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1 Einleitung

1.1 Magnetresonanztomographie
1.1.1 Historische Entwicklung der Magnetresonanztomographie

Seit Ende des 19. Jahrhunderts und der Entdeckung des Rontgenph&nomens durch
Wilhelm Conrad Rontgen (Knutson, 1974) haben sich die Techniken der medizinischen
Bildgebung zu einem der wichtigsten Werkzeuge fir die Diagnose entwickelt. Unter der
medizinischen Bildgebung hat sich MRT zu einer der wichtigsten bildgebenden
Verfahren entwickelt. Die MRT kann nicht-invasiv 3D-anatomische Strukturen des
menschlichen Korpers mit einer raumlichen Auflésung darstellen, die noch vor dreif3ig

Jahren unvorstellbar gewesen ware.

Isidor Isaac Rabi beschrieb erstmals im Jahre 1938 das Phanomen der NMR (Rabi et
al., 1938) und erhielt dafiir 1944 den Nobelpreis fur Physik. NMR ist eine Eigenschaft
von magnetischen Kernen mit einem Dreh- und Magnetmoment in einem &uf3eren
Magnetfeld, wo sie elektromagnetische Energie mit einer bestimmten Frequenz
absorbieren oder ausstrahlen. NMR-Spektroskopie wurde im Jahre 1946 sowohl von
Felix Bloch (Bloch et al., 1946) als auch von Edward Mills Purcell (Purcell et al., 1946),
die die Technik fur Flissigkeiten und Feststoffe unabhangig voneinander verbesserten,
weiterentwickelt. Beide wurden im Jahre 1952 mit dem Nobelpreis ausgezeichnet. Im
Jahre 1950 wurden Spin-Echos und FID erstmals von Erwin Hahn beschrieben.
Dennoch war Raymond Vahan Damadian im Jahre 1971 der erste Forscher, der die
medizinischen Fahigkeiten der NMR nachwies (Damadian et al., 1971). Er zeigte den

Unterschied in der Relaxationszeit zwischen normalem und krebsartigem Gewebe.

Der erste, der ein 2D-Bild (NMR-Bild eines wassergefillten strukturierten Objekts) erhielt,
war Paul Lauterbur (Lauterbur, 1973) im Jahre 1973. Er erhielt zusammen mit Peter
Mansfield, der die Bilderfassung mit der "Echo planar Imaging"-Methode verbesserte, im
Jahre 2003 den Nobelpreis.

Die ersten klinischen MR-Systeme wurden im Jahre 1983 mit einer Feldstarke von 0,35
- 0,5 T installiert (Bottomley et al., 1983), gefolgt von der Entwicklungvon 1 Tund 1,5 T
Magneten. Seitdem sind 70% aller Magnete weltweit immer noch 1,5 T Magnete. Zu

Beginn der 2000er wurden 3 T MR-Scanner als klinische Modalitat eingefuhrt.

1.1.2 Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Ein Kern wird durch seine Masse, Ladung und Spin gekennzeichnet. Der Spin ist eine

Eigenschaft eines Kerns. Es ist die Eigenschaft eines um sich selbst rotierenden Kerns.



1.1.2.1 Spins

Der Kern des Atoms besteht aus Protonen und Neutronen (Nukleonen), die jeweils einen
Eigendrehimpuls um ihr eigenes Zentrum haben. Ein rotierendes Teilchen induziert um
sich herum ein kinetisches Drehmoment oder einen Spin, der auf seine Drehachse
ausgerichtet ist und durch einen Vektor S dargestellt wird. Das gesamte kinetische
Drehmoment oder Kernspin ist das Drehmoment, das auf die Wechselwirkungen der
kinetischen Momente aller Nukleonen zurtickzufiihren ist, die es bilden. Dieser Spin ist
ein axialer Vektor, dessen Betrag quantifiziert wird:

S| = b x (11 + 1))/ [1]
Mit I die Quantenzahl des Kernspins und h die reduzierte Planck-Konstante.
Da es sich um hier um rotierende Ladungstrager handelt, wird ein Magnetfeld erzeugt,
welches als magnetisches Dipolmoment bezeichnet wird. Dieses magnetische
Drehmoment wird durch einen Magnetisierungsvektor i dargestellt:

g=y X S (2]

Mit y das gyromagnetische Verhaltnis.

Das kinetische Drehmoment sowie das magnetische Drehmoment sind in Abbildung 1

dargestellt:

“y

Abbildung 1: Protonen (Wasserstoffkerne) tragen eine positive Ladung. Ein rotierendes Teilchen induziert
um sich herum ein kinetisches Drehmoment oder einen Spin, der auf seine Drehachse ausgerichtet ist,

durch einen Vektor § dargestellt. Eine rotierende Ladung induziert um sich herum ein Magnetfeld, das als
Magnetmoment bezeichnet wird (verbunden mit dem Spin und ebenfalls ausgerichtet auf seine Drehachse)
und durch i dargestellt wird. Protonen kénnen daher als kleine Magnete (magnetische Dipole) mit einem
Nord- und Sudpol dargestellt werden.

1.1.2.2 MRT taugliche Kerne

Ein Kern wird durch die Anzahl der Nukleonen A und die Anzahl der Protonen Z definiert
(X£). Innerhalb des Kerns sind die Nukleonen auf verschiedene Energiezustande verteilt.
In diesen koppeln die Protonen und die Neutronen untereinander und ihre magnetischen

Momente heben sich paarweise auf (Ziel ist es, ein mdglichst stabiles System zu erhalten,



d.h. mit mdglichst geringer Energie). Infolgedessen haben nur Atome mit einer
ungeraden Anzahl von Nukleonen ein magnetisches Restmoment. Die wichtigsten
Kerne von biologischem Interesse mit magnetischen Eigenschaften sind Wasserstoff,
Kohlenstoff, Fluor, Phosphor und Natrium.

1.1.2.3 Wechselwirkung von Kernen mit dem Feld §0

In Abwesenheit eines externen Magnetfeldes werden die Protonen einer Gewebeprobe
in alle Richtungen zufallig ausgerichtet: Die Summe der mikroskopischen elementaren
Magnetisierungsvektoren ist Null und es gibt keinen makroskopischen
Magnetisierungsvektor (1\7 = 0). Bei Einwirkung eines auReren Magnetfeldes (z. B. im

MRT-Tunnel) orientieren sich die Protonen in Richtung dieses Feld, wobei ein

makroskopischer Magnetisierungsvektor MZO erscheint wie in Abbildung 2 dargestellt.

Mz =0 ” . *** o Mgy %0
X " 270
%00

a) b)

Abbildung 2: (a) In Abwesenheit eines externen Magnetfeldes werden die Protonen einer Gewebeprobe in
alle  Richtungen zuféllig ausgerichtet. Die Summe der mikroskopischen elementaren
Magnetisierungsvektoren (3 (i) ist Null und es gibt keinen makroskopischen Magnetisierungsvektor MZO =
0. b) Bei Einwirkung eines externen Magnetfeldes orientieren sich die Protonen in Richtung dieses Feldes
entsteht eine makroskopischen Magnetisierung X ji = M.

Das kinetische Drehmoment hat einen Betrag und eine Richtung. Die Quantenmechanik

sieht vor, dass MZO in einem Magnetfeld nach 52, nur bestimmte Orientierungen

einnehmen kann. Diese Orientierungen hangen von m, der magnetischen Quantenzahl
ab. Die Ausrichtung von § in Bezug auf die Vertikale ergibt sich aus der Gleichung:

S, = mh [3]
Mit m die magnetische Quantenzahl, die nur 21 + 1 Werte annehmen kann und h die

reduzierte Planck Konstante.

Wenn Protonen in einem externen Magnetfeld EO platziert werden, richten Sie sich aus,
aber im Gegensatz zu Magneten, die in diesem externen Magnetfeld (in die gleiche

Richtung) perfekt ausgerichtet sind, verteilen sich Protonen auf 2 Zustande, die sich um

§0 drehen. Ein Teil ist in Richtung §0 (parallel) orientiert. Der andere Anteil ist in die



entgegengesetzte Richtung orientiert (Antiparallel). Im Falle des Wasserstoffkerns, der
eine magnetische Quantenzahl gleich %2 hat, sind nur 2 Orientierungen mdglich und in
diesem Fall erhalten wir die folgende Gleichung:

1
Sz =15h [4]

Allerdings konnen wir schreiben indem wir S, in [2] ersetzen:

1

Wz = ii)/h [5]

Daraus ergibt sich die folgende Abbildung:

1
e 1
Iz = 2 Uz = Ehy Parallele Ausrichtung

1 i |
I = LI I T —Ehy Antiparallele Ausrichtung

Abbildung 3: Positionen in einem Magnetfeld §0 Protonen kdnnen nur zwei mdgliche Orientierungen und
quantifizierte Werte haben: Parallel und antiparallel.

Die Protonen sind nicht perfekt nach §0 ausgerichtet, sondern drehen sich einzeln mit

einem bestimmten Winkel um §0. Dieses Phanomen wird Prézession genannt und wird

in der Larmor-Gleichung wie folgt bachrieben:
(1)0 = yBO [6]
Mit w, die Winkelfrequenz und y das gyromagnetische Verhaltnis.

Die oben beschriebenen parallelen und antiparallelen Orientierungen der Protonen

entsprechen unterschiedlichen Energieniveaus:

Im Aufwartszustand, der dem Parallelzustand entspricht, hat das Proton die

Zusatzenergie:
E; = —yhB, (7]

Im Abwartszustand, der dem antiparallelen Zustand entspricht, hat das Proton die

Zusatzenergie:

Der Energieunterschied zwischen den beiden parallelen und antiparallelen Zustanden

kann somit beschrieben werden:

10



AE = E1 — Ez - — yhBO [9]
Mit y das gyromagnetische Verhaltnis und h die reduzierte Planck-Konstante.

Wenn eine Gewebeprobe, die N Protonen enthélt, einem Magnetfeld §0 ausgesetzt wird,
erfolgt die Verteilung zwischen den beiden Energieniveaus, E; fir N; Protonen und E,
fur N, Protonen, entsprechend der Boltzmann-Verteilung:

& = e~ (BE)/kT [10]

N,

Mit k die Boltzmann-Konstante und T die Temperatur.

Infolgedessen gibt es auf dem niedrigen Energieniveau (paralleler Zustand) mehr
Protonen als auf dem hohen Tollwutniveau (antiparalleler Zustand). Wenn man eine
Probe betrachtet, die einem Magnetfeld §0 ausgesetzt ist und sich, 1 Million Protonen
im antiparallelen Zustand ausgerichtet hat, gibt es dazu 1 Million und 4 Protonen, welche
im parallelen Zustand angeordnet sind. Diese 4 Uberschissigen parallel ausgerichteten
Protonen sind der Ursprung des Auftretens eines makroskopischen
Magnetisierungsvektors MZ, der als longitudinale Magnetisierung bezeichnet wird und
fur die Bildung des MRT-Signals verantwortlich ist (Abbildung 4)..

