einsetzbar ist und
Leitfahigkeitsdnderungen von ischédmischem Gewebe nachweisbar sind.

Im elften Kapitel werden die Ergebnisse zusammengefasst und diskutiert.



2 Grundlagen der magnetisch
induktiven Impedanzmessung

2.1 Prinzip und Wirkungsweise des Messverfah-
rens

Bei der beriihrungslosen Impedanzmessung wird ein induktives Messprinzip ange-
wandt. Dieses Messprinzip beruht darauf, dass durch eine primére sich zeitlich &n-
dernde magnetische Flussdichte eine elektrische Wirbelfeldstérke entsteht, welche
eine elektrische Stromdichte 3', die im Gewebe verteilt ist, zur Folge hat. Diese
Stromdichte erzeugt eine sekundére magnetische Feldstdrke. Abbildung 2.1 zeigt
dgpl die priméare magnetische Feldstédrke, welche iiber
die Materialgleichungen mit der priméren magnetischen Flussdichte % gekoppelt
ist. dgs ist die sekundédre magnetische Feldstéirke und dd% die dazugehorige mag-
netische Flussdichte. L. ist die Eigeninduktivitdt der Erregerspule, die mit dem
erregenden Strom I, durchflossen wird, L,, die Eigeninduktivitit der Messspule mit
der Messspannung U,,.. Der Wirbelstrom Ieddy2 fasst die elektrische Stromdichte j
im Gewebe zusammen. Die Unterteilung in primére und sekundire Komponenten
ist eine willkiirliche, aber leicht vorstellbare Beschreibungsweise. Spéatere Modellbe-
schreibungen beruhen darauf. Auf die Losung aller Feldvektoren aus der Curl-Curl
Gleichung (4.21) wird in diesem Kapitel verzichtet. Bei biologischem Gewebe ist die
relative Permeabilitdt p, &~ 1 und wird im Folgenden zu eins gesetzt.

Die Anderung der magnetischen Flussdichte wird als induzierte Spannung mit einer
Messspule gemessen. Daraus léasst sich die Leitfahigkeit im Gewebe ermitteln. Das
Signal setzt sich aus 3 Teilen zusammen. Der grofite Anteil kommt, bei einer Sensor-
anordnung wie in Abb. 2.1, von der priméaren magnetischen Flussdichte. Der kleinere
Anteil der sekundiren magnetischen Feldstérke beinhaltet die elektrische Verschie-
bungsstromdichtednderung % und der groflere erfasst die elektrische Stromdichte j
In Kap. 4.2 wird darauf néher eingegangen.

das Messprinzip. Dabei ist

Index p fiir primér und s fiir sekundir
2aus dem Englischen: eddy current
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Abb. 2.1: Mit der Erregerspule L, wird in das Gewebe mit der Leitfa-

higkeit o eine primére sich &ndernde magnetische Feldstérke % bzw., iiber
die Materialgleichungen gekoppelt, die magnetische Flussdichte eingebracht.
Im Gewebe entsteht eine elektrische Stromdichte, die als Wirbelstrom 44y
symbolisiert wird. Die Messspule L, detektiert sowohl die von der Erreger-
spule als auch von die vom Wirbelstrom erzeugte magnetische Flussdichte-
danderung.

2.2 Induktives Messverfahren und Arten der Sen-
soranordnungen

2.2.1 Ideen der verschiedenen Sensoranordnungen

Leitfihigkeiten im menschlichen Gewebe sind mit bis zu einigen 2 [1] sehr klein.

Deshalb ist das sekundére Messsignal vom Gewebe stammend, je nach Abstand und
Spulengeometrie, um Gréfienordnungen von 10° bis 102 kleiner als das primére Mess-
signal. Um die Anteile im Messsignal, die durch die primére magnetische Flussdichte
entstehen zu unterdriicken, werden in der Literatur giinstigere Sensoranordnungen
vorgestellt [2, 3, 4, 5, 6].

Im Folgenden werden unkompensierte Sensoranordnungen vorgestellt, bei denen kei-
ne Unterdriickung des durch das Primérfeld entstehenden Messsignals erfolgt, so-
wie kompensierte Sensoranordnungen, die eine Primérfeldunterdriickung haben. Die
kompensierten Anordnungen sind zum einen Gradiometer, Systeme mit einer Back-
off Spule und zum anderen Sensoren, die normal (also senkrecht) zu den erregenden
Feldlinien liegen.

2.2.2 Unkompensierte Anordnungen

Bei der unkompensierten Messanordnung erfolgt keine Unterdriickung des durch
die primére magnetische Flussdichte verursachten Anteils im Messsignal (Abb. 2.1).
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Abb. 2.2: Aufbau einer unkompensierten Anordnung. (a) als Einzelsensor
in Seitenansicht. Das Medium befindet sich zwischen der Erregerspule und
der Messspulle. (b) als tomographisches System aus der Ansicht von oben.
In dieser Anordnung sind 16 Erreger- und 16 Messspulen in einem Ring
angeordnet.

Abbildung 2.2 (a) zeigt eine weitere unkompensierte Anordnung [7, 8]. Dabei gibt
der Pfeil die Normale der Leiterschleifenfliche wieder. Diese Sensoranordnung wird
u. a. B,—Sensor genannt, weil die Normale in z—Richtung zeigt. In den ersten Ar-
beiten wird das Messobjekt zwischen die Spulen gelegt. Eine Beschreibung eines
daraus folgendem tomographischen System erfolgt in [9, 10]. Es wird eine ringférmi-
ge Anordnung der Spulen verwendet (Abb. 2.2 (b)). Erregerspulen und Messspulen
sind bei der tomographischen Anordnung auf einen Trager gewickelt, der an der In-
nenfliche eines Hohlzylinders angebracht ist. An der Auflenfliche des nichtleitenden
Zylinders ist eine Abschirmung angebracht. Zur Analyse des Volumens wird mit ei-
ner Erregerspule erregt und mit den Messspulen gemessen. Die Messspule, welche
direkt vor der Erregerspule liegt, wird als Referenz verwendet. Unter Verwendung
aller Erregerspulen und Messspulen kann das tomographische Messsystem aus [9, 10]
15x16 Messsignale aufnehmen. Bei den der Erregerspule benachbarten Messspulen
ist der Anteil des Messsignals, welches durch die primére magnetische Flussdichte
verursacht wird, am grofiten.

2.2.3 Kompensierte Anordnungen
2.2.3.1 Gradiometeranordnung

Axiale Gradiometer sind derart aufgebaut, dass eine Erregerspule in der Mitte
liegt und die beiden identischen Messspulen konzentrisch und &quidistant liegen
(Abb. 2.3 (a)). Beide Spulen sind gegensinnig miteinander verbunden, dass sich der
Einfluss der priméren Flussdichte kompensiert.

Die priméren Feldlinien durchsetzen die obere und die untere Messspule gleich stark.
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Abb. 2.3: (a) Schema eines axialen Gradiometers. (b) Schema eines pla-
naren Gradiometers. Die sekundédre magnetische Flussdichte durchsetzt die
einzelnen Messspulen unterschiedlich.

Das Gradiometer misst also den Gradienten der magnetischen Flussdichte. Zeigt die
Normale der erregenden Spule in z-Richtung so wird mit dem axialen Gradiome-
ter das Ccll—f gemessen. Befindet sich leitfahiges Medium unterhalb des Sensors, so
wird die obere Messspule L, mit einem geringeren Fluss durchsetzt als die untere
Messspule Ly, und es entsteht ein Messsignal U,.. Da das Messsignal den ver-
ketteten Fluss des Gradiometers wiedergibt, wird es mit Ugag bezeichnet. Werden
mehrere Gradiometer nebeneinander auf die gleiche Ebene gesetzt, erfolgt ebenfalls
eine Kompensation der priméren Feldstidrke der benachbarten Erregerspulen. Dies
ist wichtig bei der Realisierung eines planaren tomographischen Systems wie es in
Kap. 9.3.2.2 beschrieben wird.

Analog dazu kann ein planeres Gradiometer mit zwei gegensinnig gewickelten Spulen
aufgebaut werden. Befindet sich die erregende Spule symmetrisch zu den Messspulen
oberhalb des Gradiometers, werden beide Messspulen gleichermaflen durchsetzt und
das primére Signal wird unterdriickt. Wenn sich das Gewebe unsymmetrisch zu
dem Gradiometer befindet oder eine unsymmetrische Leitfdhigkeitsverteilung hat,
werden die rechte L,,,—Spule und die linke L,,;—Spule unterschiedlich durchsetzt und
es entsteht ein Messsignal Ugpaq.

2.2.3.2 Back-off Spule

Bei der Verwendung einer sogenannten Back-off Spule wird eine Spule in das Sys-
tem eingebracht, in der wie bei Gradiometeranordnungen der gleiche Fluss herrscht
wie in der Messspule. Dabei werden wie bei einem Gradiometer die Spulen so zu-
sammengeschaltet, dass die Flussverkettung der priméren magnetischen Flussdich-
te sich ausloscht. Abbildung 2.4 zeigt eine solche Anordnung. Die Back-off Spule
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Abb. 2.4: Schema der Back-off Spule. Die Back-off Spule ist drehbar aufge-
héngt und wird so ausgerichtet, dass die induzierte Spannung gegenphasig
aber mit gleich grofler Amplitude wie das Signal in der Messspule vorliegt.

kann im Unterschied zu den Gradiometeranordnungen, beliebig angeordnet werden
(Abb. 2.4). Das Messprinzip ist demnach dasselbe wie bei Gradiometeranordnungen.

2.2.3.3 Normalenanordnung

Eine andere Moglichkeit der Primérfeldunterdriickung besteht darin, die Sensoren
so anzuordnen, dass die Messspule normal zu den erregenden Feldlinien liegt. Die
Messspule L,, ist hierbei so angeordnet, dass sie senkrecht zur Mittelachse der Erre-
gerspule L, steht. D. h. die Normale der Erregerspule zeigt in die z—Richtung und die
Normale der Messspule zeigt in die x-Richtung. Daher wird diese Spulenanordnung
auch als By—Sensor bezeichnet. Abbildung 2.5 (a) zeigt den Verlauf der Feldlinien
bei einer Normalenanordnung.

Ohne ein leitfdhiges Medium in der Néhe der Spulenanordnung sind die Feldlini-
en tangential zur Flache der Messspule. Dadurch vollzieht die magnetische Fluss-
dichte an der Hauptachse der Messspule einen Vorzeichenwechsel, so dass der mag-
netische Fluss durch die Messspule Null ist und keine Spannung induziert wird.
Abbildung 2.5 (b) zeigt den Verlauf der Feldlinien mit einem leitfahigen Medium,
welches sich oberhalb des Sensors befindet. Die sekundéren Feldlinien der magne-
tischen Flussdichte durchsetzen durch die geometrische Anordnung die Messspule
und es wird eine Spannung in der Messspule induziert.

2.3 Stand der Technik

2.3.1 Uberblick

Im Folgenden werden kurz die in der Literatur bekannten Aufbauten beschrieben.
Dabei werden einige dieser Aufbauten fiir industrielle Zwecke eingesetzt. Kap. 2.3.2
beschreibt die unkompensierten Messsysteme, Kap. 2.3.3 die kompensierten Messsy-
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Abb. 2.5: Schema eines Sensors in Normalenanordnung. (a) ohne Medium
in der Nihe, (b) mit leitfihigem Medium in der Ndhe der Anordnung.

steme und Kap. 2.3.4 Messsysteme, die auf anderen Anséatzen beruhen.

2.3.2 Unkompensierte und tomographische Systeme

[11] verwendet 2 koaxiale Spulen mit Kern. Dabei wird das zu vermessende Medi-
um zwischen die beiden Spulen platziert. Beide Spulen sind mit einem geerdeten
Metallgitter iiberzogen, um kapazitive Kopplung zu vermindern.

Die Erregerspule hat 160 Windungen, die Messspule 80. Die Messfrequenz betrégt
2 MHz. Das System wird fiir ein stark leitendes Medium entwickelt. Eine Beschrei-
bung der Weiterentwicklung zu einem Tomographen mit einer nahezu homogenen
erregenden Feldstérke erfolgt in [12, 13]. Dabei wird eine geschickte Verschaltung und
Ansteuerung der Erregerspulen vorgenommen. [14] stellt zwei weitere Tomographen
vor. Diese Aufbauten kénnen nur hohere Leitfdhigkeiten detektieren. Die Spulen ha-
ben wenige Windungen auf einem Kern und sind mit einem Ferritrohr ummantelt.
Zusétzlich ist das Messsystem mit einem beschrankten Schirm aus Ferritpulver ab-
geschirmt. Dieses System wird verwendet, um den Materialfluss von z. B. Erz zu
verfolgen.

[15, 16, 17] beschreibt ein tomographisches System mit einem Durchmesser von 35 cm
und einer Frequenz von 20 MHz fiir biologisches Gewebe. Die Erregerspulen haben
2 Windungen und werden mit einem Strom von 60 mA betrieben. Die Messspulen
haben 4 Windungen. Alle Spulen haben einen Durchmesser von 5 cm.

[8, 18, 19] stellt einen dhnlichen Aufbau fiir eine Messfrequenz von 10 MHz vor.
Es werden 2 Windungen fiir die Erregerspulen verwendet und 5 Windungen fiir die
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Messspulen. Der Durchmesser der Spulen betrégt ebenfalls 5 cm.

[20] beschreibt ein Messsystem bei einer Erregerfrequenz von 1 MHz, welches einen
inneren Durchmesser von 75 cm, 8 Erreger- und 8 Messspulen hat. Die Mess- und
Erregerspulen bestehen aus 4 PCB’s®. Die beiden inneren PCB’s haben eine Spule
mit 14 Windungen aufgedruckt und die beiden AuBeren dienen als Abschirmung.
Zusétzlich ist ein duflerer Schirm um das ganze tomographische System angebracht.
Das System ist auf 3 Stiitzen fahrbar angeordnet und ermoglicht so einen komplet-
ten Menschen durch mehrerer Messungen in vertikalen zu erfassen. Mit Hilfe eines
Kamerasystems kann zusétzlich die Geometrie erfasst werden, welche anschliefend
fiir die rekonstruierten Bilder verwendet werden kann.

2.3.3 Kompensierte Systeme

[2, 21] beschreiben als erstes die Messmethode fiir biomedizinische Anwendungen.
Es wird eine axiale Gradiometeranordnung mit einer Messfrequenz von 100 kHz fiir
die Messung verwendet. Messtechnisch wird ein Lock-in Verstéirker verwendet. Die
Spulendurchmesser betragen 13 c¢m, es werden 100 Windungen fiir die Spulen ver-
wendet und die Abschirmung ist durch geerdete Dréhte realisiert. Eine vollstdndige
Kompensation der verbleibenden priméren Feldstirke erfolgt durch einen Abgleich
mit einem verstellbaren Netzwerk.

[3] verwendet ein axiales Gradiometer mit einem Lock-in Verstérker. Der Spulen-
durchmesser betragt 20 cm. Zur vollstédndigen Kompensation der verbleibenden Sig-
nale, die durch die primére Feldstirke verursacht werden, werden Abstimmspulen
verwendet. Die Erregerspule hat 178 Windungen und in den Messspulen werden 160
Windungen verwendet. Dieses System ist fiir 100 kHz ausgelegt.

[22] verwendet ein axiales Gradiometer mit einem Lock-in Verstirker. Die Messung
erfolgt bei 60 kHz. Die Erregerspule hat 100 Windungen und die Messspule hat 10000
Windungen. Die Spulen haben einen Durchmesser von 3 cm. Fiir die vollstdndige
Primérkompensation wird ein elektrisches Netzwerk verwendet.

[23] beschreibt einen hochfrequenten Aufbau mit einem axialen Gradiometer und je-
weils einer Windung pro Spule. Der Frequenzbereich kann bis zu 100 MHz betragen.
Zusétzlich werden geerdete Abschirmungen [24] eingesetzt. Dieses System wird zur
Detektion von hohen Leitfdhigkeiten eingesetzt.

[5, 25] beschreibt ein Messsystem mit einem Frequenzbereich von 20 kHz bis 300 kHz.
Die Erregerspule hat 17 Windungen. Fiir die Messspule wird ein planares Gradio-
meter mit 2 X 10 oder 2 x 7 Windungen verwendet.

[8] beschreibt eine Messanordnung mit einer Back-off Spule. Diese ist drehbar aufge-
héngt und wird so ausgerichtet, dass die induzierte Spannung gegenphasig aber mit
gleich grofler Amplitude vorliegt wie das Signal in der Messspule. Die Erregerspulen-
windungszahl betrdgt 3 Windungen. Der Erregerspulendurchmesser betriagt 9 cm.
Der Durchmesser der Messspule betrigt 3 cm mit einer Windung. Die Back-off Spule
hat einen Durchmesser von 4 cm mit 3 Windungen.

[6] stellt ein Messsystem mit einer normalen Anordnung vor. Die Erregerspule hat 6

3aus dem Englischen: printed circuit board
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Windungen und einen Durchmesser von 5 cm. Als Messspule wird eine SMD* Spule
mit Ferritkern verwendet.

2.3.4 Sonstige Messsysteme

Weiter werden in der Literatur Systeme mit einer Spule, auch Einspulenmesssysteme
genannt, beschrieben. Hierbei wird die komplexe Impedanz der Spule gemessen. Ne-
ben Einspulenmesssystemen gibt es noch zwei weitere Verfahren welche Elektroden
enthalten. Bei der induced current electrical impedance tomography (ic-ETT) werden
mit einer Erregerspule die Wirbelstrome erzeugt und es wird mit Elektroden gemes-
sen. Bei der magnetic impedance tomography wird mit Elektroden eingespeist und
die magnetische Feldstéirke mit einer Messspule aufgenommen. Diese alternativen
Aufbauten werden hier kurz erlautert:

[26] beschreibt ein Einspulenmesssystem mit einer Spule zum Erregen und Messen.
Die Erregerfrequenz betragt 4 bis 10 MHz. Die Messung erfolgt iiber die Messung der
Impedanz der Spule mit einem HP 4275A LCR Messgerit. Als Abschirmung wird
ein 1 cm breites und 0,4 mm dickes geerdetes Kupferkabel mit Schlitz verwendet. Die
Windungszahl variiert von 2 bis 11 Windungen, der Spulenradius variiert zwischen
4,5 cm und 20,4 cm.

[27] beschreibt ebenfalls ein Einspulenmesssystem mit einer Spule bei 1,468 kHz. Die
Spule hat 2 Lagen mit jeweils 100 Windungen. Der Spulendurchmesser variiert von
1 cm bis 3,8 cm.

[28, 29] beschreibt ein ic-ETT Messsystem. Die Erregerspule hat 10 Windungen mit
einem Durchmesser von 48 cm. Die Messfrequenz betragt 50 kHz. Analog dazu wird
von [30] ein System entwickelt, welches eine komplette Spule um das Medium legt.
Dieses System ist fiir 20 kHz ausgelegt. Die Erregerspule hat einen Durchmesser von
50 cm und 16 Windungen.

In [31] wird ein magnetic impedance tomography Aufbau beschrieben. Die Messung
erfolgt bei einer Frequenz von 16,38 Hz mit einem SQUID Messsystem.

2.4 Mogliche Stor- und Fehlerquellen

2.4.1 Ubersicht der Stor- und Fehlerquellen

Im Folgenden werden die unterschiedlichen Stérquellen in der magnetisch induktiven
Impedanzmessung besprochen. In Kap. 2.4.2 werden die Einfliisse der Temperatur-
danderung, die eng mit der mechanischen Instabilitét zusammenhéngen, beschrieben.
Im Anschluss daran wird auf die Fehler bei der Messung und Auswertung des Pha-
senwinkels eingegangen. Kapitel 2.4.4 geht auf den Fehler bei der Ausrichtung auf
das Referenzsignal ein und die Moéglichkeiten, diesen durch ein Korrekturverfahren
zu korrigieren. Eine weitere Moglichkeit den Fehler zu minimieren, ist das Erzeugen
einer zusatzlichen magnetischen priméren Feldstédrke mit einer weiteren Spule.

4aus dem Englischen: surface mounted device



2.4. Mogliche Stér- und Fehlerquellen 11

Am Ende werden dann, in Kap. 2.4.5, die Kopplungsmechanismen und die daraus
entstehenden Fehler besprochen.

2.4.2 Temperatureinfliisse und mechanische Instabilititen

In diesem Abschnitt werden die Grundlagen der Temperaturdrift im Messsignal un-
tersucht. Im ersten Abschnitt wird untersucht, inwieweit sich ohmsche Verluste in
der Spule bei einer Verwendung einer Spannungsquelle, statt einer Stromquelle, im
Referenzsignal auswirken. Fiir die Erklirung wird ein Zeigerdiagramm verwendet.
Der ohmsche Anteil der Spule wird hierbei nicht vernachléssigt. Die Spannung der
Spannungsquelle wird als Referenz verwendet. Neben der Anderung des spezifischen
elektrischen Widerstands erfolgt bei Temperaturdanderungen eine Ausdehnung der
Spulentrigermaterialien. Diese Ausdehnung héingt vom linearen Ausdehnungskoeffi-
zienten ab. Zusétzliche Einfliisse durch die Temperaturempfindlichkeit der verwende-
ten Verstérker und anderer Bauelemente der Elektronik kénnen ebenfalls eine Rolle
spielen.

Abbildung 2.6 (a) stellt das Zeigerdiagramm dar. Die grauen Zeiger bilden das jewei-
lige Zeigerdiagramm fiir erhthte Temperaturen. Die Spule wird mit der konstanten
Spannung U, erregt. Durch eine Temperaturerhchung vergrofert sich der ohmsche
Anteil in der Spule. Das Verhéltnis %—i vergroflert sich und bewirkt eine Phasendre-
hung des Stromes. Aus dem Strom lisst sich die magnetische Flussdichte berechnen
((4.4) Kap. 4.2). Diese hat die gleiche Phasenlage wie der Strom (Abb. 2.6 (b)).
Die induzierte Messspannung ist gegeniiber der priméren Flussdichte um 90° zum
anregenden Strom phasenverschoben ((4.5) und (4.6) aus Kap. 4.2). Dies ist in
Abb. 2.6 (c¢) zu sehen. Die im Gewebe entstehenden Wirbelstrome sind wiederum in
Phase zur Messspannung (Abb. 2.6 (d)).

Um die Anderungen durch die Temperaturabhingigkeit zu bestimmen, werden die
Temperaturkoeffizienten ar und lineare Langenausdehnungskoeffizienten oy, aus
Tab. 2.1 herangezogen.

Die Anderung der Temperatur ergibt bei Kaltleitern, auch PTC® Widersténde ge-
nannt, in erster Niherung eine lineare Anderung im elektrischen Widerstand. Dieser
Zusammenhang ist:

R(T) = Ra(1+ ar(T —20)) (2.1)
B(T) Bao(1 + ar,(T — 20))

Dabei erfolgt eine Linearisierung um die Temperatur von 20 °C. Bei sehr tiefen und
hohen Temperaturen stimmt diese Annahme nicht mehr [32].

Die Ausdehnung von Materialien durch Temperaturinderungen kann mit dem li-
nearen Lingenausdehnungskoeffizienten und (2.2) beschrieben werden. Um Fehler
durch thermische Effekte moglichst klein zu halten, miissen die verwendeten Sen-
sormaterialien einen geringen linearen Ausdehnungskoeffizienten und einen geringen
linearen Temperaturkoeffizenten des elektrischen Widerstands haben.

Saus dem Englischen: positive temperature coefficient



12

2. Grundlagen der magnetisch induktiven Impedanzmessung

\
\

Qind. prim * Qind. prim *
() (d)
$Im $Im
L
Rosreeeee » O, »
I x Re \ Re
_CEY \ Esec l—]indsec\
Ssec Y 3
Qind,sec k//

(e) (f)

Abb. 2.6: Die gestrichelt gezeichneten Vektoren zeigen die Darstellung bei
einer konstanten Temperatur, die dick dargestellten Vektoren zeigen die glei-
che Anordnung bei einer erhohten Temperatur. (a) zeigt die Spannung an
der Spule, welche in den ohmschen Anteil und den induktiven Anteil zerlegt
wird. (b) Durch das Gesetz von Biot-Savart und die Materialgleichungen er-
gibt sich die magnetische Flussdichte in Richtung des Stromes. (c¢) zeigt die
induzierte Messspannung der priméren Flussdichte. (d) zeigt die Wirbelstro-
me im Gewebe (hierbei wird das Gewebe als rein "ohmsch” angenommen),
und (e) den daraus entstehenden Fluss. (f) zeigt das komplette Messsignal.
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Tab. 2.1: Temperaturkoeffizienten und lineare Ausdehnungskoeffizienten
(32, 33, 34, 35] von Leitern und Trigermaterialien, die in der magnetisch
induktiven Impedanzmessung verwendet werden.

Material spezifischer Temperaturkoeffi- lin. Ausdeh-
elekt. Widerstand | zient des elektr. Wi- | nungskoeffizient
bei 20°C [Qcm] | derstands [107*/K] (107 /K]
Kupfer (Cu) 1,56-10°° 39 16,6
Silber (Ag) 1,51-10°¢ 41 19,68
Gold (Au) 2,04-107° 40 14,2
Platin (Pt) 9,81-107° 39,2 8,9
AluminiumOxid 10 8,8
(Al,0O3)
Plexiglas 10%° 70-100
Polyamid 10! 100-140
Epoxidharz 1016 50-100

Bei einer Anregung mit einem konstanten Strom entfallen die Phasenverschiebungen
durch den ohmschen Widerstand der Erregerspule. Thermische Ausdehnungskoeffi-
zienten bleiben als Fehlerquelle aber erhalten.

2.4.3 Messung des Phasenwinkels

Bei unkompensierten Anordnungen wird die Messung des Phasenwinkels gegeniiber
der Messung der Amplitude der induzierten Spannungen bevorzugt. Dies ist darauf
zuriickzufithren, dass sich kleine Anderungen im Imaginérteil stérker in der Phase
auswirken als in der Amplitude [36]. Abbildung 2.7 zeigt das Zeigerdiagramm bei
einer Erregung mit einem konstanten Strom. Die grau dargetellten Vektoren stellen
Werte mit einer geringen Leitfdhigkeit dar und die schwarzen Vektoren spiegeln
die Werte bei einer hohen Leitfahigkeit wider. Durch das starke Primérsignal kann
die durch die Verschiebungsstrome erzeugte Spannung vernachlassigt werden. Der
Phasenwinkel ¢ wird dann fiir die Messung verwendet.

Bei kompensierten Anordnungen z. B. in einem Gradiometer ist das verbleibende
Restsignal sehr klein. Misst man nun den Phasenwinkel, hingt die Sensitivitéat sehr
stark von dem Abgleich des Gradiometers ab. Dieser Fehler kann verhindert werden,
indem eine wohl definierte Verstimmung der kompensierten Anordnung verwendet
wird, die grol genug ist, um den Einfluss der Verschiebungsstrome zu vernachléssi-
gen. Bei Anordnungen mit einem sehr kleinen Primérsignalanteil Uing prim €ine Nicht-
linearitéit in der Anderung der Phasenwinkel ¢ zustande. Und

~ind,sec

U

~ind,prim

tan(p) =
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Abb. 2.7: (a) zeigt den Erregerstrom und die primére magnetische Fluss-
dichte. (b) zeigt die induzierte Messspannung der priméren Flussdichte. In
(c¢) und (d) sind die Wirbelstrome im Gewebe (hierbei wird das Gewebe
als rein "ohmsch” angenommen) zu sehen. (c) spiegelt dabei die Werte fiir
eine geringe Leitfdhigkeit (dick dargestellt) wider und (d) fiir hohe Leitf4-
higkeiten (gestrichelt dargestellt). In (e) und (f) ist jeweis das komplette
Messsignal zu sehen. Die Messung erfolgt {iber den Phasenwinkel.
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ist nicht mehr linear zu Uipg sec. Eine Untersuchung dieses Fehlers erfolgt in Kap. 7.3.

2.4.4 Fehler bei der Ausrichtung auf das Referenzsignal
2.4.4.1 Herkunft und Beschreibung des Fehlers

Zur Auswertung des Messsignals nach Amplitude und Phase bzw. nach Realteil und
Imaginérteil muss die Phase "Null” festgelegt werden. Sie wird wie in der Literatur
iiblich auf die induzierte Spannung des Primérfeldes Uing prim festgelegt, d. h. die
gemessene Spannung (Messzeiger) wird auf die induzierte Spannung der priméren
Flussdichte ausgerichtet. Dies hat zur Folge, dass der Erregerstrom in den Abb. 2.7
auf der imaginaren Achse liegen muss. Diese Art der Auswertung wird auch phasen-
sensitive Detektion genannt.

Messtechnisch geschieht dies durch Erfassung eines Referenzsignals, z. B. des erre-
genden Stroms des Messsignals. Eine Ausrichtung des Messzeigers auf die reelle Ach-
se erfolgt mit der "Autophase” Funktion des Lock-in Verstéirkers. Abbildung 2.8 stellt
Real- und Imaginérteil des Signals dar, welches sich ergibt, wenn verschiedene Medi-
en mit unterschiedlicher Leitfahigkeit vermessen werden. Die Leitfdhigkeitsdnderung
hat keine Auswirkung auf den Realteil des Messsignals. Der konstante Wert riihrt
von der priméren Flussdichte und der Verschiebungsstromdichte her. Der Imaginér-
teil hdngt linear mit der Leitfdhigkeit zusammen. Dieses Verhalten wird in Kap. 4.2
erlautert.

Bei einer unkompensierten Anordnung ist die Ausrichtung des Messzeigers einfach
zu handhaben, indem bei entferntem leitfahigen Medium der Messzeiger auf die re-
elle Achse ausgerichtet wird. Fehler aus Kap. 2.4.5 haben einen geringen Einfluss, da
das primére Signal um einige Groflenordnungen grofer ist als der sekundére Signal-
anteil. Bei der kompensierten Anordnung ist der Realteil der Messspannung (primér

Re{U.} [V]
Im{U,} [V]

>
o [S/m] o [S/m]
(a) (b)

Abb. 2.8: Verhalten der Messsignals bei Variation der Leitféhigkeit. Der Re-
alteil des Messsignals zeigt keine Anderung in Abhéngigkeit von der Leit-
fihigkeit (a). Der Imaginérteil héngt linear mit der Leitfahigkeit zusam-
men (b).
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induzierte Spannung) sehr klein (Kap. 2.2.3). Die Ausrichtung des Messzeigers auf
das Referenzsignal wird durch Stérungen des kleinen Signals verfalscht. Es entsteht
ein Phasenfehler bei der Ausrichtung, so dass die Zusammenhénge aus Abb. 2.8
nicht mehr gegeben sind.

Abhilfe kann geschaffen werden, indem entweder ein zusétzliches starkes Primérsig-
nal erzeugt wird und der Messzeiger auf dieses ausgerichtet wird, oder die kompen-
sierte Anordnung nicht vollstéindig abgeglichen wird. Alternativ besteht die M6glich-
keit ein Korrekturverfahren anzuwenden, wie in nichsten Abschnitt beschrieben.

2.4.4.2 Korrekturverfahren

Die Korrekturverfahren beruhen auf Ergebnissen von Messungen, aus denen die
Ausrichtung des Messzeigers berechnet wird. Dabei konnen verschiedene Methoden
angewandt werden. Die ersten beiden Verfahren lassen sich sehr gut auf kompen-
sierte Anordnungen anwenden. Im Anschluss daran wird ein Verfahren mit zwei
Medien vorgestellt, welches sich fiir unkompensierte Anordnungen eignet. Das letzte
beschriebene Verfahren ist streng genommen kein Korrekturverfahren. Bei diesem
Verfahren wird eine Kupferplatte eingebracht.

e Messung mit einem Medium hoher Leitfdhigkeit

e Messung mit einem Medium ohne Leitfidhigkeit und gleicher Permittivitat wie
das spéatere Messobjekt

e Messung mit zwei Medien konstanter Permittivitéat und unterschiedlicher Leit-
fahigkeit

e Messung mit einer Kupferplatte

Das erste Verfahren verwendet ein Medium hoher Leitfahigkeit. Bei einem groflen
Medium mit einer starken Salzkonzentration und einer Leitfdhigkeit von z. B. 5 %,
lassen sich Verschiebungsstréme vernachléssigen. Zusétzlich kann bei einer gut kom-
pensierten Anordnung das Signal der priméren Feldstdrke vernachléssigt werden.
Messtechnisch erfolgt eine Drehung des Messzeigers in die reelle Achse wenn das
Medium unter dem Sensor steht. D. h. Uingjeddey Wird auf die reelle Achse ausge-
richtet. Eine weitere Drehung von 90° erlaubt eine Ausrichtung des Messzeigers in
Richtung der von der priméren Flussdichte induzierten Spannung.

Analog zu dem oberen Korrekturverfahren wird in diesem Korrekturverfahren eine
Messung mit einem nicht leitfahigen Medium durchgefiihrt. Das resultierende Signal
stammt ausschliellich vom Restsignal der priméren Flussdichte und von den Ver-
schiebungsstromen. Eine Ausrichtung des Messzeigers auf die reelle Achse ergibt in
diesem Fall eine Ausrichtung in Richtung der induzierten Spannung der priméren
Flussdichte.

Das dritte Korrekturverfahren beruht auf zwei Messungen mit Medien unterschied-
licher Leitfahigkeit und gleicher Permittivitdt. Anhand der aufgenommenen Grofien,
wird die Drehung des Messzeigers berechnet. Bei der Berechnung wird angenommen,
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dass der Realteil beider Messungen gleich ist. Dieses Zweipunkt-Korrekturverfahren
vernachlassigt keine Verschiebungsstrome und keine unkompensierten Teile der pri-
méren Feldstarke.

Das Einbringen einer Kupferplatte erzeugt eine grofie Feldstdrke, welche eine Pha-
sendrehung von 180° zum erregenden Feld hat. Durch das Ausrichten des Messzeigers
auf das gemessene Signal erfolgt auch eine Ausrichtung der induzierten Spannung
der priméren Flussdichte.

Ein Problem bei den Korrekturverfahren sind Fehler wie Kopplungsmechanismen
(sieche Kap. 2.4.5), die das Ergebnis verfilschen. Auflerdem erweist sich dieses Ver-
fahren fiir den Benutzer als aufwendig, da die Medien fiir die Kalibration gewechselt
werden miissen.

2.4.4.3 Erzeugen einer starken priméiren Feldstirke

Die Ausrichtung des Messzeigers auf die induzierte Spannung der priméren Fluss-
dichte kann durch verschiedene Mechanismen erfolgen:

e durch das Einbringen eines Ferritkerns

e durch eine zusétzliche Spule

e durch Umpolen einer Gradiometerspule

Das Einbringen eines Ferritkerns ermoglicht die Umlenkung der magnetischen Fluss-
dichte. Dadurch erhoht sich die magnetische Flussdichte in der Messspule. Anschlie-
Bend erfolgt eine Ausrichtung des Messzeigers auf die reelle Achse. Dieses Verfahren
ist wie bei den Korrekturverfahren mit dem Aufwand verbunden, den Ferrit von
Hand zu platzieren.

Das Einbringen einer zusétzlichen Spule (Kalibrationsspule) ermoglicht, eine zusétz-
liche starke primére magnetischen Flussdichte zu erzeugen und den Messzeiger auf
die reelle Achse auszurichten. Dabei muss die Kalibrationsspule dieselbe Richtung
haben wie die Messspule. D. h. bei einer By—Spulenanordnung muss die Kalibrati-
onsspule eine magnetische Feldstérke in x-Richtung erzeugen.

Bei einem Gradiometer besteht die Moglichkeit, durch Umpolen einer Spule statt
einer Unterdriickung des Primérsignals eine Addition zu erreichen. Dies kann z. B.
durch Beschaltung mit einem Relais erfolgen. Auf diese Weise muss nicht manuell
umgeschaltet werden. Problematisch erscheint hierbei, dass ein extrem starkes Signal
erzeugt wird und die Gefahr besteht, die nachfolgenden Vorverstarker zu iibersteu-
ern.

Die beiden letzten Verfahren haben den Vorteil, dass bei einer geniigend starken
priméren magnetischen Feldstérke eine Kalibration wahrend der Messung erfolgen
kann. D. h. das zu messende Medium muss nicht entfernt werden.
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Abb. 2.9: Erreger- und Messspule mit allen Kopplungsmechanismen. Die
Indizes e geben Grossen der Erregerseite, m der Messseite, g der Mediums-
seite oder Gewebeseite und 0 der Masse wieder.

2.4.5 Kopplungsmechanismen
2.4.5.1 Ubersicht iiber verschiedene Kopplungsmechanismen

Die magnetisch induktive Impedanzmessung beruht auf induktiven Kopplungsme-
chanismen. Dabei erfolgt eine induktive Kopplung zwischen Erregerspule und Medi-
um und zwischen dem Medium und der Messspule. Weitere Kopplungsmechanismen
wirken sich dagegen storend aus. Der Einfluss von kapazitiven Kopplungen kann
in der magnetisch induktiven Impedanzmessung, hervorgerufen durch die kleinen
Messsignale, signifikante Fehler erzeugen. Zusétzlich spielen kapazitiv—induktive und
induktiv—kapazitive Kopplungsmechanismen eine Rolle, die im Folgenden erlautert
werden sollen.

Abbildung 2.9 zeigt eine Erregerspule L., eine Messspule L, und das Medium L,
mit den wichtigsten Kopplungen [20]. Um Verwechslungen der Indizes zu vermei-
den wird der Index g (Gewebe) fiir das Medium verwendet. Abbildung 2.9 ist eine
Erweiterung des Ersatzschaltbildes (Abb. 4.9) aus Kap. 4.5. Die aus den Induk-
tivitdten stammenden offensichtlichen Kopplungsmechanismen werden in Kap. 4.5
beschrieben. Im Folgenden wird auf die erweiterten und unerwiinschten Kopplungs-
mechanismen eingegangen. Diese lassen sich in rein kapazitive oder gemischte Kopp-
lungsmechanismen unterteilen.