ﬁ Antiparalleler Zustand
Bl EEEEEEEEEEEEEEEEENEESN E2:+yhBO
My

.‘ “ Paralleler Zustand
IIIII‘ ] | B ] El:_yhBO

Abbildung 4: Die in einem Magnetfeld T?’o platzierten Protonen, kénnen nur zwei mdgliche Orientierungen
und quantifizierte Werte aufweisen: parallel (Aufwértszustand; Energie E; = —yhB,) und antiparallel
(Abwartszustand; Energie E, = +yhB,). Wenn eine Probe 2 Millionen (+4) Protonen enthélt, die einem

E

externem Magnetfeld Tio ausgesetzt sind, werden die Spins sich ausrichten, 1 Million antiparallel und 1
Million + 4 parallel. Dies verursacht das Auftreten eines makroskopischen Magnetisierungsvektors M.

1.1.2.4 Spin-Anregung
Die Gleichgewichtsmagnetisierung kann beeinflusst werden, indem ein externes,

transversales HF-Feld §1 mit einer der Resonanzbedingung entsprechenden Frequenz

angelegt wird. Dadurch erfahren die einzelnen Spins in den Systemen einen

11



Zustandswechsel. Durch Einstrahlen von §1, beginnt die Langsmagnetisierung, um die

§1 (Achse 0y) bei der Winkelfrequenz zu prazedieren:

w; =YB; [11]
Der sich @ndernde magnetische Fluss kann eine messbare Spannung in einer

Leitungsschleife induzieren, die orthogonal zu §0 angeordnet ist. Diese Spannung ist

das MR-Signal, genannt FID, das nach einiger Zeit durch Relaxation sinkt.

Um diese komplexe Spiralbewegung zu vereinfachen, befreien wir uns von der

Prazession um EO . Im rotierenden Koordinatensystem entlang der 0, -Achse und
entspricht die Anregung einer einfachen Schaukelbewegung von oben nach unten, also
um Oyx. Wahrend dieser Bewegung kommt es zu einer Abnahme der Langskomponente

M, und einer Zunahme der Querkomponente My:

EU EU
A £
RF90°  Z z

a) b)

Abbildung 5: Werden die Protonen dem Magnetfeld §0 ausgesetzt, tritt ein Gleichgewichtszustand mit einer
Langskomponente M, auf. a) Eine Energiezufuhr durch einen 90° HF-Impuls bewirkt das Verschwinden der

Langskomponente M. b) Diese Energiezufuhr bewirkt auch eine Querkomponente My, die ein Magnetfeld
(FID) induziert, das durch eine in der XoY-Ebene platzierte Empfangsspule messbar wird. Die Spule wandelt
dieses Magnetfeld in ein messbares elektrisches Signal um (gedampfte Sinuskurve).

1.1.2.5 Relaxation
Der Prozess der Wiederherstellung des thermischen Gleichgewichts des magnetischen

Moments MO wird als Relaxation bezeichnet, die durch zwei Zeitkonstanten T; und T,

beschreiben werden kann.

Die Zeitkonstante T; beschreibt die Wiederherstellung der Langskomponente MZ des
Magnetisierungsvektors (Abbildung 6), die als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet wird.
Bei der Rickkehr der Protonen vom hohen Energieniveau E, zum niedrigen

Energieniveau E; findet eine Energieemission durch Interaktion (Warmeaustausch) mit

12



dem umgebenden molekularen Medium statt. Die Langsrelaxation kann wie folgt
beschrieben werden:

My(6) = My(1— ) 12l

a

100 %
95 %

87 %)

63 %

Magnetisierung (%)

o
|

C—

& i) 3Ty Zeit

Abbildung 6: Exponentielle Anndherung der L&ngsmagnetisierung in Abhangigkeit von T, . Die T;
Zeitkonstante ist charakteristisch fur ein bestimmtes Gewebe und entspricht einer Wiederherstellung von
63% der Gleichgewichtsmagnetisierung.

Die T,-Zeitkonstante beschreibt den Riickgang der transversalen MX Komponente des
Magnetisierungsvektors, die als Spin-Spin-Relaxation bezeichnet wird (Abbildung 7). Die

Spin-Spin-Relaxation beschreibt den Verlust der Phasenkoharenz der Spins:

t
Mx(t) = MO * e(_T_Z) [13]

37 %

Magnetisierung (%)

13%
5%

»
>

T 2T, 37 Zeit

Abbildung 7: Exponentieller Zerfall der Quermagnetisierung als Funktion von T,. Die T, Zeitkonstante eines
bestimmten Gewebes entspricht einer der Magnetisierungsabnahme um 63% (37% der Quer-
Magnetisierung My bleibt bestehen).

Fur eine vertiefte Beschreibung der Magnetresonanztomographie wird auf Standard-
Lehrbticher verwiesen (Haacke et al., 1999; Levitt, 2001).

1.1.3 Ultra-Hochfeld-Magnetresonanztomographie

Parallel zur Etablierung der 3 T Magnete in der klinischen Routine begann die

Entwicklung der UHF-Magnete. Nach der erfolgreichen Entwicklung eines 8 T MRT-
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Systems an der Ohio State University im Jahre 1998 wurde im Jahre 1999 der erste 7 T
Magnet im Center of Magnetic Resonance and Research an der University of Minnesota
installiert. Das zweite 7 T System folgte 2002 am Massachusetts General Hospital in
Boston. In den letzten zehn Jahren folgten zahlreiche Installationen, darunter das 7 T
System am ELH Institut fur Kernspintomographie im Oktober 2006 in Essen.

Derzeit sind weltweit mehr als 70 7 T MR-Systeme installiert. Obwohl noch héhere
Magnetfeldstarken von 9,4 T oder 11,7 T entwickelt wurden, ist 7 T zu einem Standard
in der menschlichen MR-Forschung geworden. Der im ELH verwendete 7 T Magnet mit
einer Cryostat-Bohrung von 90 cm ermdglicht die Verwendung einer handelstblichen
klinischen Gradienten Spule. Darliber hinaus ermdéglichen neuere Entwicklungen von
aktiv abgeschirmten Magneten nun die Uberwindung von geb&udetechnischen
Einschrankungen bei der Aufstellung der Gerate. Die aktive Abschirmung erméglicht es,
die Verwendung von enormen Mengen an Stahl fur die Abschirmung des 7 T MR-
Magneten zu vermeiden. Bei der Magnetabschirmung am ELH beispielsweise wiegt der
den Magneten umgebende Stahl 430 Tonnen mit Wandabmessungen in den dicksten
Abschnitten von tber 50 cm. Neu entwickelte kommerzielle Gerate benétigen dies nicht
mehr und wurden darliiber hinaus 2017 von der US-amerikanischen FDA (510(Kk)

Zulassung) fur den klinischen Einsatz freigegeben.

Seit der Installation des ersten klinischen Systems im Jahre 1983 wurde ein standiger
Antrieb zu héheren Magnetfeldstarken beobachtet. Die Erh6hung des Magnetfeldes war
immer eine treibende Kraft, um die Mdglichkeiten der MRT zu verbessern, da sich das
SRV mit der Feldstarke annahernd linear verbessert (Hoult et al., 2000). Das erhdhte
SRV kann dann entweder durch Verkirzung der Messzeit oder durch eine bessere
raumliche Auflésung genutzt werden.

Um die Vorteile der Verbesserung des SRV voll auszuschépfen, miissen eine Reihe von
technischen und Patientensicherheitsfragen angegangen werden. Zu den technischen
Problemen gehoren vor allem die By-Inhomogenitat und die B;-Inhomogenitat, wéhrend
das Hauptanliegen der Patientensicherheit bei UHF nach wie vor die Deposition von
Energie durch das Hochfrequenzfeld ist, gemessen mit der spezifischen Absorptionsrate
(SAR). Einige zusatzliche Anforderungen an den Patientenkomfort und die Sicherheit
von UHF sind beispielsweise der Gerauschpegel oder die periphere Nervenstimulation.

- B, Inhomogenitiaten werden durch den Suszeptibilitatseffekt beim Ubergang

verschiedener Gewebe erzeugt (Zwanenburg et al., 2013; Nakada, 2007; Balchandani
et al., 2015). Die magnetische Suszeptibilitat skaliert linear mit B,, ebenso wie die

Inhomogenitat in B, und kann zu geometrischen Verzerrungen fuhren.

14



- B; Inhomogenitaten sind das schwierigste Problem, das bei UHF zu l6sen ist. Da die

Resonanzfrequenz proportional zur Starke des Hauptmagnetfeldes ist, fuhrt der die
Nutzung von hoheren Feldstarken zur Erhdhung des SRV, aber auch zu einer
Verringerung der Wellenlange der zur Anregung verwendeten HF-Signale. Bei 1,5 T
betragt die Resonanzfrequenz ca. 64 MHz Die resultierende Wellenlange im Freiraum
betragt somit 4,6 m. Die Wellenlange einer elektromagnetischen Welle ist reziprok
proportional der Quadratwurzel der dielektrischen Permittivitdt des durchstromenden
Mediums. Im Durchschnitt hat der menschliche Korper eine dielektrische Permittivitét
von 80 bei 1,5 T, so dass die Wellenlange im Gewebe etwa 52 cm betragt, was immer
noch erheblich langer ist als der Durchmesser eines menschlichen Korpers. Bei 7 T mit
einer Resonanzfrequenz von etwa 300 MHz und einer Permittivitdt von 50 wird die
Wellenlange im Gewebe auf etwa 14 cm reduziert, was etwa dem Durchmesser eines
menschlichen Kopfes entspricht. Bei 7 T kann die Phase des HF-Feldes im Inneren nicht
mehr als einheitlich angenommen werden (Ladd, 2007). Diese Phaseneffekte konnen
zu einer starken Inhomogenitat fihren, die durch destruktive Interferenzen im
menschlichen Kdrpers bei UHF verursacht wird (Van de Moortele et al., 2005; Snyder et
al., 2009; Vaughan et al., 2009; Umultu et al., 2011). Die Verwendung von
mehrkanaligen parallelen Sendespulen bietet eine Methode zur Minderung der B, -
Inhomogenitat. Diese Spulen unterteilen sich in teilweise Uberlappende raumliche
Bereiche und liberwinden die B;-Inhomogenitat durch Anderung der HF-Amplitude oder
Phase (HF-Shimming) (Collins et al., 2005; Mao et al., 2006) an jedem
Ubertragungskanal, um die B, -Inhomogenitat zu minimieren, oder die Verwendung
eines kundenspezifischen HF-Pulses fur jeden der Ubertragungskanile, um B; -

Variationen zu vermeiden (Katscher et al., 2003; Katscher et al., 2004).

- SAR und Energieeinstrahlung: Der SAR-Wert steigt mit dem Quadrat von B, (10),

was eine strengere Begrenzung der Anzahl, Dauer und Amplitude der angelegten HF-
Pulse bei 7 T im Vergleich zu 3 T fur einen bestimmten Zeitraum bedeutet. Die
Verwendung von MRI-Impulssequenzen wie TSE oder FSE, die viele Hochflipwinkel-HF-
Pulse beinhalten, begrenzt auch die Anzahl der Bildschnitte, die bei 7 T erhalten werden
kénnen (Zwanenburg et al., 2013; Nakada, 2007; Balchandani et al., 2015). Parallele
Bildgebung mit segmentierter Auslesung zur Beschleunigung der Bilddatenerfassung
kann verwendet werden, um einige durch SAR bedingte Einschrankungen zu
Uiberwinden (Heidemann et al., 2010). Um die HF-Energieeinstrahlung zu reduzieren,

wurden auch Niedrigflipwinkelsequenzen entwickelt, um einen Kontrast zu erreichen, der

15



dem von SAR-intensiven Pulssequenzen wie TSE oder FSE &hnelt (Saranathan et al.,
2014).

1.2 Sicherheitsiberwachung in der MRT

MRT hat sich bei vielen diagnostischen Problemen zur bildgebenden Wahlmethode
entwickelt. Mit einem unlbertroffenen Weichteilgewebekontrast, dazu ohne Einsatz
ionisierender Strahlung, ist sie von Natur aus sicherer als Alternativen wie
Rontgenaufnahmen. Auch wenn alternativ Ultraschall bei der Bildgebung keine
schwerwiegenden potenziellen Sicherheitsrisiken darstellt, hat diese Methode
erhebliche Einschrankungen in Bezug auf Eindringtiefe und Kontrast und kann bei harten

Strukturen oder Lufteinschlissen nicht verwendet werden.

Dahingegen kann es in der MRT bei einem sehr starken statischen Magnetfeld, bei
schnell schaltenden Gradientenfeldern und starker HF-Strahlung zu potenziell
gefahrlichen Wechselwirkungen mit metallischen Geraten kommen. Um solche
Sicherheitsprobleme zu l6sen, veroffentlichte die FDA 1997 ein Grundlagendokument
Uber die Wechselwirkungen von Medizinprodukten in der MR-Umgebung, da die MR-
Bildgebung von Patienten mit Implantaten (z.B. Aneurysma-Clips, Stents, Elektroden)
oder Zubehoér wie EKG-Monitoring, Anasthesiegerdte, Sauerstoffflaschen usw.
bestimmte Risiken birgt. Unfalle mit schweren Verletzungen und Todesfallen sind bereits
in der Vergangenheit aufgetreten. Um Patienten mit Implantaten einen sicheren MR-
Untersuchung zu ermdglichen, hat die ASTM grundlegende Testverfahren flir passive

Implantate bei 1,5 und 3 T verdéffentlicht.

Diese Testmethoden umfassen magnetisch induzierte Verschiebekraft und Drehmoment,
HF-Erwarmung und Bildartefakte. Die ASTM F2503 Norm wurde 2005 veroffentlich
(American Society for Testing and Materials International F2503-13, 2013) und enthalt
umfassende Kennzeichnungsanforderungen und Symbole, die auf Implantaten und
Geraten angebracht werden missen. Dartber hinaus befasst sich eine kurzlich
vertffentlichte Norm mit den Sicherheitsfragen von aktiven medizinischen Implantaten
im MR-Umfeld (International Standards Organization Technical Specification ISO/TS
10974, 2012).

1.2.1 Sicherheit des statischen Magnetfeldes
1.2.1.1 Magnetisch induzierte Kraft

Das statische Feld ist eine der Hauptursachen fur Unfélle in der MRT, und die Bewertung
dieser Risiken erfolgt insbesondere durch die Norm ASTM 2052 (American Society for
Testing and Materials International F2052-06e1, 2006). Das Hauptrisiko besteht in der
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Translationskraft, die auf ferromagnetische Objekte in einem starken
Magnetfeldgradienten ausgeubt wird, wie er am Eingang von MRT-Magneten besteht.
Diese Kraft kann ferromagnetische Objekte in Geschosse verwandeln, die in Richtung
Magnetmitte angezogen werden. Wenn also ein Objekt in oder an einem Patienten
ferromagnetisch ist, besteht ein hohes Risiko von ernsten Verletzungen. Um das
potenzielle Risiko abzuschatzen, werden die maximalen Krafte, die auf ein Implantat in
der MRT-Umgebung ausgelibt werden koénnen, gemessen und mit den Kréften

verglichen, denen das Implantat im taglichen Betrieb ausgesetzt ist. Die Krafte sind

abhangig vom statischen Magneten Feld §0, dem Gradienten des statischen Feldes §0
am Streufeld sowie der magnetischen Sattigung des Geratematerials. Die meisten
medizinischen Implantate sind heute nicht ferromagnetisch. Die Wahrscheinlichkeit far
Unfalle bei Patienten mit Implantaten in der MRT-Umgebung sind daher geringer
geworden.

Abbildung 8: Magnetisch induzierte Kraft auf ein ferromagnetisches Implantat. F,, ist die Magnetkraft und F;

ist die Gewichtskraft. Iies ist die Addition der Gewichtskraft und der Magnetkraft. Das Magnetfeld ist
horizontal ausgerichtet. Der Schwerpunkt der Masse des Implantats muss an der Stelle platziert werden, an
der die Auslenkung maximal ist. Bei magnetisch gesattigten Materialien liegt die maximale Auslenkung an

dem Punkt, an dem die Steigung von §0 maximal ist. Der sichere Bereich wird durch einen Beugewinkel
unter 45° gekennzeichnet.

1.2.1.1 Magnetisch induziertes Drehmoment

Ferromagnetische Objekte mit langer Stabform oder Magnete unterliegen ebenfalls
einem Drehmoment, was bewirkt, sie an mit dem statischen Magnetfeld auszurichten.
Die Stake des Drehmoments hangt sowohl von den Abmessungen des Gerats als auch
von der magnetischen Sattigung ab. Es wird im Magnet-Isozentrums gemessen. ASTM
F2213 (American Society for Testing and Materials International. Designation: F2213-
06, 2006) bietet Prufverfahren fur das Drehmoment.
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Abbildung 9: Magnetisch induziertes Drehmoment in einem ferromagnetischen Implantat. ﬁT/Z sind die

beiden Krafte, die auf das Ende des Implantats wirken. T, stellt das Drehmoment dar. Das statische
maximale Drehmoment wird vom Implantat im Isozentrum des Magneten erfahren, wo das statische

Magnetfeld §0 homogen und maximal ist. Das Drehmoment wird entlang jeder Hauptachse des Objektes
gemessen. Das magnetisch induzierte Drehmoment darf das Worst-Case-Drehmoment (grof3te Abmessung
* Schwerkraft des Objektes) nicht Uberschreiten.

1.2.2 Risiken durch das Gradientenfeld

Im Allgemeinen tragt das Gradienten-Magnetfeld aufgrund der niedrigeren Frequenzen
im kHz-Bereich vernachlassigbar gering zur Gewebserwarmung bei. Allerdings kann das
geschaltete Gradienten Magnetfeld Spannungen in leitende Dréhte, Schleifen und
Strukturen induzieren. AufRerdem besteht das Risiko von unbeabsichtigten
Nervenstimulation, Verbrennungen oder sogar Brand durch Funkenentladungen an
perkutan implantierten Geraten. So ist beispielsweise bei einem Draht-Implantat,
umgeben von einem biologischen Gewebe mit Permittivitat €, die durch das
Gradientenfeld induzierte Spannung maximal, wenn die Lange [ folgenden Wert betragt:

m_l_ c
a 2_2*1/*\/E

Die Gradientenspulen, die ein zeitvariables Magnetfeld erzeugen, kénnen in ca. 400 us,

[14]

d.h. bei einer maximalen Frequenz von v = 5000 Hz, ein- oder ausgeschaltet werden.
Wenn man also weil3, dass die Permittivitat des Hirngewebes etwa 90.000 betragt

(Gabriel et al., 1996), ergibt Gleichung 14 eine maximale induzierte Spannung fir eine

Lange |f| = 100 m, die viel grof3er ist als die Grof3e eines medizinischen Implantats.
1.2.3 SAR und HF-Risiko
1.2.3.1 SAR

Eine Mdglichkeit, die in einem Gewebe abgelagerte Energie zu berechnen und damit die
mogliche Erwéarmung, ist die Berechnung der SAR. Die SAR ist die pro Gewebemasse
absorbierte Leistung und wird in der Einheit von W/kg angegeben. Der Poynting-Satz in

lokaler Form gibt die Erhaltung der elektromagnetischen Energie an:
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= div(ll) + JE [15]

Mit 17 der Poynting-Vektor und j die Stromdichte. Laut Energieerhaltungssatz ist die
Arbeit Wg), gleich der Variation der Energie ist, d.h.:

eE? B?
S [16]
2 29
die bei der Frequenz w im Frequenzbereich fir homogene Felder sorgt:
aw, |B|”
—,2
oM e B — i 2L [17]
dt Ho
Der reale Teil dieser Gleichung beschreibt die im Gewebe absorbierte Energie:
div(Il) + JE = 0 [18]
Mit 7 = oE erhalten wir letztlich:
dil o
= GE? 19
av =k [19]
Durch Einsetzung der Dichte p mit dm = pdV, erhalten wir:
dll  oE?
SAR = — = — [20]
dm p

Die experimentelle Bestimmung des SAR aus Gleichung 20 ist jedoch schwierig, denn
die Kenntnis des Wertes des elektrischen Feldes in der Nahe der Warmequelle erfordert
ein relativ umfangreiches und aufwandiges Messverfahren. Aus diesem Grund wird
haufig eine lokale Temperaturmessung durchgefihrt, da Temperaturschwankungen in
direktem Zusammenhang mit dem SAR stehen. Nach der Warmegleichung fir zeitliche

Temperaturschwankungen und ohne externe Warmequelle erhalten wir:

dT
—=p 21
o [21]
mit P die Warmeproduktion in W/m3, und c die spezifische Warmekapazitat in

J/(Kg * K). Die Erwarmung betragt damit:

dT
AR = c— 22
S C It [22]

Die Gleichung 22 wird fur die Messung der HF-Erwarmung im Rahmen der Norm ASTM
F2182 (American Society for Testing and Materials International F2182-11a, 2011)

verwendet. Dennoch sind bei MRT-Untersuchungen weder die Gewebetemperatur noch
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das lokale elektrische Feld leicht zuganglich. Im Allgemeinen kann man eine Beziehung

zwischen der SAR, dem Hauptmagnetfeld BT dem Flipwinkel « und der Bandbreite Aw
des HF-Pulses ableiten (Bernstein et al., 2004):

SAR ~ Béa’Aw [23]

1.2.3.2 Risiken durch HF-Pulse

Die durch HF induzierte Erw&rmung ist eine komplexe Wechselwirkung mit vielen
Parametern. HF-Pulse haben Frequenzen im MHz-Bereich und erzeugen die
Hauptmenge an Warmeenergie. Bei der Berechnung sind nicht nur Gerateeigenschaften
wie elektrische Leitfahigkeit, Abmessung usw. zu beriicksichtigen, sondern auch die
geometrische Lage in Bezug auf die spezifische MR-Spule und das Hauptmagnetfeld.
Daher sind Computersimulationen von magnetischen und elektromagnetischen Feldern,
SAR und Temperaturverteilung sehr hilfreich, um die erzeugt Erwérmung

abzuschatzen(Yee et al., 1966).