Abbildung 2.10 (a) zeigt die direkte Kopplung zwischen der Erregerspule und der
Messspule iiber den Kondensator Cyp,. Diese Kopplung kann eine groie Hintergrund-
wechselspannung hervorrufen, die entweder in Phase ist oder eine Phasenverschie-
bung von 180° Grad zur primér induzierten Messspannung hat. Durch eine pha-
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Abb. 2.10: Kapazitive Kopplungsmechanismen: (a) Direkt kapazitive Kopp-
lungsmechanismen und (b) indirekte Kopplung iiber das Medium.

sensensitive Detektion, z. B. einem Lock-in Verstédrker kann dieser Fehler bei der
Messung ausgeschlossen werden. Eine kapazitive Kopplung iiber das Messobjekt
kann allerdings durchaus eine Verschiebung der Phase des Messsignals verursachen.
Diese Kopplungsart kann durch eine elektrostatische Abschirmung mit guter Mas-
severbindung unterdriickt werden.

In Abb. 2.10 (b) wird die indirekte kapazitive Kopplung skizziert. Dabei erfolgt eine
kapazitive Erregung und ein kapazitiver Einfluss auf die Messung. Dieser Effekt wird
durch die Potentialdifferenz zwischen der Erregerspule und der Messspule hervorge-
rufen. Diese kapazitive Kopplung ist von der Lage und dem Material des Mediums
abhéngig. Hierdurch ergibt sich eine Phasenverschiebung des Messsignals, die nicht
durch eine phasensensitive Detektion eliminiert werden kann. Aus diesem Grund
ist diese Kopplungsart besonders storend. Sie kann ebenfalls durch elektrostatische
Abschirmungen unterdriickt werden.

Abbildung 2.11 zeigt die gemischten Kopplungsmechanismen. In Abb. 2.11 (a) er-
folgt die induktive Erregung iiber den Pfad durch die Erregerspule und das Medium
iber die Gegeninduktivitéit M. Diese Sichtweise ist etwas problematisch, da die
induzierte Spannung nur im Ersatzschaltbild nicht aber in Wirklichkeit lokal kon-
zentriert auftritt. Aus Griinden der Vollstéandigkeit wird sie hier besprochen. Die im
Gewebe induzierte Spannung wird dann iiber die Kapazitdt zwischen dem Gewebe
und der Messspule Cyy, auf das Messsignal iibertragen. Dieser Effekt ist schwer zu
quantifizieren. Im Normalfall wird der Fehler viel kleiner sein als das erwiinschte
Messsignal. Dennoch kann der Fehler signifikant werden, wenn sich das Medium
sehr nahe an der Messspule befindet. Auch dieser Kopplungsmechanismus ldsst sich
durch eine elektrostatische Abschirmung minimieren.

Abbildung 2.11 (b) zeigt die kapazitive Erregung und die induktive Beeinflussung des
Messsignals. Aufgrund von Streukapazitdten entstehen Verschiebungsstrome zwi-
schen Erregerspule und Medium. Diese koppeln dann induktiv in die Messspule ein.
Dieser Fehler wird verstédrkt, wenn sich das zu messende Gewebe sehr nahe an der
Messspule befindet. Zuséatzlich hangt der Effekt wie bei der indirekten kapazitiven
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Abb. 2.11: Uber das Medium werden Fehler iiber gemischte Kopplungs-
mechanismen zur Messspule gekoppelt. (a) zeigt eine induktive—kapazitive
Kopplung und (b) eine kapazitive-induktive Kopplung.

Re{U,.} [V]
Im{U,} [V]

> >

O-Luft O-Deion O-Luft O-Luft O-Deion O-Luft

Abb. 2.12: Messtechnische Erfassung des kapazitiven Fehlers. Es wird eine
Messung mit Luft o, und einem Medium aus deionisiertem Wasser opeion
durchgefiihrt. (a) zeigt die Anderung im Realteil des Messsignals und (b)
die Anderung im Imaginérteil.

Kopplung von der Lage und dem Material des Mediums ab. Durch eine Erdung
des zu messenden Mediums und aller in der Ndhe befindlichen Objekte, kann dieser
Effekt minimiert werden. Dies entspricht dem Kurzschliefen der Kapazitéit Cyio in

Abb. 2.11 (b).

2.4.5.2 Messtechnische Erfassung des Fehlers

Fiir die messtechnische Erfassung des Fehlers welcher durch die Kopplungsmecha-
nismen verursacht wird, wird eine Messung mit Luft o, und einem Medium aus
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deionisiertem Wasser opejon durchgefithrt. Abbildung 2.12 zeigt die dabei aufgenom-
menen Messsignale. Es kann sich eine Verdnderung in beiden Signalanteilen ergeben.
Die direkten Kopplungen werden sich im Realteil widerspiegeln. Hinzu kommt der
Einfluss der Verschiebungsstrome, welcher sich ebenfalls im Realteil wieder findet.
Sekundére Effekte konnen einen Einfluss auf den Imaginéranteil haben. Der grofite
Einfluss der kapazitiven Storungen befindet sich in der Regel im Realteil des Signals.

2.4.5.3 Abschitzung des Fehlers

Um abzuschiitzen wie gro der Anteil der Verschiebungsstrome® aus dem Gewebe

im Vergleich zum kapazitiven Fehler ist, werden (4.8) bis (4.10) aus Kap. 4.2 her-
angezogen. Wenn keine kapazitiven Effekte vorherrschen, kann durch das Verhéltnis
der bei verschiedenen Stromdichte gemessenen Spannungen der Anteil der Verschie-
bungsstromdichte abgeschétzt werden.

U

~me,sec,Jeddy i
Qme,sec,Deddy Ew
m{AU,} o

Re{AU,,.}  ew (23)

Mit einer Kalibrationsmessung, d. h. es werden mehrerer Messwerte mit bekannter

Leitfahigkeit aufgenommen, kann die Steigung der Geraden % des Imaginér-

teils bestimmt werden (Abb. 2.8 (b)). Mit (2.3), der Frequenz und der Permittivitét
¢ kann dann der Signalanteil der Verschiebungsstromdichte bestimmt werden. Bei
einem direkten kapazitiven Effekt ergibt sich nur eine Anderung im Realteil. Ein Ver-
gleich mit dem gemessenen Wert aus Kap. 2.4.5.2 erlaubt den Anteil des Messsignals

aus der kapazitiven Kopplungen Re{U,,,..,} zu bestimmen:

RG{Q = Re{AQme} - Q

me,sec,Deddy

Im{AU,.}
o

me,kap}

= Re{AU,.} —ew

5Wenn im Folgenden von den Verschiebungsstrémen gesprochen wird, sind immer die Verschie-
bungsstrome des Gewebes gemeint.
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3 Grundlagen der dielektrischen
Eigenschaften von
Korpergeweben

3.1 Einfithrung und Uberblick

Die Berechnung der elektromagnetischen Felder in Modellen des menschlichen Kor-
pers ist mit den Kenntnissen der jeweiligen Gewebetypen moglich. Das Hauptau-
genmerk liegt in dieser Arbeit auf der elektrischen Leitfdhigkeit. Die dielektrischen
Eigenschaften, die Permittivitat und die Leitfdhigkeit sind von der Frequenz abhén-
gig. Fiir die numerische Feldberechnung muss daher fiir jede verwendete Frequenz die
dazugehorige elektrische Eigenschaft ermittelt werden. Dazu stehen Messdaten aus
der Literatur zur Verfiigung. Modelle, die an solche Daten angepasst sind, werden
in den Cole-Cole Gleichungen widergespiegelt.

Es wird im Folgenden auf die Grundlagen des Ersatzschaltbildes eingegangen. Kapi-
tel 3.3 geht anschlieend auf die komplexe Permittivitat und Leitfahigkeit ein. Weiter
folgt eine Beschreibung der Debye- und Cole-Cole Gleichungen. Das sind Modelle
mit denen die elektrischen Leitfahigkeit beschrieben werden kann. In Kap. 3.6.1 er-
folgt einen Anwendung der Cole-Cole Gleichungen und eine Betrachtung der daraus
resultierenden Gewebeeigenschaften in gesundem Gewebe. Verdnderungen in den
Zellen konnen deren elektrisches Verhalten beeinflussen. Insbesondere wenn Gewebe
ischdmisch wird, hat dies Einfluss auf die Impedanz des Gewebes. Wird die Ver-
anderung der Impedanz bei mehreren Frequenzen gemessen, konnen umfassendere
Aussagen {iiber die Gewebeprobe erfolgen. Eine Betrachtung von pathologischem
Gewebe und die Verdanderung nach dem biologischen Tod erfolgt in Kap. 3.6.2.

3.2 Grundlegendes Ersatzschaltbild

Biologisches Gewebe besteht aus Zellen und weist, in Abhéngigkeit von der Ge-
webeart und deren unterschiedlicher Beschaffenheit, unterschiedliche dielektrische
Eigenschaften auf. Die zwischen den Zellen liegenden Gebiete werden als Extrazel-
luldrraum und das Innere einer Zelle als Intrazellularraum bezeichnet. Der Intra-
zelluldrraum ist durch die Zellmembran, einer Doppellipoidschicht, vom Extrazel-
luldrraum abgetrennt [37]. Die beobachteten elektrischen Eigenschaften sind daher
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Abb. 3.1: (a) Mogliches Ersatzschaltbild welches sich aus dem Widerstand
iiber der Zellmembran R,,, der Kapazitat iiber der Zellmembran C\,, dem
intrazelluldaren Widerstand R; und dem extrazellularen Widerstand R, zu-
sammensetzt. (b) Der Verlauf der Stromdichte im niederfrequenten Fall ist
durch eine gestrichelte Linie dargestellt. Bei hoheren Frequenzen, durchge-
zogen gezeichnet, erfolgt ein Kurzschluss der Kapazitéit der Zellmembran
und die Stromdichte verlduft durch das Zelleninnere.

ein Ausdruck der Struktur und der Zusammensetzung verschiedener Gewebearten.
Elektrische Strome und Felder beeinflussen die Zellbestandteile wie z. B. Ionen der
intra- und extrazelluldren Fliissigkeit, die eine elektrische Ladung tragen, oder Zell-
bestandteile wie z. B. Wassermolekiile, die ein Dipolmoment aufweisen. Die be-
weglichen Tonen in der Fliissigkeit fiihren auf die messbaren Leitfdhigkeiten. Die
elektrischen Dipole erzeugen verschiedene ebenfalls messbare dielektrische Relaxati-
onsphédnomene.

Abbildung 3.1 (a) zeigt ein mogliches Ersatzschaltbild, welches im Gewebe vor-
herrscht. Die Werte vom Widerstand iiber der Zellmembran R,,, von der Kapazitét
iiber der Zellmembran C,, dem intrazelluliren Widerstand R; und dem extrazellu-
laren Widerstand R, sind in [38] angegeben und kénnen nur fiir bestimmte Gewe-
begeometrien angegeben werden.

In Abb. 3.1 (b) sind mehrere Zellen im Gewebe zu sehen. Die Stromdichte ist sche-
matisch gezeichnet. Im niederfrequenten Bereich wird der Stromdichteverlauf durch
gestrichelte Linien dargestellt und durchfliet den Extrazellularraum. Bei hcheren
Frequenzen, als durchgezogene Linie gezeichnet, erfolgt ein Kurzschluss der Kapazi-
tat der Zellmembran und die Stromdichte flieft auch durch das Zelleninnere.

Die messtechnische Bestimmung der elektrischen Eigenschaften erfolgt bei Frequen-
zen unter einigen Megahertz in kleinen Messzellen mit einfacher Geometrie und
Vierelektrodentechnik. Abbildung 3.2 zeigt eine mogliche Anordnung. Uber zwei
Elektroden wird ein konstanter Wechselstrom in das Gebiet eingepragt. An den bei-
den anderen Elektroden wird der resultierende Spannungsabfall gemessen.

Unter Annahme eines einfachen elektrischen Ersatzschaltbildes (Abb. 3.3 (a)), lassen
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Abb. 3.2: Uber zwei Elektroden F.; und E. wird ein konstanter Wech-
selstrom in das Gebiet eingeprigt. An den beiden anderen Elektroden wird
der resultierende Spannungsabfall gemessen.
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Abb. 3.3: Ersatzschaltbild fiir das Verhalten des Gewebes. (a) Ersatzschalt-
bild, welches aus einer Parallelschaltung einer Kapazitdt und einer Admit-
tanz besteht. (b) dquivalenter Plattenkondensator

sich aus den gemessenen Spannungsamplituden und Phasenverschiebungen zwischen
Strom und Spannung die Groflen fiir die Kapazitdt C' und fir die Admittanz G
bestimmen.

Mit der Flache A und dem Abstand d zwischen zwei Flichen folgt fiir die Kapazitét
und die Admittanz aus Abb. 3.3 (b):

A

C - 5051116555
A

R = mess 7
Tmess'g

Die gemessene relative Permittivitdt wird durch e, und die gemessene Leitfahig-
keit durch o, Wiedergegeben. Beide Variablen sind reelle Zahlen.
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3.3 Definition der komplexen Permittivitit und
Leitfdhigkeit

In der Literatur ist es iiblich, die dielektrischen Eigenschaften von Gewebe durch
die Einfiihrung der komplexen Leitfahigkeit o, der komplexen Permittivitédt e, und
der komplexen Admittanz Y darzustellen [39, 40, 1]. Die komplexe Admittanz l4sst
sich wie folgt darstellen:

Y = G+jwC

A
= (0’ + jweoe)) ’ (3.1)

Die komplexe Leitfahigkeit und Permittivitdt sind folgendermafien definiert:

0_/ +j0_//
— & —je (3.2)

S|
I

|

T

Diese vier Unbekannten stehen zueinander in der Beziehung:
0 = Jweog,

und konnen ineinander iiberfithrt werden. Daraus folgt:

o’ = wepel
/
n 0
ol = 5

Der Realteil der Permittivitét e, beschreibt die Féhigkeit des Gewebes, elektrische
Feldenergie zu speichern. Der Imaginérteil ¢/ wird als Verlustfaktor beschrieben.
Der Realteil o’ der komplexen Leitfahigkeit wird der Stromdichte, und der Imagi-
naranteil ¢” wird der Verschiebungsstromdichte zugeordnet. Angegebene Messwerte
in der Literatur sind fiir die Leitfihigkeit o/ Werte und fiir die Permittivitéiten &
Werte [1].

3.4 Polarisation, Dispersion und Relaxation

Ein dufleres elektrisches Feld iibt auf Molekiile, die ein permanentes Dipolmoment
haben, z. B. Wassermolekiile, eine Kraft aus. Dadurch orientieren sich die Dipole
entlang der Feldlinien. Dieser Effekt wird Orientierungspolarisation genannt. In wel-
chem Maf} sich die Dipole ausrichten, héngt von der Feldstéirke, der Frequenz der
angelegten elektrischen Feldstidrke und der Temperatur ab. Die thermische Bewe-
gung der Molekiile stort eine feste Ausrichtung der Molekiile [41, 42].

Molekiile, die kein permanentes Dipolmoment haben, und in denen durch das elekt-
rische Feld ein Dipolmoment erzeugt wird, werden ebenfalls entlang der Feldlinien
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ausgerichtet. Dabei werden elektrische Ladungen z. B. der Elektronen und Atom-
kerne, gegeneinander verschoben. Diese Art der Polarisation nennt man Verschie-
bungspolarisation. In der Literatur wird davon gesprochen, dass dieses Dipolmoment
induziert wird [39, 42]. In linearen Medien ist die Polarisation P proportional zur
elektrischen Feldstdarke mit dem Proportionalitétsfaktor gx., wobei y. die dielek-
trische Suszeptibilitét ist.

P =¢eox.F (3.3)

Die dielektrische Suszeptibilitéit héingt mit X, =& —1von der relativen Permittivitat
des Mediums ab. B

Die Zeitabhéngigkeit in diesem Zusammenhang wird Relaxation genannt. Debye er-
klart dieses Phdnomen in Zusammenhang mit einer Sprungfunktion. Nach einem
Sprung auf das System wird dem System erlaubt, sich auf dem neuen Niveau "aus-
zuruhen”. Die Ubergangsvorginge klingen in einer bestimmten Zeit ab. Zum Be-
schreiben dieses Prozesses wird die physikalische Grofle Relaxationszeit verwendet.
Dieser Effekt wird in der Beschreibung des Debye Relaxationsmodells verwendet,
welches in Kap. 3.5 beschrieben wird.

Beim Anlegen eines zeitharmonischen dufleren elektrischen Feldes, versuchen die Di-
pole der Anderung des Feldes zu folgen. Bei Erhéhung der Frequenz konnen die
Dipole dem Feld nicht mehr folgen und sind folglich nicht mehr so stark ausgerich-
tet. Dadurch kann das dielektrische Material weniger Energie speichern (vergleiche
den Verlauf von €/ in Abb. 3.4 und Abb. 3.5) welches sich in der Verkleinerung des
Realteils der komplexen Permittivitdt (3.2) widerspiegelt. Mit der Kramers-Kronig
Beziehung kann ¢ und ¢ ineinander iiberfithrt werden, wenn die Grenzwerte bei
w = 0 und w = oo bekannt sind [40]. In Kap. 3.5 erfolgt eine Betrachtung der einzel-
nen Groflen in Abhéngigkeit von der Frequenz. Eine Abhéangigkeit der dielektrischen
Eigenschaften von der Frequenz nennt man Dispersion.

In biologischem Gewebe werden in der Regel drei Dispersionen unterschieden welche
mit «, § und v bezeichnet werden [39, 40, 1, 43, 42]. Abb. 3.4 zeigt schematisch den
Verlauf von €/. Der Abfall der einzelnen Werte ist mit Ae,,, Aeg und Ae., beschrieben
[39].

Im Niederfrequenzbereich von einigen kHz ist die a-Dispersion zu finden. Die a-
Dispersion zeichnet sich durch den starken Abfall des Realteils der Permittivitét
aus. In der Literatur werden als Ursache fiir die a-Dispersion verschiedene Mem-
branelektrolytzusammenhénge erwiahnt. So kann eine Aufladung der Zellmembran
durch Molekiildiffusion und Ionenleitung durch die Zelle stattfinden. Die in der Li-
teratur angegebenen Werte fiir die relative Permittivitét, die bei kleinen Frequenzen
Gréfenordnungen von 107 erreichen konnen, sind allerdings sehr fragwiirdig, da sie
implizieren wiirden, dass biologisches Gewebe ein idealer Energiespeicher ist. In der
Literatur wird auflerdem auf die Problematik hingewiesen, die in Zusammenhang
mit Polarisationseffekten an den Messelektroden stehen konnen. Ein Problem des
Messens der dielektrischen Eigenschaft in Gewebe im niederfrequenten Bereich wird
in [44, 40] erwéhnt. Dieses Problem kann durch eine andere Art der Interpretation
des ESB [45] in den Modellen umgangen werden.

Die (3-Dispersion findet im Bereich von 10 kHz bis hin zu einigen MHz statt. Fiir diese
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Abb. 3.4: Verlauf von €/ und die drei Dispersionsbereiche «, 5 und 7. Die
durchgezogene Linie représentiert den idealen Verlauf der Debye Gleichung.
Echte Messdaten zeigen einen etwas glétteren, gestrichelt dargestellten Ver-
lauf.

Dispersion werden zwei Mechanismen verantwortlich gemacht. Zum einen wird bei
einer Erhohung der Frequenz die Kapazitat der Zellmembran, welche den extra- und
den intrazelluliren Raum voneinander trennen, durch Verringerung des Blindanteils
teilweise iiberbriickt. Durch Verringerung der Orientierungspolarisation der Proteine
und Zellorganellen im hoherfrequenten Bereich verringert sich ebenfalls der Realteil
der Permittivitét.

Von der y-Dispersion spricht man bei Frequenzen im Gigahertzbereich. In diesem
Teil ist die Zellmembran kurzgeschlossen. Hier spielt die Polarisation der Wassermo-
lekiile die grofite Rolle fir die Impedanz des Gewebes [46, 1, 40].

Einige Autoren sprechen von der J-Dispersion welche mit der Rotation von Ami-
noséuren, geladenen Seitenketten von Proteinen und proteingebundenem Wasser in
Verbindung gebracht wird [39, 47].

3.5 Debye und Cole-Cole Gleichungen

3.5.1 Debye Gleichungen

In Kap. 3.4 erfolgte eine kurze Beschreibung der Relaxation. Die Orientierungspo-
larisation P, kann in der differenziellen Form wie folgt dargestellt werden [39]:
dP,.(t 1
A = — (P — Py — Py (1)) (3.4)
dt T
7 ist die Relaxationszeitkonstante, P, und P, beschreiben die Polarisationen die sich
spontan bzw. erst nach ldngerer Zeit ergeben. Bei Anregung mit einer Sprungfunk-
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tion ergibt die Losung der Differentialgleichung eine Exponentialfunktion. Mit Hilfe
der Fouriertransformation und der Kreisfrequenz w kann in den Frequenzbereich
iibergegangen werden, aus (3.4) folgt dann zu:

P, — Py
Po(w) = —=——=

—oOr

1+ jwr

Die Polarisation eines Mediums ergibt dann:

P, — P,
P =P +—-—-=
_(w) 14 jwr

Daraus lésst sich mit (3.3) die komplexe Permittivitéit ¢ (w) bestimmen:

€s — €oo
14 jwr

e (W) = e + (3.5)

Durch eine Zerlegung von (3.5) in Real- und Imaginéranteil folgen fiir €/ und £/ die
Debye Gleichungen:

(W) = et 2

r 14 (wr)?

, B B WwT
g/(w) = (65— €wo) 1+ (wr)?

= wr(g(w) — &)

Abbildung 3.5 zeigt die Debye Gleichungen in einem Bode- und Nyquistdiagramm.
Unter der Verwendung verschiedener Dispersionsbereiche wie sie Kap. 3.4 beschrie-
ben sind und in Betracht des Einflusses der statischen Leitfahigkeit o, folgt fiir
verschiedene Relaxationszeitkonstanten 7; mit Ag; = ey — £ fiir die komplexe Per-

mittivitat: ) A
e % £i
& (W) = fo Weo * Z 1+ jwr;

Unter Verwendung dieser Gleichung ergibt sich der Verlauf von & fiir biologisches

Gewebe in Abb. 3.4.

3.5.2 Cole-Cole Gleichungen

In der Praxis eignet sich die Debye Gleichung nicht zum Beschreiben von heterogenen
Medien wie z. B. biologisches Gewebe. Der Halbkreis, der in Abb. 3.5 (b) zu sehen
ist, ist in der Realitdt etwas abgeflacht. Um diesem Verhalten gerecht zu werden
existieren andere Relaxationsmodelle. Das am h&aufigsten verwendete ist das von
Cole im Jahre 1940 entwickelte Relaxationsmodell. In der Literatur werden die von
Cole verwendeten Gleichungen als Cole-Cole Gleichungen bezeichnet. Die komplexe
Permittivitét in (3.5) wird modifiziert dargestellt:

€s — €oo

TF o) o0

§r<w) = €0 +
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Abb. 3.5: Darstellung der Debye Gleichungen. (a) zeigt €, und ¢, im Bode-
diagramm und (b) im Nyquistdiagramm. Der Mittelpunkt des Halbkreises
befindet sich auf der reellen Achse.

Der Wert « kann zwischen 0 und 1 liegen. Eine Zerlegung in den Real- und Imagi-
néranteil ermoglicht, ein Nyquistdiagramm zu zeichnen. Die Darstellung und Anwen-
dung verschiedener Ersatzschaltbilder ist in der Literatur nachzulesen [44, 40, 39, 42].
Unter der Einbeziehung mehrerer Dispersionsbereiche und der statischen Leitfdhig-
keit folgt fiir (3.6):

jgs Agi
=Eoo — — 3.7
g(w)=¢ we + 2 1+ (jwr;) @2 (3.7)
Die Anzahl der Dispersionsterme ergibt sich aus der Fragestellung. In den Arbeiten
von [48] werden die Messdaten an (3.7) angepasst. Im néchsten Teilkapitel wird
iiber die Leitfahigkeiten in Gewebe, welche durch die Cole-Cole Gleichung gefunden

werden, eingegangen.

3.6 Leitfahigkeiten in biologischem Gewebe

3.6.1 Cole-Cole Gleichungen nach Gabriel & Gabriel bei
physiologischem Gewebe

Bei der Ermittlung der experimentellen Vergleichsdaten wird eine breite Streuung im
niederfrequenten Bereich festgestellt. Aus diesem Grund wird von den Autoren das
Ergebnis erst ab 1 MHz als zuverlissig angesehen [48]. In Abb. 3.6 ist die Impedanz
von trockener Haut, Muskelgewebe und Fettgewebe dargestellt. Es ist zu erkennen,
dass jede Gewebeklasse ein fiir sich charakteristisches Verhalten aufweist. Muskel-
gewebe zeigt deutlich die drei Dispersionsbereiche o, § und . Bei trockener Haut
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Abb. 3.6: Impedanz verschiedener Gewebeklassen in Abhéngigkeit der Fre-
quenz nach [1, 44, 48].

Tab. 3.1: Leitfdhigkeiten der Gewebeklassen bei einer Erregerfrequenz von
500 kHz und 1 MHz.

Gewebeklasse | Leitf. [S/m] bei 500 kHz | Leitf. [S/m] bei 1 MHz
Knochenmark 1,03515- 1071 1,04137-1071
Fettgewebe 4,37552 - 102 4,40532 - 1072
Knochen 2,21651 - 1072 2,43528 - 1072
Haut 4,36458 - 1073 1,32469 - 1072
Skelettmuskel 4,45911 - 107! 5,02685 - 107!
Blut 7,48154 - 1071 8,22110-107!
Leber 1,48090 - 1071 1,86639 - 107!

ist keine a Dispersion zu sehen. Durch die Cole-Cole Gleichungen werden fiir jede
Frequenz die dielektrischen Eigenschaften ermittelt. Tabelle 3.1 zeigt die in dieser
Arbeit verwendeten Leitfahigkeiten bei den Frequenzen 500 kHz und 1 MHz. Haut
hat die niedrigsten Leitfdhigkeit, Skelettmuskel und Blut haben die héchsten Leit-
fahigkeitswerte. Eine Darstellung iiber den gesamten Messbereich ist in Tab. A.1,
Tab. A.2 und Tab. A.3 zu finden.

3.6.2 Pathologische und post mortem Eigenschaften

Pathologisches Gewebe verhélt sich anders als gesundes Gewebe. Insbesondere wenn
Gewebe ischdmisch wird, hat dies Einfluss auf die Impedanz der Zellen [49, 50, 51].
Blut oder andere Korperfliissigkeiten weisen eine hohere Leitfahigkeit auf als Kor-
pergewebe. Die Impedanzmessung kann ein Mittel in der Diagnostik sein und liefert
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Abb. 3.7: Messungen an einer Schweineleber post mortem: (a) Verlauf der
Widerstandsénderung und die (b) Umrechnung in Leitfahigkeiten [56].

z. B. Informationen iiber regionale Fliissigkeitsansammlungen und die Durchblutung
einzelner Organe [52]. Anderungen in ischimischem Muskelgewebe beim Lachs zeigt
sich beispielsweise im niederfrequenten 10 kHz Bereich [53]. Daten aus Tierversu-
chen an Schweinen geben die Leitfahigkeitsinderung im ischdmischen Herzgewebe
wieder [54]. Fiir die Messung verbleibt das Herz nach einer Defibrillation im Thorax
des Schweins. Im niederfrequenten Bereich ist nach einem Herzstillstand ein sehr
schneller Anstieg der Widerstandswerte zu sehen. Nach einer Zeit von 100 Minuten
erfolgt ein Anstieg im 100 Hz Bereich auf 250%, im hoheren Frequenzbereich bei
500 kHz ist ein Anstieg um ca. 10% zu beobachten. Bei der Herzmessung ist nach
einem geringen Abfall ein erneuter Anstieg zu verzeichnen. Nach 6 Stunden ist der
Widerstandswert bei 1 MHz auf 15% angestiegen.

Bei Messungen an Leberpréiparaten von Hunden, Schweinen und Ratten kann eine
Impedanzverédnderung nach dem Tode gezeigt werden [55, 56, 57]. Die Messung die-
ser Daten erfolgt mit der vier Elektrodenmesstechnik, wie sie in Abb. 3.2 beschrieben
wird. Der Temperatureinfluss bei Messungen post mortem wird in [57] untersucht.
Abbildung 3.7 (a) zeigt die Widerstandswerte und deren Verlauf nach dem Tod {iber
einen Zeitraum von 12 Stunden bei verschiedenen Frequenzen. Diese Werte stammen
aus der Literatur [56] und werden bei einer entnommenen Schweineleber gefunden.
Fiir den Vergleich der Daten erfolgt die Umrechnung vom Widerstand der Probe in
die Leitfdhigkeit in 2 (Abb. 3.7 (b)). Die Widerstandswerte steigen in den ersten
2 Stunden an und fallen anschlieBend wieder ab. Im niederfrequenten Bereich bis
10 kHz sind Unterschiede von 600 €2cm zu sehen. Im hoherfrequenten Bereich von
1 MHz betréigt die Anderung 50 bis 100 Qcm, was einer Leitfihigkeitsinderung von
0,5 bis 1 % entspricht.

Funktionelle Anomalien treten nach der Unterbrechung der Blutzufuhr auf. Dies
macht sich innerhalb der ersten Minuten in der Leitfdhigkeit bemerkbar. [58] be-



3.6. Leitfahigkeiten in biologischem Gewebe 33

schreibt dhnliches Verhalten bei der Blockade der Koronargeféafie des Herzens und in
[55] wird ein dhnlicher Verlauf an Ratten festgestellt. Der Abfall des Widerstands-
wertes riithrt von dem verminderten Metabolismus durch eine Verringerung der lo-
nenpumpenaktivitdt her. Eine zusétzliche Depolarisation der Zelle fithrt zu einer
Anschwellung der Zellen. Durch die Drianage von Blut kann die Leitfdhigkeit eben-
falls vermindert werden [59]. Zu einem spéteren Zeitpunkt werden lysomale Enzyme
freigesetzt, welche zu einem Abbau der Zellmembran und zur Apoptosis® fiihren.
Der Anstieg des Widerstandes in den ersten 2 Stunden wird durch den Anstieg der
extrazellularen Leitfahigkeit und durch das Anschwellen der Zellen verursacht. Der
anschlieSende Abfall spiegelt sich in der Erniedrigung des intra- und des extrazellu-
laren Widerstandes wider [56].

lapoptosis kommt aus dem Griechischen und bedeutet in diesem Zusammenhang Zelltod
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4 Grundlagen der
Modellierungsverfahren

4.1 Unterteilung der verschiedenen Methoden

Die Modellierung, Darstellung, Beschreibung und Berechnung elektrischer und mag-
netischer Felder kann in der magnetisch induktiven Impedanzmessung auf verschie-
dene Weisen erfolgen:

e Modellierung mit einem feldtheoretischen analytischen Ansatz

e Modellierung mit einem feldtheoretischen analytischen und numerisch gemisch-
ten Ansatz

Modellierung mit einem feldtheoretischen numerischen Ansatz
e Modellierung mit einem Ersatzschaltbild mit Spulendarstellungen
e Modellierung mit einem feldtheoretischen Dipolansatz

Eine Beschreibung auf feldtheoretischer analytischer Basis erfolgt in Kap. 4.2. Fiir
eine analytische Berechnung miissen einige Naherungen getroffen werden.

Kapitel 4.3 koppelt eine analytische Berechnung des magnetischen Vektorpotentials
mit einem numerischen Verfahren. Dabei wird ein Finite Differenzen (FD) Verfahren
verwendet, um die Potentiale und Strome im Gewebe zu berechnen.

Durch feldtheoretische Programme kann eine genauere Betrachtung mit mehreren
Wechselwirkungen erfolgen. Kapitel 4.4 behandelt einen feldtheoretischen numeri-
schen Ansatz und erldutert die Finite Integrationstechnik (FIT) und das in dieser
Arbeit verwendete Programmpaket MAFIA.

Bei der Beschreibung tiber ein Ersatzschaltbild (ESB) in Kap. 4.5 werden die einzel-
nen Spulen als Induktivitdten und Widerstédnde beschrieben. Das Gewebe wird durch
eine Induktivitdat, Widerstand und Kapazitit dargestellt. Eine solche Beschreibung
erfolgt in [60].

Aufler den in dieser Arbeit vorgestellten Beschreibungsweisen gibt es eine Darstel-
lung iiber Dipolgleichungen [61]. Die Beschreibung mit einem Dipolansatz wird in
den ersten Arbeiten, die aus der Geologie stammen und zur Bestimmung des Salz-
gehaltes benutzt werden, verwendet. Tabelle 4.1 zeigt die wichtigsten theoretischen
Modellierungsverfahren und ihre Ansétze in chronologischer Reihenfolge.
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Tab. 4.1: Chronologische Abfolge der verschiedenen Moglichkeiten zur Be-
schreibung und Modellierung des Messverfahrens.

‘ Jahr ‘ Autor ‘ Beschreibung
1952 | Wait [62, 63] Dipolmodellierung
1968 | Tarjan [2, 21] Dipolmodellierung
1976 | Hirschbichler [64] | Dipolmodellierung
1979 | Wach [65] Analytische Modellierung
1983 | Armitage [66] Analytische Modellierung mit FD Erweiterung
1993 | Netz [3] Analytische Modellierung
1998 | Gencer [67, 68, 69] | Analytische Modellierung mit FD Erweiterung
1999 | Griffiths [18] Analytische Modellierung mit FD Erweiterung
1999 | Korjenevky [15] Trafo-ESB Modellierung
2001 | Rosell [70, 5] Trafo-ESB und analytische Modellierung
2002 | Scharfetter [71] FD Modellierung
2002 | Hollhaus [72, 73] Edge Finite Elemente Modellierung
2003 | Lionheart [74, 75] | Edge Finite Elemente Modellierung

4.2 Analytische Modellierung

4.2.1 Grundvoraussetzungen und Vorgehensweise

Die Modellierung mit einem analytischen Ansatz ermdoglicht eine Berechnung und
Abschétzung der GroBenordnungen ("Dicke Daumen” Abschétzung). Fiir diese feld-
theoretische Modellierung werden folgende Néherungen verwendet:

e Die entstehenden Felder sind langsam verdnderlich.
e Das Gewebe und der Sensor sind im Nahfeld des erregenden Feldes.

e Die Messspule ist hochohmig abgeschlossen und hat keinen Einfluss auf das

Feld.

e Die Eindringtiefe des Feldes in das Gewebe ist grof§ gegeniiber den Abmessun-
gen des Gewebes.

e Das primére Feld ist ein induktives Feld, d. h. die Verschiebungsstromdichte
D ist sehr viel kleiner als die elektrische Stromdichte .J.

e Die Wirbelstrome werden als Stromfaden (Linienleiter) dargestellt.
e Die Permeabilitét p ist iiberall eins.

e Die Leitfahigkeit in einer Gewebeschicht ist homogen.
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Bei der Beschreibung wird auf die in Abb. 2.1 verwendete Aufteilung in primére und
sekundéire Groflen zuriickgegriffen. Im Einzelnen werden folgende Schritte durchge-
fiihrt:

e Parametrisieren der Spulen

Berechnung der magnetischen Feldstérke

Berechnung des Flusses

Berechnung der induzierten Spannungen

Berechnung der Wirbelstromschleife

Berechnung der sekundéren Gréfien

Berechnung der resultierenden Signale

4.2.2 Parametrisieren der Spulen

Die primére magnetische Feldstéarke ist von der Geometrie der Spulen abhéngig. Fiir
spéatere Berechnungen muss diese Geometrie parametrisiert werden. Dabei werden
die Spulen als Rechtecke angenéhert. Dies ermoglicht die Beschreibung der spéteren
Gleichungen ohne elliptische Integrale und erlaubt dadurch eine analytische Lésung.
Die Parametrisierung erfolgt durch die partielle Ableitung des Weges s.

or,
0s

4.2.3 Berechnung der magnetischen Feldstérke

Ein frei im Raum befindlicher stromdurchflossener Leiter erzeugt eine magnetische
Feldstirke H. Die Feldlinien umschlieSen den Leiter in kreisrunden Ringen. Dieses
Phénomen kann mit der Bedingung, dass keine Verschiebungsstromdichtednderung
(D = 0) vorliegt, durch die Maxwellgleichung rotH = J beschrieben werden. Dabei
ist J die elektrische Stromdichte. Das magnetische Vektorpotential A wird durch
die magnetische Flussdichte B mit rotA = B definiert und man erhilt mit der
Coulomb-Eichung das Coulombintegral fiir lineare homogene Materie [76]. Aus der

Losung
T I J(7%5)
A = — _— 4.1
14

des Vektorpotentials in linearer, homogener Materie lédsst sich die magnetische Feld-
stiarke H bestimmen:

= ] A e a2
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Abb. 4.1: Anordnung des Stromes [, des parametrisierten Linienelement-
vektors ds'und der Ortsvektoren 7 und 7, zur Berechnung der magnetischen
Feldstédrke und des magnetischen Vektorpotentials im Punkt P.

Gleichung (4.2) wird als das Biot-Savart Gesetz bezeichnet. p beschreibt die Per-
meabilitdt, 7, einen Vektor zu einem Ortspunkt im Raum, 75 den Ortsvektor des
Quellenpunktes, V' das Volumen in dem die Stromdichte vorherrscht und dv ein in-
finitesimal kleines Volumenelement. Fiir einen Linienleiter mit dem Strom /(t), dem
Wegparameter s, dem Startpunkt P, und dem Endpunkt P, vereinfachen sich die
Gleichungen (4.1) und (4.2) zu den Gleichungen (4.3) und (4.4):

Pe
. ,u[(t)/ ds
A7, 1) = _ 4.3
(o) ar ) TR -7 (43)
Py,
1() 5% (7= 7))
. / §x (7, — 7,
H(r,t) = 47T/ TR (4.4)
Pb

ds beschreibt einen infinitesimal kleinen parametrisierten Wegvektor: Abbildung 4.1
zeigt die Anordnung des Stroms, der Linienelemente und der Ortsvektoren zur Be-
rechnung der magnetischen Feldstirke und des magnetischen Vektorpotentials [76].
Gleichungen (4.3) und (4.4) diirfen verwendet werden, wenn sich das zu berechnende
Feld im Nahfeld befindet. Die Bedingung hierfiir ist durch

e A c
r _— = —
Nahfeld o 27Tf

beschrieben. D. h. die Wellenldnge A geteilt durch 2 7 ist sehr viel grofler als der
betrachtete Raum. Fiir eine Frequenz von 1 MHz ergibt sich mit der Lichtgeschwin-
digkeit ¢ ein Abstand von ryanfeq << 47,7 m im Vakuum.