Die HF-Erwarmung von Implantaten kann durch 3 Hauptmechanismen erklart werden:

1) Elektromagnetische Induktion:

Innerhalb einer lokalen Sendespule erzeugt das zirkular polarisierte §1 Feld ein
elektrisches Feld im menschlichen Gewebe oder in der Nahe eines Metallimplantats,

wie in der Maxwell-Faradayschen Gleichung dargestellt:

__.. 0B
rot E; = —a—tl [24]

Das induzierte elektrische Feld fihrt anschlie@end zur Erzeugung einer
elektromotorischen Kraft und dann zur Erzeugung von Wirbelstrémen. Dies kann

mit den folgenden Gleichungen dargestellt werden:

Nach der Integration tber eine Oberflache S kann Gleichung 24 folgendermallen

geschrieben werden:

Gori)as—— [[ Pras 25)
Il Il @

Dann durch die Anwendung des Stockes-Satzes:

ﬂ (rot El =3€ El dl [26]
c

Abteilung der integralen Form der Maxwell-Faradayschen Gleichung :
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L. dB,
f E1d1=—ﬂ —14s [27]
p . dt

Dartber hinaus steht eine induzierte Spannung oder elektromotorische Kraft e,
gemessen entlang einer Linie um eine Oberflache S, in direktem Zusammenhang
mit dem magnetischen Fluss ¢, der diese Oberflache durchquert. Die sogenannte

Lenz’'sche Regel lautet:

d¢
€= [28]

Daruiber hinaus ist der magnetische Fluss von ¢ durch S direkt mit der

magnetischen Flussdichte verbunden Uber::

¢ = —jf§1d§ [29]

Durch die Kombination von 28 und 29 erhalten wir die Beziehung zwischen der
elektromotorischen Kraft e und dem magnetischen Fluss ¢:

d — -
e= _EﬂBldS [30]

Aus Gleichung 27 und 30 erhalten wir endlich gemaR des Faradayschen

Induktionsgesetzes:

e= jg E, dl [31]
Cc
Es besteht eine direkte Abhangigkeit zwischen der induzierten Spannung und dem

elektrischen Feld El sowie dem Magnetfeld, sofern es zeitlich variabel ist. Die
induzierte Spannung erzeugt Wirbelstrome. Die Wirkung von metallischen
Implantaten besteht darin, die Stromdichte auf ein begrenztes Volumen zu
konzentrieren, was zu hohen SAR-Werten und damit zu einem Temperaturanstieg
wie in Gleichung 20 fihren kann. Das tangentiale elektrische Feld am Implantat ist
fur die Induktion dieser Strome verantwortlich. Die hochste Erwarmung ist dort, wo

der elektrische Widerstand am hochsten ist, d. h. an der Metall/Gewebe-Schnittstelle.

2) Verminderung der magnetischen Induktionswirkung

Die Auswirkungen der magnetischen Induktion kénnen um ein vielfaches groéf3er
sein, wenn die Implantat-Gr6Re nahe % liegt und das Implantat parallel zum

elektrischen Feld ausgerichtet ist. Zum Beispiel bei 7 T (Frequenz 298 MHz) und fur

Hirngewebe (Permittivitdt von 60) betragt die Resonanzwellenléange ca. 6,5 cm.

3) Antennen-Effekt
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Der Antennen-Effekt tritt auf, wenn das von der HF-Spule direkt oder indirekt
erzeugte elektrische Feld mit dem Implantat gekoppelt ist, wenn die Lange des

Implantats gleich % oder einem Vielfachen von A ist.

Die Norm ASTM F2182-11 (American Society for Testing and Materials International
F2182-11a, 2011) schlagt eine Testmethode zur Sicherheitsabschatzung der HF-

Erwarmung von passiven Implantaten wie z.B. Aneurysma-Clips oder Stents vor:

Das zu prufende Implantat wird in ein Phantommaterial eingesetzt, das die elektrischen
und thermischen Eigenschaften des menschlichen Koérpers simuliert. Der lokale SAR-
Wert wird untersucht, um die Expositionsbedingungen zu charakterisieren.
Phantommaterial ist eine gelierte Salzlésung, die aus einer Salzlésung und einem
Geliermittel besteht. Temperatursonden werden an Stellen platziert, an denen die zu
erwartende induzierte Implantat-Erwarmung am gro3ten ist. Das Phantom wird in einem
MR-System mit einem HF-Feld fir 15 Min exponiert, welches ein Ganzkoérper-SAR von
ca. 2 W/kg uiber das gemittelte-Volumen des Phantoms erzeugt. Folgende Messschritte
sind vorgesehen:

Erster Schritt: Der Temperaturanstieg in der Nahe des Implantats wird an
mehreren Stellen mit Hilfe von optischen Thermometersonden ca. 15 Minuten
lang gemessen. Der Temperaturanstieg wird ebenfalls an einer Referenzstelle

gemessen.

Zweiter Schritt: Das Implantat wird entfernt und die Messung wiederholt, wahrend
die Temperaturmessungen an den gleichen Sondenpositionen wie im ersten
Schritt  durchgefiihrt werden. Der lokale SAR-Wert wird aus den
Temperaturmessungen fur jeden Messpunkt einschlieB3lich des Referenzpunktes
berechnet. Der lokale SAR-Wert Referenzpunktes wird verwendet, um zu
Uberprifen, ob in den Schritten 1 und 2 die gleichen HF-Expositionsbedingungen
angewendet wurden. Die Grenzen werden durch das Gewebe gesetzt und IEC
60601-2-33 (International Electrotechnical Commission, 2015) kann bei der
Interpretation der Ergebnisse helfen. Die wichtigsten Grenzwerte der IEC 60601-
2-33 sind:
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Kdrperregion — Kopf Kdrperstamm Extremitéaten
phys!!(alische Temperatur Lokale Temperatur Lokale Temperatur Lokale
Grolke — SAR SAR SAR
Betriebsart | [°C] [W/Kg] [°C] [W/K(g] [°C] [W/Kg]
NM 38 10 39 10 40 20
FLM 38 20 39 20 40 40

Tabelle 1: IEC 60601-2-33 Grenzwerte fir Temperatur und lokale SAR. Das lokale SAR ist pro 10 g
angegeben.

1.3 Stand der Technik

Da sich die MRT als das bildgebende Verfahren der Wahl fir eine Vielzahl von
Krankheiten erwiesen hat, wird sie inzwischen von mehr als 30.000 Installationen
weltweit und in Gber 70 Millionen Untersuchungen pro Jahr durchgefuhrt (Ladd et al.,
2013). Die Frage der Sicherheit von Implantaten in Patienten ist dabei ebenfalls
gestiegen, besonders infolge tragischer Ereignisse (Klucznik et al.,1993; Chen, 2001).
Dies betrifft auch kiinstlerische Tattoos und Permanent Make-up, welche heutzutage
zunehmend bei Patienten angetroffen werden. Um mogliche Gefahren durch Implantate
in der MR-Umgebung bei klinischen Feldstarken (1,5 T und 3 T) zu vermeiden, hat die
ASTM Normen (American Society for Testing and Materials International F2503, 2013;
American Society for Testing and Materials International F2052, 2006; American Society
for Testing and Materials International F2213, 2006; American Society for Testing and
Materials International F2182, 2011; American Society for Testing and Materials
International F2119, 2007) entwickelt, die den Implantat-Herstellern Richtlinien und
Hilfsmittel an die Hand geben, um standardisierte Sicherheitstests durchzufihren. Eine
erweiterte Norm stellt dabei die der ISO dar, welche fir elektrisch-aktive Implantate
entwickelt wurde (International Standards Organization Technical Specification ISO/TS
10974, 2012). Im Allgemeinen ist die Durchfiihrung einer MR-Untersuchung bei
Patienten mit metallischen Implantaten kontraindiziert, es sei denn, der Implantat-
Hersteller kennzeichnet sein jeweiliges Implantat in der Gebrauchsanweisung (American
Society for Testing and Materials International F2503, 2013) mit ,MR sicher' oder ,MR

bedingt sicher".

Obwohl die meisten MR-Systeme weltweit mit 1,5 T oder 3 T betrieben werden, ist die
Anzahl der Installationen von 7 T MR-Systemen in den letzten 10 Jahren sehr schnell
gestiegen (Moser et al.,, 2012) und hat zu vielversprechenden Ergebnissen gefiihrt,
sowohl fir strukturelle als auch fur funktionelle Bildgebungsstudien (Kollia et al., 2009;
Krug et al., 2008; Nakada et al., 2008; Pfeuffer et al., 2002). Mit Zunahme klinisch

orientierter Forschungsstudien bei 7 T ist auch ein Anstieg an Implantaten in den
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Probanden und Patienten zu erwarten. Die Anwendung der ASTM-Standards fir die
UHF-MRT st jedoch problematisch, insbesondere fir die HF-induzierte Erwé&rmung
(American Society for Testing and Materials International F2182, 2011), da keine
standardisierte Ganzkorper-HF-Sendespule bei 7 T existiert, wie dies bei 1,5 Tund 3 T
MRT-Systemen der Fall ist. Stattdessen werden in der UHF-MRT lokale Sende-
(Transmit = Tx) und Empfangs- (Receive = Rx) Mehrkanal-HF-Array-Spulen verwendet.
Dieser Aspekt ist besonders wichtig bei der Hochfeld-MRT, da die Feldverteilung und
Polarisation im menschlichen Kérper deutlich ungleichmafig sind und zudem vom
Design der lokalen Sendespule sowie von der Gréf3e und Gewebeverteilung des Korpers
abhangen (Van de Moortele et al., 2005).

Daruber hinaus fuhrt die Erhéhung der Feldstarke zu einer Reduzierung der Larmor-
Wellenlange A, die im menschlichen Korper bei 7 T etwa 14 cm betragt (Beispiel fir
Lebergewebe mit einer relativen Permittivitat von 53,6) (Hasgall et al., 2014) und somit
deutlich unter der Larmor-Wellenlange von 29 cm bzw. 52 cm fur 3T und 1,5T liegt.
Einfallende elektrische HF-Felder induzieren Strome auf der Metalloberflache des
Implantats, die anschlieBend konzentrierte Stromdichten im Korpergewebe an den
Enden und Kanten des Implantats erzeugen, was zu einer Erh6hung der SAR und einem
moglichen Temperaturanstieg im umliegenden Gewebe fuhrt. Die kurze Wellenlange bei
7 T fuhrt daher nicht nur zu starken Inhomogenitdten in MR-Bildern (Bi-Artefakte),
sondern kann auch zu einer starken Kopplung (begleitet von hoheh Stromdichten)
zwischen dem elektromagnetischen Feld und leitenden Implantaten fuhren. Die
verkurzte HF-Wellenlange bei 7 T im menschlichen Gewebe (im Allgemeinen im Bereich
von 10 bis 15 cm) kann Resonanzeffekte in implantierten medizinischen Geraten mit
deutlich geringerer Abmessung im Vergleich zu 1,5 T oder 3 T erzeugen. In einer Studie
bei 1,5 T uber HF-induzierte Temperaturerhbhungen an Metalldréhten zeigten

Armenean et al. (Armenean et al., 2004), dass Resonanzeffekte schon bei Vielfachen
von % auftreten. Dariiber hinaus erfolgt die Erwédrmung nicht nur an der Implantat-Spitze,
sondern auch entlang des Implantats. Daher reicht die Vermeidung klassischer
Resonanzlangen (% or 1) nicht aus, um die Patientensicherheit zu gewahrleisten. Neben

dem Antenneneffekt von Implantaten mit einer bestimmten L&nge oder einem
bestimmten Umfang verzerrt jede metallische Struktur das einfallende
elektromagnetische Feld, was zu Veranderungen in der SAR-und Temperatur-Verteilung
fuhren kann. Dies ist insbesondere im UHF zu beachten, wo die Kopplung des

elektromagnetischen Feldes mit dem menschlichen Koérper und mit Implantaten
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komplexer wird (Ibrahim et al., 2007; Winter et al., 2015). Es ist jedoch zu erwarten, dass
Implantate mit kleinen linearen Abmessungen im Verhéltnis zur Wellenlénge weiterhin
nur minimale Auswirkungen auf die lokale SAR haben. Diese Hypothese gilt es aber

zunachst durch eine Vielzahl von Sicherheitstests zu verifizieren.