4.2.4 Berechnung des Flusses

Der Fluss ®(¢) kann durch das Umlaufintegral iiber das magnetische Vektorpotential
oder iiber das Flachenintegral iiber die magnetischen Flussdichte berechnet werden:

@@:fﬁ@ﬁ@e//m@oﬁ’ (4.5)
(F) F

Hierbei ist (F') die eingeschlossene Fliache in der Spule und d f ein infinitesimales
Flachenstiick welches auf der Flache F' liegt.
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Abb. 4.2: Positionierung des Stromfadens. Der Stromfaden wird vertikal auf
der Gewebeoberflache und horizontal im Maximum der Wirbelstromdichte
positioniert.

4.2.5 Berechnung der induzierten Spannung

Mit (4.6) und dem Fluss aus (4.5) kann die induzierte Spannung Usnq(t) bzw. die
komplexe induzierte Spannung U, 4 berechnet werden. Mit der Kreisfrequenz w,
j = v/—1 und unter der Annahme zeitharmonischer Felder wird in den Frequenz-

F — —
bereich o—e {ibergegangen. Mit Hilfe der Maxwellgleichung rot K = —B und dem
Integralsatz von Stokes [77] lasst sich Ujyq(t) bestimmen.

do(t) -
Una(t) = — d1<5> o—e U, ,=—jwd (4.6)

4.2.6 Berechnung des Wirbelstromes

Um das Wirbelstromdichtefeld im Gewebe zu berechnen, werden geschlossene Strom-
dichtefaden berechnet, die zusammengesetzt das gesuchte Wirbelstromdichtefeld
darstellen. Fiir jeden Stormdichtefaden wird mit (4.6) die induzierte Spannung be-
rechnet und aus der induzierten Spannung mit

Usna(t) = 7{ Ft)ds (@7)
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Abb. 4.3: Die virtuellen Spule im Gewebe, hier gestrichelt dargestellt, hat
eine um den Wert 2( groflere Kantenlédnge als die Erregerspule.

und der Beachtung der gegebenen Symmetrie und Geometrie der Anordnung in
Form des parametrisierten Weges, die dazugehorige elektrische Feldstdarke berech-
net. Mit dem Umfang des parametrisierten Weges As und den Materialgleichungen
(Dielektrizitatskonstante ) folgt die elektrische Stromdichte und die elektrische Ver-
schiebungsdichte:

de(t) -

- - oUina(t) 75 —0—3~ s F —jowd T
Jeaay(t) = oE(t) = ———= = 4.8
ddy( ) g ( ) AS ‘7;;| AS |7—,»s| S AS |7—,»s‘ ( )
S de(t) - . -
- - eUpa(t) 75 —e=— s F —jewd 7
Deqay(t) = eE(t) = = o—e 4.9
dd}’<> € () As |T_‘;| As |7—,;| As |T_‘;| ( )

Um aus der skalaren Groéfle des Flusses und der induzierten Spannung einen Vektor
zu generieren, wird die elektrische Stromdichte und Verschiebungsstromdichte im
Gewebe mit dem Vektor I?\ multipliziert. Méchte man die vollstdndigen sekundéren

FeldgroBlen berechnen, muss

B, Ljow®  ew’d\ 7,
rotH ., — ( JZ;"— + 528—) s (4.10)

7]
gelost werden. In diesem Modellierungsverfahren wird ein anderer Weg gewéhlt: Die
elektrische Stromdichte wird zu einem einzigen Stromfaden zusammengefasst. In der
weiteren Rechnung wird dazu lediglich die elektrische Stromdichte Joqqy herangezo-
gen und die Verschiebungsstromdichte %ﬁeddy vernachléssigt. Die Berechnung des

Stromfaden kann iiber zwei Wege erfolgen:

e Integration iiber die Flidche der Gewebehélfte (Abb. 4.2)

e iiber die Annahme, dass jeddy innerhalb eines empirisch gewéhlten Flichen-
stiick Ag homogen und auBerhalb null ist.
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An dieser Stelle wird das zweite Verfahren beschrieben, in der Arbeit werden aber
beide Verfahren verwendet (Kap. 6.3.1). Der Wirbelstrom nach dem zweiten Ver-
fahren ist:

_Agadq;—it) Ts i,—AGanE (4.11)
As |7 TTAs R '

feddy(t) = jeddy(t)AG =

Der horizontale Ort des Stromfadens liegt im Maximum des Stromdichtefadens
im Gewebe. Auf der Vertikalen liegt der Stromfaden auf der Gewebeoberfliche
(Abb. 4.2). Je weiter die Gewebeoberfliche vom Sensor entfernt ist, desto weiter wan-
dert das Maximums des Stromdichtefeldes nach aufien, was einen gréfieren Durch-
messer des Stromfadens zur Folge hat.

Abbildung 4.3 zeigt eine quadratische Erregerspule mit der Kantenlénge k. Die ge-
strichelte Linie stellt den Stromfaden im Gewebe dar, der die Kantenlédnge k+2¢ hat.
Damit ergibt sich ein Umfang As in (4.11) zu As = 4(k + 2¢). Aus der Darstellung
im Frequenzbereich wird deutlich, dass die elektrische Stromdichte eine Phasenver-
schiebung von 90° zum erregenden Strom hat.

4.2.7 Signale des sekundiren Feldes

Mit der Verwendung des Wirbelstromes aus (4.11) konnen die sekundéren Grofien
bestimmt werden. Hierfiir werden die oben beschriebenen Gleichungen nochmals
angewendet. Diesmal mit dem Stromfaden (4.11) als Erregerstrom ausgehend.

4.2.8 Berechnung der resultierenden Signale

Um das Gesamtsignal zu erhalten, werden die Signale addiert. Es ergibt sich folgen-
des Zeigerdiagramm in Abb. 4.4.

Die sekundire magnetische Flussdichte Bsec wird in zwei Komponenten aufgeteilt.
Die Komponente in Phase zur priméren magnetischen Flussdichte B_. kommt von

der zeitlichen Ableitung von ﬁeddy(t) (4.9).

Der Imaginérteil kommt aus jeddy(t) (4.8), steht senkrecht zu Bprim
logischem Gewebe dominant [36].

prim

und ist in bio-

4.3 Finite Differenzen Verfahren

4.3.1 Aufbau und Beschreibung des Vorwirtsmodells

Das in dieser Arbeit verwendete Finite Differenzen Vorwartsmodell ist von einer Ar-
beitsgruppe aus Cardiff entwickelt worden [78, 79] und wurde mir freundlicherweise
von Professor Huw Griffiths! zur Verfiigung gestellt. Das Vorwirtsmodell simuliert
ein System mit einer Erregerspule und einer Messspule welches ein dielektrisches

!Department of Medical Physics & Clinical Engineering, Singleton Hospital, Swansea SA2 8QA,
UK
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Abb. 4.4: Zeigerdiagramm des analytischen Modells. Der Realteil der sekun-
déaren magnetischen Flussdichte entspricht dem Anteil, der von den Verschie-
bungsstromen erzeugt wird. Der Imaginérteil kommt von der elektrischen
Stromdichte.

Medium enthélt, um das Verhalten in biologischem Gewebe zu simulieren. Das Pro-
gramm ist so aufgebaut, dass es einzelne kleinere Probleme nacheinander 16st. Das
Verfahren baut auf den Arbeiten von [66] auf. Dabei wird das primére magnetische
Vektorpotential aus dem analytischen Modell aus Kap. 4.2 als Grundlage verwendet.
Dabei werden im Einzelnen folgende Schritte durchgefiihrt:

e Einlesen der dielektrischen Daten aus einer vom Anwender erstellten Datei mit
Vorgaben

e Kinlesen der Spulendaten aus einer vom Anwender erstellten Datei mit Vorga-
ben

e Berechnung des magnetischen Vektorpotentials

e Berechnung der Potentialverteilung aus der elektrische Feldstirke
e Berechnung der Stromdichteverteilung

e Berechnung des sekundéren magnetischen Vektorpotentials

e Berechnung der induzierten Spannung in der Messspule

Das magnetische Vektorpotential wird, ausgehend von dem analytischen Ansatz,
unter Verwendung runder Leiterschleifen [80], berechnet. Fiir die Berechnung der
Potentialverteilung wird das Finite Differenzen (FD) Verfahren angewandt. Das Ver-
fahren basiert auf der Diskretisierung des Feldraums in Elemente. Dabei kann die
Elementmatrix auf verschiedene Weisen ermittelt werden [81, 82]. In dieser Arbeit
wird das FD Verfahren durch die Netzwerkanalyse mittels der Kirchhoffschen Ge-
setze beschrieben. Diese Art der Implementierung wird bei isotropen Leitfahigkeits-
verteilungen verwendet. Im Einzelnen werden folgende Punkte behandelt [83]:

e Diskretisierung des Feldraums
e Bestimmung der Impedanz- oder Admittanzmatrix
e Betrachtung der Randbedingungen

e Losung des Gleichungssystems
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Abb. 4.5: Bestimmung der Impedanz zwischen zwei Knotenpunkten. Dar-
gestellt sind (a) zwei Elemente der Kantenldnge A und der komplexen Leit-

fahigkeit ry, £; und (b) deren Ersatzschaltbild Z; und Z;.

4.3.2 Diskretisierung des Feldraums

Fiir die Berechnung wird der Raum des zu berechnenden Mediums mit einer dqui-
distanten und orthogonalen Rasterung versehen. Dadurch erhélt man quaderférmige
Volumenelemente mit einer homogenen Leitfahigkeit. Jedem Element wird ein Kno-
tenpunkt, eine dazugehorige Leitfahigkeit o und eine Dielektrizitdtskonstante € zu-
gewiesen. Daraus kann die komplexe Leitfahigkeit £ = 0+ jwe mit der Kreisfrequenz
w bestimmt werden. Der Wert der Knotenvariablen ist das dem Knotenpunkt zuge-
ordnete elektrische Potential. Durch die analytische Formulierung des magnetischen
Vektorpotentials miissen die Erregerspulen und die Messspulen nicht im Feldraum
angeordnet sein. Dies ergibt bei der Berechnung Vorteile beziiglich Rechenzeit und
Speicherbedarf.

4.3.3 Bestimmung der Impedanz- oder Admittanzmatrix

Abbildung 4.5 zeigt zwei Volumenelemente mit verschiedener komplexer Leitfahig-
keit und das dazugehorige Ersatzschaltbild. Die komplexe Impedanz zwischen dem
Knotenpunkt k£ und dem benachbarten Knotenpunkt 5 wird mit folgender Gleichung
approximiert [83]:

hj

Jedes Element hat 6 Nachbarn und der Index ¢ lduft von 1 bis 6: ¢ = 1---6
Abbildung 4.6 zeigt das Netzwerk aller vom Knotenpunkt k£ ausgehenden Impe-
danzen. Die Potentiale benachbarter Knoten sind iiber die komplexen Impedanzen
ZE und einer eingeprigten Spannung eL] gekoppelt. Die eingepriagten Spannungen
berechnen sich aus dem magnetischen Vektorpotential:

a1 1 /1 1
Z =52+ 2;) = m( +—)

ef) = jwA]!
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Abb. 4.6: Netzwerk eines Knotens. Die Knotenvariable Q[O] eines Volumen-
elements ist durch die Knotenvariablen der benachbarten Elemente iiber die
Impedanzen und die eingepriagte Feldstiarke gekoppelt.

Ag] ist das diskrete magnetische Vektorpotential zwischen dem k-ten Knoten und
dem Nachbar . '

Die Impedanz Z;' und die eingeprigte Spannung QZ] entspricht der Darstellung
E = —grad® — ng in der Feldtheorie. Unter Verwendung der Kirchhoffschen Ge-
setze [80] kann fiir den k-ten Knotenpunkt beschrieben werden:

6 [l _ gl _ i
ol — ol _
0= (—k —:_— G ) (4.12)

[7]
k

z)

Lost man Gleichung (4.12) nach dem Potential QLO} auf, so erhilt man:

6 [ oll_l
Zz’:l : [i]k
[0] Zy
d,7 = (4.13)

B =
26 1
=1 Zg]

4.3.4 Betrachtung der Randbedingungen

In diesem Fall wird eine Neumannsche Randbedingung, welche eine Randbedingung
zweiter Art ist, verwendet. Es werden die Ableitungen der gesuchten Grofien am
Gebietsrand festgelegt. In diesem Fall sind es die Strome des Ersatzschaltbildes wel-
che nicht aus dem Gebiet herausflielen diirfen. Dies wird in der Implementierung
dadurch gelost, dass entsprechende Eintriage in der Admittanzmatrix zu Null gesetzt
werden. Auf die Randbedingungen erster und dritter Art wird hier nicht eingegan-
gen. Weitere Informationen sind in [84, 85] zu finden.



4.4. Finite Integrationstechnik 45

4.3.5 Losung des Gleichungssystems

In der Literatur [83] werden verschiedene iterative Verfahren zur Losung von Glei-
chungssystemen beschrieben. Fiir die Losung des Gleichungssystems (4.13) wird in
diesem Fall das GaufB-Seidel Verfahren [84], welches auch als Einzelschrittverfah-
ren bekannt ist, angewendet. Dabei erfolgt eine Uberrelaxation mit einem Faktor
zwischen 1 und 2 [79].

Nach dem Berechnen der Potentiale werden die Strome zwischen den Knotenpunkten
berechnet. Ausgehend von diesen Werten, kann dann auf das sekundére magnetische
Vektorpotential und die induzierte Spannung in der Messspule geschlossen werden.
Dabei wird wieder die analytische Formulierung aus (4.4) verwendet.

4.4 Finite Integrationstechnik

4.4.1 Einleitung

Mit der Finiten Integrationstechnik (FIT) besteht die Moglichkeit, elektromagneti-
sche Feldgleichungen numerisch zu 16sen. Hierzu wird das Problem mit einem Gitter
versehen, so dass eine diskrete Darstellung vorherrscht. Die Feldgleichungen werden
ausgehend von der Integraldarstellung in eine Vektor-Matrixschreibweise umgewan-
delt, welche ein System von gekoppelten linearen Gleichungen beschreiben. Um ein
Problem in der FIT zu losen, werden folgende Punkte bearbeitet:

e Wahl des geeigneten Gitters

e Diskretisierung der Maxwellgleichungen

e Aufstellung des Gleichungssystems

e Losung des gekoppelten linearen Gleichungssystems

In dieser Arbeit wird ein kommerzielles Programm, MAFIA [86], verwendet, um die
Simulationen durchzufiihren. Fiir ein besseres Verstédndnis wird im Folgenden auf
die FIT eingegangen. Dabei wird im Speziellen die Losung mit zeitharmonischen
Feldern behandelt.

4.4.2 Darstellung der Geometrie im Gitter

Der erste Schritt besteht darin, das Losungsgebiet mit einem Gitter zu iiberzie-
hen [87, 88, 89]. Dabei ist darauf zu achten, dass sich die Geometrie des Problems
in das Gitter gut anpassen lésst. Es lassen sich mehrere Gittertypen kombinieren.
Die Elementarzellen konnen zweidimensional z. B. als Dreiecke, Rechtecke oder als
beliebig geformte Elementarfiichen dargestellt werden. Zur Losung der Maxwellglei-
chung eignen sich insbesondere Gitter die ein orthogonales duales Netz aufweisen.
Im Folgenden sollen anhand des quadratischen Gitternetzes die weiteren Schritte
gezeigt werden. Die Elementarzelle enthélt ein homogenes Material. Dabei konnen
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(a) (b)

Abb. 4.7: Beispiel eines dualen Gitters im quadratischen Gitternetz. (a)
zeigt eine Elementarfliche. Die unbekannten Feldgrofien E stehen parallel
auf den Gitternetzlinien und B steht senkrecht auf der Elementarzelleno-
berflache. (b) zeigt das Gitternetz G mit 2 Elementarzellen und das duale
Gitternetz G. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit sind nicht alle Pfeile ein-
gezeichnet. Die Nummerierung ist weggelassen und das duale Gitter ist nur

angedeutet.

z. B. quadratische Elementarzellen nochmals in 2 Dreiecksnetze geteilt werden. Ab-
bildung 4.7 zeigt das Gitter und das duale Gitter der Elementarzellen. Die Feld-
grofien E der elektrischen Feldstirke und B die magnetische Flussdichte stellen die
Unbekannten dar. Dabei ist E parallel zu den Gitternetzlinien G. Damit kann in
jeder Elementarzelle eine unterschiedlichen Permittivitit ¢ zugelassen werden. B
steht senkrecht auf der Elementarzellenoberfliche, damit kann jede Zelle mit einer
unterschiedliche Permeabilitat p gefiillt werden. Durch die Diskretisierung werden
die Werte an einem Gitterpunkt als Skalar beschrieben. Die Richtung erfolgt durch
die Vorgabe des Gitters.

4.4.3 Diskretisierung der Maxwellgleichungen
4.4.3.1 Die Grundgleichungen

Die Grundgleichungen bestehen aus den Maxwellgleichungen und den Materialglei-
chungen. Diese werden ausgehend von der integralen Schreibweise diskretisiert und
als Gittermaxwellgleichungen dargestellt. Kapitel 4.4.3.3 zeigt dies exemplarisch an
einer Gittermaxwellgleichung.
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f(s)

s s(,l+A/2 s01+A 5
Abb. 4.8: Darstellung der einfachsten Naherungsformel fiir ein Integral.

4.4.3.2 Niaherung der Integrationsgleichung

Es wird eine Integration erster Ordnung verwendet [88]. Hierfiir wird der Wert der
Funktion f(s) an der Stelle so+ £ mit der Wegléinge A multipliziert (siche Abb. 4.8):

/SO+A s A <30 N %) L O(A%) ~ Af <50 N %) (4.14)

S0

4.4.3.3 Die Gittermaxwellgleichung

Fiir die Maxwellgleichung in integraler Schreibweise mit der elektrischen Feldstérke
E und der magnetischen Flussdichte B

, OB -
Eds = — —d
f Fs= ] G
(F) F
wird in diesem Abschnitt exemplarisch eine Diskretisierung durchgefiihrt
(Abb. 4.7 (a)). Aus dem Linienintegral § Eds ergibt sich der algebraische Ausdruck
mit der N&herungsformel (4.14):

fﬁdgz A(Ey + By — By — Ey)

(F)

und aus dem Fliachenintegral ergibt sich

OB - )
[ Baj e,
F

Daraus erfolgt die Gittermaxwellgleichung:
A(El -+ E2 - E3 - E4) == —AzBO (415)

Mit dieser Methode werden alle Maxwellgleichungen beschrieben. So erhélt man ein
System mit diskreten Maxwellgleichungen [88].



48 4. Grundlagen der Modellierungsverfahren

4.4.4 Aufstellung des Gleichungssystems
4.4.4.1 Darstellung in Matrixform

Werden die Gittermaxwellgleichungen auf jede Elementarzelle umgesetzt und num-
meriert man alle im Gitternetz zu berechnenden Komponenten, fasst diese in einem
Spaltenvektor zusammen, fiithrt € fiir alle Unbekannten der elektrischen Feldstarke
und b fiir die magnetische Flussdichte ein, kann (4.15) fiir alle Elementarzellen als
Matrixschreibweise zusammengefasst werden:

CDsé = —Dgb (4.16)
C, Ds und Dy haben im dreidimensionalen Raum eine Ordnung von 3N, wobei N die
Anzahl der Knoten ist. Die Matrix C' enthélt nur die Werte: -1, 0 und 1. Die Matrizen
Dg und Dg sind Diagonalmatrizen und enthalten die Lénge der Elementarzellen bzw.
die Fldcheninhalte der Elementarzellen. Fiir ein homogenes Gitter ergeben sich fiir
die Matrizen

A0 0 10 0
0 A 0 010
Ds=|{ 9 0 A =41 001
A2 0 0 .. 10 0
0 A2 0 ... oo
De=|( 9 o A2 ... |=2 [ 001

Vergleicht man (4.15) und (4.16) wird klar, weshalb die Matrix C' aus den Werten:
-1, 0 und 1 besteht. Sie beschreibt den diskreten Rotationsoperator. Analog zur Ro-
tationsmatrix léasst sich die Divergenzmatrix S darstellen. Sie gibt fiir alle Zellen
an, welche Fliisse mit welchem Vorzeichen zu summieren sind. Die Rotations- und
Divergenzmatrizen enthalten die Struktur des Gitters. Transformiert man alle Max-
wellgleichungen und Materialgleichungen, ergeben sich folgende Gleichungssysteme:

CDse = —Dyb
CDsh = —Dp(d+ ) (4.17)
SDgb = 0 (4.18)

SD~F(J+ j) =0
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Dabei werden folgende Spaltenvektoren verwendet d fiir die elektrische Verschie-
bungsdlchte h fiir die magnetische Feldstérke, j fiir die elektrische Stromdichte und
je fiir die eingepriigte elektrische Stromdichte. S und C geben die Rotations- und
Divergenzmatrix im dualen Gitter wieder. Dg und Dy geben die Linge und die Fli-
che der Elementarzellen im dualen Gitter wieder. Die Matrizen M., M, und M,
geben die Materialeigenschaften der Elementarzellen wieder.

4.4.5 Eigenschaften der diskreten Maxwellgleichungen
4.4.5.1 Einleitung

In der analytischen Darstellung gilt, dass Wirbelfelder quellenfrei sind. Dies wird
durch div rot = 0 dargestellt. Ebenso gilt, dass Potentialfelder wirbelfrei sind, was
durch die Beziehung rot grad = 0 dargestellt wird. Diese Eigenschaften gelten eben-
falls in der diskreten Darstellung. Die folgenden Abschnitte gehen auf diese Punkte
ein [88].

4.4.5.2 Eigenschaft der Rotationsmatrix

Die Rotationsmatrix C' im Gitter und C' im dualen Gitter haben eine sehr niitzliche
Eigenschaft [89]. Bei einer dualen Indizierung ist

ct=C
Dies ist darauf zuriickzufiihren, dass eine Kante K iiber die Umlaufsumme genau zu
den Fliissen beitréagt deren Indizes iibereinstimmen mit denen der Umlaufsumme der
dualen Facette. Dabei hat die Kante im Gitter und im dualen Gitter den gleichen
Index.

4.4.5.3 Quellenfreie Wirbelfelder

Die Aussage, dass die Divergenz eines Rotationsfeldes verschwindet, also: div rot = 0,
ldsst sich im Diskreten durch die Eigenschaften

SC = 0
SC = 0 (4.19)

darstellen [89]. Diese diskrete Eigenschaft lasst sich damit erkldren, dass zwei anein-
anderstofende Facetten einer Zelle eine Kante geben, die bei einem gleichsinnigen
Umlauf einer Facette entgegen gerichtet durchlaufen wird. Dies gilt fiir alle Kanten
einer Zelle, weswegen die Summe aller Umlédufe Null wird und unabhéngig davon
ist, ob das duale Gitter indiziert wurde. Mit Hilfe dieser Eigenschaft ldsst sich zei-
gen, dass die Kontinuitétsgleichung gilt und die magnetische Ladung erhalten bleibt.
Hierzu wird auf (4.16) und (4.18) der div Operator angewendet.

_SDpb = SCDs
SDgb = 0
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Die Kontinuitatsgleichung ist:

SDpd+ SDgj = 0

Die Giiltigkeit dieser Beziehung ist eine exakte Diskretisierung der Integraloperato-
ren der Divergenz und Rotation.

4.4.5.4 Wirbelfreie Potentialfelder

Die Aussage, dass Potentialfelder wirbelfrei sind gilt auch im Diskreten, da folgende
Bedingungen erfiillt sind [88]:

cTsT

cST
csS =
CcsT =

o O O O

Diese Identitét ergibt sich durch die Transponation von (4.19). Dies bedeutet, dass
die Wirbelfreiheit von Potentialfeldern dquivalent zur Quellenfreiheit von Wirbelfel-
dern ist.

4.4.6 Darstellungen im Frequenzbereich

Durch den Ubergang zu zeitharmonischen Feldern, wie sie in der magnetisch induk-
tiven Impedanzmessung verwendet werden, konnen die diskreten Maxwellgleichun-
gen im Frequenzbereich dargestellt werden. Hierzu werden (4.16), (4.17) und die
Materialgleichungen verwendet. Dies erfordert einen Ubergang zu den komplexen
Feldgrofien.

= —jwj, (4.20)

Iy

e ]~ o~ M
(DF 1CDSM;:1DF710DS —w’ (Me + —U))
Jw

So lisst sich mit Hilfe der diskreten Curl-Curl Gleichung? die von auflen eingepriigte
komplexe Stromdichte j dazu verwenden, die elektrische Feldstérke zu berechnen.
Gleichung (4.20) entspricht der analytischen Gleichung mit den komplexen Feldgro-
Ben und der eingepragten Stromdichte J ., die aus den Maxwellgleichungen abgeleitet
werden kann:

]_ — — — —
rot <—r0tﬁ) —w? E+jwoE = —jwJ, (4.21)
1

2Curl kommt aus dem Englischen und bedeutet Rotation
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4.4.7 Losung des Gleichungssystems

Im folgenden Abschnitt werden Hinweise iiber die Losung des linearen Gleichungs-
systems (4.20) gegeben. In praktischen Anwendungen kénnen durchaus mehr als
10 Unbekannte auftreten. Es sind verschiedene iterative Verfahren zur Losung von
groffen und komplexen Gleichungssystemen bekannt. Grundlagen zum Losen von
Gleichungssystemen werden in [90, 91, 92, 83, 84] erldutert.

Die Komplexitéit der betrachteten Probleme schliefit eine direkte Methode aus und
so werden iterative Verfahren verwendet. In diesem speziellen Fall eignet sich ein
COCGSSOR-Verfahren?, welches eine Erweiterung der konjugierten Gradienten Ver-
fahren ist. Alternativ eignen sich eine Reihe modernerer Krylov-Unterraumverfahren
z. B. das PSBCGR—Verfahren? und das PQMR—Verfahren®. Diese haben in bestimm-
ten Fillen ein besseres Konvergenzverhalten [43].

Eine ausfiihrliche Darstellung iiber Problemstellungen mit zeitharmonischen Feldern
und deren Losungsverfahren mit dem erweiterten Gradientenverfahren werden in [89)
beschrieben. Losungsverfahren mit dem Krylov-Unterraumverfahren werden in [93]
beschrieben.

4.4.8 Umsetzung und Berechnung der Spulen
4.4.8.1 Einleitung

Mit der Software MAFIA werden die Feldgréfien berechnet. Anhand dieser Feldgro-
Ben werden weitere Groflen wie die Messspannung und die Induktivitdat der Spulen
berechnet. Hierzu werden Wegpfade ds als Filamente definiert. Diese besitzen keine
elektrischen Eigenschaften®. Sie werden bei der Lésung und Berechnung ignoriert.
Nach der Berechnung konnen die Filamente als Integrationswege verwendet wer-
den. Weiter besteht die Moglichkeit, einem Filament Strom einzupréigen oder es mit
einem Potential zu belegen.

4.4.8.2 Strom der Erregerspulen

Die Erregerspule wird iiber stromfiihrende Filamente dargestellt. Dabei wird die Am-
plitude des Stromes und die Phasenlage gew&hlt. Der Strom wird auf eine diskrete
komplexe Stromdichte fe umgerechnet. Dabei wird der Strom der auf dem Filament
eingepriigt wird, auf die umliegenden Zellen als eingeprigte Stromdichte verteilt.
D. h. die effektive Drahtdicke der erregenden Spule hdngt von der Diskretisierung
des Gitters ab.

3Conjugate Orthogonal Conjugate Sucessive Symmetric Over Relaxation
4Preconditioned Symmetric Biorthogonal Conjugate Gradient
5Preconditioned Quasi Minimum Residual

6in MAFIA werden diese Filamente als Typ normal bezeichnet
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4.4.8.3 Induktivititen der Spulen

Die Induktivitéat einer Erregerspule L, wird iiber den Quotienten des Flusses ¢ durch
den Strom [, in einer Windung bestimmt. Da der Fluss der Spule direkt schwer zu
ermitteln ist, wird dieser iiber die Umlaufspannung berechnet.

No N Eds
|

€ —e

L, =

(4.22)

Dabei ist w die Kreisfrequenz und E die komplexe elektrische Feldstarke. Diese
Berechnung wird im leeren Raum durchgefiithrt. Méchte man die Berechnung ver-
einfachen und die Windungszahl der erregenden Spulen herabsetzen, muss dieses
spéater mit einberechnet werden. Hierzu wird folgende Gleichung verwendet:

N2
Le - 2 LModell
n

Dabei ist n die Windungszahl der tatséchlichen Spule und N die Windungszahl, die
in der Simulation verwendet wurde [94].
4.4.8.4 Spannung in den Messspulen

Die komplexe Messspannung U, ., kann aus den Feldgroflen berechnet werden. Dazu
wird auf den Stokesschen Integralsatz zuriickgegriffen, um die Umlaufspannung zu
berechnen. Fiir die komplexe Messspannung U, . folgt dann:

Upe = f Eds (4.23)

—=me

4.4.8.5 Strome im Gewebe

Stréme durch eine Gewebefléche I, kénnen ebenfalls mit dem Stokesschen Integral-
satz berechnet werden. Daraus ergibt sich:

I, = fﬁdg (4.24)

4.5 Modellierung unter Verwendung eines Spulen-
Ersatzschaltbildes

4.5.1 Ansatz

Die Beschreibung der magnetisch induktiven Messanordnung mittels eines Trans-
formatorersatzschaltbildes (ESB) erfolgt in den Arbeiten [95, 60, 7, 15, 16]. Abbil-
dung 4.9 zeigt das aus der Literatur bekannte ESB. Es enthélt die Erregerspule
L. und die Messspule L. Die im Gewebe entstehende Wirbelstromschleife wird
ebenfalls als Induktivitét L, angenommen, welche mit einer der Gewebeimpedanz
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Abb. 4.9: Die Erregerspule L, koppelt in die Messspule L, und in die
Induktivitdt der Stromschleife L, Energie ein. In der Messspule L., wird
tiber die Gegeninduktivitdten M, und M, (iiber den Umweg M,,) eine
Spannung U, . induziert.

entsprechenden komplexen Last Z, abgeschlossen ist. Alle drei Spulen sind iiber die
Gegeninduktivitaten Mey,, Mee und My, miteinander verkoppelt. In diesem Kapitel
werden die Grundlagen fiir die Entwicklung des ESB beschrieben und es wird auf
folgende Punkte eingegangen:

e Selbstinduktivitdt einer Spule
e Gegeninduktivitdt zwischen zwei Spulen
e Transformatorgleichungen und Kopplungsfaktoren

e Aufstellen und Analyse der Gleichungen

4.5.2 Selbstinduktivitit einer Spule

Fliefit ein Wechselstrom durch einen Leiter, dann éndert sich die magnetische Feld-
stirke H, mit ihr die magnetische Flussdichte B und so der magnetische Fluss ent-
sprechend periodisch [32]. Diese stéindige Anderung des magnetischen Flusses ®
induziert eine Wechselspannung im Leiter selbst. Dieser Effekt wird Selbstinduk-
tion genannt und verursacht eine Phasendrehung zwischen Strom und Spannung.
Gleichung (4.6) ergibt mit (4.22) die Selbstinduktivitit. Dabei ist zu beachten, dass
der magnetische Fluss, auch Durchflutung genannt, mit der Anzahl der Windung-
en zusammenhdngt. Die Selbstinduktivitét ist eine Funktion der Windungszahl N:
L = f(N?).
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R, R,

L
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Abb. 4.10: Spannungen und Stréme in einem Transformator. Der Index 1
gibt die Groéflen der Primérseite an und der Index 2 die der Sekundarseite.

4.5.3 Gegeninduktivitidt zwischen zwei Spulen

Die Gegeninduktivitét M,;, beschreibt den Effekt, den eine Spule 7 in einer Spule j
hervorruft. Ursache ist der magnetische Fluss, der von der Spule ¢ herriihrt und die
Spule j durchsetzt.

4.5.4 Transformatorgleichungen

Abbildung 4.10 zeigt eine Skizze eines Transformators sowie die dazugehorigen Span-
nungen U, und Strome /,. Der Index ¢ gibt dabei an, ob es sich um die primére (i=1)
oder sekundére (i=2) Grofle handelt. Daraus ergeben sich folgende Gleichungen:

U, = (Ri+jwli)l; + jwMs 1,
Uy, = jwMil, + (Ro + jwlo)I, (4.25)

Diese Darstellung ist eine idealisierte Darstellung und wird fiir die Modellbeschrei-

bung verwendet. Eine weiterfithrende Darstellungen ist z. B. das Schlosser Ersatz-
schaltbild [96].

4.5.5 Kopplungsfaktoren

Kopplungsfaktoren geben die Kopplungsstéirke im Wertebereich [0,1] zweier Spu-
len miteinander an. Ein Kopplungsfaktor k;; = 1 bedeutet vollsténdige Kopplung,
k;j = 0 bedeutet keine Kopplung zwischen der i-ten und der j-ten Spule. Die Kopp-
lungsfaktoren lassen sich iiber die Fliisse oder die Induktivitdten und Gegeninduk-
tivitdten beschreiben:

My Moy Q1,9

kip = =\ 4.26
PV LiL ;8 20

Dabei ist @;; der Anteil des von [ ; erzeugten Flusses in der Spule i. L; ist die
Selbstinduktivitat der i-ten Spule und M;; die Gegeninduktivitét zwischen der i-ten
und j-ten Spule.
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4.5.6 Aufstellen und Analyse der Gleichungen
4.5.6.1 Die Grundgleichungen

Ausgehend von Abb. 4.9 lassen sich mit (4.25) und der Tatsache, dass die Messspule
hochohmig betrieben wird, d. h. I, = 0, folgende Zusamenhénge aufstellen:

U, = jw(Lel, + Megl,) (4.27)

Upe = Jw(Meml, + Mngl,) (4.28)

0 = Zglgﬂw(MegleJrLng)J (4.29)
U,

g
Z, stellt die Impedanz der parallelgeschalteten Bauteile Cy und R, dar.
4.5.6.2 Betrachtung der Messspannungen
Gleichung (4.29) lédsst sich in (4.30) umformen.
jwCy + Ri ;
1+ jwCgjwLg + jc;%ng °

(4.30)

Unter den Bedingungen R, > wL, und Cy < #Lg ergibt sich folgende Gleichung
fiir den Strom I,:

: r .
I, = —jwMe (ﬁg +Jw0g) L, (4.31)

Setzt man (4.31) in (4.28) ein, so folgt fiir die Messspannung U .

1
Qme = jwMemle +w2Mm Me (_ +ch ) le
R . g g Rg g

J

=ind,prim Vv

U

~ind,sek

= jw(Mem — jmegMegR; + W2 Mg MeeC) I, (4.32)
g
Mit U, g prim Wird der Anteil der induzierten Spannung bezeichnet, der von der Er-
regerspule herrithrt, U ;4 o ist der Anteil vom Gewebe. Die Darstellung dieses Zu-
sammenhangs spiegelt sich im Zeigerdiagramm in Abb. 4.11 wider. Der Vergleich mit
(4.10) aus Kap. 4.2 sowie Abb. 4.4 zeigt die Analogie zur analytischen Naherungslo-
sung. Es muss beachtet werden, dass in diesem Kapitel die induzierten Spannungen
dargestellt werden, hingegen bei der analytischen Losung die gegeniiber den Span-
nungen um 90° gedrehte magnetische Flussdichte.

4.5.6.3 Dimensionierung der Messanordnung iiber die Kopplungsfakto-
ren

Im Folgenden soll betrachtet werden, wie die einzelnen Kopplungsfaktoren der Spu-
lenpaare gewahlt werden miissen, um eine gute Dimensionierung der Sensoranord-
nung zu erreichen. Hierzu werden (4.27) bis (4.29) verwendet. Dabei ergibt sich
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Abb. 4.11: Zeigerdiagramm der Messspannung und des erregenden Stroms.
Es ist darauf zu achten, dass der Strom in Richtung der reellen Achse zeigt.
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Durch die Darstellung der Gegeninduktivitdten durch Kopplungsfaktoren (4.26)
lasst sich (4.33) wie folgt darstellen:

ke km kemkg
U, = [@_ - ghmg b g - }_e (4.34)
I \‘]W—Ilg +1- keg jwLg +1= g
Pt 17

Es lassen sich die Komponenten ablesen, aus denen sich das Messsignal U, zusam-
mensetzt. Im Folgenden wird untersucht, welche Forderungen an die Kopplungsfak-
toren kem, keg und Ky, gestellt werden miissen, um eine moglichst grofe Abhéngigkeit
des Messsignals U,,, von der Impedanz Z, zu erreichen. Dabei lassen sich drei Terme
unterscheiden:

e Term [ stellt die direkte Kopplung zwischen der Erregerspule L. und der
Messspule L,, dar und muss minimal werden. Daraus folgt fiir key,.

kem — 0
e Term I ist der Kopplungspfad von der Erregerspule L. iiber das Gewebe

zur Messspule Ly,. Dieser Anteil enthélt die Abhéingigkeit von Z, und muss
maximal werden. Es ergibt sich aus der Betrachtung des Nenners:

keg — 1
und zusatzlich aus der des Zahlers:
Frng — 1

e Term /11 ist der Kopplungspfad von der Erregerspule L, zum Gewebe und von
dort wieder zur Erregerspule und schliellich zur Messspule L,,. Dieser Term ist
wesentlich kleiner als die iibrigen. Da dieser Term die Wirkung des I1 Terms
unterdriickt muss er minimiert werden. Daraus folgt fiir kyg aus den Zahlern
der Terme /1 und I11:

kg >>  kemKeg
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Fiir das System konnen zusammenfassend die folgenden Bedingungen aufgestellt
werden:

kem — 0
krng — 1
keg — 1 Akeg << kmg

Mit einer klassischen B,-Spulenkonfiguration werden diese Eigenschaften nicht er-
reicht, da bei hoher Kopplung ks auch k., anwéchst. Ansétze fiir die Verringerung
der Kopplung zwischen Erreger und Messspule sind in Kap. 2.2.2 beschrieben.
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5 Grundlagen der
Sensitivitidtsberechnung

5.1 Sensitivitidtsmatrix

Bei der magnetisch induktiven Impedanzmessung fiithren unterschiedliche Anord-
nungen zu jeweils verschiedenen Messsignalen aus verschiedenen Gebieten der Ge-
webeprobe. Ein Sensorpaar aus Erregerspule und Messspule ist in dem Bereich eines
Gebietes sensitiv aus dem grosse Messsignale stammen. Auf der anderen Seite gibt
es Bereiche, die ein kaum messbares Messsignal beitragen und in denen das entspre-
chende Spulenpaar somit insensitiv ist. Dabei spielen verschiedene Faktoren wie die
Sensoranordnung und deren Geometrie eine wichtige Rolle. Das Wissen, in welchem
Bereich die Sensoren sensitiv sind, ist wichtig um geeignete Sensoranordnungen zu
dimensionieren. Eine Sensitivitdtsmatrix S gibt an, in welchem Bereich des Gewe-
bes die Kombination aus Erregerspule und Messspule ein grofles Signal liefert und
in welchem Bereich diese Kombination kein oder nur ein geringes Signal liefert. Die
Sensitivitdtsmartix S hat diesen Aufbau:

Sii—1 Sii—2 Sie—1 Sip—2
g So1-1 Sai—2 Saa-1 Soa-o
| Ssao1r Sza—2 S3o-1 S32-2

Die Anzahl der Spalten gibt die Spulenkombinationen an, dabei ist z. B. 1-1 die
erste Erregerspule und die erste Messspule. Die Anzahl der Zeilen gibt die Zahl der
Gebiete in der Gewebeprobe an, in denen die Impedanz bestimmt werden soll. Dies
kénnen einzelne kubische "Bildvoxel™ sein oder groBere Gewebegebiete wie Haut,
Muskel, Fett etc. Die Berechnung der Sensitivitdtsmatrix kann {iber zwei Ansitze
erfolgen.

Der erste Ansatz ist der Reziprozitdatsansatz: Es wird gepriift, in welchem Gebiet
die Messspule die im Gewebe induzierte Stromdichte der Erregerspule “sieht”. Der
Vorteil liegt darin, dass mit einem relativ geringen Rechenaufwand feststellbar ist,
in welchem Bereich ein Spulenpaar sensitiv ist. In diesem Schritt wird aber nur
gepriift, ob in einem Gebiet iiberhaupt ein Wirbelstrom induziert wird und ob dieser

Voxel = dreidimensionaler Bildpunkt in Anlehnung an den Begriff "Pixel” fiir einen 2D-
Bildpunkt
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Wirbelstrom in der Messspule ein Signal erzeugt. Dies ist eine Grundvoraussetzung,
um Impedanzénderungen in einem Gebiet nachweisen zu konnen.

In einem zweiten Schritt kann zusétzlich analysiert werden, wie sich eine Wider-
standdnderung in einem Gebiet auf das Messsignal auswirkt. Dies ist dann die voll-
standige "Sensitivitat”, die allerdings nur mit der numerischen Methode bestimmt
werden kann.

In diesem Verfahren wird die Matrix Voxel fiir Voxel iiberpriift indem die Materi-
aleigenschaften dieses Voxels verédndert und jedesmal eine vollstdndige Berechnung
durchgefiihrt wird. Die Abhéngigkeit des Messignals von der Impedanz in eine Vo-
xel wir im allgemeinen nicht-linear sein. Sinvolle ”Sensitivitdten” wiren dann die
linearisierten Abhéngigkeiten in einer kleinen Umgebung um die physiologischen
Impedanzen herum.

5.2 Berechnung iiber den Reziprozititsansatz

Das Reziprozititstheorem wurde 1853 von Hermann von Helmholtz beschrieben [97].
Es beschreibt, dass in einem linearen passiven System “Ursache” und "Wirkung”
vertauscht werden konnen, ohne dass sich der "Kalibrierfaktor” zwischen Ursache
und Wirkung dabei dndert [98].

Um herauszubekommen, ob die im Gewebe durch die Erregerspule induzierte Strom-
dicht einen Beitrag zum Messsignal in der Messspule liefert, wird daher das Skalar-
produkt zweier Stromdichteverteilungen J. und J,, berechnet. J, ist dabei die im
Gewebe durch die Erregerspule induzierte Stromdichte (wie im Experiment) und
Jo ist eine Stromdichteverteilung, die durch einen gedachten "Erregerstrom” in der
Messspule im Gewebe induziert wiirde. Fiir homogene Materialen kénnen auch die
dazugehorigen elektrischen Feldstédrken E, und E.,, verwendet werden. Damit ergibt
sich fiir die Sensitivitiat S [99]:

— =

S jejm x B E,, (5.1)

Abbildung 5.1 zeigt eine Erregerspule L, und zwei Messspulen L,; und L5, mit ei-
nem Medium welches eine homogene und konstante Leitfdhigkeit hat. Die elektrische
Stromdichteverteilung J wird durch die Pfeile wiedergegeben. Da die Stromdichten
der Erregerspule und der Messspule L,,; senkrecht zueinander sind, ist das Ska-
larprodukt Null. Die Stromdichten der Messspule L, und der Erregerspule sind
parallel und das Skalarprodukt ist maximal.

5.3 Berechnung der Sensitivititsmatrix iiber die
numerische Methode
Bei der numerischen Berechnungsmethode der Sensitivitdtsmatrix wird das Volumen

abgetastet und fiir jedes Bildvoxel wird nacheinander die Vorwirtsrechnung durch-
gefithrt. Die Messdaten zu jedem Bildvoxel werden dann in einer Matrix abgelegt.
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L

ml

Abb. 5.1: Schnitt durch ein Gewebe. Es sind die Stromdichten der Er-
regerspule eingezeichnet. Weiter werden die Stromdichten gezeigt, welche
entstehen, wenn die Messspulen als Erregerspule verwendet werden.

Abbildung 5.2 zeigt ein zu berechnendes Volumen in der Aufsicht. Die Voxel sind die
kleinsten Volumenelemente fiir die Berechnung. Beispielsweise sind im Finite Diffe-
renzenverfahren die Voxel die Knotenpunkte (siehe Kap. 4.3). Jedes Voxel kann mit
verschieden Materialeigenschaften gefiillt werden. Am einfachsten wird dies durch
die Einfithrung von Materialklassen beschrieben. Dabei wird jeder Materialklasse
eine bestimmte Leitfahigkeit und Permittivitit zugewiesen. Ein Bildvoxel ist ein
Gebiet, welches mehrere Voxel fiir die Berechnung zusammenfasst. Die Anzahl der
Bildvoxel gibt spéter die Auflosung des Bildes wieder. Zur Berechnung von Sensiti-
vitdtsmatrizen unterscheidet man zwei Fille. Die Berechnung kann

e im freien Raum

e im leitfahigen Hintergrund

durchgefiihrt werden. Bei einer Berechnung der Sensitivitéit im freien Raum werden
alle Voxel mit der Materialklasse Vakuum gefiillt und nur ein Bildvoxel mit einer an-
deren Materialklasse gefiillt. Sensitivitdtsmatrizen mit einem leitfahigen Hintergrund
werden berechnet, indem alle Bildvoxel z. B. die Leitfahigkeit o = 1 % haben. Dem
Bildvoxel, fiir dessen Eintrag in der Sensitivitéitsmatrix die Berechnung durchgefiihrt
wird, wird eine Leitfahigkeit von z. B. 110%=1, 1 % zugewiesen. Diese Art der Be-
rechnung entspricht einer Linearisierung um eine bestimmte Leitfahigkeit, in diesem
Fall 1 % Um eine vollstéandige Sensitivitdtsmatrix zu erhalten wird die Berechnung
nacheinander fiir jedes Bildvoxel und fiir jede Spulenkonfiguration durchgefiihrt.
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Bildvoxel *— Rand Gewebe-
klasse O

Voxel fiir die >
Kalkulation

Abb. 5.2: Klassische numerische Berechnungsmethode der Sensitivitédtsma-
trix. Das grau hinterlegte Voxel wird fiir die Kalkulation verwendet. Meh-
rere Voxel ergeben ein Bildvoxel. Das Bildvoxel, welches fiir den Eintrag in
der Sensitivitdtsmatrix verandert wird, hat eine andere Leitfdhigkeit als die
anderen.

5.4 Singulidre Wertezerlegung SVD und Filterfunk-
tionen bei linearisierten Problemen

Fiir die Darstellung von Bildern aus den Messdaten, ist es erforderlich das sogenannte
Inverse Problem zu l6sen. Hierbei wird zunéchst das Vorwértsproblem gelost. Im
Falle eines linearen Ansatzes wird es in der Form

ST=1b (5.2)

dargestellt. Dabei stellt ¥ den Leitfahigkeitsvektor und b den Messvektor dar. Die
magnetisch induktive Impedanzmessung ist allerdings kein lineares Problem. Auf der
Basis anatomischer Gegebenheiten, z. B. eines Magnet-Resonanz-Datensatzss oder
eines Ultraschall-Bildes, und der Kenntnis der elektrischen Materialeigenschaften
aus der Literatur kann eine Linearisierung vorgenommen werden [100]. Bei einem
Phantom ist ebenfalls die Leitfihigkeit bekannt und es kann um kleine Anderungs-
werte linearisiert werden. In dieser Arbeit wird ein linearer Ansatz gewéhlt, um das
Prinzip und die Machbarkeit zu zeigen.

Gleichung (5.2) ldsst sich nach 7 auflosen, wenn die Matrix S invertierbar ist:
# = S~1b. Die Invertierung der Sensitivitdtsmatrix lésst sich mit der singulédren
Wertezerlegung (SVD?) durchfiihren. Sie ist ein mathematisches Hilfsmittel fiir die
Eigenwertzerlegung und berechnet die Pseudoinverse einer Matrix. Dabei wird die

2aus dem Englischen singular value decomposition
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m x n dimensionale Matrix S als ein Produkt der Matrix U, W und VT dargestellt.

w1 0 0
T 0 Wa 0
(mxmn) (mxn) (nxn) (nxn)

Die Singuldrwerte w; werden so sortiert, dass sie mit steigendem Index fallen. Bei
grofen Singuldrwerten wird der zugehorige Basisvektor im Quellraum (ein Muster
von Bildvoxel) gut im Messraum abgebildet. Je stérker die Singuldrwerte abfallen,
desto weniger Basisvektoren konnen am Ende durch die Messung abgebildet werden.
Die Pseudoinverse berechnet sich zu:

S~ = Vdiag ( L ) Ut (5.4)
Wy

Der Kehrwert —- wird bei kleinen Singuldrwerten zu Null gesetzt weil sonst geringe
Schwankungen im Messvektor zu extremen Schwankungen im Leitfdhigkeitsvektor
fithren. Dies entspricht einer Filterfunktion mit Sprungfunktion die als "Truncation”
bezeichnet wird. In der Regularisierungstechnik sind eine Vielzahl von Filterfunk-
tionen bekannt. In der magnetisch induktiven Tomographie werden derzeit Tikonov
Filterfunktionen angewandt [101], welche einer Démpfung der kleinen Singuldrwerte
entsprechen.
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6 Vergleich des analytischen mit
dem FIT Modell unter
Verwendung eines
Gradiometers am (Gewebeblock

6.1 Einleitung

In diesem Kapitel wird das analytische Modell mit dem auf der Finiten Integrations-
technik basierenden Modell, beide aus Kap. 4, verglichen, indem mit beiden Modellen
dieselbe Anordnung simuliert und berechnet wird. Diese Anordnung ist ein axiales
Gradiometer. Der Vergleich soll zeigen, wie gut sich die Modelle zur Beschreibung
von Messungen in der planaren magnetisch induktiven Impedanzmessung eignen.
In Kap. 6.2 erfolgt eine Beschreibung fiir Simulationen am Gewebeblock. Im An-
schluss daran erfolgt eine Untersuchung mit dem analytischen Modell und dem FIT
Modell am dreigeschichteten Medium. Zu Beginn wird an einer Schicht untersucht in-
wieweit die Dicke der Schicht und der Abstand eine Rolle spielen. Anschlieffend wer-
den drei Schichten unterschiedlicher Leitfihigkeit (Haut, Fett und Muskel) zusam-
mengesetzt. Um anatomische Gegebenheiten zu beriicksichtigen wird zum Schluss
mit dem FIT Modell ein anatomischer Datensatz untersucht.

In Kap. 6.4 werden die Ergebnisse dieses Kapitels zusammengefasst und diskutiert.

6.2 Materialien und Methoden

6.2.1 Sensoranordnung am homogenen Gewebeblock

Abbildung 6.1 zeigt die verwendete Sensoranordnung. Es werden Rechteckspulen mit
einer Kantenldnge k£ von 10 mm verwendet. Die Rechteckform erlaubt eine einfache
Darstellung sowohl in der analytischen Berechnung als auch im Netz fiir die FIT.
Der Erregerstrom I, betrégt 1 A. Gemessen wird mit einer Gradiometeranordnung.
Der Abstand der Messspulen betragt 5 mm von der Erregerspule L.. Der Gewebe-
block hat einen Abstand von 5 mm von der unteren Messspule L,,, und befindet
sich unterhalb des Sensors. Die Ausdehnung des Gewebeblocks betrégt 30 mm in
jede Richtung und hat eine Hohe von 30 mm. Fiir Berechnungen am homogenen
Gewebeblock ist er vollstdandig ausgefiillt, d. h. die Unterteilung in Haut, Fett und
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Lmo
S
L, =
L., =s
o
Medium

Muskel g Sensor.
z y

L.

Abb. 6.1: Sensoranordnung fiir simulierte Messungen am Gewebeblock. Die
Spulen werden als Rechteckspulen dargestellt. (a) Die mittlere Spule ist die
Erregerspule L., die obere L,,, und die untere L,,, Spule sind die Messspu-
len, welche als Gradiometer zusammengeschaltet werden. Das Gewebe ist
in drei Schichten aufgeteilt. (b) zeigt die Aufsicht. Die gestrichelte Linie
symbolisiert die Position der Gewebeleiterschleife.

(a) (b)

Muskel entfillt und der ganze Block wird mit einer Gewebeklasse gefiillt.

Der erste Schritt beinhaltet die Berechnungen mit dem analytischen Modell. Fiir die
Berechnungen wird das Mathematikprogramm Mathematica [102] verwendet. Im
zweiten Schritt werden die Ergebnisse mit den Ergebnisses des FIT Modells vergli-
chen. Die bei der FIT notwendige Diskretisierung des Feldraums in Voxel erfolgt mit
einer Kantenldnge von 0,5 mm. Das Volumen, in dem die Berechnung durchgefiihrt
wird, hat eine Breite und Tiefe von 5 cm und eine Héhe von 8 cm. Daraus ergeben
sich ca. 1,8 - 10° Gitterpunkte.

6.2.2 Dreigeschichtetes Medium

In einem dreigeschichteten Medium wird untersucht, wieviel Prozent des Signals
jeweils aus den einzelnen Schichten stammen. Um in die Problematik einzufiihren
wird folgendes Gedankenexperiment durchgefiihrt: Nimmt man jeweils einen Gewe-
beblock aus Haut-, Fett- oder Muskelgewebe der homogenen ist, so erwartet man
mit den Leitfahigkeiten aus Tab. 3.1 aus Kap. 3.6 bei 500 kHz Anteile von ca. 1%
(Haut-), 9% (Fett-) und 90% (Muskelschicht) von der Summe der drei gemessenen
Spannungen. Reduziert man die Gewebeblocke zu Schichten wie in Abb. 6.1 (a) miis-
sen Uberlegungen zur Beriicksichtigung der Dicke d und des Abstands z der Schicht
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o=1S/m
d=2cm
o=1S/m o=1S/m o=1S/m z=12cm
d=02cm d=1cm d=15cm
z=12cm z=12cm z=12cm
(a) Variable Dicke
o=1S/m
d=2cm o=1S/m
z=1cm d=2cm o=1S/m
z=1,7cm d=2cm o=1S/m
z=24cm d=2cm
z=32cm

(b) Variabler Abstand

Abb. 6.2: Skizze zur Simulation mit unterschiedlichen Dicken und unter-
schiedlichen Absténden. Die Abbildungen zeigen die Spulen und den Gewe-
beblock von der Seite. (a) Der Abstand von der Schicht zur Erregerspule ist
tiberall konstant 1,2 cm. Die Dicke variiert zwischen 0,2 cm und 2 cm. (b)
Die Dicke der Schicht ist {iberall 2 cm. Der Abstand variiert zwischen 1 cm
und 3,2 cm.

zum Sensor angestellt werden. Die Hautschicht ist beispielsweise sehr diinn und hat
daher ein geringeres Volumen. Auf der anderen Seite liegt die Hautschicht am néch-
sten zum Sensor und kann daher einen gréfferen Anteil zum Signal beitragen.

Um den Einfluss der Parameter d und z einer Schicht auf das Messsignal heraus-
zufinden, werden in Kap. 6.3.2.1 die Schichten in Dicke und Abstand zum Sensor
schrittweise variiert und die Messsignale ermittelt. Dazu wird eine Schicht mit der
Leitfahigkeit 1 % in den in Abb. 6.2 abgebildeten Varianten verwendet. Die Erre-
gerfrequenz betrégt bei allen Simulationen 500 kHz.

Die Funktionen, welche vereinfachte Funktionen aus den analytischen Beschreibun-
gen sind, werden mit der Gnuplot-Implementierung eines Least-Squares Marquardt-
Levenberg Algorithmus [103] an Messwerte, welche durch die FIT Simulation ermit-
telt werden, angenéhert.
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(a)

Abb. 6.3: (a) zeigt den Thorax mit Arm und ein Gewebestiick aus dem
MEET Man. (b) zeigt das gleiche Gewebestiick. Die Abmessung des Gewe-
bestiicks ist ein Wiirfel der Kantenldnge von 3 cm.

In Kap. 6.3.2.2 werden die Schichten verschiedener Leitfdhigkeiten zu einem dreige-
schichteten Medium zusammengefasst (Abb. 6.1 (a)). Es werden die Gewebeklassen
Haut, Fett und Muskel verwendet. Die Schichtdicke der Haut betrédgt 2 mm, die
Schichtdicke von Fett 5 mm. Das restliche Volumen ist Muskel. Fiir die Simula-
tion werden die Leitfdhigkeiten aus Tab. 3.1 aus Kap. 3.6.1 verwendet. Diese Werte
stammen aus der Literatur [1]. Es kommt gelegen, dass die zum Sensor am néchsten
liegende Schicht, also die Hautschicht, die geringste Leitfahigkeit hat. Muskelgewebe
hat die hochste Leitfahigkeit der drei Schichten. Diese physiologische Eigenschaft der
Anordnung ist giinstig, denn es konnen die tieferen Schichten nicht von den héheren
Schichten ausgeblendet werden.

6.2.3 Anatomisches Modell

Zum Schluss erfolgt eine Simulation unter Verwendung eines anatomischen Modells.
Als anatomisches Modell wird ein Stiick des MEET Man! Datensatzes aus dem
Oberarm verwendet (Abb. 6.3). Dieser Datensatz beinhaltet 56 Gewebeklassen die
segmentiert und quantifiziert sind [83]. Tabelle 3.1 aus Kap. 3.6.1 gibt die Leitfa-
higkeit wieder, die in den Simulationen verwendet wird. Dabei werden zum dreige-

laus dem Englischen: models for simulation of electromagnetic, elastomechanic and thermal

behaviour of Man
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Abb. 6.4: Primére magnetische Flussdichte berechnet mit dem analytischen
Modell. Es ist die z—Komponente dargestellt. Der Abstand von der Erreger-
spule ist in (a) und (b) variiert.

schichteten Medium zusétzlich die Gewebeklassen Knochen, Knochenmark und Blut
hinzugefiigt. Durch die anatomischen Gegebenheiten hat jede Schicht ihre individu-
elle und in sich variierende Starke und ist daher nicht mehr gleichméfig dick. Abbil-
dung 6.3 (a) zeigt einen Ausschnitt des MEET Man Datensatzes. Abbildung 6.3 (b)
zeigt das verwendete Gewebestiick mit Sensor. Das anatomische Modell ist grober
aufgelost als das numerische Modell. Deshalb wird jedes MEET Man Voxel in acht
Simulationsvoxel geteilt.

6.3 Ergebnisse

6.3.1 Simulationsergebnisse am homogenen Gewebe

Mit den Gleichungen aus Kap. 4.2 kann die magnetische Flussdichte berechnet wer-
den. Abbildung 6.4 zeigt die z-Komponente der berechneten magnetischen Fluss-
dichte Bzpim. In Abb. 6.4 (a) ist die Stérke von Bz, in der unmittelbaren Néhe
zum Sensor dargestellt. Aus diesem Grund sind die Leiterschleife und Sensorgeo-
metrie gut in Bzy, zu erkennen. Je grofer der Abstand wird (Abb. 6.4 (a) und
(b)), desto schwécher und desto verschmierter ist die magnetische Flussdichte. Ab-
bildung 6.4 (b) zeigt die Flussdichte in Héhe der Messspulen.

Mit (4.5) und (4.6) wird der Fluss durch die obere Spule @ ;. ;, und die untere
Spule @,;,, y, aus der priméren Feldstérke berechnet. Daraus lisst sich dann die
induzierte Spannung in der oberen Spule U, i, o und unteren Spule U
berechnen. Tabelle 6.1 zeigt die berechneten Gréfien.

Mit (4.7) und (4.8) wird die Stromdichte j_, gy M Gewebe berechnet. Abbildung 6.5
zeigt die elektrische Stromdichte in der x-Ebene bei verschiedenen Tiefen. Die x—Achse
gibt den horizontalen Abstand von der Erregerspulenkante (Abb. 4.3) wieder. Die

me,prim,un
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Tab. 6.1: Ergebnisse bei einer Simulation am homogenen Gewebeblock mit
1 % Es sind die Ergebnisse der analytischen Modellierung und der FIT
Modellierung dargestellt.

analytisch FIT
Re (@, im.un) (W] 3,22-1077 [ 3,22-107°
Im (Uppe primoun) [V] bei 500 kHz | 1,01-1072 | 9.92- 1073
Im (Upe priman) [V] bei 1 MHz | 2,02-1072 | 1,98 102
I (J_ 445 mae) [-4] bei 500 kHz | 8,93-1072 | 8,47 - 1072

I (J 0 ) [4] bei 1 MHz | 1,79-107" | 1,69 - 10"
Im (I.qq,) [A] bei 500 kHz 7,82-107% | 6,57-107°
Im (I 44,) [A] bei 1 MHz 1,56-107° | 1,31-107°

Re (Uppeosex) [V] bei 500 kHz | 6,59-1077 | 7,81-107°
Re (Uppeoser) [V] bei 1 MHz | 2,64-107% | 3,13-1078

Re (Uppeqser) [V] bei 500 kHz | 5,15-107% | 3,67 - 1078

Re (Upenser) [V] bei 1 MHz | 2,06-1077 | 1,47-10°7

Re (Ugraqsex) [V] bei 500 kHz | 4,49-107% | 2,88-107°

Re (U adser) [V] bei 1 MHz | 1,80-1077 | 1,16-10°7
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ADbb. 6.5: Verlauf der elektrische Stromdichte in der x—Ebene.

positive Achse befindet sich innerhalb der Leiterschleife und die negative Achse be-
zeichnet Werte auerhalb der Leiterschleife. Fiir die Gewebeleitfahigkeit o wird in
diesem Beispiel 1 % und fiir die Erregerfrequenz 1 MHz verwendet. Die Stromdichte
ist von der Tiefe abhéngig. Zusétzlich ist zu sehen, dass das Maximum der Strom-
dichte mit wachsender Tiefe nach auflen wandert. Im Spulenmittelpunkt ¢ = g ver-
schwindet die Stromdichte génzlich. Die Stromdichteverteilung wird in der weiteren
Berechnung als Stromfaden modelliert der in den Ort des Maximums der Strom-
dichteverteilung gelegt wird. Der Gesamtstrom wird durch Integration iiber die Ge-
webefldche ermittelt. Das Maximum der Stromdichte Jea dy,max betrigt 8,93 - 1072
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% an der Stelle ( = —2,6 mm. Da ( negativ ist, ist diese Position auflerhalb der
Erregerschleife. Durch die Integration iiber die halbe Gewebefliche, von der Mitte
bis zum Rand, wird der Gewebestrom [ 44, ermittelt, welcher in Tab. 6.1 dargestellt
ist.

Im Folgenden wird auf das Finden des Maximums und die Integration im Einzelnen
verzichtet, um eine analytische Losung beizubehalten. Stattdessen wird (4.11) ange-
wandt. Fiir die Stromdichte wird der Wert an der Stelle ( = 0 verwendet und eine
Fliche von 82 mm? eingesetzt. Daraus resultiert ein Strom von 1,0175-107% A bei
1 MHz. Dieser Wert ist etwas geringer als der {iber die Integration erhaltene Wert.
Der geringere Wert ist realistischer, da die Stromdichte aus einer tieferen Ebene
weniger zu den sekundéren Messgroflen beitrégt.

Mit diesem Strom werden die sekundédren Groflen berechnet, welche in Tab. 6.1
reprasentiert werden. Dabei erfolgt eine Aufteilung in die obere induzierte sekundére
Messspannung U, . und die untere induzierte sekundére Messspannung U, . cok-
Die Gradiometerspannung U, ,q «x €rrechnet sich aus der Differenz der Signale der
beiden Messspulen.

Abbildung 6.6 zeigt die berechneten Sekundéargréfien in Abhéngigkeit von der Fre-
quenz und der Leitfdhigkeit. In Abb. 6.6 (a) sind die analytischen Losungen und
in Abb. 6.6 (b) die Losungen welche mit der FIT ermittelt werden zu sehen. Ab-
bildung 6.6 (c) zeigt die sekundédre Messgrofie bei einer konstanten Erregerfrequenz
von 500 kHz. Eine Darstellung bei einer konstanten Leitfdhigkeit, hier von 1 % und
5 2 erfolgt in Abb. 6.6 (e).

Die Ergebnisse in der Simulation mit der FIT sind in Tab. 6.1 in der rechten Spalte zu
sehen. Der Fluss @ ;. berechnet sich tiber die Flachenintegration der magnetischen
Flussdichte. Die primére induzierte Spannung U, i, Wird bei einer Simulation
ohne Gewebe mit (4.23) ermittelt. Anschlielend erfolgen Simulationen bei verschie-
denen Frequenzen und mit einem homogenen Gewebeblock. Die Leitfdhigkeit wird
anschlieend ebenfalls variiert. In Tab. 6.1 werden durch die Auswertung des Real-
teils die sekundéren induzierten Messspannungen ermittelt.

Der Gewebestrom [,44, wird durch das Umlaufintegral aus (4.24) berechnet. Hier-
fiir wird nur der Imaginédranteil verwendet. Abbildung 6.6 (b) gibt die berechneten
Sekundérgroffen in Abhéngigkeit von der Frequenz und der Leitfahigkeit wieder. In
der rechten Spalte zeigt Abb. 6.6 (d) wie in (c) die sekundére Messgrofie bei einer
konstanten Erregerfrequenz von 1 MHz. Eine Darstellung bei einer konstanten Leit-
téhigkeit von 1 % und 5 % erfolgt in Abb. 6.6 (f). Hieraus ist zu sehen, dass sich die
sekundéire Spannung linear zur Leitfahigkeit und quadratisch zur Frequenz verhélt.

6.3.2 Simulationsergebnisse am dreigeschichteten Medium
6.3.2.1 Der Einfluss von Dicke und Abstand einer Gewebeschicht

Betrachtet man die Stromdichteverteilung in einem dreigeschichteten Medium
(Abb. 6.8) ist nachzuvollziehen, dass bei kleinen Dicken der zu vermessenden Schicht
die Wirbelstréme geringen Raum haben sich auszubreiten. Es besteht daher eine
Abhéngigkeit zwischen dem Messsignal und der Dicke der Schicht. Das analytische
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Abb. 6.6: Imagindranteil der induzierten Spannung des Gradiometers bei
Simulationen am homogenen Gewebeblock. Die linke Seite zeigt die analy-
tischen Losungen und die rechte Spalte zeigt die Losungen mit der FIT. (a)
und (b) zeigen einen 3D Plot in Abhéngigkeit von der Frequenz und der
Leitfdhigkeit. In (c¢) und (d) ist die Linearitét beziiglich o bei f = 500 kHz
zu sehen. In (e) und (f) ist der quadratische Zusammenhang der Frequenz
zu sehen.
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Abb. 6.7: Ergebnisse von vier Simulationen mit einer leitfahigen Schicht
als zu vermessendes Medium (0 = 1 £). (a) Der Abstand von der Schicht
zur Erregerspule ist iiberall konstant 1,2 cm. Die Dicke variiert zwischen
0,2 cm und 2 cm. (b) Die Dicke der Schicht ist iiberall sehr gro8, so dass
diese keinen Einfluss auf das Ergebnis hat. Der Abstand variiert zwischen
1 cm und 3,2 cm.

Modell legt einen exponentiellen Verlauf dieses Zusammenhangs nahe. Im Grenzfall,
wenn die Dicke sehr grofler Werte aufweist, muss ein weiteres Ansteigen der Dicke
einen immer kleineren Beitrag zum Signal leisten. Abbildung 6.7 (a) zeigt das Ergeb-
nis von vier verschiedenen Simulationen mit konstantem Abstand 2z und variabler
Dicke d (s. Abb. 6.2 (a)). Die gefundene Funktion hat folgende Form:

Ugad ek = —2,31- 1075 7704 4 2,376 10" (6.1)

Sie gibt die zu erwartende sekundéire Gradiometerspannung im Sensor in Abhéngig-
keit von d an. Die Summe der Fehlerquadrate betrigt 8,3 - 10723, In (6.1) wird die
Dicke in Meter eingesetzt.

Abbildung 6.7 (b) zeigt die Ergebnisse von vier Simulationen mit unterschiedlichem
Abstand der zu vermessenden Schicht zur Erregerspule des Sensors (s. Abb. 6.2 (b)).
Die Funktion muss bei sehr groffem Abstand immer kleiner werden und schliefllich
gegen Null gehen, da ein sehr weit entferntes Objekt keinen Beitrag zum Signal
leistet. Die gefundene Funktion hat folgende Form:

Upad = 9 - 1077 . ¢ 730092 6.2
grad

Sie gibt die sekundére Gradiometerspannung an, welche am Sensor gemessen wird
- in Abhiingigkeit von z. Die Summe der Fehlerquadrate betriigt 1-1072°. In (6.2)
muss der Abstand in Meter eingesetzt werden.

Mit den Kenntnissen aus (6.1) und (6.2) kann das Gedankenexperiment aus
Kap. 6.2.2 weitergefiihrt werden. Es ergibt sich ein Signalanteil von 2,6% aus der
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Abb. 6.8: Stromdichte im dreigeschichteten Medium. Die maximale Strom-
dichte betrigt 3- 1072 4.

Haut-, 24,7% aus dem Fett- und 72,6% aus der Muskelschicht. Im folgenden Ka-
pitel soll eine Simulation an drei homogenen Schichten erfolgen, um die Werte des
Gedankenexperiments zu iiberpriifen.

6.3.2.2 Simulation an drei homogenen Schichten

Es erfolgt eine Betrachtung der Ergebnisse bei einer Erregerfrequenz von 500 kHz
und 1 MHz durch das Modell basierend auf der Finite Integrationstechnik und dem
analytischen Modell. Im analytischen Modell wird die Integration iiber die Fléche
und das Finden des Maximums der elektrischen Stromdichte gew#hlt (Abb. 4.2 aus
Kap. 4.2). Abbildung 6.8 zeigt die elektrische Stromdichte bei 500 kHz im Gewebe
unter Verwendung des analytischen Modells. In Abb. 6.8 ist zu sehen, dass das
Maximum der Stromdichte im Muskelgewebe liegt. Die Aufteilung in die einzelnen
Komponenten erfolgt in Tab. 6.2.

Unter der Verwendung des Finite Integrations Modell kommt der gréfite Anteil mit
ca. 70% des Signals wie zu erwarten aus dem Muskelgewebe. Da der Abstand der
Muskelschicht grofler ist, vergrofiert sich der Signalanteil aus der Hautschicht, und
verringert sich der Anteil aus der Muskelschicht gegeniiber dem Gedankenexperiment
aus Kap. 6.2.2. Bei Einbeziehung von Dicke und Abstand erweisen sich die Werte
des Gedankenexperiments als passend. Unter Verwendung des analytischen Modells
kommt der grofite Anteil ebenfalls aus der Muskelschicht, allerdings stimmen die
Prozentanteile nicht exakt mit den Ergebnissen aus der FIT Simulation iiberein.
Die Spektroskopie, d. h. das Messen mit verschieden Frequenzen, ergibt die M6glich-
keit die Prozentanteile durch die frequenzabhéngigen Leitfdhigkeiten zu verschieben.
Der Signalanteil bei 1 MHz verschiebt sich zugunsten der Hautschicht (Tab. 6.2).

6.3.3 Simulationsergebnisse am anatomischen Modell

In diesem Abschnitt wird das anatomische Modell fiir die Simulation verwendet.
Abb. 6.9 zeigt den Imagindranteil der elektrischen Stromdichte in der x—y—Ebene
in verschiedenen Tiefen. Die oberste Schicht ist in Abb. 6.9 (a) dargestellt. Diese
Schicht liegt direkt unterhalb des Sensors. Wegen der natiirlichen Anatomie der
Haut ist diese Schicht nicht glatt und es fehlen einige Stiicke. Die Grofie der Pfeile
spiegelt den Betrag der elektrischen Stromdichte wider. Dabei werden in Abb. 6.9 (a)
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Tab. 6.2: Spannungswerte in V bei einer Simulation am dreigeschichteten
Medium. Dabei werden die Ergebnisse der analytischen Modellierung und
der FIT Modellierung dargestellt. In den Zeilen "Haut, Fett und Muskel” ist
der Beitrag zum Messsignal aus den entsprechenden Gewebeklassen ange-

geben.
Frequenz 500 kHz
Schicht oben unten Gradio %
Gesamt 6,27-1071° | 2,67-107% | 2,04-107° | 100
Haut 1,53-107 | 7,62-107' | 6,09- 10~ | 2,98
Fett 1,45-1071° | 6,60- 10719 | 5,15-10710 | 25,2
E Muskel 4,66-1071 | 1,93-1072 | 1,46-107% | 71,6
F | Frequenz 1 MHz
Schicht oben unten Gradio %
Gesamt 2,87-1077 | 1,23-1078 | 9,43-107Y | 100
Haut 1,81-1071° 1 9,09-10719 | 7,28 -10710 | 7.72
Fett 5,81-1071 | 2,66-1072 | 2,07-107Y | 22,0
Muskel 2,11-107° | 8,72-1072 | 6,61-107° | 70,1
Frequenz 500 kHz
Schicht oben unten Gradio %
Gesamt | 3,08-10°° | 9.65-109 | 6,58-10"7 | 100
Haut 1,91-107* | 1,05-10719 | 8,58 -10"* | 1,3
S | Fett 2,69-10710 | 1,18-107° | 9,07-10710 | 138
'i Muskel 2,79-107° | 8,37-1072 | 5,59-107Y | 84,9
= | Frequenz 1 MHz
S | Schicht oben unten Gradio %
Gesamt | 1,39-107% | 4,38107% [ 2,99-10~% | 100
Haut 2.32.10710 | 1.27-10° | 1,04-107° | 3,5
Fett 1,08-10720 | 4,74-107° | 3,65-10° | 12,2
Muskel 1,26-107% | 3,78-107% | 2,52-107% | 84,3

75

bis Abb. 6.9 (c) verschiedene Skalierungsfaktoren verwendet. Abbildung 6.9 (b) zeigt
eine Schicht unterhalb der Haut. Die elektrische Stromdichte ist durch die héhere
Leitfdhigkeit im Fett hoher als in der Haut. In Abb. 6.9 (c) ist ein Gebiet mit
Skelettmuskel, Knochen und Knochenmark zu sehen.
Abbildung 6.10 représentiert die Stromdichteverteilung in der y—z—Ebene. Das Maxi-
mum ist trotz des groBleren Abstands zur Erregerspule im Muskelgewebe zu finden.
Durch die natiirliche Anatomie ist die Stromdichte nicht so symmetrisch wie in
Kap. 6.3.2.2 bei Untersuchungen am dreigeschichteten Medium.
Eine Untersuchung der einzelnen Komponenten erfolgt in Tab. 6.3. Bei den Simula-
tionsergebnissen "Muskel pur” werden fiir Knochen, Knochenmark und Blut die di-
elektrischen Eigenschaften von Knochen verwendet. D. h. die Gewebeklassen werden
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Abb. 6.9: Die Pfeile geben die Richtung und die Stérke der elektrisch-
en Stromdichte in der Simulation im anatomischen Modell wieder. Dabei
ist ein Schnitt durch die x-y—Ebene zu sehen. Die Farben représentieren
unterschiedliche Gewebeklassen. Die maximale Stromdichte der Stromdich-
tepfeile ist von Bild zu Bild verschieden und betréigt 3,59 - 10~* 2 in (a),
2,53-107% £ in (b) und 7,01-107* & in (c).
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Abb. 6.10: Stromdichteverteilung in der y-z Ebene unter Verwendung des
anatomischen Modells. Die Farbe repréasentiert die Stiarke der Stromdichte-
verteilung und bewegt sich im Bereich von —9,51-1073 % bis 1,3-1072 %.

ignoriert und durch Muskel ersetzt. Bei den Ergebnissen in der Zeile "Muskel 4+ Rest”
werden Knochen, Knochenmark und Blut mit ihren naturgeméfien dielektrischen Ei-
genschaften verwendet. Die Aufteilung in die drei Schichten zeigt die Analogie zu
den Ergebnissen aus Tab. 6.2. Wie zuvor ist eine Verdnderung der Leitfahigkeits-
verteilung bei unterschiedlichen Frequenzen zu sehen. Der Einfluss des Knochens,
Knochenmarks und Blutes spielt kaum eine Rolle.
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Tab. 6.3: Spannungsanteile in V bei Simulationen unter Verwendung des
anatomischen Modells.