Naturlich missen bei der Diskussion tber die MR-Sicherheit auch andere Merkmale der
MRT am UHF berucksichtigt werden, wie Wanderwelleneffekte und verénderte
Feldverteilung und Polarisation bei Verwendung paralleler HF-Sendetechniken (HF-
Shimming, Transmit SENSE) (Katscher et al., 2003; Herverhagen et al., 2008), die einen
erheblichen Einfluss auf die SAR-Verteilung haben kénnen (Van de Bergen et al., 2009).
Die komplexe Kopplung des elektromagnetischen Sende-HF-Feldes mit dem
menschlichen Koérper und dem passiven Implantat, die Polarisationseffekte sowie das
Fehlen einer Ganzkorperspule erfordern daher die Entwicklung eines neuen

spezifischen Testverfahrens fir passive Implantate zur UHF-MRT.

Einige UHF-Standorte haben diesen Trend bereits antizipiert und mit der Entwicklung
von Sicherheitstests fur passive Implantate begonnen (Kraff et al., 2013; Noureddine et
al., 2018; Noureddine et al., 2019; Santoro et al., 2012; Winter et al., 2015; Oberacker
et al., 2017; Sammet et al., 2013; Wezel et al., 2014; Schrom et al., 2006; Feng et al.,
2015; Van Rijn et al., 2012). Einige UHF-Standorte haben sogar sorgfaltig ausgewahlte
Probanden mit Implantaten oder Tattoos (Noureddine et al., 2015; Chen et al., 2016) in
ihre Forschungsarbeiten einbezogen und eine Methodik entwickelt, die den
Entscheidungsprozess flir den Umgang mit Probanden mit passiven Implantaten
beschreibt (German Ultra-high Field Imaging, 2016), zum Beispiel durch Forderung
eines Mindestabstands zwischen Implantat und HF-Sendespule. Zahnimplantate sind
bei den ublichen klinischen Feldstarken (Gegauff et al., 1990) im Allgemeinen
unbedenklich. Bei 7 T stellt die intrakranielle Bildgebung eine der am haufigsten
durchgefuhrten Anwendungen bei 7 T dar, wobei Zahnimplantate dann im Bereich der
HF-Sendespule liegen, und so schon eine Kontraindikation darstellen kénnen. Auch
Patienten und Probanden mit kinstlerischen Tattoos und/oder Permanent Make-up
werden in MRT-Studien immer haufiger angetroffen. Da Tattoos eine relative
Kontraindikation bei klinischen Feldstarken (U.S. FDA Cosmetics, 2012) sind, ist es ein
offene Frage, ob eine Tatowierung als absolute Kontraindikation bei 7 T angesehen
werden sollte oder nicht. Vor allem Tattoos, die alter als etwa 20 Jahre sind, sowie
Korperkunst, die nicht in Studios, sondern z.B. von Gefangnisinsassen selbst erstellt
wurden, stehen im Verdacht, Eisenoxid und andere Metalle in hohem Mal3e zu enthalten
(Timko et al., 2001; Abiona et al., 2010). Sporadisch wurden Vorfalle durch HF-

25



induzierten Hautverbrennungen (Franiel et al., 2006; Klitscher et al., 2005; Offret et al.,
2009; Ratnapalan et al., 2004; Ross et al., 2011; Vahlensieck et al., 2000; Wagle et al.,
2000) oder Hautreizungen durch vermeintliche Drehmomente und Anziehungskrafte auf
ferromagnetische Farbpartikel (Kanal und Shellock, 1998; Kreidstein et al., 1997)
gemeldet. In den Millionen von MR-Untersuchungen, die seit Beginn der MRT
durchgefihrt wurden, ist der Anteil allerdings sehr gering, so dass Tattoos nur noch als
sehr schwache relative Kontraindikation angesehen werden (Tope und Shellock, 2002).
Ein Vorteil von 7 T sind die lokalen Sende-HF-Spulen; daher sind HF-induzierte
Hautverbrennungen bei Tattoos auf3erhalb der HF-exponierten Kérperbereiche weniger

wahrscheinlich.

1.4 Ziel dieser Arbeit

Ziel dieser Arbeit ist es, ein tiefergehendes Verstandnis der Sicherheitsthematik von
passiven Implantaten bei 7 T zu erhalten, insbesondere bezlglich einer méglichen HF-

induzierten Gewebeerwarmung.
1.4.1 Retrospektive Untersuchung zur Sicherheit von passiven

Implantaten

Im ersten Teil der Arbeit wurde mittels einer retrospektiven Studie ein Uberblick zum
Stand der Technik zur MR-Sicherheit am ELH erstellt, um alle zur Bildgebung
freigegebenen Probanden mit Implantaten und/oder Tattoos zu identifizieren. Diese
Studie prasentiert 7,5 Jahre Erfahrung (2007-2015) am ELH bei Patienten und gesunden
Probanden mit Implantaten und/oder Tattoos.

1.4.2 Entwicklung eines neuen Verfahrens zur Charakterisierung der HF-

induzierten Erw&rmung von passiven Implantaten bei 7 T

In einem zweiten Teil wird ein neues Verfahren zur Beurteilung der HF-induzierten
Gewebeerwarmung durch passive Implantate bei 7 T vorgestellt, welches fur zukiinftige
Sicherheitstests angewendet werden kann. Das Verfahren wird am Beispiel von

Aneurysma-Clips detailliert beschrieben.

1.4.2.1 Allgemeiner Uberblick tiber das neue Verfahren

Die Motivation dieser Arbeit ist es, eine neue Methode zu beschreiben, die es uns
erma@glicht, eine realistischere Erwadrmung zu erfassen, die im menschlichen Kérper
auftreten kann. ASTM-Standards messen die HF-Erwarmung in Kochsalzldsung unter

der Annahme des Worst-Case-Szenarios, das oft zu einem sehr hohen
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Temperaturanstieg fihrt (American Society for Testing and Materials International, 2011).
In-vivo-Faktoren (Pennes, 1948), die die Temperatur senken konnen, wie z.B. die
Kuhlwirkung des Blutes oder die sie erhdhen kdnnen, wie z.B. der Stoffwechsel, werden
in den ASTM-Normen nicht berticksichtigt.

Die hier vorgeschlagene Sicherheitsbewertung besteht aus drei Hauptschritten:

1) Zunachst werden zahlreiche numerische Simulationen in vereinfachten Modellen
durchgefuhrt, um eine Worst-Case-Analyse zu erreichen. Im Allgemeinen wird das CAD-
Modell des Implantats in die Mitte einer TSL gelegt und HEW auf das Implantat gerichtet.
Der Einfallswinkel der gleichméaRigen ebenen Wellen wird veréndert und SAR dadurch
extrahiert.

2) In einem zweiten Schritt werden elektrische und magnetische Feldmessungen
und Validierungsverfahren von Simulationen in homogenen Phantomen durchgefihrt.
Validierungen von den numerischen Ergebnissen aus Schritt 1 sind notwendig, und es
werden Vergleiche mit Messungen durchgefiihrt. Messungen von E- und H-Feldern mit
und ohne Implantate werden mit lokalen Sendespulen durchgefiihrt. Phantome, die
homogen mit TSL und einem mafigeschneiderten Positionierungsgerat geflllt sind,
helfen bei der Beurteilung der Sicherheitsbewertung.

3) Der letzte Schritt des Verfahrens besteht aus numerischen Simulationen in
heterogenen Korpermodellen. Mégliche SAR- und Temperaturerhdhungen durch das

Vorhandensein von Implantaten werden dann extrahiert.

1.4.2.2 Einsatz des Verfahrens zur Beurteilung der HF-induzierten
Erwarmung von intrakraniellen Aneurysma-Clips bei 7 T

Die UHF-MRT bei 7 T hat starke klinische Vorteile in der Neuroimaging (Moser et al.,
2012; Kraff et al., 2015) gezeigt, zum Beispiel fur die Diagnose von Tumorentitaten (Yuh
et al., 2006; Moenninghoff et al., 2010) oder die Beurteilung von Patienten mit Multipler
Sklerose (Kollia et al., 2009; Mainero et al., 2009). Die UHF-MRA zeigte ebenfalls starke
Verbesserungen gegenuber den klinischen Feldstarken bei 1,5 oder 3 T (Heverhagen et
al.2008; Von Morze et al., 2007; Kang et al., 2008), und die erhéhte Auflésung ermaoglicht
die Darstellung sehr kleiner BlutgeféalRe (lentikulostriare Arterien (Cho et al., 2008; Kang
et al., 2009), perforierende Arterien (Conijn et al., 2009) und subkallosale Arterien
(Matsushige et al., 2016) sowie kleiner Aneurysmen, die eine Subarachnoidalblutung
verursachen konnen. Heutzutage ist der Goldstandard fur die Darstellung kleiner
Aneurysmen (Wrede et al., 2014; Wrede et al., 2014; Wrede et al., 2017; Matsushige et
al., 2016; Matsushige et al., 2016; Monninghoff et al., 2009; Monninghoff et al., 2009)
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die invasive digitale Subtraktionsangiographie, und Aneurysmen kleiner als 3 mm sind
nicht mit TOF MRA bei klinischen Feldstarken von 1,5 und 3 T zuverlassig nachweisbar.
In diesem Zusammenhang konnte hochauflésendes TOF MRA bei 7 T sehr wohl zu
einem nicht-invasiven klinischen Schlisselinstrument fiir die Diagnose von Aneurysmen
und anderen zerebrovaskularen Pathologien werden. Dartiber hinaus ist die MRT die
indizierte bildgebende Folgemodalitat fur Patienten nach einer Aneurysmabehandlung,
einschliel3lich Patienten mit multimodaler Aneurysmatherapie und Clipimplantation
(Anzalone et al., 2008; Molyneux et al., 2009; Pierot et al., 2012).