Frequenz 500 kHz

Schicht unten oben Gradio %
Gesamt 8,37-1071 | 3,66-1072 | 2,82-107Y | 100
Haut 8,12-10712 | 4,29-10"" | 3,47-107* | 1,23
Fett 1,71-1071° | 8,33-10719 | 6,63-10710 | 23,5
Muskel 4+ Rest | 6,59 -107° | 2,78 -1072 | 2,12-107° | 75,3
Muskel pur 6,58 .10 | 2,77-1072 | 2,11-107° | 75,0
Frequenz 1 MHz

Schicht unten oben Gradio %
Gesamt 3,76-107Y | 1,64-107% | 1,27-107% | 100
Haut 9,75-107 | 5,20-1071° | 4,22-10719 | 3,34
Fett 6,91-1071 | 3,36-107° | 2,66-1077 | 21,1
Muskel 4+ Rest | 2,97-107° | 1,25-1078 | 9,56-107° | 75,6
Muskel pur 2,96-107% | 1,24-1078 | 9,53-107° | 75,4

6.4 Diskussion und Fazit

6.4.1 Homogener Gewebeblock

Der Vergleich des analytischen Modells mit dem numerischen FIT Modell zeigt in
Tab. 6.1 eine gute Ubereinstimmung der Ergebnisse. Die Wirbelstromberechnung
im analytischen Modell erfolgt allerdings mit einer groben Naherung. Selbst bei
der Integration iiber die Fldche und dem Finden des Maximums wird die rdumliche
Verteilung der Stromdichte zur Berechnung der Sekundérgrofien vernachlissigt. Dies
ldsst sich mit dem semianalytischen Modell basierend auf dem Finite Differenzen
Verfahren aus Kap. 4.3 beheben. Der Vorteil des analytischen Verfahrens ist die
schnelle Abschitzung der zu erwartenden Groflen. So kann eine einfache Geometrie
schnell implementiert und untersucht werden.

Das Modell, basierend auf der Finiten Integrationtechnik, ist genauer und erlaubt
zusétzlich das Untersuchen von sekundiren Effekten wie z. B. den Skineffekt. Wei-
ter erlaubt es Anisotropien zu beriicksichtigen, welche z. B. bei Simulationen am
Herzmuskel wichtig sind. Bei jeder Simulation muss allerdings individuell eine Ab-
schéitzung der Gittergrofien und der Ausdehnung erfolgen.

6.4.2 Dreigeschichtetes Medium

Erwartungsgeméfl hat Dicke und Abstand einen entscheidenden Einfluss auf das
Messsignal. Bei der Untersuchung an einer homogenen Gewebeschicht mit variabler
Dicke bzw. variablem Abstand gehen diese beide Grofen iiber eine Exponentialfunk-
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tion in die Messspannung ein.

Mit Hilfe des gefundenen Abstands und Dickenfunktionen wird eine Vorhersage iiber
den Signalanteil ermdglicht. Eine Simulation an einem dreigeschichteten Medium
bestéitigt dieses Verfahren. In biologischem Gewebe kommt der grofite Anteil des
Messsignals aus dem Muskelgewebe. Der kleinste Anteil stammt aus dem Hautge-
webe. Durch die Spektroskopie, d. h. die Messung bei verschiedenen Frequenzen,
konnen die Signalanteile der einzelnen Schichten im Messsignal verschoben werden.
Durch die Moglichkeit des Messens mit mehrer Sensoren in einer Matrix und der
Auswertung von benachbarten Sensoren oder bei verschiedenen Frequenzen kénnen
mehrere Parameter gefunden werden. Eine solche Untersuchung erfolgt in [104].
Vergleicht man die Ergebnisse des analytischen Modells mit dem Modell der FIT fallt
eine Diskrepanz auf. Der Fehler in der sekundéren integrierten Spannung liegt bei
einem Faktor 1,4 bei Hautgewebe, 1,76 bei Fettgewebe und 3,83 bei Muskelgewebe.
Dieser Fehler hangt mit den bereits erwidhnten Ursachen der Integration zusammen.
Bei Muskelgewebe wird im analytischen Modell iiber die Flache integriert und das
Ergebnis auf die Muskeloberfliiche platziert. Dies verursacht bei grofien Flédchen einen
groflen Fehler. Daraus ergibt sich, dass das analytische Modellierungsverfahren nicht
fiir exakte Erfassungen und komplexere Geometrien geeignet ist. Sie stellt jedoch eine
gute Moglichkeit dar, Abschitzungen schnell durchzufiihren.

6.4.3 Anatomisches Modell

Simulationen am anatomischen Modell zeigen ein dhnliches Verhalten wie Simula-
tionen am dreigeschichteten Medium. Der maximale Anteil des Messsignals stammt
aus der Muskelschicht. Durch Messung mit verschiedenen Frequenzen erfolgt eine
Verschiebung der Signalanteile. Durch die natiirliche Geometrie ist die Stromdichte
nicht symmetrisch wie im vorigen Kapitel.

Zusammenfassend lésst sich sagen, dass die natiirliche Geometrie nahe der Ober-
fldche einen entscheidenden Einfluss auf das Ergebnis hat, und Blut, Knochen und
Knochenmark durch ihre tiefe Lage kaum zu einer Verdnderung im Messsignal bei-
tragen.

In pathologischen Fillen wie z. B. bei Odembildungen oder Fliissigkeitsansamm-
lungen konnen sich starke Anderungen im Gewebe ergeben. Eine Untersuchung ei-
ner lokalen Inhomogenitét in einer Schicht erfolgt mit einer Gradiometermatrix in
Kap. 8.2.2.



7 Verwendung des
Ersatzschaltbildmodells an
einer Gradiometeranordnung

7.1 Einleitung

In diesem Kapitel wird das Ersatzschaltbildmodell (ESB-Modell) angewendet, wel-
ches in Kap. 4.5 beschrieben wird. Im Gegensatz zu der Betrachtung mit dem ana-
lytischen Modell oder den numerischen Modellen werden in diesem Kapitel die Win-
dungszahlen beriicksichtigt und das Modell an eine realistische Messanordnung an-
gepasst. Eine Beschreibung der Anordnung erfolgt im ersten Teilkapitel. Es miissen
die Werte fiir die Induktivitdten, Gegeninduktivitdten und die Kopplungsfaktoren
ermittelt werden. Diese Dimensionierung erfolgt in Kap. 7.2.2. Der Vorteil des ESB-
Modells liegt in der méglichen Beriicksichtigung der Koppelkapazitédten. In Kap. 7.4
erfolgt eine Diskussion der Ergebnisse.

7.2 Materialien und Methoden

7.2.1 Sensoranordnung und Simulationsumgebung

Die Sensoranordnung basiert auf dem Aufbau von [105, 106]. Die Erregerspule hat 22
Windungen und die Messspule ist jeweils mit 11 Windungen in die obere Messspule
und untere Messspule aufgeteilt. Der Abstand von der unteren Gradiometerspule
zur Gewebeoberfliche betrdagt 5 mm. Die Erregerfrequenz liegt bei 1 MHz. Die Ge-
webeleitfahigkeit wird im Bereich von 0-10 % variiert.

7.2.2 Dimensionierung des ESB-Modells

Fiir eine Simulation mit dem ESB-Modell kann nicht ohne weiteres die Angabe
der Gewebeleitfahigkeit verwendet werden. Deshalb erfolgt eine Umrechnung in eine
Induktivitdt und in einen ohmschen Widerstand. Diese Naherung basiert auf der
Anwendung des analytischen Modells aus Kap. 4.2 und erfolgt in der Studienarbeit
[107]. Es wird eine elektrische Stromdichte in einer Leiterschleife im Gewebe berech-
net. Thre Leiterquerschnittfliche A wird mit 8% mm?, also einer Hohe und Breite
von 8 mm, abgeschétzt. Mit der fiir die maximalen Stromdichte berechneten Schlei-
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Abb. 7.1: Sensoranordnung fiir simulierte Messungen am Gewebeblock. Die
Spulen werden als Rechteckspulen dargestellt. (a): Die mittlere Spule ist die
Erregerspule mit 22 Windungen, die obere und die untere Spule sind die
Messspulen jeweils mit 11 Windungen, welche als Gradiometer zusammen-
geschaltet werden. (b) zeigt die Aufsicht. Die gestrichelte Linie symbolisiert
die Position der Gewebeleiterschleife mit einer Windung.

fengrofle wird die Lange [ der betrachteten Leiterschleife von 60,8 mm ermittelt
(Abb. 4.3 Kap. 4.2). So kann mit

o
Ao
die sperzifische Leitfdhigkeit o in einen Widerstand umgerechnet werden. Daraus

berechnet sich mit einer Leitfdhigkeit von 0,5 % ein Widerstand von 1,9 k(2. Der
Leittdhigkeitsbereich von 0,1 - 10 % entspricht dem Widerstandsbereich von ca.:

R (7.1)

0,1k — 10k

Die Selbstinduktion ldsst sich mit dem Strom und dem magnetischen Fluss durch
das Innere der Spule berechnen. Dies wird exemplarisch an der Erregerspule mit
Hilfe des analytischen Modells durchgefiihrt:

L (1) ds.
47 f
Se

|F"_Fse |

o Iz ds.
Le pr— pr— _— B — '2
Lo~ L0 w9y o] (7:2)

Um den Fluss in (7.2) zu berechnen, wird eine fiktive Drahtdicke von 0,5 mm ver-
wendet da sonst das Umlaufintegral nicht konvergiert [80]. Daraus ergibt sich fiir die
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Tab. 7.1: Simulationsparameter fiir das ESB-Modell, welche durch das ana-

lytische Modell ermittelt werden.

‘ Beschreibung ‘ Name ‘ Wert ‘
Induktivitdt der Erregerspule L. 11 pH
Widerstand der Erregerspule R, 100 mS2
Induktivitdt der Gewebespule Ly 2,75 pH
Widerstand der Gewebespule R, | 0,1-10 kQ
Induktivitat der Messspule L 39 nH
Widerstand der Messspule R 50 mS?
Kopplungsfaktor zwischen der Erreger- | FKem; 0,134
spule und den Messspulen
Kopplungsfaktor zwischen der Erreger- | Fkeg 0,054
spule und der Gewebespule
Kopplungsfaktor zwischen der Gewebe- | kgmo 0,017
spule und der oberen Messspule
Kopplungsfaktor zwischen der Gewebe- | Kgmy 0,097
spule und der unteren Messspule
Kapazitédt zwischen der Erregerspule und | Cop; 0,1 pF
den Messspulen

Induktivitat der Erregerspule L, = 11 pH. Die Windungszahl der Spule geht in das
Wegintegral ein. Tabelle 7.1 fasst die ermittelten Werte zusammen. Zur Erregerspu-
le kommt noch ein serieller Vorwiderstand Repe hinzu, mit dem der Erregerstrom

gemessen werden kann.

Die Berechnung der Kopplungsfaktoren erfolgt iiber die magnetischen Fliisse. Es
wird exemplarisch der Kopplungsfaktor ken, zwischen Erregerspule und der oberen
Messspule berechnet. Fiir die Anordnung aus Kap. 7.2.1 ergibt sich mit (4.26) :

o

—emo—Imoe

O

—ee—momo

k:emo

pLe(t) § a5 1Ly () § —5me
47 |Fn777‘se ‘ 4m ‘Fn*FSmo ‘
. Smo Se
/"Lle(t) f dse /"leo(t) § dSmo
47 |Pn—Tse| 4w |7 —Tsmo |
Se Smo

dSmo

§ |Fn7FSmo |
Se

§ dse
‘Fn*FSe |

Smo

d3e

f ‘Fn_FSe I
Se

§ dSmo
IF"_FSmOI
Smo

\

(7.3)

Mit den Werten der Sensoranordnung ergibt sich mit (7.3) ein Kopplungfaktor von
0,133. Vergroflert man den Abstand der Spulen, so werden die Fliisse @,,, und @, .
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Abb. 7.2: Kopplung zwischen Erreger- und Messspule. An der Stelle x = 0
liegt die Erregerspule direkt auf der Messspule wodurch sich der Fall der
idealen Kopplung (k = 1) einstellt.

geringer und mit ihnen der Kopplungsfaktor. Abbildung 7.2 zeigt die Abhéngigkeit
des Kopplungsfaktors vom Abstand der Erreger- zur Messspule.

7.2.3 Umsetzung des ESB-Modells in PSpice

Mit dem Softwareprogramm OrCAD PSpice A /D [108] ist die Modellierung des Ver-
haltens eines elektrischen Schaltkreises mit digitalen und analogen Bauteilen mog-
lich. Fiir die vorliegende Simulation wird eine "transiente” Simulation durchgefiihrt
und anschliefend mittels eines "parametrischen Sweeps” bestimmte Werte im ESB
variiert. Mit Hilfe einer "Performance Analysis” lasst sich der Einfluss des variierten
Parameters auf beliebige Werte darstellen.

Mit Hilfe des ESBs aus Kap. 4.5 und den in Tab. 7.1 aufgefiihrten Werten lasst
sich ein Simulationsmodell in PSpice erstellen. Die Messinduktivitat L,,, Abb. 4.9
Kap. 4.5, wird durch die zwei Messspulen L,,, und L, ersetzt. In der vereinfachten
Simulation werden alle parasitdren Kapazitidten vernachléssigt. Das Messsystem ist
statt mit einem Verstérker hochohmig mit 1 G2 abgeschlossen. Das Gewebe ist
mit 1 GS2 hochohmig geerdet. Abb. 7.3 zeigt das resultierende ESB-Modell fiir die
Simulation mit PSpice.

7.2.4 Simulationsanordnungen

In einer ersten Simulationsanordnung wird das Gradiometer vollstandig abgeglichen,
d. h. die Kopplungsfaktoren kemo und kep, bekommen denselben Wert. Es erfolgt
eine Betrachtung im Zeitbereich im eingeschwungenen Zustand. Die Simulation wird
mehrmals mit variiertem Widerstand R, gestartet (parametrischer Sweep).

In einer zweiten Simulation wird das Gradiometer nicht vollstdndig abgeglichen. Es
gilt kemo # Kemu. Damit wird beriicksichtigt, dass es in der Praxis nicht gelingt, das
Gradiometer vollstdndig abzugleichen.

In der dritten Simulation werden parasitdre Kapazitaten (Abb. 7.3) mit in das ESB
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Abb. 7.3: Ubersicht Ersatzschaltbild in PSpice. Die Induktivitit L. bildet
die Erregerspule, die iiber den Kopplungsfaktor ke, mit der Gewebespule
L, gekoppelt ist. Die Leitfahigkeit des Gewebes wird durch den Widerstand
R, bestimmt. Ober- und unterhalb der Erregerspule sind die Messspulen
abgebildet. Sie sind mit dem Widerstand R, iiber den die Messspannung
abgegriffen wird hochohmig verbunden. Die bei der direkten kapazitiven
Kopplung vorhandenen Kapazitéiten sind gestrichelt eingezeichnet.

aufgenommen.

7.3 Ergebnisse

Abbildung 7.4 zeigt den zeitlichen Verlauf der Strome und Spannungen bei einem
Gewebewiderstand von R, = 2 k2. Der Strom im Gewebe I, ist 90° phasenverscho-
ben zum Erregerstrom I, (Abbildung 7.4 (a)).

Das Gradiometer ist nicht verstimmt, d. h. die Spannung in der oberen Messspule
Uno und der unteren Messspule Uy, sind bis auf den kleinen Anteil des Messsignals
gegenphasig und gleich grof3 (Abb. 7.4 (b)). Dadurch kompensiert sich das primére
Signal vollstandig. Die Messspannung liegt in Phase bzw. 180° verdreht zum Erre-
gerstrom.

Der Laufparameter R, wird nun in 5 Schritten pro Dekade von 0,1 bis 10 k2 va-
riiert. Abbildung 7.5 (a) zeigt den Betrag der Messspannung in Abhéngigkeit vom
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Abb. 7.4: Zeitlicher Verlauf der Strome und Spannungen bei einem Gewe-
bewiderstand von R, = 2 k2. Das Gradiometer ist nicht verstimmt und das
Erregersignal wird dadurch vollsténdig unterdriickt.
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Abb. 7.5: Betrag der Messspannungen in Abhéngigkeit von Gewebewider-
stand R, (a) und Leitfahigkeit (b) ohne Verstimmung der Gradiometerspu-
len. Die maximale Messspannung betragt 16 ©V bei einer Leitfahigkeit von
10 2.
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Abb. 7.6: Messspannungen bei einer kleinen Verstimmung der Gradiome-
terspulen. Der Gewebewiderstand R, wird von 0,1-10 k{2 variiert.

Gewebewiderstand R,. In Abb. 7.5 (b) ist der Zusammenhang in Abhéngigkeit von
der Gewebeleitfihigkeit zu sehen. Die Umrechnung erfolgt mit (7.1). Die Amplitude
der Messspannung sinkt mit steigendem Widerstand.

Im Folgenden erfolgt eine Betrachtung des verstimmten Gradiometers und die Unter-
suchung der Problematik der Messung des Phasenwinkels. In der ersten Simulation
wird die Kopplung der Erregerspule zur unteren Messspule kg, um
Akemu = 1075 erhoht. Abbildung 7.6 zeigt die entstehende Messspannung und den
Erregerstrom I.. Durch das nicht abgeglichene Gradiometer ergibt sich eine Phasen-
verschiebung und eine Anderung in der Amplitude. Um einen Vergleich mit den in
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Abb. 7.7: Phasenverschiebung der Messspannungen bei einem verstimm-
ten Gradiometer in Abhéngigkeit von Leitfihigkeit des Gradiometers bzw.
von dem Gewebewiderstands. (a) und (c) zeigen die Ergebnisse bei einem
schwach verstimmten Gradiometer, (b) und (d) bei einem stark verstimm-
ten Gradiometer. Die Skala in der Ordinate unterscheidet sich in der rechten
Spalte von der in der linken.

dieser Arbeit gezeigten Ergebnissen zu ermdglichen, erfolgt eine Aufteilung in Real-
und Imaginédranteile.

Eine weitere Simulation nimmt eine groflere Verstimmung des Gradiometers vor.
Die Kopplung der Erregerspule zur unteren Messspule wird in diesem Fall um
Akemu = 1074 erhéht. Ein Vergleich der ermittelten Phasenwinkel in Abb. 7.7 zeigt
den starken Einfluss des Gradiometerabgleichs auf den Phasenwinkel zwischen Mess-
signal und Erregerstrom. Die linke Spalte gibt die Ergebnisse bei einer geringen
Verstimmung und die rechte bei einer starken Verstimmung wieder. Durch den star-
ken Einfluss der Leitfahigkeit auf den Phasenwinkel bei einem gering verstimmten
Gradiometer ist die Anderung des Phasenwinkels nicht linear zur Gewebeleitfihig-



7.3. Ergebnisse 87

0.16 0.16 |
0.14 0.14
S 012 S 012
) )
o 0.10 f o 0.10 f
= =
2 008t 2 008t
5 5
& 006t & 006t
cg’ 0.04 | cg’ 0.04 |
0.02 0.02
0.00 0.00
0,1k 5k 10k 0,1k 5k 10k
Widerstand Rg [Q] Widerstand Rg [Q]
(a) Akemu = 10-5 (b) A ke = 10~4
0.16 e — 0.16
Ume - Ume -
0.14 1 0.14
S 012t S 012t
) )
= 010 | = 010 |
= =l
2 008t 2 008t
5 5
& 006t & 006t
cg’ 0.04 cg’ 0.04
0.02 1 0.02
0.00 1 0.00 -
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Leitfihigkeit 6 [S/m] Leitfihigkeit 6 [S/m]
(€) Akemu = 10-5 (d) A ke = 10~4

Abb. 7.8: Imaginérteil bei einem verstimmten Gradiometer. (a) und (c)
zeigen die Ergebnisse bei einem schwach verstimmten Gradiometer und (b)
und (d) bei einem stark verstimmten Gradiometer.

keitsanderung. Diese Nichtlinearitat rithrt von der Arcustangensfunktion her (7.4):

Die Abhéngigkeit des Imaginérteils von der Gewebeleitfdhigkeit o ist linear und
unabhéngig von der Verstimmung (s. Abb. 7.8).

Im Folgenden werden die Ergebnisse unter der Einbeziehung von parasitdren Kapa-
zititen untersucht. Abbildung 7.9 zeigt die Ergebnisse fiir ein um A ke, = 107° ver-
stimmtes Gradiometer. Die Messspannung Abb. 7.9 (b) ist um den Faktor 3,5 grofer
als in Abb. 7.6 ohne kapazitive Kopplungen. Die Auswertung mit einer phasensen-
sitiven Dektektion (Kap. 2.4.4.1) in Real- und Imaginérteil erfolgt in Abb. 7.9 (c)
und (d). Die direkte kapazitive Kopplung macht sich nur im Realteil als konstan-
ter Faktor bemerkbar. Der Imaginérteil ist weiterhin linear von der Leitfahigkeit
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Abb. 7.9: Zeitlicher Verlauf des Erregerstroms (a) und der Messspannungen
(b) bei einem Gewebewiderstand R, = 100 €. Das Gradiometer ist um
A keu = 107° schwach verstimmt. Durch die Kapazititen addiert sich eine
Storspannung auf das Messsignal. Die phasensensitive Detektion und die
Aufteilung in den Real- (¢) und Imaginérteil (d) erlaubt es, den Fehler zu
eliminieren.
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abhéngig.

7.4 Diskussion und Fazit

Mit Hilfe des analytischen Modells kann ein ESB-Modell erstellt werden. Das ana-
lytische Modell wird dabei zur Ermittlung der Fliisse und der daraus entstehenden
Induktivitiaten, als auch der Kopplungsfaktoren herangezogen.

Uber das ESB-Modell lassen sich die Stréme und Spannungen in den Spulen ermit-
teln. Bei einem vollstédndig abgeglichenen Gradiometer erfolgt eine vollige Auslo-
schung des Primérsignals. Eine Anderung der Leitfihigkeit von 10 % bewirkt eine
Anderung im Imaginérteil von 160 uV.

Eine Verstimmung des Gradiometers wirkt sich drastisch auf den Phasenwinkel aus.
Bei einer geringen Verstimmung kommt die nichtlineare Abhéngigkeit des Phasen-
winkels von der Leitfdhigkeit hinzu. Der Imaginérteil der Messspannung bei pha-
sensensitiver Detektion weist diese Nichtlinearitat nicht auf. Bei verschiedenen Ver-
stimmungen bleibt die Abhéngigkeit des Imaginérteils bei 160 ¢V pro 10 % Leitfa-
higkeitséinderung.

Das Einbringen direkter kapazitver Kopplungselemente in das ESB verursacht Sto-
rungen, welche sich nur im Realteil widerspiegeln. Die phasensensitive Detektion und
die Zerlegung in den Real- und Imaginérteil erlaubt es, diesen Effekt zu eliminieren,
was beispielhaft in dieser Arbeit gezeigt wird. Weiterfithrende Untersuchungen und
dazugehorige Messungen sind notwendig, um fundiertere Ergebnisse zu erlangen.
Ein weiterfithrender Schritt erfolgt in der Studienarbeit [107].
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8 Simulationen von Messungen
mit planaren tomographischen
Messsystemen

8.1 Uberblick

In diesem Kapitel werden verschiedene planare tomographische Systeme untersucht.
In [104] erfolgt eine detaillierte Beschreibung der verwendeten Gradiometeranord-
nungen sowie eine numerische Voruntersuchung zur Charakterisierung des verwen-
deten Gitternetzes.

Um verschiedene Anordnungen zu vergleichen, werden eine Gradiometermatrix, eine
klassische B,~Anordnung und eine Normalenanordnung mit jeweils 16 Erregerspulen
untersucht. In Kap. 8.2.1 werden die verwendeten Modelle vorgestellt. Am Beispiel
der Gradiometeranordnung wird eine lokale Inhomogenitat mit der Matrix detek-
tiert.

In weiteren Simulationen werden Messungen zur Reichweite durchgefiihrt wobei ver-
schiedenen Anordnungen miteinander verglichen werden. Hierbei wird statt mit einer
Spule mit vier Spulen angeregt. In Kap. 8.2.4 erfolgt eine weiterfithrende Betrach-
tung zur Sensitivitdt. Zum Schluss erfolgt eine zusammenfassende Betrachtung der
Ergebnisse und deren Diskussion.

8.2 Materialien und Methoden

8.2.1 Modelle der Messanordnungen

Fiir die Simulationen wird das FIT Modell aus Kap. 4.4 verwendet. Die Gittergeo-
metrie muss so gewédhlt werden, dass die 16 Sensoren so weit vom “fernen Rand”
entfernt sind, dass sie jeweils bei derselben Simulationsgeometrie dasselbe Ergebnis
liefern.

Die Sensormatrix ist quadratisch, hat eine Kantenldnge von 7 cm und ist in der Mitte
des simulierten Volumens positioniert. Der Bereich, in welchem Feldverzerrungen
durch Randeffekte keinen Einfluss auf das Simulationsergebnis haben, wird ebenfalls
quadratisch mit 7 cm Kantenlénge angenommen.

Fiir die Simulation wird ein abgestuftes Gitter mit 4 Stufen verwendet. Das Gitter
wird in x- und y-Richtung rdumlich auf eine Kantenldnge von 40 cm ausgedehnt.
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Abb. 8.1: Seiten- und Aufsichten der planaren tomographischen Messan-
ordnungen. Die obere Zeile zeigt die Sensoren in ihrer Anordnung als Matrix
und ihre Nummerierung in der Aufsicht (x—y—Ebene). Die untere Zeile zeigt
die verschiedene Matrizen von der Seite (x—z-Ebene). Die Erregerspulen
sind jeweils gleich platziert. Bei der Gradiometermatrix sind die Messspu-
len iiber und unter der Erregerspule angeordnet. Bei der B,~Matrix sind die
Messspulen unterhalb der Erregerspule und in der Normalenmatrix liegen
die Messspulen in der y—z—Ebene senkrecht zu den Erregerspulen.

Die Gitterzellen im inneren Bereich besitzen eine Kantenldnge von 2 mm.

In der z—Richtung wird eine feinere Diskretisierung verwendet. Im Bereich der Spu-
len ist die Gitterkonstante 1 mm, so dass sich bei der Gradiometeranordnung immer
5 Gitterzellen zwischen zwei Spulen befinden. Es erfolgt eine stérkere Ausdiinnung
der Gitterlinien zum oberen und unteren Rand hin. Um dem grofleren Dichtegradi-
enten des Gitters in z—Richtung gerecht zu werden, werden dort mehr Abstufungen
eingefiihrt als in x- und y-Richtung. Dies ergibt einen weicheren Ubergang, welcher
numerisch einfacher zu handhaben ist. Die rdumliche Ausdehnung in z-Richtung
betriagt ebenfalls 40 cm. Dieser Gittertyp wird in [104] vorgeschlagen und es werden
ebenfalls detaillierte numerische Voruntersuchungen zur Ausdehnung des Gitternet-
zes durchgefiihrt.
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Abb. 8.2: Geometrischer Aufbau des Modells der Gradiometeranordnung.
16 Sensoren bilden eine Sensormatrix. Jeder der 16 Sensoren besteht aus
3 Spulen. In der Mitte des Sensors befindet sich die Erregerspule, dariiber
und darunter die jeweiligen Messspulen. Unter der Sensormatrix ist der Ge-
webeblock zu sehen. Dieser Block besteht aus 3 Schichten, jeweils eine fiir
Haut, eine fiir Fett und eine fiir Muskelgewebe.

Das Gewebe besteht aus einem Block aus 12 x 12 x 12 c¢m. Die Aufteilung des
Gewebes erfolgt wie in Kap. 6.2.2 in die drei Schichten: Haut, Fett und Muskel.
Fiir die folgenden Simulationen stehen 3 Anordnungen zur Verfiigung: Eine Gradio-
metermatrix, eine B,~Matrix und eine Matrix mit B,—Messsensoren, die normal zu
der Erregerspule sind. Abbildung 8.1 zeigt die drei Anordnungen in der Draufsicht
und in der Seitenansicht mit der dazugehorigen Nummerierung. Die Systeme beste-
hen jeweils aus 16 Erregerspulen. Die Erregerspulen haben eine Kantenlédnge von
1 cm. Der horizontale Abstand zwischen den Spulen betrigt jeweils 1 cm von Kante
zu Kante.

Bei der Gradiometermatrix haben die Messspulen einen Abstand von jeweils 5 mm
zur Erregerspule. Die Kantenldnge betrégt ebenfalls 1 cm. Bei der B,—~Anordnung
wird nur die untere Messspule des Gradiometers verwendet. Bei der Normalenanord-
nung stehen die Messspulen senkrecht zur Erregerspule und liegen in der y—z—Ebene.
Der Abstand der Spulen betréigt 0,6 cm in die negative x—Richtung und 0,4 cm in
die positive x-Richtung.
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Abb. 8.3: Lokale Inhomogenitat im Muskel.

Abbildung 8.2 zeigt den geometrischen Aufbau der Gradiometeranordnung der Mess-
anordnung. Uber dem Gewebeblock ist die Sensormatrix zu sehen. Der Gewebeblock
kann unterschiedlich gewéhlt werden. In diesem Beispiel ist ein Gewebeblock beste-
hend aus 3 Schichten mit Haut-, Fett- und Muskelgewebe zu sehen.

8.2.2 Auffinden einer lokalen Inhomogenitit mit der Gra-
diometermatrix

Um den Einfluss einer lokalen Leitfihigkeitsinderung z. B. von einem Odem im
Muskelgewebe zu finden, wird diese in ein dreigeschichtetes Medium integriert. Das
Modell besteht aus Haut-, Fett-, Muskelschicht und aus dem Odem. Die Gewebeklas-
se des Odems wird mit den Materialeigenschaften von Blut gefiillt und kann z. B. ein
Aneurysma symbolisieren. Die drei Schichten sind, wie in Kap. 6.2.2 beschrieben, an-
geordnet. Fiir die Leitfahigkeiten werden die Werteaus Kap. 3.6 Tab. 3.1 fiir 500 kHz
verwendet. Im Muskelgewebe wird dann ein Stiick des Muskelblocks mit der Gewe-
beklasse Blut ersetzt. Abbildung 8.3 zeigt einen Querschnitt durch das Gewebe mit
einer lokalen Inhomogenitiat im Muskel. Mit dem FIT Modell wird untersucht, in-
wieweit diese Inhomogenitéat mit der Gradiometermatrix detektierbar ist.

Ziel dieser Simulation ist es, ein Objekt in einer Gewebeschicht iiber die Lokalisation
von Leitfihigkeitsunterschieden zu detektieren. Dabei stellt sich folgende Frage: Wie
grofl muss ein Gebiet sein, um es bei dieser gegebenen Sensorgeometrie lokalisieren
zu kénnen? Aus diesem Grund wird die Inhomogenitét schrittweise vergrofiert.

Mit dem Begriff Inhomogenitéit wird ein Gebiet bezeichnet, in dem die Leitfdhig-
keit von der in der Umgebung verwendeten Gewebeklasse abweicht. Innerhalb der
Inhomogenitét wird die Leitfihigkeit als konstant angenommen (Abb. 8.3).

Fiir die Simulation erfolgt eine Erregung mit der Erregerspule Lo und die Messung
erfolgt mit den Gradiometern. D. h. es werden sowohl die Nachbarsensoren als auch
die Gradiometer ausgewertet. Bei dieser Messung kann z. B. ein Sensor verwendet
werden, der in der Praxis verschoben wird.

8.2.3 Variable Reichweite verschiedener Sensoranordnungen

Bei der magnetisch induktiven Impedanzmessung ist die Reichweite von dem FEr-
regerspulendurchmesser abhéngig [109]. Dies ldsst sich dadurch erkliren, dass das
Messsystem in den Gebieten mit hoher Wirbelstromdichte die hochste Sensitivitét
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Abb. 8.4: Variation des Abstands. Der Abstand h von der Erregerspule zu
der homogenen Schicht wird schrittweise verschoben.
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Abb. 8.5: Anregung mit einer (a) oder mit mehreren (b) Erregerspulen.
Wenn vier Spulen gleichzeitig zum FErregen verwendet werden, flieit der
Erregerstrom bei zwei aneinanderstoflenden Spulenkanten gegeneinander.
Die daraus resultierende Feldstérke ist dann Null, und es ergibt sich dieselbe
Anordnung wie bei Erregung mit einer Spule gréofleren Durchmessers.

erreicht. Dieses Gebiet ist nicht auf der Spulenachse der Erregerspule sondern in
einem ringférmigen Gebiet um deren Mittelpunkt zu finden. In den tieferen Ge-
webelagen ist die Wirbelstromdichte von geringerer Amplitude und weniger raum-
lich begrenzt. Durch eine Verdoppelung des Spulenumfangs As und damit einer
Vervierfachung der Fliche A (Abb. 8.5) vervierfacht sich in etwa auch der Fluss
(vgl. (4.5)). Die Stromdichte im Gewebe (siehe (4.8)) héngt von der induzierten
Spannung, d. h. von der Fléiche als auch von dem Umfang ab. Damit &ndert ist die
Stromdichte proportional mit -

Um diesen Effekt darzustellen erd wie Abb. 8.4 zeigt, eine Schicht von 5 mm Dicke
mit einer Leitfahigkeit von 0,0132 % verwendet und in der Hohe h variiert. Die
Leittahigkeit entspricht Hautgewebe bei einem 1 MHz. In dieser Simulation betragt
die Erregerfrequenz 1 MHz.

Die Erregung erfolgt entweder mit einer Spule (Abb. 8.5 (a)) oder mit vier Spulen
gleichzeitig. Wenn vier Spulen gleichzeitig zum Erregen verwendet werden, fliefit
der Erregerstrom wie in Abb. 8.5 (b) bei zwei aneinanderstoenden Spulenkanten
gegeneinander. Die daraus resultierende Feldstirke ist dann Null und es ergibt sich
derselbe Effekt, als wiirde mit einer Spule grofleren Durchmessers angeregt werden.
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8.2.4 Sensitivitit verschiedener Sensoranordnungen

In Kap. 5 erfolgen verschiedene Methoden zur Berechnung der Sensitivitéitsmatrix:
Unterschiedliche Anordnungen zu jeweils verschiedenen Messsignalen aus verschie-
denen Gebieten. Ein Sensorpaar aus Erregerspule und Messspule ist in dem Bereich
eines Gebiets sensitiv, aus dem grofle Messsignalanteile stammen. Es gibt Bereiche,
die kaum zum Messsignal beitragen und in denen das entsprechende Spulenpaar
somit insensitiv ist.

Es wird untersucht in welchem Gebiet eine Anderung in der Leitfihigkeit eine starke
Anderung im Messsignal verursacht. In den in diesem Kapitel durchgefiihrten Simu-
lationen erfolgt eine Berechnung der Sensitivitdtsmatrix iiber den Reziprozititsan-
satz unter Verwendung der elektrischen Feldstirke. D. h. es wird die elektrische
Feldstéarke der Erregerspule und die elektrische Feldstéirke, welche die Messspule er-
zeugt, wenn sie als Erregerspule verwendet wird, berechnet. Anschlieflend erfolgt
eine skalare Multiplikation der Felder. Die Betragsbildung erlaubt es abschlieflend,
die Werte als skalare Grofle darzustellen.

8.3 Ergebnisse

8.3.1 Auffinden einer lokalen Inhomogenitit mit der Gra-
diometermatrix

Mit der Gradiometermatrix wird im dreigeschichteten Medium (Abb. 8.3) eine lokale
Inhomogenitét detektiert. Als Inhomogenitat wird der in Kap. 8.2.2 definierte Begriff
verwendet. Um die Messergebnisse besser zu verstehen, werden Referenzmessungen
ohne Inhomogenitéit durchgefiihrt. Diese erlauben es, die Begrenzung des Volumens
in der Sensormatrix zu erfassen. In Abb. 8.6 (a) - (d) sind die Spannungsdifferenzen
zwischen den Messungen mit Inhomogenitdat und ohne Inhomogenitiat dargestellt.
In den Ergebnissen aus Abb. 8.6 (a) - (b) erfolgt eine Erregung mit der Erregerspule
Lego. Die Messung erfolgt mit allen Gradiometern (Ly,11 - Lias). Bei einer kleinen
Inhomogenitét liefert nur das Gradiometer Lo ein deutliches Signal. Bei einer
Inhomogenitét von eine Kantenldnge mit 4 cm erkennt man eine Spannungsénderung
in den Nachbarsensoren.

In Abb. 8.6 (c¢) und (d) erfolgt nacheinander jeweils die Erregung mit einer Er-
regerspule und die Messung mit dem dazugehorigen Gradiometer. Z. B. wird mit
Le1q erregt und mit Ly,;; gemessen. Danach kommt das Spulenpaar Leis Leiz zum
Einsatz, usw. Dieses Verfahren erlaubt in der Praxis die Verwendung eines einzigen
Sensors, der verschoben wird.

Die dazugehorigen Wirbelstrombilder (Abb. 8.6 (e)) zeigen, dass bei einer kleinen
Inhomogenitét die Wirbelstrome um die Inhomogenitét flieen, und dass die Inho-
mogenitit nahezu wirbelstromfrei ist. Eine groBere Inhomogenitidt (Abb. 8.6 (f))
enthélt dagegen das Maximum der Wirbelstromdichte. Abbildung 8.7 représentiert
die Messspannung des Gradiometers in Abhéngigkeit von der Kantenléinge der In-
homogenitéit. Es erfolgt eine Erregung mit der Erregerspule Leoo und eine Messung
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Abb. 8.6: Spannungsdifferenzen bei einer lokalen Inhomogenitét. Es erfolgt
in (a) und (b) eine Erregung mit Leos und eine Messung mit allen Sensoren.
(c) und (d) zeigen die Spannungen bei nacheinander verwendenden von Gra-
diometern. Die Wirbelstrome sind in (e) und (f) dargestellt. Der grofite Pfeil
entspricht dabei einem Wert von 0,20 A/m? in (e) und 0,23 A/m? in (f).
Links sind die Ergebnisse einer Inhomogenitit von 2,25 cm Kantenlédnge,
rechts von 4 ¢m dargestellt.
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Abb. 8.7: Ermittelte Messspannung des Gradiometers bei einer lokalen In-
homogenitdt mit unterschiedlicher Kantenldnge (Abb. 8.3). Es erfolgt eine
Erregung mit der Erregerspule Leos und eine Messung mit dem Gradiometer
Lm22-

mit dem Gradiometer L,,99. Bei sehr kleinen und sehr groflen Inhomogenitéten &n-
dert sich die Messspannung nicht mehr mit der Verdnderung der Kantenldnge der
Inhomogenitét.

8.3.2 Variable Reichweite verschiedener Sensoranordnungen

Zur Untersuchung der Reichweite von verschiedenen Spulenanordnungen wird wie
Abb. 8.4 zeigt, der Abstand h zwischen Erregerspule und Gewebe variiert. Abbil-
dung 8.8 zeigt in der linken Spalte die normierten Spannungen bei einer Erregung
mit einer Spule und bei einer Erregung mit vier Spulen. Rechts sind die unnormier-
ten Spannungen zu sehen. In (a) und (b) erfolgt eine Darstellung der Spannungen
in der Messspule L,99 mit der B,~Anordnung.

In Abb. 8.8 (c¢) und (d) werden die Spannungen im Gradiometer L9, dargestellt,
in (e) und (f) sind die Spannungen der Normalenanordnung in der Messspule Ly,12
zu sehen.

In allen Ergebnissen ist zu sehen, dass die Sensitivitit mit der Tiefe stérker abfillt
wenn mit einer Erregerspule erregt wird. Dieser Effekt ist deutlich sichtbar aber nicht
sehr drastisch. Zusétzlich fillt auf, dass die Gesamtsensitivitéit bei vier Erregerspulen
starker ist als bei einer Erregerspule. Die B,—~Anordnung weist die grofite gesamte
Sensitivitéit auf. Die Normalenanordnung zeigt den geringsten Abfall der normierten

Spannung vom Abstand h (Abb. 8.8 (a), (c) und (e)).

8.3.3 Sensitivitidt verschiedener Sensoranordnungen

Um herauszufinden, in welchem Gebiet eine Anderung in der Leitfahigkeit eine starke
Anderung im Messsignal verursacht, erfolgt eine Darstellung der Sensitivitétsmatrix.
Abbildung 8.9 zeigt den Betrag der Sensitivitdt. In der linken Spalte erfolgt eine
Erregung mit der Spule Legs. In der rechten Spalte erfolgt die Erregung mit vier
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Abb. 8.8: Messspannungen bei verschiedenen Abstédnden h der Erregerspu-
le zur Gewebeoberfliche bei einer Erregerspule (Abb. 8.5 (a)) und bei vier
Erregerspulen (Abb. 8.5 (b)). Die linke Spalte zeigt die normierten Span-
nungen und die rechte Spalte die absoluten Spannungen.
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Abb. 8.9: Sensitivitdtsberechnung iiber den Reziprozitdtsansatz im Ab-
stand h = 1 cm von der Erregerspule in der x-y—Ebene. Die linke Spalte
zeigt die Ergebnisse bei einer Erregerspule und die rechte Spalte bei vier
Erregerspulen. Die obere Zeile reprisentiert die Gradiometeranordnung, die
untere die Normalenanordnung.

Erregerspulen. Der Abstand h von den Erregerspulen betriagt 1 cm. Die Position der
Erregerspulen sind im Bild angedeutet. In der oberen Reihe von Abb. 8.9 erfolgt eine
Betrachtung mit dem Gradiometer L,,99, in der unteren Reihe mit der Normalenspule
Lyy12. Die Position der Messspule ist ebenfalls eingezeichnet.

Die ermittelten Sensitivitdtswerte sind bei der Verwendung von vier Erregerspulen
grofler als bei Verwendung einer Erregerspule. Zusétzlich ist zu sehen, dass sich
bei vier Erregerspulen das kreisférmige Gebiet der einzelnen Erregerspule in ein
Gebiet mit einer anderen Geometrie entwickelt. Bei der Normalenanordnung ist die
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Sensitivitéit in der Ndhe der Messspule am grofiten.

8.4 Diskussion und Fazit

8.4.1 Auffinden einer lokalen Inhomogenitit mit der Gra-
diometermatrix

Das Auffinden einer lokalen Inhomogenitéit mit der Sensormatrix ist ab einer Grofle
von ca. 2 cm Kantenldnge moglich. Wenn die Inhomogenitét zu klein ist, flieen die
Wirbelstrome um das Gebiet der Inhomogenitéat herum. Wenn die Inhomogenitét so
grof} ist, dass simtliche Wirbelstrome in ihr flieen, kann die Vergréferung nicht mit
einem Sensor ermittelt werden. Durch die Verwendung von mehreren Sensoren oder
von mehreren Frequenzbereichen kann ein guter Eindruck von der Kantenlédnge der
Inhomogenitéit gewonnen werden.

8.4.2 Variable Reichweite verschiedener Sensoranordnungen

Die normierten Spannungen Abb. 8.8 (a), (c¢) und (e) fallen mit dem Abstand h
von Erregerspule und Gewebeoberfliche stérker ab wenn nur mit einer Erregerspule
erregt wird, als mit vier Spulen gleichzeitig. Die Unterschiede der normierten Span-
nungen sind deutlich sichtbar aber nicht sehr drastisch. Zusétzlich fallt auf, dass das
Maximum der Messspannungen bei vier Erregerspulen z. B. in der B,~Anordnung
um den Faktor 2 stérker ist als bei einer Erregerspule.

Betrachtet man die rechte Spalte von Abb. 8.8 weist die B,~Anordnung die grof-
te Messspannung auf. Das Problem bei dieser Anordnung ist die unkompensierte
Messanordnung (Kap. 2.2.2) und das primére nicht unterdriickte Messsignal.

Bei der Gradiometeranordnung ist der Unterschied in der maximalen Messspannung
zwischen einer Erregerspule und 4 Erregerspulen nicht so stark ausgeprigt. Dies
kann damit zusammenhéngen, dass das Gradiometer den Gradient der magnetischen
Flussdichte misst.

Die Normalenanordnung zeigt die geringste Abhéngigkeit vom Abstand h. Zusétzlich
nimmt die maximale Spannung bei vier Erregerspulen um mehr als den Faktor 2 zu.
Dies ist dadurch zu erklaren, dass die Wirbelstrome, welche in der negativen x—
Achse flieBen, bei vier Erregerspulen weiter weg sind als bei bei einer Erregerspule
und deshalb die Wirbelstromdichte entsprechend grofler ist.

Zusammenfassend léasst sich sagen, dass die Erregung mit vier Spulen einen Einfluss
auf die Reichweite hat. Weitere Untersuchungen dazu sind in [110] zu finden. Zu-
sitzlich kann bei Verwendung mehrerer Erregerspulen gleichzeitig auch eine neue
Erregerspulenanordnung, z. B. durch einer Figur 8 Spule!, ein anderes Wirbelstrom-
muster erzeugt werden. Diese Art der Untersuchung erfolgt z. B. in [111].

!Dies ist eine Anordnung bei der der Erregerstrom in der Form einer 8 fliefit.
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8.4.3 Sensitivitidt verschiedener Sensoranordnungen

Die Sensitivitét, iiber den Reziprokansatz ermittelt, sagt aus, in welchem Gebiet
eine Anderung in der Leitfihigkeit eine starke Anderung im Messsignal verursacht.
Die ermittelten Sensitivitdtswerte sind bei der Verwendung von vier Erregerspulen
grofer als bei einer Erregerspule und das Gebiet grofler Sensitivitdat verdndert sich.
Durch weiterfiithrende Berechnungen konnen geeignetere Spulenanordnungen gefun-
den werden. Die Berechnung der Sensitivitédt iiber die elektrische Stromdichte im
Gewebe kann zusétzliche Effekte wie den Skineffekt oder die Anisotropie beriick-
sichtigen.



9 Realisierung,
Charakterisierung und
Anwendung der eigenen
tomographischen Messsysteme

9.1 Uberblick

In diesem Kapitel werden die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Messsyste-
me beschrieben, charakterisiert und angewendet. Es erfolgt eine Beschreibung sowie
Messungen mit den drei entstandenen tomographischen Aufbauten. Kapitel 9.2 gibt
einen groben Uberblick, wie die Messsysteme aufgebaut sind und in welcher Weise
die Referenz fiir einen Lock-in Verstiarker gewonnen wird. Es konnen zwei Verfahren
unterschieden werden: Das erste Verfahren stellt ein System mit einem Messbereich
bis zu 1 MHz dar. Der zweite Aufbau ermdoglicht Systeme mit einem grofieren Fre-
quenzbereich.

Kapitel 9.3.2.1 stellt die entwickelten Gradiometer, deren Abschirmungen und Vor-
verstérkerstufen vor und geht anschlieBend auf die Matrixanordnung ein. Kapitel 9.4
beschreibt eine niederfrequente Matrix mit einer Normalenanordnung. Das hoherfre-
quente Messsystem in Normalenanordnung wird in Kap. 9.5 beschrieben. Bei dieser
Anordnung sind die Sensoren in einem Array angebracht.

Am Ende des Kapitels erfolgt eine zusammenfassende Betrachtung der Messsysteme.

9.2 Aufbau und Referenzabgriff

Abbildung 9.1 (a) zeigt den schematischen Messaufbau fiir niedrige Frequenzen
bis 2 MHz. Das System verwendet den Oszillatorausgang eines Lock-in Verstér-
kers (Perkin-Elmer 7280) zum Erregen der Spule. Das Signal wird mit einem Leis-
tungsverstéirker (LV) (PA09 Apex, Microtechnology, USA), welcher als Stromquelle
geschaltet ist, verstérkt. Der Erregerstrom wird iiber den Widerstand R; und iiber
die Amplitude des Ostzillatorsignals gesteuert. Der Abgriff am Widerstand R; dient
gleichzeitig als Referenzsignal fiir den Lock-in Verstérker. Das Leistungssignal treibt
die Erregerspule L.. Mit der Messspule L,, wird das Messsignal empfangen, das
anschlieffend mit einem Vorverstiarker (VV) an den Messeingang des Lock-In Ver-
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Abb. 9.1: Erkldrung der Komponenten im Text. (a) Niederfrequentes Mess-
system: Die Erregerspule L, wird mit einem Leistungsverstirker versorgt.
Der Abgriff der Referenz erfolgt iiber den Spannungsabgriff am Widerstand
R;. (b) Hochfrequentes System: Vor der Messung erfolgt ein Mischen des
Signals.

starkers angepasst wird. Die Vorverstirker werden in den folgenden Kapiteln in
Zusammenhang mit den Sensoren beschrieben.

Abbildung 9.1 (b) zeigt einen Aufbau fiir hohere Frequenzen bis 8 MHz. Mit die-
sem Aufbau ist es moglich, bei einer hcheren Frequenz zu messen als der Lock-in
Verstarker verarbeiten kann. Hierzu wird das Erregersignal auflerhalb des Lock-in
Verstéarkers erzeugt und das Messsignal auf eine fiir den Lock-in Verstéarker geeignete
Frequenz gemischt. Das extern erzeugte Erregersignal stammt von einem Signalge-
nerator (SG) (Marconi Instruments 2022C) und wird von einem Leistungsverstéarker
(LV), bestehend aus zwei parallel geschalteten Verstéirkern (AD815 Analog-Devices)
verstarkt.

Die Referenz wird in diesem Fall iiber einen seriellen Messwiderstand R; direkt an
der Erregerspule L. abgegriffen. Das Referenzsignal durchlauft einen Vorverstirker
(VV) und wird mit einem zweiten Signal, das eine A f = 10 kHz geringere Frequenz
hat, gemischt. Das zweite Signal stammt von einem zweiten Signalgenerator (Marco-
ni Instruments 2022C). Die Mischung erfolgt mit einem Mixer (TAF3, Minicircuits).
Das Signal wird tiefpassgefiltert (TP) und dem Lock-in Verstarker (SR80, Stan-
ford Research Systems) als Referenz zugefiihrt. Das Mischen ist notwendig, da der
verwendete Lock-in Verstiarker nur im niederfrequenten Bereich messen kann. Eine
weitere Moglichkeit der Referenzerfassung ist die Verwendung einer Referenzspule
[112].

Fiir das Messsignal von der Messspule L, stammend wird das gleiche Verfahren
angewandt, d. h. das Signal wird ebenfalls gemischt und gefiltert.
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Abb. 9.2: (a) PCB Spule mit 13 Windungen und einem Aufendurchmesser
von 25 mm. (b) zeigt eine Abschirmung in der Form eines Rades (c) zeigt
die Abschirmung in der Form eines Sterns.

9.3 Gradiometermatrix

9.3.1 Ubersicht

In diesem Kapitel wird das zuerst entstandene Messsystem, eine Gradiometermatrix,
beschrieben, untersucht und angewendet. Es erfolgt zunéchst die Untersuchung eines
einzelnen Sensors. AnschlieBend wird die Kombination mehrerer Sensoren als Matrix
untersucht. Dieses System wird nach folgenden Punkten charakterisiert und getestet.

e Aufbau und Fixierung
e Sensitivitit

e Rauschen und Drift

Kapazitive Fehler

Linearitat der Sensoren

e Vergleich mit Simulation

In Kap. 9.3.3 erfolgt eine Betrachtung der Ergebnisse, welche auch in [113] publiziert
sind. In Kap. 9.3.4 erfolgt eine Diskussion der Ergebnisse.

9.3.2 Materialien und Methode

9.3.2.1 Messaufbau des Einzelsensors

Ein Gradiometer (Kap. 2.2.3.1) besteht aus einer Erregerspule und zwei Messspu-
len. Um kapazitive Kopplungen zu unterdriicken, wird eine geeignete Abschirmung
verwendet. Das hier verwendete axiale Gradiometer besteht aus 5 PCB! Elemen-
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Abb. 9.3: 5 Schichten der Sensoreinheit. Die Erregerspule befindet sich
in der Mitte der Sensoreinheit zwischen den Messspulen die dariiber und
darunter angebracht sind. Im Abstand von 1 mm befindet sich dann die
Abschirmung jeweils ober- und unterhalb der Sensoranordnung.

ten (Abb. 9.3). Die Abschirmung ist so aufgebaut, dass in ihr keine Wirbelstrome
entstehen konnen. Es lassen sich verschiedene Abschirmungsvarianten einsetzen. Ab-
bildung 9.2 (b) und (c) zeigen die in dieser Arbeit verwendeten Abschirmungen. Der
Hauptunterschied der beiden Abschirmungen ist der Anschlusspunkt fiir das Mas-
sepotential. Ein Vergleich der Abschirmungen erfolgt in [114] und in den folgenden
Kapiteln.

Die Erregerspule befindet sich in der Mitte der Sensoreinheit zwischen den Messspu-
len, die dariiber und darunter angebracht sind. Erreger- und Messspulen haben einen
AuBlendurchmesser von 25 mm und 13 Windungen. Der Abstand der Spulen betragt
5 mm. Im Abstand von 1 mm befindet sich dann die Abschirmung jeweils ober-
und unterhalb der Sensoranordnung. Alle PCBs sind mit Kunststoffschrauben und
-muttern fixiert. Ein Abgleich der Anordnung erfolgt durch Betrachten des Signals
auf dem Oszilloskop und Drehen der Schrauben.

Das primére Messsignal wird nicht um 100% unterdriickt, sondern es wird ein defi-
nierter Wert eingestellt und es verbleibt eine Spannung von ca. 5-6 mV hinter dem
Vorverstéirker. AnschlieBend wird der Messzeiger mit der Auto-Phase-Funktion auf
die reelle Achse gedreht. Dies erlaubt eine Messung mit den Real- und Imaginértei-
len als auch mit der Phase (Kap. 2.4.3). Aulerdem wird durch dieses Verfahren der
Phasenfehler bei Ausrichtung auf das Referenzsignal gering gehalten (Kap. 2.4.4).
Die Erregerspulen sind mit verdrillten Kabeln angeschlossen. Die Messspulen werden
ebenfalls mit verdrillten Kabeln zum Vorverstérker (INA106, Burr-Brown) gefiihrt.
Die Vorverstérker sind Instrumentenverstiarker mit einem konstanten Verstarkungs-
faktor von 10. Der Abstand von den Vorverstérkerplatinen zu den oberen Messspulen
betréigt 3,5 cm (Abb. 9.4 (b)). Um kapazitive Storungen zu vermeiden, werden die
gleichen Abschirmungen wie bei den Messsensoren verwendet. Um Wirbelstréme zu
vermeiden, wird auf eine vollsténdige Abschirmung der Vorverstérkerplatine in einer
Metallbox verzichtet.

Die Werte fiir den Strom werden durch den Widerstand R, variiert. In dieser An-
ordnung wird R; = 3,9 Q oder R; = 1,9 ) gesetzt, was einen Strom von 154 mA

laus dem Englischen: printed circuit board
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Abb. 9.4: Aufbau der Gradiometer Sensormatrix. Alle Gréfien sind in mm
angegeben. (a) zeigt die Aufsicht, (b) die Seitenansicht und (c) eine Foto-
grafie.

bzw. 316 mA verursacht. Eine erweiterte Beschreibung des Messsystems ist in [115]
zu finden.

9.3.2.2 Messaufbau der Gradiometermatrix

Vier Einzelsensoren mit der Abschirmung in Sternform werden zu einer Matrix kom-
biniert (Abb. 9.4 (a) und (b)). Der Abstand der Sensoren betrdgt 10 mm von Kan-
te zu Kante und jeder der Sensoren wird auf die gleiche Weise abgeglichen. Alle
Messspulen sind an die Vorverstédrker angeschlossen. Fiir die Messung wird jeweils
eine Erregerspule an die Stromquelle und jeweils ein Gradiometer an den Lock-in
Verstérker angeschlossen.
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9.3.2.3 Sensitivitdt und kapazitive Effekte

Um die Sensitivitit zu bestimmen, erfolgt eine Messung mit mehreren Agar Agar?
Phantomen mit bekannter Leitfihigkeit. Diese Phantome werden in einem Abstand
von 17 mm von der Erregerspule platziert. Die Messungen erfolgen bei einer Erre-
gerfrequenz von 600 kHz. Der Durchmesser der Phantome betréigt 130 mm und die
Hohe 60 mm. Fiir die Messungen werden Leitfdhigkeiten von 0 %, 0,1 %, 0,2 %,
0,5 %, 1 %, 2 % und 5 % verwendet. Zur Messung der kapazitiven Effekte wird die
Methode aus Kap. 2.4.5.2 angewendet, d. h. es wird mit eine 0 % Phantom und Luft
gemessen.

9.3.2.4 Rausch- und Driftmessungen

Fiir die Rauschmessung werden 10 Messungen in 10 Sekunden durchgefiihrt. Die
Driftmessung umfasst 120 Werte in 2 Minuten. Um thermische Einfliisse zu mini-
mieren, wird das Messsystem zuvor 30 Minuten betrieben. Es wird die Standardab-
weichung der Rauschwerte ermittelt. Fiir die Driftwerte wird der minimale Messwert
vom maximalen Messwert subtrahiert. Die Messungen werden mit verschiedenen
Stromen durchgefiihrt und die Zeitkonstante® des Lock-in Verstirkers wird auf 0,01 s
gesetzt.

9.3.2.5 Sensormatrix, Phantomplatzierung und Vergleich mit einer Si-
mulation

Fiir die Matrixmessungen werden alle vier Sensoren auf die oben beschriebene Art
und Weise abgeglichen. Abbildung 9.5 (a) und (b) zeigen die Sensormatrix, die
Platzierung des Phantoms und dessen Nummerierung. Abbildung 9.5 (¢) und (d)
zeigen die Simulationsumgebung fiir den Aufbau. Das Phantom (dasselbe wie fiir
die Untersuchungen am Einzelsensor) ist derart platziert, dass die Sensoren 1-2 und
2-1 zur Halfte bedeckt sind.

Fiir die Simulation werden quadratische Spulen mit einer Kantenldnge von 2,5 cm
verwendet. Der Abstand zwischen den Spulen betrdgt 10 mm von Kante zu Kante.
Der Abstand von der Erregerspule zu den Messspulen betrégt 5 mm. Fiir die Simula-
tion wird ein inhomogenes Gitter mit einer Abmessung von 40 c¢m, 1625151 Knoten
[104] und das Modellierungsverfahren basierend auf der Finiten Integrationstechnik
aus Kap. 4.4 verwendet. Die Phantome haben eine Leitfdhigkeit von 1, 2 und 5 %
Fiir die Bildgebung ist es wichtig, so viele unabhingige Messungen wie mdoglich zu
erhalten. Mit der Gradiometermatrix konnen 4 x 4 Messungen erreicht werden. Um
die Eigenschaften der Matrix zu untersuchen, erfolgt nicht nur eine Messung mit
den Gradiometern (1-1, 1-2; 2-1 und 2-2 jeweils als Erregerspule und Messspule)
selbst, sondern auch Messungen mit den Nachbarsensoren. In diesem Fall wird mit
der Erregerspule des Sensors 1-1 (Abb. 9.5 (b)) erregt und es erfolgen Messungen

2Agar Agar ist ein aus Algen gewonnenes Geliermittel. Mit Agar Agar wird ein weicher Ionen-
leiter hergestellt, der menschlichem Gewebe #hnelt.
3Die Zeitkonstante gibt an, iiber welchen Zeitraum der Lock-in Verstiirker die Messung mittelt.
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Abb. 9.5: (a) Bild der Messanordnung. Das Phantom ist oberhalb des Sen-
sors 1-1 platziert. (b) Schematische Zeichnung und Nummerierung der Sen-
soren. (c¢) Simulationsumgebung und (d) schematische Zeichnung und Num-
merierung der Sensoren. Fiir die Messung wird ein rundes Phantom und fiir
die Simulation ein quadratisches Phantom verwendet.
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Realteil des Messsignals und (b) den negativen Imaginérteil als auch die
ermittelten Regressionsgeraden jeweils am Vorverstiarkerausgang.

mit den Nachbargradiometern (1-2, 2-1 und 2-2).

Um kapazitive Effekte zu eliminieren, wird ein Phantom mit 0 % eingesetzt und der
Messzeiger wird auf die reelle Achse ausgerichtet. Anschliefende Messungen erfolgen
mit Phantomen bekannter Leitfahigkeit.

9.3.3 Ergebnisse

Abbildung 9.6 zeigt Messungen fiir beide Abschirmungen welche in Real- und Ima-
gindranteile aufgeteilt sind. Alle Spannungswerte in diesem Kapitel sind am Vorver-
starkerausgang angegeben. Es gibt einen linearen Zusammenhang der Leitfahigkeit
o in dem Imagindranteil. Der Zusammenhang zwischen dem Erregerstrom und der
induzierten Spannung ist ebenfalls linear. Um die Steigung der Gerade % zZu
erhalten wird ein Least Square Schétzer verwendet. Die Summe der Fehlerquadrate
liegt unterhalb 1-1071°. Eine lineare Erhéhung des Stromes fiihrt zu einem linearen
Anstieg der Sensitivitéit. Fiir den Realteil kann keine eindeutige Korrelation mit o
gefunden werden. Tabelle 9.1 gibt die Sensitivitdt im Imaginérteil und die Fluktua-
tion im Realteil an. Die Differenz zwischen den Messergebnissen mit einem Phantom
von () % und Messergebnissen mit Luft sind in der fiinften und sechsten Spalte von
Tab. 9.1 zu sehen. Die Spalte (Re) gibt die Differenzwerte im Realteil und die Spal-
te (Im) im Imaginérteil wieder. Der Betrag der komplexen Differenz ist ungeféhr
in derselben Groflenordnung. Bei einem hoheren Strom ist unter Verwendung der
sternformigen Abschirmung der Einfluss im Imaginérteil dominant. Ein Vergleich
mit der Abschétzung (2.3) zeigt, dass die kapazitiven Einfliisse grof§ sind.

Die Messergebnisse der Rausch- und Driftmessungen sind in Tab. 9.2 zu sehen. Bei
einem geringen Erregerstrom sind die Rausch- und Driftwerte in derselben Grofien-
ordnung. Die Erhohung des Stromes erhoht ebenfalls die Rausch- und Driftwerte.
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Tab. 9.1: Vergleich der Sensitivitéit und der kapazitiven Fehler. Die Messung
erfolgt bei verschiedenen Strémen und mit verschieden Abschirmungen. Die
Spannungswerte sind am Vorverstirkerausgang angegeben.

Abschirm | Strom | Sensitivitdt | Fluktuation Differenz

-ung mA] | [mV/S/m] | max-min [mV] | (Re) mV] | (Im) [mV]
Stern 316 0,033 0,022 0,0045 0,01017
Stern 154 | 0,017 0,006 0,0023 0,00667
Rad 316 0,032 0,040 0,0103 0,00067
Rad 154 0,013 0,037 0,0002 0,0017

Tab. 9.2: Rausch- und Driftwerte im Messsignal. Die Werte beziehen sich
auf Messwerte am Vorverstéirkerausgang.

Abschirmung, Rauschen Std. Drift max-min

und Strom (Re) [mV] | (Im) mV] | (Re) [mV] | (Im) [mV]
Stern 316 mA | 11,4-107® | 1,77-107% | 150-10~% | 16,0-1073
Stern 154 mA | 0,66-107* | 0,60-10~% | 6,00-10~ | 4,00-103
Rad 316 mA | 6,95-107 | 1,35-107% | 25,5-10~® | 6,00-103
Rad 154 mA | 0,73-107* | 0,76-:10~3 | 8,10-10~2 | 3,60-1073
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Die Erhohung im Realanteil ist bei einem héheren Strom signifikant grofler als erwar-
tet, wenn eine linearer Zusammenhang zwischen Rauschen und Strom angenommen

wird.

Tabelle 9.3 zeigt die Ergebnisse der Messungen an der Matrix.
wird mit Sensor 1-1 erregt und mit den Gradiometern in der ersten Spalte gemes-
sen. Groflere horizontale Entfernung des Phantoms vom Sensor vermindert dessen
Sensitivitét. Die Differenz, welche durch ein Phantom mit 0 % im Vergleich zu Luft
erreicht wird, nimmt ebenfalls mit dem Abstand ab.
Abbildung 9.7 (a) zeigt die gemessenen Sensitivitatsverteilungen, wenn mit dem

Tab. 9.3: Sensitivitdt und kapazitive Effekte bei der Gradiometermatrix.
Sensor 1-1 wird als Erregerspule verwendet.

Mess- | Sensitivitét Differenz

sensor | [mV/Sm] (Re) [mV] | (Im) [mV]
1-1 2,7-1072 1,5-1072 1,0-1072
1-2 1,0-1073 1,2-1073 1,3-1073
2-1 2,3-1073 3,0-1073 3,5-1073
2-2 4,3-107° 221073 4,8107*

In der Messung
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Abb. 9.7: Sensitivitdtswerte fiir Gradiometersensoren und Nachbarsenso-
ren. (a) zeigt die gemessenen Werte und (b) die Ergebnisse aus der Si-
mulation. Man beachte, dass der negative Imaginarteil dargestellt ist. Die
dargestellten Spannungen sind auf den Maximalwert (Sensor 1-1, bei 5 %)
normiert. Die Auswertung erfolgt fiir die nachbar Gradiometer (nach. Gra-
diometer) und die direkten Gradiometer (dir,. Gradiometer).

Sensor 1-1 angeregt wird und mit den Nachbargradiometern gemessen wird (nach.
Gradiometer) als auch, wenn jeder Sensor als direktes Gradiometer benutzt wird
(dir. Gradiometer). Um die Werte zu vergleichen, erfolgt eine Darstellung der Span-
nungswerte aus der Simulation in Abb. 9.7 (b). In beiden Féllen wird der Wert
auf den Messwert des Sensors 1-1 unter Verwendung eines Phantoms mit 5 % nor-
miert. Aus Tab. 9.2 wird, basierend auf den Einzelsensormessungen, der normierte
Rauschwert von 0,08 ermittelt.

9.3.4 Diskussion und Fazit

Der Gradiometersensor zeigt durch Messungen des Imaginéranteils mit bekannten
Leitfahigkeiten eine Sensitivitdt von 0,033 mV/ % bei einem FErregerstrom von
316 mA. Die Sensitivitéit ist unabhéngig von der Abschirmung und ist linear mit
der Stromstérke. Die Messungen zeigen keine Korrelation des Realteils der Span-
nung mit o oberhalb der Rausch- und Driftwerte.

Bei einem Erregerstrom von 316 mA betrigt das Rauschen 1,35-1,77 ©V in den
Imaginérteilen. Hieraus ergibt sich eine Unsicherheit von einer Leitfahigkeit von
0,04 - 0,054 % Wiére dies am Ende der einzige Fehler so wére die Genauigkeit fiir
biologisches Gewebe sehr gut. Das Rauschen des Realteils ist mit 7-11,4 uV etwas
hoher.

Driftwerte sind in den Realteilen der Messwerte ebenfalls hoher als in den Imagi-
naranteilen. Dies kann von thermischer und mechanischer Instabilitéit herriihren, wel-
che sich durch Spulengeometrieinderungen speziell im Realteil niederschlagen. Der
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Einfluss der Temperatur macht sich im Messsystem stark bemerkbar [116]. Mog-
lichkeiten zur Verbesserung sind Spulen auf keramischen Trédgern und keramische
Abstandhalter.

Kapazitive Kopplungsmechanismen, die mit einem Phantom mit 0 % gemessen wer-
den, zeigen Anderungswerte in beiden Komponenten. Derzeit sind die genauen Ur-
sachen unklar. Es kénnen die in Kap. 2.4 beschriebenen Fehler verantwortlich sein.
Dies kann z. B. ein Fehler in der Ausrichtung des Messsignals auf das Referenzsig-
nal sein. Abhilfe konnte die vollstdndige Abschirmung der Vorverstédrker mit einer
Metallbox leisten, die jedoch, zur Vermeidung von Wirbelstréomen, in gréflerem Ab-
stand zum Sensor angebracht werden sollte. Zusétzlich kann eine gute Masseplatte
eingebracht werden [112]. Eine Abschirmung zwischen Erregerspule und Messspule
oder eine vollstindige Schirmung, wie in [3] vorgeschlagen, konnten eventuell weitere
Vorteile bringen.

Unterschiede zwischen den simulierten und den gemessenen Werten aus Abb. 9.7
sind nahe an der Rauschgrenze. Ein weiterer Einfluss kann hierbei die Vereinfa-
chung in der Simulation durch die rechtwinkligen Spulen sein. Die unsymmetrischen
Messwerte der Sensorpaare 1-2 und 2-1 fallen besonders auf. Ein Grund hierfiir kann
eine nicht symmetrische Platzierung des Phantoms oder ein unterschiedlicher Ab-
stand in der Hohe zum Phantom sein. Dies wiirde auch den geringeren kapazitiven
Storungswert in Sensorpaar 1-2 erkldren (Tab. 9.3).

Die Simulationsergebnisse zeigen, dass die Messung mit den Nachbarsensoren wichti-
ge zusétzliche Informationen liefern und die Sensitivitdten auch fiir tomographische
Messungen geeignet sind. Die Messungen weisen auf Verbesserungsbedarf im Bereich
Drift und Rauschen hin.

9.4 Matrix mit Normalensensoren fiir niedere Fre-
quenzen

9.4.1 TUbersicht

In diesem Kapitel wird eine Matrix in Normalenanordnung fiir den niederfrequen-
ten Messbereich beschrieben. Zunéchst erfolgt die Untersuchung eines Spulenpaares.
Anschlielend wird die Kombination mehrerer Sensoren als Matrix untersucht. Das
System wird nach folgenden Punkten charakterisiert und getestet.

e Aufbau

Ausrichtung auf das Referenzsignal

Sensitivitidt, Abhéngigkeit von der Frequenz und kapazitive Effekte

Rauschen, Drift und Singnal-zu-Rausch-Verhéltnis

Die Verwendung von vier Erregerspulen gleichzeitig

Grundlegende Untersuchungen zur Bildgebung
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Die in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse sind teilweise in [117, 118, 119, 120]
publiziert. Die Diskussion der Ergebnisse erfolgt in Kap. 9.4.4.

9.4.2 Materialien und Methoden
9.4.2.1 Aufbau des Messsystems

Das Messsystem besteht aus vier Erregerspulen und 12 Messspulen, welche in Nor-
malenanordnung angebracht sind. D. h. die Messspulen sind so angeordnet, dass sie
tangential zu den priméren magnetischen Flussdichtelinien liegen (Kap. 2.2.3.3). Die
Spulen sind in einem Plexiglasklotz aus 241 mm x 223 mm x 50 mm integriert.
Abbildung 9.8 (a) zeigt den Aufbau und die Anordnung der Spulen. Die vier Erre-
gerspulen L; sind dquidistant in einem Quadrat angebracht. Der Abstand zwischen
zwei benachbarten Erregerspulen betrdgt 72 mm von Mittelpunkt zu Mittelpunkt.
Die Messspulen L,,; haben einen Abstand von 36 mm vom Erregerspulenmittelpunkt
zur Ebene in der die Messspule liegt. Aus dieser Anordnung ergeben sich 6 B,— und
6 By—Sensoren.

Fiir die Erregerspulen, Messspulen und Abschirmungen werden die gedruckten PCBs
aus Abb. 9.2 in Kap. 9.3.2.1 verwendet. Jede Spule wird von beiden Seiten geschirmt.
Die Kupferseite ist bei allen drei Platinen in dieselbe Richtung ausgerichtet. Dadurch
haben beide Abschirmungen den gleichen Abstand zur Kupferseite der Spule. Die
Taschen im Plexiglasklotz (Abb. 9.8 (b)) sind so konstruiert, dass die Erregerspu-
lenmittelpunkte auf der Hohe der Messspulenmittelpunkte liegen. Die Erregerspulen
werden mit den Abschirmungen durch zwei Kunstoffschrauben und -muttern befes-
tigt. Durch Drehen der Schrauben kann die Héhe variiert werden.

Die Messspulen mit den Abschirmungen werden seitlich in einer Halterung fixiert.
Die gesamte Halterung ist jeweils mit Kunstoffschrauben im Plexiglasklotz befestigt.
Durch Drehen dieser Schrauben kann die Hohe der Messspulen variiert werden. Dies
ermoglicht eine hohere Priméarfeldkompensation. Zusétzlich sind Kabelfiihrungen zu
den Erregerspulen in den Block gefrist, so dass die Kabel horizontal verlaufen und
fixiert sind. Alle Spulen sind mit geschirmten und verdrillen Kabeln angeschlossen.
Um fiir alle zwolf Messspulen gleiche Bedingungen zu schaffen, werden die Kabel
senkrecht von der Sensorhalterung weggefiihrt und treffen ebenfalls senkrecht auf
die Platine. Auf diese Weise sind alle Kabel gleich lang und nicht gekriimmt. Die
vier Kabel der Erregerspulen sind jeweils gleich lang und werden in den Standfiiflen
des Leistungsverstirkers zu den Spulen gefiihrt. Eine detaillierte Beschreibung der
Anordnung ist in [117, 120] zu finden.

Nach Montage und Abgleich werden sowohl die Erreger- als auch die Messspulen
mit HeiBlkleber fixiert. Der Plexiglasklotz steht auf vier stabilen Beinen. Auf den
Plexiglasklotz kann ein Phantom gestellt werden (Abb. 9.9 (a)). Der Abstand des
Plexiglasklotzes zur Grundplatte (Metallbox der Messelektronik) betrégt 180 mm.
Abbildung 9.9 (a) zeigt schematisch die Anordnung der Spulen samt Elektronik.
Eine Fotografie ist in Abb. 9.9 (b) zu sehen.

Die vier Erregerspulen werden jeweils mit einem eigenen Leistungsverstarker (PA09,
Apex Microtechnology) angesteuert. Ein detaillierter Schaltplan der Elektronik ist
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Abb. 9.9: (a) schematischer Aufbau der niederfrequenten Matrix (b) Foto-
grafie des Aufbaus.

in [119] zu finden. In Serie zu den Erregerspulen liegt ein 1 © Messwiderstand fiir
einen Referenzabgriff. Am Messwiderstand wird die Spannung mit einem Differenz-
verstiarker (MAX 477) abgegriffen und dem Lock-in Verstarker (Perkin Elmar 7280)
zugefiihrt. Der Strom wird durch die Oszillatoramplitude des Lock-in gesteuert. Ein
Multiplexer ermoglicht es, keine, nur eine oder auch mehrere Erregerspulen gleich-
zeitig zu betreiben.

Die Messspulen sind jeweils an einen Vorverstirker (THS4275, Texas Instumensts)
angeschlossen. Nach einer Verstarkung von 10 wird das Signal mit einem analogen
16 Kanal-CMOS-Multiplexer "gemultiplext” (MAX306, Maxim Integrated Products
[121]) und anschlieBend zum Lock-in Verstéirker gefithrt. Eine zusétzlich Logik er-
laubt es, nicht verwendete Vorverstéirker auszuschalten. Der Multiplexer, die erwei-
terte Logik und der Lock-in Verstédrker werden iiber die parallele Schnittstelle des
PC mit einem Treiberbaustein (74HC241, Philips Semiconductors [122]) gesteuert.