Da die Implantat-Hersteller nur fiir einige Aneurysma-Clips die Untersuchung von
Patienten mit solchen Clips als bedingt in einer MR-Umgebung bis zu 3 T verifiziert
haben, ist ein detaillierter Compliance-Test fur 7 T Voraussetzung fir jede Untersuchung.
Wahrend die Wirkung von Kraften und Drehmomenten auf die Aneurysma-Clips im
statischen Magnetfeld durch nichtferromagnetische Materialien wie Titan reduziert oder
ganz vermieden wird, ist die HF-induzierte Erwarmung durch Erhebungen des
elektrischen Feldes (E-Feld) im Gewebe in der Nahe der metallischen Klammer das
grof3te Anliegen im Hinblick auf die Patientensicherheit. Solche Feldhéhen héngen
typischerweise stark von der Ausrichtung des langlichen Implantats in Bezug auf die
Polarisation des E-Feldes ab. Da die Position und Ausrichtung der Clips im Inneren des
Kopfes stark variieren kdnnen, muss eine Untersuchung der Polarisationsabhangigkeit
durchgefuhrt werden. Dies ist besonders wichtig bei der UHF-MRT, da die Feldverteilung
und Polarisation im menschlichen Kopf sehr ungleichmafig sind und zudem vom Design
der lokalen Sendespule sowie von der GréRe und Gewebeverteilung des Kopfes
abhangen (Van de Moortele et al., 2005).

Zuvor verdffentlichte Daten zu SAR und Temperaturerhohungen in der Nahe von
Aneurysma-Clips bei klinischen Feldstéarken (Ibrahim et al., 2007; Watanabe et al., 2007;
Lauer et al., 2005; Shellock und Valencerina, 2010) oder bei 7 T wurden nicht mit der
GroRRe und Polarisierung der lokalen Feldverteilung verglichen. Daher wurden die Daten
fur zuféllige Ausrichtungen der Clips erhalten, und die Ergebnisse kdnnen nicht
verallgemeinert werden. Dariiber hinaus treten bei 25-30% der Aneurysma-Patienten
mehrere Aneurysmen an verschiedenen Stellen im menschlichen Kopf auf (Jabbarli et
al., 2018) und mehrere Implantate werden bendtigt, um den Patienten effektiv zu
behandeln. Dariiber hinaus missen Aneurysmen mit komplexer Form oder Lokalisation

oft mit mehr als einem Clip behandelt werden (Darkwah et al., 2018; Jeon et al., 2016).
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Diese Studie stellt ein umfassendes Testverfahren zur HF-Sicherheitsbewertung von
einzelnen intrakraniellen Aneurysma-Clips bei 7 T vor, das sowohl die
Polarisationseffekte als auch die komplexere Kopplung des elektromagnetischen Feldes
mit dem menschlichen Korper berlcksichtigt. Darlber hinaus wird untersucht, in
welchem Abstand die Clips unabhangig voneinander betrachtet werden k&nnen
(Entkopplungsabstand zwischen mehreren implantierten Clips) und nicht zu einem
erhohten Risiko einer HF-induzierten Erwdrmung durch gegenseitige Kopplung der

Implantate flhren.
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2 Material und Methoden
2.1 Retrospektive Studie

Fragebdgen von Oktober 2006 bis April 2014 (entspricht einem Zeitraum von 7,7 Jahren)
wurden rickwirkend analysiert, um alle Probanden mit Implantaten und/oder Tattoos zu

identifizieren.

Innerhalb dieser Zeit erwiesen sich unter den 1796 Probanden 230 mit Implantaten oder
Tattoos, die fur eine MR-Untersuchung am Ganzkdrper Ultrahochfeld MRT (Magnetom
7 T, Siemens Healthcare, Germany) freigeben wurden. Unter den 230 Probanden hatten
109 ein oder mehr Tattoos und 135 hatten ein oder mehrere Implantate. 14 Probanden
hatten Tattoos und Implantate zugleich. Unter den 135 Probanden mit Implantaten
hatten 93 ein Implantat im orofazialen Gebiet (Zahnimplantate), wogegen bei den

restlichen Probanden die Implantate anderweitig im Korper lagen (Abbildung 10a).

Alle wurden bei 7 T von Fall zu Fall durch ein aus drei Physikern und Ingenieuren
bestehendes MR-Sicherheit Expertenpanel mit tiefgreifender Erfahrung in MRT und HF
beurteilt. Die Implantat-Typen (Material, Abmessung und Geometrie) wurden sorgfaltig
geprift, genauso wie ihre Positionierung hinsichtlich des Expositionsvolumens der Spule
in jeder Studie. Abbildung 10a zeigt die Positionierung der Implantate und Tattoos
hinsichtlich des Expositionsvolumens einer Kopfspule. Fir Implantate innerhalb des
Volumens der Kopfspule wurden die gewonnenen 7 T MR Bilder fir die Prasenz von
Artefakten durchsucht. Die Auswirkung dieser Artefakte wurden qualitativ durch
Sichtprifung bewertet, ob ihre Stérungen auf die unmittelbare Umgebung der Implantate
beschrankt waren oder ob sie die Darstellung und Abgrenzung der interessierenden

Struktur beeintrachtigten.

Der Entscheidungsprozess wurde im Wesentlichen in drei Kategorien unterteilt, die in
Tabelle 1 erlautert werden. Hier wurde ein Abstand von 30 cm zwischen Implantat und
lokaler HF-Spule verwendet, da bei diesem Abstand HF-Feld an der Stelle des
Implantats um ca. einen Faktor 100 abgeschwacht war. Die verschiedenen Tx/Rx-HF-
Spulen, die zur Aufnahme von Bildern von Probanden mit Implantaten und/oder Tattoos

verwendet wurden, sind in Tabelle 2 aufgefihrt.
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5 FOV

<30cm

>30cm

+ Zahnimplantaten (93)

* Orthopédische Implantaten (22)
# GefaBprothesen (2)

$ Intrauterinpessar (15)

& Infusionspumpen (2)

Abbildung 10: Abbildung 10a zeigt die Verteilung von Implantaten, die bei 7 T aufgenommen wurden.
Abbildung 10b zeigt die Position von Implantaten und Tattoos in Bezug auf Kopfscans. Der rote Bereich
stellt das Expositionsvolumens der Sendespule dar. Der orangefarbene Teil zeigt die Position von Tattoos
oder Implantaten weniger als 30 cm vom Expositionsvolumens der Sendespule entfernt. Abbildung 1c zeigt
eine CP-Birdcage Tx-spule mit einem 32-Kanal-Empfangsarray (Nova Medical, USA). (Nachdruck von
Noureddine et al., 2015)

Lage der HF-Spule

Mindestanforderungen fir
des Implantats

! Rationale
die Beschlussfassung

Durch die lokale HF-Tx-Spule
kann die Interaktion zwischen
(streuendem) HF-Feld und
Implantat vernachlassigt werden.
Anziehungskrafte und eine
gradienteninduzierte Erwarmung
bleiben als Restanforderungen
tbrig(*).

Das Gesamtexpositionsvolumen

Nichtmagnetisches
Material (z.B. Titan).

> 30 cm Abstand

Kennzeichnung MR-
bedingt sicher bei 3 T

< 30 cm Abstand

Weiteres Wissen Uber die
typische Energiedeposition
der HF-Sendefelder am
Implantat-Lage

der lokalen HF-Spule ist
typischerweise grofR3er als ihre
physikalische Dimension; eine
mdogliche Wechselwirkung
zwischen Streufeld und Implantat
sollte untersucht werden.

Innerhalb des
direkten HF-
Expositionsvolume

Spezifische
Sicherheitsbewertung bei 7
T

Eine Veradnderung der SAR-
Verteilung und erh6hte maximale
lokale SAR-Werte kénnen nicht
ausgeschlossen werden und
bedirfen einer detaillierten
Untersuchung.

Tabelle 2: Uberblick tiber den Entscheidungsprozess fiir Implantate bei 7 T MRT. (*) Implantate mit mehr
als 30 cm Abstand zur HF-Spule wurden jedoch nicht automatisch fur 7 T freigegeben, da die Bohrung des
7 T-Magneten als hohler kreisformiger Wellenleiter (Brunner et al., 2009) fungieren kann, was zu einer
moglichen HF-Interaktion mit entfernten Implantaten fiihrt. Implantate mit Abmessungen nahe oder gréRer
als die Resonanzwellenlange wurden vorbeugend ausgeschlossen. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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Spulenreferenz Spulenbeschreibung

SIEMENS 7.0T TIM CP Tx/Rx Quadratur Birdcage mit einem
Kopfspule, Invivo Corp., FL, Innendurchmesser von 26,5 cm und einem
USA AuRRendurchmesser von 31,5 cm.

NM-008A-7P : Aktiver verstimmbarer Quadratur-
Birdcage, Innendurchmesser 29,2 cm,
NMSC025-16-7P, Nova AuRendurchmesser 37,5 cm und physikalische Lange

Medical, Wilmington, MA, 26 cm.
USA NMSCO025-16-7P: 32-Kanal Empfangs-Phasenarray
gekoppelt mit NM-008A-7P

Diese Spule hat 8 unabhangige rechteckige Tx/Rx
Kandle, Innendurchmesser 23,5 cm,
AuRendurchmesser 31 cm und physikalische Lange
21 cm.

NM-008A-7P und

P-HO8L-070-00114, Rapid
Biomed, Rimpar,
Deutschland

Selbstgebaute 8-Kanal-Tx Die Kopfspule besteht aus 8 Elementen (Lange 25

Maander- Streifenleitung — cm). Das Innengehéause ist achteckig mit einem
Kopfspule (Orzada et al., Innendurchmesser von 26 cm und einem
2009) Aulendurchmesser von 31 cm.

Selbstgebaute 8-Kanal-Tx
Maander- Streifenleitung-
Korperspule (Orzada et al.,
2009)

Die Korperspule besteht aus zwei Arrays mit je 4
Elementen (Lange 25 cm), die dorsal und ventral auf
dem menschlichen Kérper platziert sind.

CP Tx/Rx Quadratur Birdcage mit einem
Innendurchmesser von 18 cm und einem
AulRendurchmesser von 25,5 cm.