9.4.2.2 Ausrichtung auf das Referenzsignal

Fiir die Ausrichtung auf das Referenzsignal werden zwei Korrekturverfahren ange-
wendet (Kap. 2.4.4.2). Zum einen wird eine mit Kupfer beschichtete Platte mit den
Abmessungen 241 mm x 223 mm verwendet. Zum Anderen wird ein Zweipunkt-
korrekturverfahren mittels zwei grofler Agar—Agar-Phantome mit der Leitfahigkeit
von 0 % und 5 % durchgefiihrt. Fir die Kalibration werden quadratische Phan-
tome mit der Kantenléinge von 1 cm und der Hohe von 3 cm verwendet. Weitere
Korrekturverfahren werden in der Arbeit von [120] verwendet und ausgewertet.
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9.4.2.3 Sensitivitidt, Abhingigkeit von der Frequenz und kapazitive Ef-
fekte

Um die Sensitivitit und den Einfluss von verschiedenen Methoden der Ausrich-
tung auf das Referenzsignal zu bestimmen, erfolgt eine Messung an Phantomen mit
bekannter Leitfdhigkeit. Ein solches Phantom besteht aus einem Glasbehélter mit
abgesetztem Boden. Der Durchmesser betrdgt 11,8 cm an der engsten Stelle. Die
Fiillhohe betrdgt 6 cm. Das Phantom wird zentral iiber die Erregerspule L., ge-
stellt. Fiir die Messungen werden Phantome mit den Leitfahigkeiten 0 %, 0,346 %,
0,561 2, 1,107 £, 1,776 £ und 2,11 £ verwendet. Die Leitfihigkeitswerte der NaCl-
Losung wird mit einem Messgerdt (LF 318 Firma WTW) kontrolliert.

Fiir die Messung wird die Erregerspule L.4 und die Messspule L,,12 verwendet. Der
Erregerstrom betrigt 450 mA. Der Abgleich des Sensorpaars erfolgt auf 1 mV am
Vorverstarkerausgang, ohne Phantom und bei 1 MHz. Die Erregerfrequenz wird von
600 kHz bis 1 MHz in 100 kHz-Schritten verdndert. Die Auswertung der Sensitivi-
tédt erfolgt fiir jeden Frequenzschritt durch die Ermittlung der Steigung %,
der Regresionsgeraden des Imaginérteils, der Messspannung Im{AU .} aufgetragen
iiber der Leitfahigkeit o. Die Abhéngigkeit des Realteils von der Leitfahigkeit wird
ebenfalls untersucht.

Zur Messung der kapazitiven Effekte wird die Methode aus Kap. 2.4.5.2 angewendet.
D. h. es wird eine Vergleichsmessung mit einem 0 %—Phantom (deionisiertes Wasser)
und Luft durchgefiihrt.

Die quadratische Abhéngigkeit der Sensitivitdt von der Frequenz wird mit den oben
ermittelten Werten iiberpriift.

9.4.2.4 Rauschen, Drift und Signal-zu-Rausch-Verhiltnis

Fiir die Rauschmessung werden 40 Messungen in 20 Sekunden fiir jede einzelne Spu-
lenkombination durchgefiihrt. Aus den 40 Messwerten wird die Standardabweichung
der Rauschwerte fiir jede Spulenkombination ermittelt. Die kurze Messdauer von 20
Sekunden minimiert die Auswirkung von Driftwerten auf die Rauschmessung.

Die Driftmessung umfasst pro Spulenkombination 15 Messungen, die iiber 30 Minu-
ten ermittelt werden. Bei der Auswertung wird jeweils der minimale vom maximalen
Wert einer Spulenkombination subtrahiert. Um die Gesamtmessdauer zu verkiirzen,
wird die Driftmessung aller Kombinationen zusammengefasst, indem alle 2 Minuten
jeweils ein Wert von jeder Spulenkombination gemessen wird.

Sowohl bei der Rauschmessung, als auch bei der Driftmessung wird die Zeitkonstan-
te des Lock-in Verstirkers auf 0,01 s gesetzt. Der Messzeiger ist bei allen Messwerten
auf die mit der Kupferplatte ermittelten Messwerte ausgerichtet. Die Messung selbst
erfolgt ohne Phantom.

Fiir die tibersichtliche Darstellung der Ergebnisse aus Rausch- und Driftmessung
werden die Spulenkombinationen in Gruppen eingeteilt: Die eine Gruppe umfasst
alle Spulenkombination, die andere die Untergruppe der Kombinationen, bei denen
die Messspulen nahe bei den Erregerspulen liegen, beispielsweise Loy mit L1, Lns,

4Die Zeitkonstante gibt an, iiber welchen Zeitraum der Lock-in Verstiirker die Messung mittelt.
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Lmg und Lyg (Abb. 9.8). Die Rausch- und Driftmessungen werden fiir die Frequenzen
600 kHz, 800 kHz und 1 MHz durchgefiihrt.

Fiir die Ermittlung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses (SNR) wird zunéchst ein
Messwert eines Nutzsignals gewonnen, indem eine Messung mit dem hoéchst sensiti-
ven Spulenpaar Le;, Ly an einem 0,3 %-Phantom gemessen wird. Das SNR wird aus
diesem Nutzsignal und den gemittelten Driftwerten der Untergruppe ermittelt. Das
verwendete Phantom hat dieselbe Abmessung wie das im Folgenden beschriebene
Phantom, welches fiir die Erregung mit vier Erregerspulen verwendet wird.

9.4.2.5 Verwendung von vier Erregerspulen gleichzeitig

Um eine variable Reichweite und eine unterschiedliche Sensitivitdt untersuchen zu
konnen (vgl. Kap. 8.2.3), erfolgt eine Anregung mit vier Erregerspulen gleichzeitig.
Die Ausrichtung auf den Messzeiger erfolgt mit der Kupferplatte. Es wird mit einem
Erregerstrom von 450 mA und 1 MHz erregt. Die Ermittlung und Uberpriifung von
Phasenlage und Amplitude der jeweiligen Erregerstrome erfolgt in [120].

Die Messung erfolgt mit bekannten Leitfadhigkeiten von 0 bis 3,2 % Das verwendete
Phantom ist eine 8-kantige Schiissel mit einer Kantenlénge von 9,5 cm und wird mit-
tig auf die Matrix gestellt. Die verwendete NaCL—-Losung betrégt 5 % Die Fiillhohe
betrdgt 5 cm. Um die variable Reichweite zu bestimmen, wird das Phantom in der
Hohe variiert. Hierzu werden die Abstdnde 5 mm, 10 mm, 20 mm, 30 mm, 40 mm,
50 mm und 60 mm verwendet.

Die Erregung erfolgt mit allen Erregerspulen Le; bis Les bei vier Erregerspulen
gleichzeitig oder mit der Erregerspule L4 alleine. Die Messung erfolgt jeweils mit
der Messspule Ly,19. Bei der Auswertung werden die Messwerte auf die Werte der
jeweils oberen Schicht normiert.

9.4.2.6 Grundlegende Untersuchungen zur Bildgebung

Um erste Untersuchungen fiir die Bildgebung durchzufiihren, werden auf der Matrix
verschiedene Phantome platziert. Das erste Phantom ist zweigeteilt, es besteht aus
einem Aquarium mit den Abmessungen 30 x 20 cm und einer Glasstérke von 4 mm.
Die Unterteilung erfolgt mit einer Kunstoffscheibe in eine 10 cm und eine 20 cm
grofle Kammer. Das Aquarium wird in der kleineren Kammer mit 2,2 % NaCl-
Losung gefiillt. Die grofle Kammer enthilt eine Fiillung mit 5 % Leittahigkeit. Das
Phantom wird so auf die Matrix gestellt, dass die Erregerspulen L.3 und L., mit
der hoheren Leitfihigkeit bedeckt sind. Abbildung 9.10 (a) zeigt die Platzierung des
Phantoms. Die Fiillhche beider Seiten betrigt 7,5 cm.

Bei der zweiten Versuchsanordnung wird dasselbe Phantom wie fiir die Ermittlung
der Linearitdt verwendet. Es wird iiber die Erregerspule Ley platziert, so dass Le;
und Leg nur teilweise bedeckt sind (Abb. 9.10 (a)). Das Phantom wird mit einer 5 £
NaCl-Losung gefiillt.

Die Messungen erfolgen jeweils bei einer Erregerfrequenz von 1 MHz und einem
Erregerstrom von 450 mA. Fiir die Ausrichtung auf das Referenzsignal wird die
Kalibrationsmessung mit der Kupferplatte verwendet. Fiir die Auswertung werden
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(a) zweigeteiltes Phantom (b) Phantom iiber einer Erregerspule

Abb. 9.10: Phantomanordnung fiir die Bildgebung. (a) zweigeteiltes Phan-
tom mit 5 £ und 2,2 2 und (b) Phantom mit 5 £ iiber Erregerspule L.

die Messergebnisse mit Luft und die mit Phantom voneinander subtrahiert, um
restliche, verbleibende primér induzierte Messspannungen zu eliminieren.

9.4.3 Ergebnisse

Es werden im Folgenden die mit dem Spulenpaar Le4 - Ly,12 erhaltenen Ergebnisse
vorgestellt. Tabelle 9.4 stellt die Steigungen der Regresionsgeraden bei Messungen

mit bekannter Leitfahigkeit dar. Die Steigung im Realteil % ist mindestens
Im{AU

um den Faktor 10 geringer als im Imaginérteil f—"‘e} Dies deutet auf eine gute
Ausrichtung auf das Referenzsignal hin. Abbildung 9.11 zeigt die ermittelten Werte
bei der Frequenz 1 MHz. Bei den Messungen des Imaginérteils fillt auf, dass die
Gerade nicht durch den Nullpunkt geht. Dieser Anteil ist in Abb. 9.11 eliminiert.
In der vierten und fiinften Datenspalte von Tab. 9.4 ist die Differenz, welche sich
bei einer Messung mit einem Phantom von 0 % und Luft ergibt, abgebildet. Die er-
mittelten Differenzen sind in Real- und Imaginérteil aufgeteilt. In der letzten Spalte
sind die mit den Methoden aus Kap. 2.4.5.3 ermittelten Spannungsanteile, die von
Verschiebungsstromen im Gewebe herriihren, eingetragen. Ein Vergleich mit dem
Realanteil der Differenz zeigt, dass die Differenz im Messsignal nicht nur von den
Verschiebungsstromen sondern auch von den kapazitiven Effekten herriihrt.

Abbildung 9.12 zeigt die ermittelte Sensitivitét iiber der Frequenz. Die Sensitivitét
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Tab. 9.4: Messwerte der Normalenmatrix fiir niedere Frequenzen. Es wird
die Abhéngigkeit von der Leitfahigkeit o und die Differenz der Messsigna-
le bei nichtleitfihigem Phantom und Luft tiberpriift. Fiir die Ausrichtung
des Messzeigers (AM) werden eine Kupferplatte (Cu) oder das Zweipunkt-
korrekturverfahren verwendet (2pt). (VS) gibt den Anteil des Messsignals
wieder welcher von Verschiebungsstromen im Gewebe (2.4) herriihrt. Es sind
jeweils die Werte am Vorverstéirkerausgang angegeben.

Freq. | AM | Steigung [mV/(S/m)] Differenz [mV] Umne sec.eddy
Re Im Re Im VS [mV]
600 | CU | 3,0-107*]2,547-1072 | 1,7-1072 | 3,0-1073 | 6,80 -107°
kHz | 2pt | 3,0-1073 | 2,544-1072 | 1,6-1072 | 3,0- 1073 | 6,79 -107°
700 | Cu | 5,0-107*1{3,490-107% [ 1,2-1072 | 5,0-1073 | 1,09 - 10~*
kHz | 2pt | 5,0-107% | 3,489-10"2]9,7-1072 | 5,0-1073 | 1,09-1074
800 | Cu |3,5-107%{4,359-107%[2,9-1072 | 3,5-1073 | 1,55-10~*
kHz | 2pt | 3,6-107% | 4,358-107% | 2,8-107% | 3,6-1073 | 1,55-1074
900 | Cu | 8,8-107*{5,503-107%[2,6-1072 | 8,8-1073 | 2,20-10~*
kHz | 2pt | 8,9-1072 | 5,503-1072 | 2,3-1072 | 8,9-1073 | 2,20-1071
1 CU | 5,5-107*[6,714-1072 | 1,5-1073 | 5,5-107% | 2,99 - 10~*
MHz | 2pt | 5,6-1073 | 6,714-1072 [ 1,3-1073 | 5,6-1073 | 2,99 - 10~*

-0.90 i 0.25 ; ;
Kupferplatte Kupferplatte
Zweipunktkorrektur ~ * Zweipunktkorrektur
020 + linear Kupferplatte -
-0.95 r 1 _ linear Zweipunktkorrektur
z %
£ = 015
T2 100 f g
£
=) g 9 ] 2 0.10
o) —
a £
-1.05
0.05 -
-1.10 | | | | 0.00 | | | |
0.0 0.5 1.0 1.5 2.0 0.0 0.5 1.0 1.5 2.0
Leitfahigkeit 6 [S/m] Leitfahigkeit 6 [S/m]
(a) Realteil (b) Imaginérteil

Abb. 9.11: Linearitét der Leitfahigkeit bei der niederfrequenten Messanord-
nung bei 1 MHz. (a) zeigt den Realteil und (b) die Imaginérteil. Die Gerade
in (b) ist bei der Kupferplatte um 55 4V und bei der Zweipunktkorrektur
um 27 'V in den Nullpunkt verschoben.

zeigt quadratische Frequenzabhéngigkeit.
Tabelle 9.5 zeigt die Rausch- und Driftwerte im Bereich von 600 kHz - 1 MHz. Die
Driftwerte sind hoher als die Rauschwerte. Der Betrag der komplexen Drift ist iiber
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Abb. 9.12: Es ist die Sensitivitat iiber der Frequenz dargestellt. Die Sensi-
tivitdt nimmt mit zunehmender Frequenz quadratisch zu.

Tab. 9.5: Durchschnittliche Drift- und Rauschwerte der Spannungen. Es
werden die Real- (Re) und Imagindrkomponenten (Im) dargestellt. Die
Messwerte sind jeweils am Vorverstiarkerausgang abgenommen.

Kombi- | Frequenz Drift [V] Rauschen [V]
nationen Re ‘ Im Re ‘ Im
alle 600 kHz | 4,08-107°]3,33-107% | 1,06-107% | 9,55- 10~
nahe 4,83-107%1(3,16-107% [ 9,63-1077 | 9,30- 1077
alle 800 kHz |3,98-107%|3,40-107%]1,23-107%| 9,60 107
nahe 4,31-107% | 3,78-107% [ 1,04-107% | 1,04-10°¢
alle 1 MHz 3,74-107% 1 3,82-107% | 1,41-107% | 1,21-10°°
nahe 3,88-107%1{4,37-107% | 1,17-107% | 1,33-10°¢

alle Frequenzen gleich stark. Das Rauschen nimmt mit zunehmender Frequenz zu.
Der Maximalwert der gemessenen Spannung bei einem 0,3 %—Phantom betragt
45 1V am Vorverstiarkerausgang, in der Spulenkombination Lei-Ly,3, bei einer Erre-
gerfrequenz von 1 MHz und einem Erregerstrom von 450 mA. Mit den Rauschwerten
aus Tab. 9.5 ergibt sich ein SNR von 30 dB.

Abbildung 9.13 (a) zeigt den Imaginérteil der Messspannung Uy, iiber verschiede-
ne Leitfihigkeiten o. Die Sensitivitidt bei einer Erregerspule betrdgt 0,094 mV/ %
und bei vier Erregerspulen 0,175 mV/2. In Abb. 9.13 (b) ist die normierte Span-
nung bei verschiedenen Phantomabsténden zu sehen. Bei einer Messung mit vier
Erregerspulen fillt das Messsignal weniger stark ab als bei einer Messung mit einer
Erregerspule. Fiir die Bildgebung ist es wichtig, mit mehreren Spulenkombinationen
zu messen. In Abb. 9.14 sind die ermittelten Messwerte fiir das geteilte Phantom
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Abb. 9.13: Vergleich bei Erregung zwischen einer Erregerspule und vier
Erregerspulen bei 1 MHz. (a) zeigt die Linearitidt des Imaginérteils bei ver-
anderter Leitfiahigkeit. (b) zeigt die normierte Spannung bei verschiedenen
Absténden. Fiir die Messung wird ein Phantom mit 5 % verwendet.

und dem homogenen Phantom iiber der Erregerspule Le» dargestellt (Abb. 9.10).
Abbildung 9.14 (a) zeigt die Ergebnisse der Messung mit dem geteilten Phantom.
Bei einer Erregung mit der Erregerspule L3 oder Loy sind die Messsignale grofer
als bei Erregung mit L.; oder Les.

Abbildung 9.14 (b) zeigt die Messwerte bei Verwendung des homogenen Phantoms
iiber Erregerspule Lq. Bei den vier Nachbarmessspulen der Erregerspule zeigen sich
die maximalen Spannungswerte. Wird mit der am weitest entfernten Erregerspule
Les erregt, ergeben sich die geringsten Messwerte.

Fiir eine bessere Darstellung der Messsignale werden vier Bilder, eines fiir die jewei-
lige Erregung einer Erregerspule, generiert. Die 12 Messwerte werden in der Ebene
angeordnet und zwischen den Messwerten erfolgt eine Interpolation. Abbildung 9.15
zeigt die Messwerte des zweigeteilten Phantoms. Das E gibt jeweils die Position der
Erregerspule an. Die Punkte zeigen die Positionen der Messspulen. Es wird jeweils
derselbe Messbereich verwendet. Es ist zu sehen, dass auf der Phantomseite mit der
hohen Leitfahigkeit, die gemessenen Spannungen um die Erregerspule, ein starkes
Messsignal ergeben. Erfolgt die Erregung auf der Seite geringer Leitfdhigkeit sind
die Messsignale niedriger.

Abbildung 9.16 zeigt die Messergebnisse mit dem homogenen Phantom. In den vier
Bildern ist nur bei der Erregung mit Erregerspule L., das Phantom erkennbar. Bei
Erregung mit der Erregerspule L.3 sind die Messwerte am niedrigsten. Die darge-
stellten Bilder geben keine Leitfdhigkeitsverteilung an, sondern nur Spannungen in
den einzelnen Positionen.
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Abb. 9.14: Spannungswerte in verschieden Spulenkombinationen. In (a)
wird die Seite mit der hohen Leitfahigkeit iiber die Erregerspulen L3 und
Ley gestellt (Abb. 9.10). In (b) wird ein Phantom mit 5 £ iiber die Erreger-
spule Le gestellt. Alle Werte sind jeweils an den Vorverstéirkerausgingen
ermittelt.
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Abb. 9.15: Spannungswerte bei Erregung der verschiedenen Erregerspulen
bei Verwendung des zweigeteilten Phantoms (Abb. 9.10 (a)).

9.4.4 Diskussion und Fazit

Das in dieser Arbeit untersuchte System zeigt eine gute lineare Abhéngigkeit des
Imaginérteils von der Leitfahigkeit. Die ermittelte Sensitivitdt bei 1 MHz betragt
67 uV/(S/m). Die Gerade des Imaginérteils (Abb. 9.11 (b)) geht allerdings nicht
durch den Nullpunkt. Ursache hierfiir konnen z. B. Wirbelstréme in der Abschir-
mung (Metallbox der Messelektronik) sein. Ahnliche Messergebnisse sind in [6] be-
schrieben.

Der Realteil des Messsignals zeigt einen um den Faktor 10 kleinere Steigung der
Geraden. Dies weist auf eine gute Ausrichtung auf das Referenzsignal hin.

Die ermittelten Differenzen zwischen Messungen von Luft und deionisiertem Wasser
zeigen hohe Werte. Ein Vergleich mit der letzten Spalte aus Tab. 9.4, den Verschie-
bungsstromen, weist auf grofie kapazitive Effekte hin. Dies kann ggf. durch bessere
Abschirmungen und bessere Masseverbindungen kompensiert werden. Weitere Effek-
te konnen Drift und Rauschen wihrend der Ermittlung der Messdaten verursachen.
Die ermittelten Rausch- und Driftwerte liegen bei 4 ©V bzw. 1 4V. Mit dem er-
mittelten Maximalwert fiir ein Phantom mit 0,3 %, welches der Leitfahigkeit von
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Abb. 9.16: Spannungswerte bei Erregung der verschiedenen Erregerspulen
bei Verwendung des homogenen Phantoms (Abb. 9.10 (b)).

Gehirngewebe entspricht, ergibt sich ein SNR von 30 dB.

Bei einer Erregung mit vier Erregerspulen gleichzeitig, ergibt sich eine héhere Stei-
gung des Imaginérteils in Abhéngigkeit von der Leitfdhigkeit. Dies lésst sich da-
durch erkléaren, dass durch das gestiegene Verhéltnis von Fldche zu Umfang sich die
Stromdichte in etwa verdoppelt. Zusétzlich verdndert sich die normierte Spannung
unterschiedlich mit dem Abstand h des Phantoms zum Array. In den Ergebnissen
der Simulationen aus Kap. 8.3.2 ist dasselbe Verhalten festzustellen. Durch das Zu-
sammenschalten von zwei Spulen, so dass der Erregerstrom in einer Erregerspule
links herum und in der anderen Erregerspule rechts herum fliefft, konnen andere
Wirbelstrommuster erreicht und so eine Konzentration auf ein bestimmtes Gebiet
erreicht werden.

Erste Voruntersuchungen fiir die Bildgebung zeigen, dass die gemessenen Spannun-
gen in der Néhe des Phantoms und der dazugehorigen Erregerspule am gréfiten sind.
Bei einer genaueren Betrachtung fallt auf, dass die Ergebnisse bei Erregung mit der
Erregerspule Ley etwas zu gering sind. Dies ist auf die etwas geringere Amplitude
des Erregerstroms zuriickzufiithren, beschrieben in [120]. Zusétzlich sind die ermit-
telten Messwerte nicht genau symmetrisch. Mit Hilfe einer Vorwértsrechnung und
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dem Vergleich mit einer Messung kénnen z. B. Korrekturfaktoren bestimmt werden.
Die in dieser Arbeit gezeigten Bilder sind noch keine Leitfahigkeitsverteilungen. Die-
se konnen mit Hilfe von mathematischen Werkzeugen und der Losung des Inversen
Problems als Leitfahigkeitsverteilungen rekonstruiert werden. Dies wird an den Er-
gebnissen des Arrays fiir hohere Frequenzen im néchsten Kapitel demonstriert.

9.5 Array mit Normalensensoren fiir hohe Fre-
quenzen

9.5.1 Ubersicht

In diesem Kapitel wird ein Array mit Normalensensoranordnung fiir hohe Frequenzen
beschrieben, untersucht und fiir die tomographische Bildgebung angewendet. Dieses
Messsystem ist ein Array mit 4 Erregerspulen und 8 Messspulen. Das Messsystem
ist in Zusammenarbeit mit der Cardiff-Gruppe bei einem Auslandsaufenthalt an der
University of Glamorgen entstanden. Teile der hier beschriebenen Ergebnisse sind in
[123, 124, 110] publiziert. Um dieses Messsystem zu charakterisieren und zu testen,
sind folgende Punkte zu beachten:

e Feststellen der Primérfeldkompensation
e Aufbau und Fixierung

e Drift, Rauschen und Signal zu Rauschverhéltnis

Festlegen des Phasenwinkels zur Drehung des Messzeigers
e Linearitdt der Sensoren

e Symmetrie des Sensorarrays

e Bildgebung

In Kap. 9.5.3 erfolgt die Betrachtung der Ergebnisse welche anschliefend in Kap. 9.5.4
diskutiert werden.

9.5.2 Materialien und Methode
9.5.2.1 Aufbau des Messsystems

Sensoren in Normalenanordnung sind so ausgerichtet, dass die Messspule tangential
zu den priméren magnetischen Flussdichtelinien liegt (Kap. 2.2.3.3). Abbildung 9.17
zeigt die Normalenanordnung mit mehreren Sensoren als Array. Die 4 Erregerspulen
Le; i =[2,5] sind auf einer Linie #quidistant angeordnet. Sie haben einen Auflen-
durchmesser von 50 mm, 4 Windungen und sind jeweils mit 4 Plastikschrauben
fixiert. Die 4 Erregerspulen sind jeweils mit einer leitenden, geschlitzten und geer-
deten Abschirmung versehen, um kapazitive Effekte zu vermindern (Abb. 9.17 (b)).
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Abb. 9.17: Hochfrequentes Array in Normalenanordnung. (a) zeigt die An-
ordnung der Spulen. (b) zeigt eine Fotografie des Messsystems.

Die Normalen der Erregerspulen zeigen in z—Richtung. Der Abstand zwischen den
Spulen betragt 10 mm.

Die 8 By—Messspulen L,;, mit Normalen in x-Richtung, befinden sich ebenfalls auf
einer Linie in einer Entfernung von 80 mm von den Mittelpunkten der Erregerspulen.
Der Abstand zwischen den Messspulen ist nicht dquidistant gewéhlt, um mehrere
Messgeometrien zu erhalten. Die Messspulen sind 10 ¢H SMD Spulen (Coilcraft)
mit Keramikkern. Die Spulen haben einen Querschnitt von 4 mm X 4 mm und eine
Lange von 5 mm. Alle 8 Messspulen sind auf einem PCB aufgelotet, welches mit
Kunststoffschrauben fixiert ist: Die Anordnung erlaubt einen individuellen Abgleich
in der Hohe, mit der eine erhéhte Primérfeldunterdriickung erreicht wird.

Ly ist eine Kalibrationsspule die als B,—Spule angeordnet ist. Sie erzeugt ein Primér-
feld welches von den Messspulen detektiert wird. Dadurch ist eine Ausrichtung des
Messzeigers auf die priméare magnetische Flussdichte moglich und es erfolgt eine Mi-
nimierung des Fehlers bei der Ausrichtung auf das Referenzsignal wie in Kap. 2.4.4
beschrieben. Die Kalibrationsspule hat eine Windung und besteht zur Halfte aus
PCB und zur anderen Hélfte aus Draht. Der Abstand der Spulen zu der Grundplat-
te (die Metallbox der Messelektronik) betrégt 7 cm.

Das Oszillatorsignal wird mit dem in Kap. 9.2 beschriebenen Leistungsverstirker
ADB8I15 verstirkt. Anschliefend wird das Signal durch Relais (AGN2004, Matsus-
hita Electric Works Ltd) "gemultiplext”. Die Erregerspulen sind mit einem ver-
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drillten Kabel angeschlossen. Die Abnahme der Referenz erfolgt an einem 2 Ohm-
Widerstand. Die Messspulen werden ebenfalls mit verdrillten Kabeln zu den Vorver-
starkern (THS4275, Texas Instruments) gefiihrt. Die Verstiarkung erfolgt jeweils mit
einem Faktor von 10. Die Signale des Vorverstérkers werden mit einem Mixer (TAF3,
Minicircuits) und dem Signal eines zweiten Signalgenerators (Marconi Instruments
2022C) gemischt, gefiltert und verstérkt. Die Mischfrequenz ist nahe an der Erreger-
frequenz und weist eine Frequenzdifferenz von 10 kHz auf. Dadurch ergibt sich nach
der Tiefpassfilterung ein Signal von 10 kHz. Im Anschluss wird das Signal "demulti-
plexed” (74HC138, Philips) und zum Lock-in Verstéirker (SR830, Stanford Research
Systems) gefithrt. Eine zusétzliche Logik erlaubt, die Vorverstérker abzuschalten,
wenn diese nicht benotigt werden. Das Referenzsignal wird auf die gleiche Weise ge-
mischt und ebenfalls zum Lock-in Verstérker gefithrt. Die Messung mit dem Lock-in
Verstéarker erlaubt eine Auswertung des Real- und Imaginéranteils des Messsignals.
Ein PC steuert die Logik fiir die Multiplexeinheit und erfasst die Messwerte vom
Lock-in Verstérker.

9.5.2.2 Messen der Primirfeldkompensation

Um den Priméirfeldkompensationsfaktor zu bestimmen, erfolgt eine Messung mit
gedrehten Messspulen. Die Messspulen werden so gedreht, dass ihre Normalen in
die z-Richtung zeigen. In dieser Stellung wird die induzierte Spannung Ujyq,, gemes-
sen. Anschliefend werden die Messspulen wieder in die kompensierte Anordnung
zuriickgedreht und es erfolgt die Messung der induzierten Spannung Ujyg . Der Pri-
miérfeldkompensationsfaktor (PFKF) berechnet sich aus dem Quotienten von Uspg,,
zu Ung x:

Uind

PFKF =
Uind,x

9.5.2.3 Anordnung und Fixierung

Das Spulenarray wird platziert und alle Kabel werden mit Klebeband fixiert. Fiir die
Messungen an Phantomen, wird ein Holztisch iiber das Array gestellt. Dies erlaubt
mehrere Phantome mechanisch stabil aufzubauen. Abbildung 9.18 (a) zeigt eine
Fotografie des beschriebenen Aufbaus, bei dem in einem Tank ein Phantom platziert
ist. Auf dem Holztisch sind Kunstoffgleiter angebracht, die den Tank fithren und
das Verschieben erleichtern. Der Abstand von den Spulen zu dem Tankinnenboden
betrigt 3 ecm (Abb. 9.18 (c¢)). Fiir Messungen mit gefiilltem Tank wird dieser so
platziert, dass der Arraymittelpunkt direkt unter dem Tankmittelpunkt liegt.

9.5.2.4 Ausrichtung des Referenzsignals

Um den in Kap. 2.4.4 beschrieben Fehler bei der Ausrichtung des Referenzsignals zu
minimieren wird wie in Kap. 2.4.4.2 ein Korrekturverfahren verwendet. Ein Mess-
signal wird mit einer Kupferplatte von einer Gréfie von 40 x 25 cm und einer Dicke
von 10 mm erzeugt. Die Kupferplatte wird mittig auf die Sensoranordnung plat-
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Abb. 9.18: Messaufnahme fiir die Bildgebung. (a) Ein Holztisch erlaubt,
Phantome oberhalb des Arrays reproduzierbar zu platzieren. Um mehr
Messwerte zu erhalten, wird der Tank verschoben. Der Tank kann ein Phan-
tom enthalten oder mit einer leitfahigen Fliissigkeit gefiillt werden. (b)
Draufsicht und (c) Seitenansicht des Messaufbaus.

ziert. Durch Ausrichtung des Messzeigers auf die gemessene Spannung erfolgt eine
Ausrichtung auf das Referenzsignal.

Die zweite Moglichkeit, die Referenzwerte zu ermitteln, ist die Anwendung der Kali-
brationsspule. Beide Methoden werden bei allen Spulenkombinationen und Frequen-
zen durchgefiihrt. Die ermittelten Werte werden in einer Tabelle abgespeichert und
anschlieend bei der Messung verwendet.

9.5.2.5 Drifte, Rauschen und Signal-zu-Rausch-Verhiltnis

Fiir die Rauschmessung werden 40 Messwerte innerhalb von 10 Sekunden ermittelt.
Nach der Drehung des Messzeigers wird von den Real- und Imaginidrkomponenten die
Standardabweichung gebildet. Um eine kurze Zeitdifferenz zwischen zwei Messungen
zu haben, erfolgt die Messung der Spulenkombinationen hintereinander.

Die Drift wird durch 100 Messwerte in einer Zeit iiber 50 Minuten ermittelt. Fiir
diese Messung werden die Messwerte der einzelnen Spulenkombinationen zur selben
Zeit aufgenommen. Die Berechnung der Driftwerte erfolgt durch die Differenz von
Maximalwert und Minimalwert vom zuvor gebildeten gleitenden Durchschnitt mit 10
Werten. Fiir die Drift- und Rauschmessungen wird eine Zeitkonstante® des Lock-in
Verstérkers von 30 ms verwendet.

Um das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (SNR) zu ermitteln, wird der Tank mit einer
quadratischen Grundfliche von 20 x 20 cm und einer Hohe von 10 cm mit einer
0,3 % starken Kochsalzlosung gefiillt. Er wird mittig auf den Tisch gestellt. Die
Messung erfolgt bei einer Erregerfrequenz von 4 MHz.

SDie Zeitkonstante gibt an, iiber welchen Zeitraum der Lock-in Verstiirker die Messung mittelt.
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9.5.2.6 Symmetrie des Sensorarrays

Die Symmetrie der Sensoren zueinander wird festgestellt, indem der Tank ebenfalls
mittig auf dem Tisch platziert wird, allerdings mit einer Kochsalzlosung von 2 %
gefiillt. Dieselbe Anordnung wird mit der Finiten Differenzen Methode aus Kap. 4.3
simuliert. Fiir die Simulation werden &quidistante Voxel mit 5 mm verwendet. Alle
Spannungswerte von Messung und Simulation werden auf den jeweiligen Maximal-
wert normiert, dadurch konnen die Werte verglichen werden. Mit den Ergebnissen
kann die Symmetrie der Sensorpaare zueinander iiberpriift werden.

9.5.2.7 Linearitit der Sensoren

Um die Linearitdt der Sensoren und den Fehler beim Ausrichten auf das Referenz-
signal festzustellen wird eine Messung mit bekannter Leitfahigkeit mit den néchsten
Sensorpaaren durchgefiihrt. Als Phantom wird der Tank verwendet und mit 10 cm
deionisiertem Wasser gefiillt. AnschlieBend wird schrittweise Natriumchlorid (NaCl)
hinzugefiigt. Die Leitfdhigkeiten bei denen gemessen wird betragen 0 %, 0,3 %,
0,76 %, 1,2 %, 1,64 % und 2,04 % Die gemessenen Spannungen werden in Real-
und Imaginédranteil aufgeteilt. Die Ausrichtung des Messzeigers erfolgt mit den in
Kap. 9.5.2.4 beschriebenen Methoden.

9.5.2.8 Bildgebung

Abbildung 9.18 (b) und (c) zeigen den Aufbau fiir die Bildgebung. Das Array erlaubt,
an einer Position 4 x 8 Messungen aufzunehmen. Zu Beginn liegt die rechte x—
Kante des Tanks auf dem Arraymittelpunkt. Durch eine Verschiebung des Tanks
in der x-Richtung in 21 Schritten mit jeweils 1 cm, konnen in der Summe 672
Messungen aufgenommen werden. Mehrere Phantome kénnen innerhalb des Tanks
fixiert werden.

Das verwendete Phantom ist ein Zylinder mit einem Durchmesser von 7 cm, einer
Hohe mit 2 em und einer Leitfahigkeit von 10 % Der Zylinder wird 3 cm in der
x—Richtung vom Mittelpunkt des Tanks verschoben. Anschlieend erfolgen 4 Mes-
sungen in unterschiedlichen Hohen h: 0 cm, 2 cm, 4 cm und 6 cm. Der Wert 0 cm
entspricht der Hohe, wenn das Phantom am Boden steht.

Fiir die Rekonstruktion wird eine Sensitivitdtsmatrix mit der numerischen Metho-
de aus Kap. 5.3 erstellt. Fiir die Berechnung wird das Finite Differenzen Modell
aus Kap. 4.3 verwendet. Fiir die Simulation werden 10 x 10 x 5 Bildvoxel mit
einer Kantenldnge von 2 cm verwendet. Jedes Bildvoxel weist 4 x 4 x 4 Voxel
fiir die numerische Berechnung auf. Zusammenfassend ergeben sich mit dem Rand
42 x 42 x 22 Voxel.

Zusétzlich werden Simulationen mit kleineren, wiirfelformigen Phantomen und ei-
ner Kantenlénge von 2 cm verwendet. Diese werden auf die gleiche Weise wie beim
zylindrischen Phantom in der Hohe variiert. Simulationen mit dem zylindrischen
Phantom erlauben den Vergleich mit den aus Messungen stammenden rekonstruier-
ten Bildern.
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Tab. 9.6: Phasenwinkel zur Drehung des Messzeigers. Es erfolgt eine Ermitt-
lung des Drehwinkels mit einer Kupferplatte und mit der Kalibrationsspule
bei 4 MHz.

Lkl LeQ Le3 Le4 Le5
55,4° | -163,1° | 111,6° | 69,1° | 63,5°
56,3° | 162,8° | 72,6° | 63,0° | 62,2°
57,0° | 106,4° | 66,9° | 62,8° | 64,0°
56,5° | 80,0° | 64,6° | 63,3° | 66,8°
56,7° | 67,2° | 62,4° | 62,4° | 67,1°
58,2° | 60,6° | 59,2° | 62,6° | 79,6°
96,5 | 63,0° | 63,4° | 69,6° | 98,2°
51,1° | 58,3° | 62,3° | 83,0° | 140,0°

3

0 N TR WN N

Fiir die Rekonstruktion der Messdaten werden 100 Singuldrwerte und eine Truncation-
Filterfunktion verwendet. Fiir die simulierten Werte werden verschiedene Anzahlen
von Singuldrwerten und ebenfalls eine Truncation-Filterfunktion verwendet.

9.5.3 Ergebnisse

Tabelle 9.6 zeigt die Phasenwinkel zur Ausrichtung des Messzeigers bei 4 MHz. Bei
weit entfernten Sensorpaaren wie z. B. dem Sensorpaar 2-2 sind die ermittelten
Winkel zu grof3. Ein Vergleich mit den Werten der Kalibrationsspule zeigt geringere
Winkel. Deshalb wird bei groffen Entfernungen zwischen Erregerspule und Messspule
der Winkel, den man mit der Kalibrationsspule erhélt, verwendet.

Die durchschnittlichen Drift- und Rauschwerte sind in Tab. 9.7 bei Frequenzen von
1 MHz bis 8 MHz zu sehen. Alle Messwerte sind am Vorverstiarkerausgang ange-
geben. In der letzten Spalte sind die Priméarfeldkompensationsfaktoren (PFKF) zu
sehen. In Tab. 9.7 wird zwischen allen Spulenkombinationen und der Untergrup-
pe der nahe gelegenen Spulenkombinationen unterschieden. Bei allen Messungen ist
der Rauschanteil hoher als der Driftanteil. Die Rauschwerte sind unabhéngig von
der Frequenz, wogegen die Drift mit der Frequenz zunimmt. Die Primérfeldkompen-
sationsfaktoren sind bei den nahen Spulenkombinationen deutlich hoher.

Der Maximalwert des mit 0,3 % Salzwasser gefiillten Tanks entspricht 0,086 mV
im Sensorpaar 4-4. Verwendet man die dazugehérigen Rauschwerte von 3,6-10~7 V
erhélt man ein SNR von 47 dB.

Abbildung 9.19 zeigt in (a) die gemessenen und in (b) die durch die Simulation er-
mittelten Spannungswerte, wenn ein 10 cm hoch gefiillter Tank mittig auf dem Array
steht. Die gemessenen Spannungswerte und die simulierten Spannungswerte sind al-
le auf den Maximalwert normiert. Die Sensorkombinationen 3-5 und 4-4 haben den
geringsten Abstand zueinander und weisen daher die Maximalwerte auf. Dadurch,
dass das Phantom die beiden dufleren Erregerspulen nicht vollstéandig abdeckt, er-
gibt sich eine geringere Messspannung bei Erregung mit den d&ufleren Spulen. Bei den
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Tab. 9.7: Durchschnittliche Drift- und Rauschwerte der Spannungen [V].
Es werden die Real- (Re) und Imagindrkomponenten (Im) sowie die Pri-
miérfeldkompensationsfaktoren (PFKF) dargestellt.

Kombi- | Frequenz Drift Rauschen PFKF
nationen Re ‘ Im Re ‘ Im
alle 1 My 9,31077 [ 1,2.107% | 3,8-1077 | 3,7-10~" 22
nahe 1,1-107% | 1,0-107% | 3,7.1077 | 3,9-1077 | 42
alle 9 My 921077 [ 1,1-107% | 3,6-1077 | 3,6-10~" 22
nahe 9,9.1077 | 1,3-107% | 3,7-1077 | 3,6-1077 46
alle A My 6,7-107% | 3.6-107% | 3,5-1077 | 3,6-10~" 22
nahe 7.8:107% | 3,6-1076 | 3,3-1077 | 3,4-1077 50
alle S Mz 6,4-107% [ 4,1.107% | 34-1077 | 3,7-107" | 19
nahe 7,5:107% | 4,3-1076 | 3,2:1077 | 3,5-1077 43
lrmm AT L, /T o A AR Ly — 7
_ Loy e _ . Loy e
TS T .
Z 0at S ol
Ll
g 02 S 02
2-1 2-8 3-8 4-3 5-8 2-1 2-8 3-8 4-8 5-8
Spulenkombination Spulenkombination
(a) Messergebnisse (b) Simulationserbenisse

Abb. 9.19: Symmetrie der Erregerspulen. (a) zeigt die gemessenen Spannun-
gen und (b) die Spannungen welche durch die Simulation ermittelt werden.

Messergebnissen féllt gegeniiber den simulierten Werten eine Unsymmetrie auf. Um
die gemessenen Spannungswerte fiir die Rekonstruktion verwenden zu kénnen, wird
ein Korrekturfaktor berechnet, so dass die gemessenen Werte mit den simulierten
Werten iibereinstimmen.

Abbildung 9.20 zeigt die gemessenen Spannungen von den Sensorpaaren 2-8, 3-5 und
4-4 bei verschiedenen Leitfahigkeiten. In den Ergebnissen der linken Spalte wird der
Messzeiger auf die mit der Kupferplatte ermittelten Referenzsignale ausgerichtet. In
der rechten Spalte werden fiir die Ausrichtung des Messzeigers die Werte verwendet
welche durch die Kalibrationsspule erreicht werden.

Abbildung 9.20 (a) und (b) zeigen das schlechteste Sensorpaar 2-8. Dieses Sensorpaar
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Abb. 9.20: Linearitdt der gemessenen Spannungen. Die linke Seite zeigt
die Spannungen, die bei Ausrichtung mit einer Kupferplatte ermittelt wird.
Bei den Ergebnissen auf der rechten Seite wird die Kalibrationsspule fiir
die Ausrichtung des Messzeigers verwendet. Man beachte, dass der negative
Imaginéarteil aufgetragen ist.
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ist ein Randsensorpaar, das nicht vom Tank iiberdeckt wird. Die lineare Abhéngig-
keit des Imaginérteils von der Leitfahigkeit o ist gut erkennbar. Allerdings zeigt auch
der Realteil eine Abhéngigkeit von o. Dies weist auf einen Fehler bei der Ausrichtung
des Messzeigers auf das Referenzsignal hin. Die Moglichkeit des Ausrichtens auf das
Referenzsignal der Kalibrationsspule zeigt besseres Verhalten.

Abbildung 9.20 (c) und (d) zeigen das Sensorpaar 3-5 und (e) und (f) zeigen das
Sensorpaar 4-4. Diese Sensorpaare weisen die geringsten Absténde zwischen Erreger-
und Messspulen auf. Beide Sensorpaare liegen im Zentrum des Arrays. Die Linearitét
der Imaginéirteile ist deutlich zu sehen. Bei beiden Methoden weist der Realteil kaum
eine Abhéngigkeit von der Leitfahigkeit auf. Vergleicht man Abb. 9.20 (c¢) mit (e)
fallt die unterschiedliche Sensitivitdt auf.

Abbildung 9.21 (a) zeigt die rekonstruierten Bilder aus den Simulationsergebnis-
sen mit einem kleinen Quader wobei nur 20 Singuldrwerte einbezogen werden. Das
Volumen ist in 5 Schichten aufgeteilt. Der Schnitt zeigt jeweils eine Lage der x—y
Ebene. Die erste Schicht, links dargestellt, ist sehr nahe am Sensor und Schicht 5,
rechts dargestellt, ist am weitesten entfernt. Von oben nach unten werden die un-
terschiedlichen Phantomhohen dargestellt. Die unterste Schicht représentiert 0 cm,
anschlieBend kommen 2 c¢m, 4 cm und die oberste reprasentiert eine Entfernung von
8 cm. Die Farbe Weifl entspricht dem Wert 1 und représentiert den Maximalwert
der rekonstruierten Leitfdhigkeit.

In der untersten Schicht ldsst sich das Phantom rekonstruieren. Befindet sich das
Phantom in hoheren Ebenen erscheint es in der ersten und zweiten Schicht.
Abbildung 9.21 (b) verwendet 50 Singuldrwerte fiir die gleiche Rekonstruktion. In
diesem Fall erscheint das Phantom in H6hen oberhalb h = 2 cm in der zweiten
Schicht am stérksten. Abbildung 9.22 verwendet mehr Singuldrwerte. Bei hoherer
Anzahl an Singuldrwerten kann die Hohe des Phantoms bestimmt werden.

Im néchsten Schritt wird der kleine Quader durch einen Zylinder mit dem Durch-
messer 7 cm ersetzt. Abbildung 9.23 (a) zeigt das rekonstruierte Bild bei 20 Sin-
gularwerten. Es ist in allen Hohen eine Andeutung des Phantoms in der ersten
Schicht des rekonstuierten Bild zu sehen. Allerdings ist die Qualitdt schlecht. Bei
50 (Abb. 9.23 (b)) und 100 Singulérwerten (Abb. 9.24 (a)) wird das Phantom jedes
Mal in die zweite Schicht abgebildet und ist als Schatten in den oberen Schich-
ten zu sehen. Bei hoherer Anzahl an Singuldrwerten sind die rekonstruierten Bilder
schlechter.

Abbildung 9.24 (b) zeigt die rekonstruierten Bilder aus den Messergebnissen mit
100 Singulédrwerten. Der Vergleich zeigt, dass die rekonstruierten Bilder mit der
Simulation sehr gut iibereinstimmen.

9.5.4 Diskussion und Fazit

Das hochfrequente tomographische Mehrkanalmesssystem mit einer primérfeldkom-
pensierten Anordnung hat ein Signal zu Rauschverhéltnis von 30-50 dB bei Messun-
gen im physiologischen Bereich.

Die Driftwerte zeigen eine Frequenzabhéngigkeit, wogegen die Rauschwerte anné-
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Abb. 9.21: Rekonstruierter kleiner Quader aus Simulationen mit dem hoch-
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(b) 2 x 2 cm Wiirfel mit 50 Singuldrwerten

frequenten Array unter Verwendung von 20 und 50 Singuldrwerten.
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(a) 2 x 2 cm Wiirfel mit 100 Singulérwerten
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(b) 2 x 2 cm Wiirfel mit 200 Singuldrwerten

Abb. 9.22: Rekonstruierter kleiner Quader aus Simulationen mit dem hoch-
frequenten Array unter Verwendung von 100 und 200 Singulérwerten.
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Abb. 9.23: Rekonstruierter Zylinder aus Simulationen mit dem hochfre-
quenten Array unter Verwendung von 20 und 50 Singuldrwerten.
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(a) 7 x 2 cm Zylinder mit 100 Singulérwerten aus Simulation
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(b) 7 x 2 cm Zylinder mit 100 Singuldrwerte aus der Messung
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Abb. 9.24: Rekonstruierter Zylinder aus Simulation und Messung mit dem
hochfrequenten Array unter Verwendung von 100 Singuldrwerten.
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hernd konstant sind. Zwischen den nahen Sensorpaaren und Messungen mit allen
Sensoren ist ein starker Unterschied in der Primérfeldkompensation zu sehen.

Die Symmetrie der Messwerte ist ausgepréagt, ldsst jedoch noch etwas Verbesserungs-
moglichkeiten zu. Ein Grund fiir dieses Verhalten kénnte sein, dass das Phantom
nicht hundertprozentig mittig steht. Andere Griinde kénnen Fehler bei der Ausrich-
tung des Messzeigers auf das Referenzsignal sein. Ein Vergleich von Abb. 9.20 (c)
mit Abb. 9.20 (d) weist auf eine Unsymmetrie in der Elektronik hin.

Die Ausrichtung des Messzeigers mit der Kupferplatte oder der Kalibrationsspule
zeigen beide zufriedenstellende Ergebnisse. Der kleine verbleibende Fehler im Refe-
renzsignal ist vernachléssigbar klein. Aus diesem Grund ist keine weitere Optimie-
rung notwendig. Ein Vorteil aus der Messung mit der Kalibrationsspule konnte in
der schnellen und automatischen Ausrichtung auf das Referenzsignal liegen. Auch
wird moglicherweise die Drift minimiert. Hier besteht noch Forschungsbedarf.

An den rekonstruierten Bildern aus Messungen und Simulationen féllt auf, dass das
System bei einem kleinen Phantom die Position in der ersten Schicht richtig rekon-
struieren kann. Mit einer Vergroflerung des Phantoms ist dies nicht mehr moglich.
Zusétzlich wird das rekonstruierte Bild in Richtung Bildrand gedriickt. Dieser Effekt
kann mit der Anzahl der Singuldrwerte verbessert werden.

Bei rekonstruierten Bildern von Messungen lésst sich ab einem Abstand h von 6 cm
kein Bild mehr rekonstruieren. Aus welchem Grund es nicht moglich ist, die unterste
Schicht bei groflen Phantomen zu rekonstruieren, ist noch ungeklért. Eine Ursache
konnte die Verwendung des linearen Ansatzes bei der Lésung des inversen Problems
sein [110]. Moglichkeiten dieses Problem zu lésen basieren auf Rekonstruktionsalgo-
rithmen mit nichtlinearen Ansétzen.
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10.1 Gewebeeigenschaften post mortem

10.1.1 Motivation

Ischémische Verdnderungen im Gewebe konnen durch ein Monitoring mittels Impe-
danzmessung iiber einen ldngeren Zeitraum beobachtet werden. Zusitzliche Infor-
mation kann durch Messungen bei verschiedenen Frequenzen gewonnen werden. In
diesem Kapitel erfolgt eine Untersuchung an einer Gewebeprobe vom Schwein.

Ziel ist es, die Daten von absterbendem Gewebe, die mit der magnetisch induktiven
Impedanzmessung gewonnen werden, mit den Messwerten mit dem Vierelektroden-
prinzip aus der Literatur zu vergleichen. Zu diesem Zweck wird der Verlauf des
Absterbens von Lebergewebe, welches eine starke Anderung des Impedanz Verlaufs
aufweist, verwendet (Kap. 3.6.2).

In Kap. 10.1.2 erfolgt eine Beschreibung des Versuchsaufbaus und der Messme-
thoden. Anschlieend erfolgt eine Betrachtung der Messergebnisse, welche auch in
[115, 125] publiziert sind. In Kap. 10.1.4 schlieit eine Diskussion der Ergebnisse an.

10.1.2 Methoden und Materialien
10.1.2.1 Sensorsystem und Aufbau

Die Messungen erfolgen mit einem Einzelsensor aus Kap. 9.3.2.1. Abbildung 10.1
zeigt das Gradiometer sowie den schematischen Aufbau des Messsystems. Im Un-
terschied zu dem in Kap. 9.3.2.1 verwendeten Sensor haben die eingesetzten PCB
Spulen einen Durchmesser von 60 mm. Der Abstand zwischen den Erreger- und
Messspulen betrégt 5 mm.

Fiir die Messung wird ein Lock-in Verstérker (Li V) (Perkin-Elmer 7280) verwendet.
Der Strom wird iiber den Widerstand R; und die Oszillatoramplitude des Lock-in
Verstéarkers eingestellt. Mit Ry= 4,7 €2 und der Spannung U, von 0,9 V wird der
Erregerstrom auf 0,19 A eingestellt. Mit einem Widerstand von 3,9 €2 wird der
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Abb. 10.1: Aufbau des Messsystems zur Messung von Schweineleber post
mortem. Das System verwendet den internen Oszillator des Lock-in Ver-
stiarkers (Li V), welcher mit einem Leistungsverstirker (LV) (PA09, Apex)
die Erregerspule L, treibt. Der Erregerstrom kann mit dem Widerstand R;
eingestellt werden. Die Messspulen L, und L,,, bilden ein Gradiometer.
Das Messsignal wird im Vorverstirker (VV) (INA 106, Linear Technolgies)
mit dem Faktor 10 verstirkt. Ein Lock-in Verstédrker wertet die Messdaten
aus.

Abb. 10.2: (a) Leber im Messgefdal unter dem Sensor. (b) Probenbehélter
in der Thermokammer mit Warmetauscher.

Erregerstrom auf 0,23 A eingestellt.

Das Messgefia8 besteht aus einem Glasbehélter mit abgesetztem Boden
(Abb. 10.2 (a)). Durch die abgesetzte Form des Bodens ist es moglich, die Proben-
menge zu variieren indem ein Zwischenboden eingelegt wird. Der Probenbehélter
wird durch eine Plexiglasscheibe abgeschlossen, an welcher der Sensor befestigt ist.
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Abb. 10.3: Ablauf fiir die Spektroskopiemessung. Der erste Block ist fiir
die Initialisierung und der zweite Block fiir die Ermittlung der Messsignale
zustéandig.

Die Sensoreinheit wird samt der Vorverstéirkereinheit mit dem Probenbehélter in eine
Temperaturkammer gestellt (Abb. 10.1 und Abb. 10.2 (b)). Die Temperaturkammer
wird mit einem Wasser /Luft-Wéarmetauscher gekiihlt bzw. geheizt. Die Temperatur
des Wassers wird mit der Temperaturregeleinheit (Typ K50, Firma Haake) geregelt.
Die Einheit besteht aus einem Kiihler, der das Wasser mit einer konstanten Leistung
abkiihlt und einer Heizspirale, die mit Hilfe eines Thermometers die Wassertempe-
ratur auf 30° C erwdarmt. Als Regelung fiir die Heizspirale dient ein Zweipunktregler
mit einer Hysterese von 0,5° C [126].

Um das Messsystem bei mehreren Frequenzen betreiben zu konnen, erfolgt eine be-
sondere Ansteuerung des Lock-in Verstérkers. Zu Beginn wird das Gewebestiick un-
terhalb des Sensors platziert. Nachdem die gewiinschte Erregerfrequenz gewéhlt ist,
wird mit Hilfe der Autophasefunktion der Messzeiger auf die reelle Achse ausgerich-
tet. Dieser Phasenwert wird gespeichert und in einer Look-up Tabelle gespeichert.
Nun wird eine weitere Frequenz gewéhlt. Nachdem alle Frequenzen gesetzt und die
dazugehorigen Phasenwerte gespeichert sind, ist die Initialisierung zu Ende und es
kann die eigentliche Messung erfolgen. Zu Beginn wird die Frequenz gewéhlt und
die Referenzphase gesetzt. Nach der Messung kann die néchste Frequenz gewihlt
werden. Abbildung 10.3 zeigt den Ablauf fiir Messungen mit mehreren Frequenzen.
In diesem Versuch wird ein Frequenzbereich von 50 kHz bis 400 kHz gew#hlt.
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(a) (b)

Abb. 10.4: Aufbau zur Messungen von Schweineleber post mortem mit dem
Abstand d zwischen Sensor und Messobjekt: (a) Sensor und Schweineleber,
(b) Sensor und Probe bei der Kalibrierung,.

10.1.2.2 Vorbereitende Arbeiten, Kalibrationsmessung und Drifteigen-
schaften

Thermokammer und Sensor werden mindestens 12 Stunden vor Beginn der Messung
eingeschaltet bzw. eingebaut. Dies ist notwendig, um auftretende Verspannungen im
Material aufgrund thermischer Ausdehnung oder mechanischer Spannungen abklin-
gen zu lassen. Dieser Zeitbereich wird zusétzlich fiir eine Driftmessung verwendet.
Um den Einfluss der Drift festzustellen erfolgt vor der Messung an der Gewebepro-
be eine Driftmessung iiber 6 Stunden. An das Driftsignal iiber der Zeit wird eine
Gerade angepasst.

Um den Zusammenhang zwischen Phasenverschiebung und Leitfdhigkeit festzustel-
len wird eine Kalibrationsmessung durchgefiihrt. Es werden mehrere Messungen mit
Proben bekannter Leitfahigkeit vorgenommen und die Steigung der Geraden in % /V
ermittelt. Die Kalibrierung des Sensors erfolgt mittels eines Erlenmeierkolbens mit
einem Durchmesser von 140 mm gefiillt mit 800 ml deionisiertem Wasser. Der Kol-
ben ist, wie in Abb. 10.4 (b) schematisch dargestellt, unmittelbar {iber dem Sensor
angebracht. Die Kalibrierung erfolgt mittels deionisiertem Wasser unter Zugabe von
0,4 g NaCl je Schritt. Die Leitfahigkeit der Probe wird schrittweise in 0,1 % Schritten
auf 1 % erhoht. Mit einem Leitfahigkeitsmessgerdat (LF 318 Firma WTW) erfolgt
eine Verifizierung der NaCl Losung. Mit Hilfe der aufgenommenen Messwerte wird
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Tab. 10.1: Driftwerte und Kalibrationsmessung bei verschiedene Stomen.
Alle Spannungsangaben sind nach der Vorverstarkung angegeben.

Frequenz | Sensitivitdt |  Drift [V/g] Drift [V/s]

[kHz] bei 0,10 A bei 0,23 A
400 2,62676-10~* | 6,07981-107% | —4,64202- 1078
350 | 2,31494-104 | —1,09612-10° | —8,76396 - 10~?
300 4,3238 -10~* | —1,09612- 107 | —8,76396 - 10~
250 4,7808 - 107* | —5,79983 - 1079 | —1,30476-10~8
200 5,00234-10~* | —5,79983 - 1079 | —1,30476 - 1078
150 4,08645-107* | —1,98551-107? | —1,66063 - 10~°
100 2,58589-107* | —1,98551- 1072 | —1,66063 - 10~°
50 8,2194-10° | 6,07981-102 | —4,64202- 108

die Sensitivitdt des Sensors aus der Steigung der Kalibriergeraden ermittelt.

10.1.2.3 Probenmaterial, Platzierung und Messung

Die verwendete Leber wird frisch vom Schlachthof bezogen. Die Zeit zwischen der
Totung des Tieres und dem Beginn der Messung wird auf ca. 45 Minuten geschétzt.
Eine Auflistung der verwendeten Proben erfolgt in [115].

Die Leber wird in einer vortemperierten Box vom Schlachthof zur Universitét trans-
portiert. Nachdem das Gewebe auf Probengréfie zugeschnitten ist, werden die Pro-
ben in einem Gefrierbeutel verpackt um eine Austrocknung der Probe und eine
Verunreinigung des Sensors wihrend der Messung zu verhindern. Anschlielend wird
die Probe in das Messgefifl gegeben (Abb. 10.2) und in der Thermokammer plat-
ziert (Abb. 10.2 (b)). Fiir die Messung wird eine konstante Temperatur von 30° C
gewahlt.

10.1.3 Ergebnisse
10.1.3.1 Driftmessung

Tabelle 10.1 zeigt die ermittelten Driftwerte. Die Drift nimmt mit steigendem Strom
zu. Mit diesen Werten konnen anschlieend die Ergebnisse an der Gewebeprobe
korrigiert werden. In der zweiten Spalte von Tab. 10.1 ist die Sensitivitat bei 0,19 A
zu sehen. Die Sensitivitdt bei einem erhdhten Erregerstrom ist nicht als Real- und
Imaginirteil auswertbar!.

Abbildung 10.5 (a) zeigt die wihrend der Messung aufgezeichneten Rohdaten von
dem Gewebe. In diesen Daten ist die vor Beginn der Messung aufgezeichnete Drift

1Dies liegt daran, dass die Messung mit der Auswertung der Phase erfolgte und sich dadurch ein
Fehler bei den Kalibrationsdaten ergeben hat, der bei der Auswertung des Real- und Imaginérteils
auftritt.
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Abb. 10.5: Verlauf der Messsignale bei einem erhéhten Erregerstrom iiber
einen Zeitraum von 12 Stunden post mortem: (a) und (c¢) Rohdaten der
Messung, (b) und (d) Messwerte unter Beriicksichtigung der Daten aus der
Driftmessung.

der Sensoranordnung nicht berticksichtigt.

Durch Einbeziehung der Informationen aus der Driftmessung wird der eigentliche
Signalverlauf besser beschrieben. Abbildung 10.5 (b) zeigt den Verlauf der Messsig-
nale unter Beriicksichtigung der Informationen aus der Driftmessung. Abbildung 10.5
zeigt die Messwerte bei einem erhchten Erregerstrom. Bereits in den aufgezeichneten
Rohdaten aus Abb. 10.5 (c) ist ein qualitativ &hnlicher Verlauf wie bei den Werten
von [56] (Abb. 3.7 aus Kap. 3.6.2) zu erkennen.

Zur Korrektur der Drift werden die unmittelbar vor der Messung der Leber aufge-
zeichneten Leerwerte verwendet. Die Messwerte unter Beriicksichtigung der Sensor-
drift aus Tab. 10.1 sind in Abb. 10.5 (d) dargestellt.

Durch den qualitativen Vergleich der Messwerte mit den von [56] ermittelten Wer-
ten ist eine Ubereinstimmung der wesentlichen Merkmale im Verlauf zu sehen. Bei
nahezu allen Frequenzen ist eine Abnahme des Imaginérteils zu Beginn der Messung
zu erkennen, gefolgt von einem langsamen Anstieg.
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Abb. 10.6: Ermittlung der Leitfdhigkeitsinderung: (a) Kalibrierung des
Sensors bei verschiedenen Frequenzen, (b) Anderung der relativen Leitféhig-
keit von Schweineleber iiber einen Zeitraum von 12 Stunden post mortem.

Abbildung 10.6 zeigt die ermittelten Kalibrationsmesswerte bei einem Erregerstrom
von 0,19 A und einer Erregerfrequenz von 100 kHz und 200 kHz. Es wird z. B. ei-
ne Steigung von 5,00234 - 10~* V pro 1 % bei 200 kHz ermittelt. Die restlichen
Sensitivitdtswerte sind in Tab. 10.1 zu finden.

Mit der Information iiber die Empfindlichkeit des Sensors aus Abb. 10.6 (a) wird
der Imaginérteil der gemessenen Spannung in die Leitfdhigkeit umgerechnet. Dies
ermoglicht einen direkten Vergleich der beriihrungslosen Impedanzmessung mit den
Ergebnissen von [56]. Der in Abb. 10.6 (b) dargestellte Verlauf der Leitfihigkeit
entspricht qualitativ aber nicht quantitativ den Werten von [56].

10.1.4 Diskussion und Fazit

Das Messsystem mit einem Gradiometer eignet sich als Monitoringsystem. Durch
eine besondere Ansteuerung ist es moglich, bei verschiedenen Frequenzbereichen zu
messen. Die Drift bewegt sich im Bereich von 1078 bis 107 V/s. Bei der Messung
ergeben sich Spannungsdnderungen von etwa 1 mV am Vorverstirkerausgang bei
200 kHz und einem Erregerstrom von 0,19 A. Dies entspricht in etwa einer Anderung
von 2 S/m. Der Verlauf entspricht qualitativ dem in der Literatur beschriebenen. Es
kann nicht ausgeschlossen werden, dass die Kalibration mit einem kleinen systemati-
schen Fehler behaftet ist. Wahrend zwischen Schweineleber und Sensor der Abstand
d zu Gunsten der Sensitivitéit minimiert wird (Abb. 10.4 (a)), ist bei der Kalibrie-
rung der Abstand d zur Probe etwas groBer (Abb. 10.4 (b)). Das fiir die Kalibrierung
notwendige Glasgefafl hat eine Wandstérke von 4 mm. Der daraus resultierende gro-
Bere Abstand zwischen Sensor und leitfdhigem Medium vermindert die Sensitivitéat
der Messanordnung. Fiir nachfolgende Messungen kann z. B. ein Kunststoffgefafl mit
einer geringeren Wandstirke verwendet werden. Zusétzlich kann die Leberprobe als
planparallele Scheibe gestaltet sein und somit kann der Abstand d von Probe und
Sensor konstant gehalten werden. Man erkennt auch fiir die Anwendung am Pati-
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enten, dass fiir absolute Leitfidhigkeitsmessungen der Abstand zwischen Sensor und
Probe genau bekannt sein muss. Bei Messungen an Patienten kann z. B. der Sensor
auf die Haut aufgelegt werden.

Eine weitere Verbesserung kann die Integration von Korrekturverfahren bringen.
Auffallig ist, dass die Sensitivitdt nicht quadratisch von der Frequenz abhéngt. Ur-
sache hierfiir ist eine Beschaltung des Leistungsverstiarkers zur Dampfung von un-
gewollten Schwingungen und die Abnahme der Verstdrkung des Vorverstirker bei
hoheren Frequenzen [117].
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Diskussion und
Zusammenfassung

Der Hauptvorteil der magnetisch induktiven Impedanzmessung ist eine nichtinva-
sive und beriihrungslose Methode. Der Sensor iiberbriickt einen gewissen Abstand
zur Untersuchungsregion mit den Schichten Luft und den ersten schlecht leitfdhigen
Gewebe des Untersuchungsobjekts. Genau hier besteht ein Vorteil gegeniiber der
kontaktbehafteten Impedanzmessung, fiir die schlecht leitfdhige duflere Schichten
wie z. B. Haut oder Schidelknochen ein groles Hindernis darstellt. In Simulationen
mit dem Finiten Integrationstechnik-Modell und dem analytischen Modell am drei-
geschichteten Medium (Haut, Fett, Muskel) konnte gezeigt werden, dass 70% - 80%
des Messsignals aus der unteren Schicht, dem Muskelgewebe, stammt.

Die Geometrie einer Anwendung macht sich stark im Messsignal bemerkbar. Nur
bei exakt gleicher Geometrie lassen sich Ergebnisse von Messungen an verschiede-
nen Objekten vergleichen. Die Geometrie ist bestimmt durch die Anordnung des
Sensors zum Gewebe, als auch durch die individuellen Eigenschaften und Schwan-
kungen des Gewebes selbst. Da mit Hilfe der Spektroskopie, d. h. der Messung mit
verschiedenen Frequenzen, die Signalanteile der einzelnen Schichten am Messsignal
verandert werden, kénnen eventuell die durch die Geometrie verursachten Unsicher-
heiten herausgerechnet werden.

Andere Einfliisse auf das Messsignal, wie z. B. der Abgleich des Gradiometers und
kapazitive Kopplungen lassen sich durch die richtige Auswertung eliminieren. Dies
wird dadurch erreicht, dass das Messsignal in einen gleichphasigen und senkrechten
Anteil zum Erregersignal aufgeteilt wird. Nur der senkrechte Anteil enthélt die In-
formation iiber die Leitfdhigkeit des Gewebes. Dieser Sachverhalt l&sst sich durch
Nachbildung des Messprinzips mit diskreten Bauelementen in einem Ersatzschaltbild
(ESB) demonstrieren.

Anordnungen aus mehreren Sensoren bieten zusétzliche Moglichkeiten der Infor-
mationsgewinnung wie z. B. die Detektion eines Odems im Gewebe. Das beruht
auf der Moglichkeit, die Sensitivitdt auf unterschiedliche Gewebebereiche zu len-
ken. AuBerdem konnen iiber die Anregung mit mehreren Erregerspulen elektrische
Stromdichtemuster erzeugt werden, die mit einem Einzelsensor nicht erzeugt werden
konnen. Eine systematische Auswertung aller Informationen erlaubt es, tomographi-
sche Bilder zu erstellen. Dies wurde sowohl in der Simulation als auch experimentell
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nachvollzogen.

Im Rahmen der Arbeit wurden nicht nur Messungen an Phantomen durchgefiihrt,
sondern es konnte mit Messungen an ischédmischer Schweineleber gezeigt werden,
dass sich das Messsystem fiir ein spektroskopisches Monitoring eignet.

Als nahe liegende Anwendung ist ein Monitoring-Bett denkbar, in dem die Sensorik
integriert ist und z. B. misst, ob sich beim Patienten ein Lungenédem ausbildet. Der
Raum unter dem Bett ist grof§ genug, auch sperrige Prototypen des Messsystems
aufzunehmen und ausreichend zu befestigen.
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Anhang A. Die dielektrischen Figenschaften nach Gabriel & Gabriel

Tab. A.1: Dieelektrische Eigenschaften nach Gabriel fiir Haut (trocken),
Fett und Muskel.

Freq. [H7] Haut (trocken) Fett Muskel
' o' [S/m] el o' [S/m] el o' [S/m] el

10 2-10% [ 1,14-10° [3,77-10 2 [5,03-10°| 0,2 | 1,2-10°
31,6 2.107* | 1,14-10% [ 4,01-102 | 9,98-10° | 0,2 | 1,18-10°
1-10? 9.107% | 1,14-10% [ 4,06-1072 | 1,52-10° | 0,2 | 1,11-10°
3.2.10? 2.107% | 1,14-10% | 4,09-1072 | 4,49-10* | 0,21 |8,12-10°
1-107 9.107% | 1,14-10% | 4,17-1072 | 1,93-10* | 0,22 | 3,13-10°
3,2-10° [ 2,01-107% | 1,14-10% | 4,26-1072 | 4,61-10* | 0,24 | 7,92-10
1-10* 2,04-1074 | 1,13-10% | 4,3-1072 | 9,12-10% | 0,24 | 2,47-10*
3.2.10°  |2,32-107* | 1,13-10% | 4,32-102 | 2,44-102 | 0,25 | 1,2-10*
1-10° 451-1074 | 1,12-10° | 4,34-102 | 1,01-10% | 0,26 | 8,08 103
1,8-10° 8,95-107% | 1,11-10% | 4,35- 1072 76,7 0,28 6,68 -10°
3,2-10° | 2,1-107% | 1,09-10% | 4,36-102 | 63,21 0,31 |5,07-10°
5,6-10° 5,28 1073 | 1,05-10% | 4,38 - 1072 55, 54 0,36 3,29 -10°
1-10° 1,32-1072 1 9,91-10% | 4,41-1072 00, 81 0,41 1,84-103
1,8-10° 3,14-1072 | 8,86 - 10? | 4,46 - 1072 47,18 0,44 9,47 - 10?
3,2-10° 6,73-1072 | 7,29 -10% | 4,58 - 1072 43,16 0,47 4,93 - 102
5,6-10° 0,12 5,4-10% | 4,84 -1072 37,35 0,5 2,76 - 10?
1-107 0,2 3,62-10% | 5,26 - 1072 29,58 0,52 1,71-102
1,8-107 0,27 | 2,3-10% | 5,77-102 22 0,54 |1,18-10?
3,2 107 0,35 1,47-10% | 6,21 1072 16, 81 0,56 89,91
5,6 107 0,42 99, 56 6,55 - 1072 14,03 0,59 74,62
1-108 0,49 72,93 | 6,84-1072| 12,7 0,61 65,97
1,8-108 0,57 57,89 7,17-1072 12,06 0,64 60, 96
3,2-108 0,65 49,21 7,71-1072 11,72 0,68 57,99
5,6-108 0,75 44,07 8,85 1072 11,5 0,74 56,13
1-10° 0,9 40,94 0,12 11,29 0,88 04,81
1,8-10° 1,18 38,91 0,19 11,03 1,23 53,58
3.2.10° 1,83 37.3 0,37 10,61 2,17 51,86
5.6-10° 3,57 35,26 0,8 9,9 4,65 48,72
1-10% 8,01 31,3 1,71 8,8 10,53 42,77
1,8-10% 16,94 23,85 3,31 7,33 21,68 33,22
3,2-10% 28,04 14,75 9,56 0,78 36, 83 22,21
5,6-10% 35,83 8,44 8,1 4,51 01,32 13,59
110" 39, 45 5,6 10, 63 3. 67 62, 43 8,63
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Tab. A.2: Dieelektrische Eigenschaften nach Gabriel fiir Knochen (Spon-
giosa) und Knochen (Kortikal).

Knochen (Spongiosa) Knochen (Kortikal)

R T 7 o [S/m] 7

10 7-1072 |2,02-10*| 2-1072 |5,15-10°
31,6 7-107% | 1,99-10*| 2-107% |5,08-10°
1-10? 71072 1,9-10* | 2-1072 | 4,86-10°
3,2-10? 7,01-1072 | 1,63-10*| 2-107% |4,19-10°
1-103 7,04-1072 | 1,04-10* | 2,01-1072 | 2,69 - 10?

1,8-10° | 7,07-1072|6,98-10% | 2,02-10"2 | 1,85 - 103
3,2-10° 7,1-1072 | 4,36-10% | 2,02-1072 | 1,19 - 103
56-10%8 | 7,12-1072 | 2,66-103 | 2,03-1072 | 7,69 - 102
1- 104 7,15-1072 | 1,67-10% | 2,04- 1072 | 5,22 - 102
1,8-10* | 7,18-10"2| 1,11-10° | 2,04-1072 | 3,82 - 10°
3,2-10* | 7,21-10°2{7,95-102 | 2,05-1072 | 3,03 - 102
5,6-100 | 7,24-1072|6,11-102 | 2,06-102 | 2,57 - 102
1-10° 7,28-10"2| 5-10% |2,07-1072 | 2,28 102
1,8-10° | 7,34-10°2{4,27-10% | 2,1-1072 | 2,07 - 10?
3,2-10° | 7,44-1072 | 3,72-102 | 2,14-1072 | 1,9- 102
5,6-10° | 7,63-10723,22-10%|2,24-1072 | 1,7- 102
1-108 7,98-1072 | 2,69-102 | 2,43-1072 | 1,45 - 102
1,810 |8,56-1072 | 2,12-10% | 2,76-1072 | 1,13 - 102
3,2-106  ]9,39-10"2| 1,55-102 | 3,23-1072 | 80,46

5,6-10° 0,1 1,09-10% | 3,75-1072 | 54,24
1-107 0,12 75,42 | 4,28-107%| 36,77
1,8 107 0,13 54,09 | 4,78-1072 26, 4
3,2- 107 0,14 41,03 | 5,29-1072| 20,53
5,6-107 0,15 33,12 |5,82-1072| 17,21
1-108 0,17 28,3 6,43-1072| 15,28
1,8-108 0,19 25,27 7,2-1072 14,12
3,2-108 0,22 23,29 8,4-1072 13,38
5,6- 108 0,27 21,88 0,11 12,85
1-10° 0,37 20, 69 0,16 12, 36
1,8-10° 0,59 19, 44 0,27 11,79
3,2-10° 1,08 17,82 0, 54 10,98
5,6-10° 2,08 15,57 1,11 9,75
1-10% 3,87 12,68 2,14 8,12
3,2-10'° 9,58 7,04 5,31 4,89

1-10" 16, 08 4,11 8,66 3,3
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Tab. A.3: Dieelektrische Eigenschaften nach Gabriel fiir Leber und Blut.

Leber Blut

Freq. [Ha) e R P S o R

10 2.1072 [ 5,93-10% 0,7 5,26 - 10°
31,6 2.1072 | 5,69-10% 0,7 5,26 - 10°
1-10? 2.1072 | 5,59-10* 0,7 5,26 - 10°
3,2-10? 2,01-1072 | 5,46 - 10* 0,7 5,26 - 10°
1-103 2,05-1072 | 5,14 - 10* 0,7 5,26 - 103
1,8-103 2,12-1072 | 4,79 - 10 0,7 5,26 - 103
3,2-10% 2,28 -1072 | 4,22-10* 0,7 5,26 - 10°
5,6-10° 2,57-1072 | 3,43 - 10* 0,7 5,25 - 10°
1-10* 3-1072 | 2,55-10% 0,7 5,25 - 10°
1,8-10% 3,53-107%2 | 1,8-10* 0,7 5,24 -10°
3,2-104 4,11-1072 | 1,28 - 10* 0,7 5,22-10°
5,610 4,82-1072 9,39 -10° 0,7 5,19 -10°
1-10° 5,82-1072 | 7,13- 103 0,7 5,12-10°
1,8-10° 7,38-1072 | 5,34-10°| 0,71 |4,97-10°
3,2-10° 9,68-1072|3,77-10* | 0,72 | 4,66-103
5,6-10° 0,13 2,45-10% | 0,76 | 4,03-10°
1-106 0,16 1,49-10%| 0,82 |3,03-10°
1,810 0,19 8901-10%2| 0,91 |1,89-10°
3,2-10° 0,22 5,38-102 | 0,99 | 1,02-10°
5,6-10° 0,25 3,35-102 | 1,05 |5,21-10?
1-107 0,28 2,18 - 102 1,1 2,8-10?
1,8-107 0,32 1,5-10% 1,13 | 1,69 102
3,2- 107 0,36 1,09-10% | 1,17 | 1,16-10?
5,6-107 0,4 83, 88 1,2 90, 24
1-108 0,45 68,5 1,23 76, 82
1,8-10% 0,51 58,92 1,27 69, 51
3,2-108 0,58 52, 88 1,32 65,35
5,6- 108 0,68 48,99 1,41 62, 83
1-10° 0, 86 46, 34 1,58 61,06
1,8-10° 1,23 44,22 2,03 59,41
3,2-10° 2,15 41,9 3,21 57,08
5,6-10° 4,41 38,37 6,26 52,85
1-10' 9,34 32,45 13,13 45,1
3,2-10% 27,69 15,74 40,15 21, 56
1-10" 42,9 6,87 63,35 8,3
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