SIEMENS 7.0T Kniespule,
Invivo Corp., FL, USA

Tabelle 3: Ubersicht iiber die verschiedenen Tx/Rx-HF-Spulen, mit denen Bilder von Personen mit
Implantaten und/oder Tattoos aufgenommen werden. Zu beachten ist, dass die Strahlungsleistung bei
herkdmmlichen Streifenleitungselementen relativ hoch ist. Der Einsatz von M&andern verringert die
Feldausbreitung erheblich (Rietsch et al., 2015). (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Numerische Simulationen (SEMCAD X SPEAG, Zirich, Schweiz) mit zwei heterogenen
Korpermodellen (DUKE und ELLA) (Christ et al., 2010) bestatigen einen signifikanten
Rickgang der lokalen SAR im Rumpf/Torso lber 30 cm hinaus, wie in Abbildung 11a
und 11b dargestellt. Dariiber hinaus ist auch die SAR in den Extremitaten, insbesondere
in den Armen, wesentlich niedriger (lokale SAR 10- und 20-mal niedriger im Handgelenk

als im Kopf fur das weibliche bzw. mannliche Modell).
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Abbildung 11: Verteilung der lokalen 10 g durchschnittlichen SAR, die mit einem FDTD-Solver (SEMCAD-
X, SPEAG, Zirich, Schweiz) fir eine speziell angefertigte Mdander-Streifenleitung-Kopfspule (Orzada et al.,
2009) in heterogenen Kérpermodellen der Virtuellen Familie (a: Herzog, b: Ella) (Christ et al., 2010) erhalten
wurde. Die gesamte Eingangsleistung wurde so skaliert, dass der lokale 10 g durchschnittliche SAR-Wert
den IEC-Grenzwert von 10 W/Kg erreichte. Sowohl Abb. 11a als auch 11b zeigen eine signifikante
Verringerung der lokalen SAR in einem Abstand von 30 cm von der Sendespule fur Torso (zwischen 40-
und 1000-mal niedriger als der Maximalwert im Kopf) und Arme (10 und 20 mal niedriger als der Maximalwert
im Kopf fur das weibliche bzw. ménnliche Modell). In Abbildung 11b wird die lokale SAR um einen Faktor
von mindestens 100 in der Beckenregion, in der sich die IUP befindet, reduziert. (Nachdruck von Noureddine
et al., 2015)

Dieses Verhalten unterscheidet sich wesentlich von der klinischen Routine (1,5 T und 3
T mit Kérperspulen), bei der sich die maximale lokale SAR oft in peripheren Extremitaten
befindet (Murbach et al., 2014; Yeo et al., 2011). Natirlich missen im Allgemeinen
Wanderwelleneffekte berlcksichtigt werden, insbesondere bei Implantaten mit
Abmessungen nahe der Resonanzbedingung (Viertel bis Halfte der Wellenlange), auch
wenn sie sich in einem groRen Abstand von der Tx-spule befinden. Diese Implantate
sollten ohne detaillierte Simulationen, bei denen die volle Magnetbohrung einschlief3lich
der Abschirmung der Gradientenspule einbezogen wird, ausgeschlossen werden, um zu
bestatigen, dass die oben genannte Faustregel fur jedes einzelne Expositionsszenario
gultig bleibt. Gegebenenfalls wurden Informationen Uber die genaue Position des
gemeldeten Implantats aus CT oder konventionellen Roéntgenaufnahme aus dem
Uberweisenden Krankenhaus ausgewertet. Bei Tattoos wurden solche, die sich in einem
Abstand von weniger als 30 cm zur HF-Spule oder innerhalb der HF-Spule befinden, zur
MR-Bildgebung freigegeben, sofern die Erstellung nach dem Jahr 2000 und in Tattoo-
Studios in Landern der Europaischen Union erfolgte. Diese Grenze wurde auf der

Grundlage einer Umfrage von Tope et al. (Tope et al.,, 2002) aus dem Jahr 2002
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festgelegt, die ergab, dass nur 2 von 135 Probanden mit Tattoos ein leichtes Kribbeln
oder ein Brennen im Zusammenhang mit der MRT hatten. Die steigende Popularitat von
Tattoos in Europa hat zudem eine Regulierung der Inhaltsstoffe in der Tinte bewirkt. Es
wurden zwei Entschlisse des Europarates ratifiziert. Die 2003 veroffentlichte Resolution
ResAP(2003)2 (Council of Europe, 2003) listet Substanzen auf, die nicht in Tattoo-Farbe
enthalten sein sollten. Im Jahr 2008 Ioste die liberarbeitete Resolution ResAP(2008)1
(Council of Europe, 2008) ResAP(2003)2 ab und fuhrte maximal zulédssige
Konzentrationen von (metallischen) Verunreinigungen ein. Dennoch ist in Deutschland
davon auszugehen, dass fast alle Tattoo-Studios bereits im Jahr 2000 mit zugelassener
Tinte begonnen haben, da die Kosmetik-Kommission des Bundesinstituts fir
Risikobewertung in diesem Jahr Regelungen fur Tattoo-Farben empfohlen hat (Bericht
des BfR, 2000). Erhdhte Eisenoxidkonzentrationen, die fir eine relative Kontraindikation

firs MRT sprachen, kénnen daher ausgeschlossen werden.
2.1.1 Zahnimplantate

Insgesamt 93 sorgfaltig ausgewahlte Probanden wurden einem 7-T-Kopfscan mit
bekannten Zahnimplantaten unterzogen. Einzelheiten zu den einzelnen Anzahlen und

Typen von Zahnimplantaten sind in Tabelle 3 aufgefihrt.

Kopfspule, die bei

Anzahl der der Imolantation Anzahl der
Probanden mit I?m Probanden, die
Art des Zahnimplantate " bei 1,5 oder 3T
. Anzahl der : Expositionsvolume : .
Zahnimplantat nim mit Implantaten im
Probanden o ns der Tx-spule -
s Expositionsvolu Expositionsvolum

mens der Tx- verwendet wird : e der Tx-spule

spule Anzahl der escannt wurden
P Probanden 9 '

Nova Medical | 6
Zahnspangen 12 7 MaRgefertigt | 1 1

Nova Medical | 25

Halterungen 36 31 MaRgefertigt | 3 5
Rapid 3
Biomed
Nova Medical | 15
Zahnbrtcken 18 17 MalRgefertigt | 1 10
Invivo 1
Kronen 22 21 Nova Medical | 17 7

MalRgefertigt | 4

Nova Medical | 5
MafRgefertigt | 1

Pivot-Zahne 6 6 4

Tabelle 4: Ubersicht iiber 93 Probanden mit Zahnimplantaten, die bei 7 T aufgenommen wurden. Ein
Proband préasentierte sowohl Briicken als auch Kronen. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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Von diesen 93 Probanden hatten 83 ihre Implantate direkt im Expositionsvolume der Tx-
Spule (CP-Kopfspule; keine parallelen HF-Sendetechniken). Probanden mit Retainern
wurden bei 7 T freigegeben, basierend auf der Arbeit von Wezel J. et al (Wezel et al.,
2014), die beim Scannen innerhalb der SAR-Richtlinien fiir den Kopf keine wesentliche
Erwarmung um Halterungsdréhte von bis zu 47 mm Lange fanden. Zahnimplantate sind
zudem im Allgemeinen in Bezug auf die Wellenlénge eher klein und befinden sich in oder
in der N&he von Gewebe mit hochempfindlichen Thermorezeptoren, so dass der
Proband selbst im Falle einer unwahrscheinlichen Erwarmung diese rechtzeitig merken
und die Notfallschelle betéatigen kénnte. In allen Fallen wurde eine MPRAGE Sequenz
mit Parametern verwendet, die z.B. von Wrede et al. (Wrede et al., 2014) beschrieben
wurde. Das verbleibende bildgebende Protokoll bestand je nach Untersuchungsumfang
aus MR-Sequenzen wie TOF, SWI, 2D und 3D EPI, FLASH und TSE. Die MPRAGE-
Sequenz erreichte etwa 45% des zuldssigen SAR (lokaler SAR-Grenzwert fur den Kopf:
10W/Kg) bei einer Aufnahmezeit von 6 Minuten. In mehreren Féllen wurde eine direkt
vergleichbare Bildgebung bei 1,5 T oder 3 T mit einer kombinierten Kopf-Hals-Rx-spule

durchgefuhrt (Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland).
2.1.2 Weitere Implantate

Insgesamt 42 Probanden mit verschiedenen Implantaten wurden bildgebend untersucht.
22 Probanden mit orthopadischen Implantaten, zwei mit GefaR3prothesen, einer mit
implantiertem Port, einer mit chirurgischen Klammern, 15 mit Intrauterinpessaren und
zwei mit Infusionspumpen. Ein Patient erschien sowohl mit einem orthopédischen
Implantat als auch mit einem Intrauterinpessar. Keines dieser Implantate befand sich
innerhalb des Expositionsvolums der Spule. Dennoch wurden zum Nachweis der
Sicherheit von kritischen Implantaten, die im ELH gefunden wurden, sowohl numerische
Simulationen als auch andere bildgebende Verfahren eingesetzt. Beispielsweise wurden
Expositionsszenarien zur Bestimmung der moglichen SAR in der N&ahe eines
generischen Huftimplantats und eines implantierbaren Ports durchgefuhrt, die in
Abbildung 12 bzw. 13 dargestellt sind. Ein Rontgenbild des Rumpfes eines Probanden,
der fur eine Kopfuntersuchung vorgesehen war, wurde zur Freigabe beurteilt, da sich 7
chirurgische Klammern in der N&he der Lunge befanden. Details sind in den Tabellen 4
und 5 zusammengefasst. MPRAGE war wiederum die am haufigsten verwendete
Sequenz in den Untersuchungen, wobei je nach Umfang der Studie andere MRT-

Sequenzen verwendet wurden.
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Abbildung 12: Expositionsszenario zur Bestimmung mdoglicher SAR-Erhdhungen in der N&he eines
generischen Huiftimplantats wahrend einer Kopfuntersuchung mit einer speziell angefertigten 8-Kanal-Tx-
Maander- Streifenleitung-Kopfspule (Orzada et al., 2009). Die gesamte Eingangsleistung wurde so skaliert,
dass die maximale lokale SAR von 10 g im Kopf die IEC-Grenze von 10 W/kg (International Electrotechnical
Commission, 2015) erreicht. Abb. 12a zeigt das heterogene mannliche Kérpermodell (Duke) mit dem
generischen Implantat an der rechten Hifte. Abb. 12b zeigt die 10 g durchschnittliche SAR-Verteilung. In
der Nahe des generischen Hiftimplantats trat keine signifikante SAR-Hohe auf. Die SAR-Werte am
Implantat waren mindestens 100-mal niedriger als die im Kopfbereich erhaltenen SAR-Werte. (Nachdruck
von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 13: Expositionsszenario zur Bestimmung moglicher SAR-Erhéhungen in der N&he eines
implantierbaren Ports wahrend einer Beckenuntersuchung mit einer speziell angefertigten 8-Kanal-Tx-
Maander-Streifenleitung-Korperspule (Orzada et al.,, 2009) die um das Becken eines heterogenen
mannlichen Modells (Duke) platziert ist. Abb. 13a zeigt das heterogene ménnliche Kérpermodell (Duke) mit
dem generischen Port. Abb. 13b zeigt die 10 g durchschnittliche SAR-Verteilung, die mit einem numerischen
FDTD-Ldser (CST Microwave Studio, CST GmbH, Deutschland) in einer Scheibe erhalten wurde, die den
implantierbaren Port enthélt. Obwohl SAR-Elevationen am Port vorhanden sind, sind die lokalen SAR-Werte
um den Faktor 100 niedriger als die von der HF-Spule im Beckenbereich erzeugten lokalen SAR-Werte.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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Abbildung 14: Réntgenbild eines fiir ein Schadel-MRT vorgesehenen Probanden (ménnlich, 58 Jahre), mit
sieben Clips, die nach einer teilweisen Lungenresektion vorhanden sind. Jeder Clip hat eine Abmessung
von 10 mm und ist mindestens 15 cm vom Expositionsvolumens der Tx-spule entfernt. Pfeile zeigen die
Position der einzelnen Clips an. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Details sind in den Tabellen 4 und 5 zusammengefasst. MPRAGE war wiederum die am
haufigsten verwendete Sequenz in den Untersuchungen, wobei je nach Umfang der
Studie andere MRT-Sequenzen verwendet wurden.
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Verwendete
Spule als sich
das Implantat im

Typ des Anzahl der direkten Rationale fir die 7 T-
Implantats Probanden L Bildgebung
Expositionsvolu
me der Tx-spule
befand.
Biopolymerschr mia. Die Polymerschraube wurde
aube zur 1 (I(r.]‘,\lzvlgncl:%rSpull:eL aus nichtmetallischem und
Unterstiitzung USA)p., ’ nicht leitfahigem Material
des VKB hergestellt.
Endobutton (12 Die Abmessungen der
mm X 4 mm) CP-Knie-Spule Endobutton waren klein in
aus Titan zur 1 (Invivo Corp., FL, Bezug auf die HF-
Aufnahme von USA) Wellenlange; unkritische
VKB Position.
Knietotalendopr ] ) ]
othese (Legion MR bedingt sicher bis zu 3 T.
Oxinium. Smith 1 } Probanden mit einer Platte im
und Neiohew Schlisselbein und Schrauben
London UK)1 in den Halswirbeln wurden am
Totale Ellenbogen bzw. Knie
Huftprothese gescannt. Andere Personen
(ASR TM 1 ) erhielten Kopfscans. Alle
DePuy Il\i Implantat-Lagen waren mehr
USA) 1 als 30 cm von der HF-Spule
Titan- Knochel 2 entf(_ernt. Fur Kc_)pfscans zeigt
Osteosynthese | Schlisselbein | 1 - Abbildung 10 eine Reduktion
platten Eemur > der SAR um den Fa}ktor 10 am
Halswirbelsaule 1 1 Handgelenk. Abbildung 12
Handaelenk 5 zeigt keinen signifikanten
Ti hraub HQPﬂ gei enk 5 Anstieg der SAR fir Patienten
itanschrauben qun?een 2 - mit generischem
Huftimplantat.
Knochel/FuBe | 6 P

Tabelle 5: Ubersicht iiber 22 Probanden mit orthopadischen Implantaten, die bei 7 T aufgenommen wurden.
Ein Patient hatte eine Titanschraube sowohl im Knie als auch im Ful3 und ein anderer hatte eine
Titanschraube in der Hifte und im Fuf3. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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Typ des

Implantat, Anzahl der

Rationale fur die 7 T-Bildgebung

Implantats Probanden
Alle Probanden wurden einer Kopfuntersuchung
Mirena (Bayer unterzogen. In Abb. 11b ist eine Reduktion der
Healthcare, SAR um den Faktor 100 im Becken gegeniiber
Germany) dem Kopf dargestellt. Keines der IUP enthielt
ferromagnetisches Material. Beim Mirena-IUP
IUP , enthalt der Retraktionsfaden jedoch
NuvaRing (Merck & ferromagnetisches Oxid (Lange: 90 mm). In einer
Co., USA) Studie von Rauschenberger et al.
(Rauschenberger et al., 2011) wurden 2011 nur
Verschiedene geringe und unkritische Auslenkwinkel und
Kupfer-Spiralen Erwdrmungen am Retraktionsfaden bei 7 T
beobachtet.
MR bedingt sicher bis zu 3 T und die Implantat-
Lage war mehr als 30 cm von der HF-Spule
entfernt (8-Kanal-Streifenleitung-Korperspule
| : Uber dem Beckenbereich platziert). Numerische
mplantierbarer Port imulati iqten . keinen  Anstie der
aus Titan (Art. Nr. ISlmu_ ationen - zeigte . g ¢
Port 607301 Bard oI_<aI|S|erten SAR flr CP_+ (zirkulare Polarisation
A ’ mit 45° Phasenverschiebung) - oder CP2+
ccess Systems, . . X o
USA) (zirkulare _ Polarisation mit 90
Phasenverschiebung) -Modus-Anregung unter
dem gegebenen Expositionsszenario, wie in
Abbildung 13 dargestellt. Der Patient wurde zuvor
bei 3 T aufgenommen.
15 cm Mindestabstand zwischen Kopfspule (32-
Kanal von Nova Medical) und erstem Clip. Die
7 Clips (10 mm Clips waren gut voneinander getrennt, wie in
Chirurgische Lange) nach Abbildung 14 dargestellt. Sehr niedrige SAR-
Clips teilweiser Werte im Thorax sind aus Simulationen in
Lungenresektion Abbildung 11 und in (Bitz et al., 2014) bekannt.
Lange der Clips viel kleiner als ein Viertel der HF-
Wellenlange.
Stent in der Beide Probanden wurden einer
Femoralarterie K_opfuntersuchun_g unterzogerj. Sfte_nts aus
nichtferromagnetischem Material (Nitinol), und
beide Probanden wurden bei 15 T
Gefal3prothes aufgenommen, bevor sie bei 7 T untersucht
en wurden. Koronarer Stent, der 20 cm von der HF-

Y-Stent und ein

Spule entfernt platziert wurde, mit einem

Koronarstent Ruckgang der SAR um den Faktor 100 (Duke)
und 40 (Ella) im Vergleich zum Kopf, wie in
Abbildung. 11a (Duke) bzw. 11b (Ella) dargestellt.
MiniMed
Infusionspum Paradigmenpumpe, Die P_umpe war ab_nehmbar und nur dig Kanule
pen Modell MMT- und die nichtmetallische Teflon-Nadel blieben an
512WWL, Ort und Stelle.

Medtronic, USA

Tabelle 6: Ubersicht tiber die verschiedenen Implantate, die bei 7 T aufgenommen wurden. Keines dieser
Implantate lag innerhalb des Expositionsvolume der HF-Spule. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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2.1.3 Tattoos und Permanent Make-up

Hundert und acht (108) Freiwillige mit einem oder mehreren Tattoos wurden einer 7 T-
Bildgebung unterzogen. Ein Patient mit Permanent Make-up an den Augenbrauen wurde
zur Aufnahme bei 7 T freigegeben. Von den 108 tatowierten Probanden hatten zwei
diese direkt im Expositionsvolumens der Sendespule und 24 hatten sie in unmittelbarer
N&he, aber nicht direkt im Expositionsvolume. Das Tattoo befand sich z.B. an der
Schulter, wéhrend die Person einer Kopfuntersuchung unterzogen wurde.
Zweiundachtzig hatten ihre Tattoos mindestens 30 cm von der HF-Spule entfernt. Alle
Probanden wurden nach dem Ursprung der Tatowierung und, wenn méglich, nach der
Zusammensetzung der Tinte befragt. Beide Tattoos, die sich direkt im
Expositionsvolumens der Sendespule befanden, befanden sich im unteren Teil des
Rickens und wurden mit einer speziell angefertigten 8-Kanal-Korperspule (108)
abgebildet. Abbildung 15a zeigt eines der Tattoos. Fir die 24 Tattoos, die sich weniger
als 30 cm vom Expositionsvolume der Tx-spule entfernt befinden, wurden nur Kopfscans
durchgefuhrt. Der orangefarbene Teil von Abbildung 10b zeigt die Position dieser
Tattoos. Neun davon befanden sich im oberen Teil des Rickens, vierzehn auf der
Schulter und eine auf dem oberen Teil der Brust. Alle Tattoos wurden in Deutschland
und eines in Thailand gemacht, das Gréf3te mit einer maximalen GréRe von ca. 10 cm x
40 cm, wie in Abbildung 15b dargestellt. Da die Probandin mit der in Thailand gemachten
Tatowierung mehrfach ohne Nebenwirkungen bei 1,5 T und 3 T untersucht wurde, wurde
es bei 7 T zur Aufnahme freigegeben. Die Abbildungen 15c, 15d und 15e zeigen drei

weitere Beispiele von Tatowierungen nahe dem Expositionsvolumen der Tx-Spule.
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Abbildung 15: Abbildung 15a zeigt eine Tatowierung im unteren Teil des Rickens. Sie wurde 2003 in
Deutschland gemacht und besteht aus schwarzer und blauer Tinte. Sie befand sich direkt im
Expositionsvolumens der Tx-spule und wurde mit einer speziell angefertigten 8-Kanal-Tx/Rx-mé&ander-
Streifenleiter-Korperspule abgebildet. Die Abbildungen 15b, 15c, 15d und 15e zeigen vier Beispiele von
Tattoos in der Nahe des Expositionsvolumens der Tx-spule (orangefarbene Zone gemaf Abbildung 10b).
Das in 15b gezeigte Tattoo wurde in Deutschland gemacht und hatte eine Breite von ca. 25 cm. Die in 15c,
15d und 15e gezeigten Tattoos wurden in Deutschland gemacht. Fir die letzten vier Tattoos wurden
Untersuchungen mit Kopfspulen durchgefuhrt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Acht Probanden wurden mit einer 8-Kanal-Kopfspule (P-HO8L-070-00114, Rapid
Biomed, Rimpar, Deutschland) gescannt. Finfzehn Probanden wurden mit einer Tx-
Birdcage und 32-Kanal-Rx-Kopfspule (Nova Medical, Wilmington, MA, USA) gescannt.
Die letzten beiden Probanden wurden mit einer CP Tx/Rx Birdcage- Kopfspule (Invivo
Corp., Gainesville, FL, USA) gescannt. Ein Proband wurde mit 2 Spulen (CP Tx/Rx
quadratischen Birdcage- Kopfspule von Invivo Corp. und Tx- Birdcage und 32-Kanal-Rx-
Kopfspule von Nova Medical) gescannt Die Person mit Permanent Make-up an den
Augenbrauen wurde einer Leberuntersuchung mit der speziell angefertigten 8-Kanal-Tx-
Streifenleitung Korperspule (108) unterzogen. Obwohl die Probandin wegen des
bekannten hohen Eisenoxidgehalts (typischerweise zwischen 7% und 25%) im Pigment
des Permanent Make-ups nicht fur eine Kopfuntersuchung bei 7 T freigegeben wurde,
wurde die Freigabe fur die Abdomenuntersuchung erteilt. Alle Scans wurden mit den
beschriebenen lokalen Tx/Rx-HF-Spulen durchgefuhrt. Wahrend alle Kopfscans mit
Standard CP+ durchgefuhrt wurden, wurde bei Untersuchungen mit der 8-Kanal-
Méaander-Streifenleitung-Korperspule statisches HF-Shimming angewendet.
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2.2 HF-Induzierte Erwadrmung von intrakraniellen Aneurysma-Clips
bei 7T

Die vorliegende Studie zur HF-Sicherheit von Aneurysma-Clips besteht aus zwei
Hauptthemen: Ein erster Teil beschaftigt sich mit der Anwendung einer neuen
Vorgehensweise zur Bestimmung der HF-Sicherheit von einzelnen intrakraniellen
Aneurysma-Clips bei 7 T. In diesem Teil wird der Effekt der Polarisation des elektrischen
Feldes auf die SAR und die Gewebetemperatur untersucht. Darliber hinaus wird eine
maximale, konservative elektrische Feldstarke bestimmt, die die Einhaltung der
gesetzlichen Richtlinien (International Electrotechnical Commission, 2015) fiir die
maximal zulassige Gewebetemperatur unter Berlicksichtigung der verschiedenen

Cliplangen sicherstellt.

Fur die Untersuchung wurde ein aus einer Titanlegierung gefertigter Aneurysma-Clip der
Fa. Mizuho (Nr. 17-001-02, Mizuho, Medical Inc., Tokyo, Japan) mit den Abmessungen
von 18,8 mm lang, 5 mm breit und 1,3 mm hoch verwendet (Abbildung 16). Ein
vergleichbarer Clip (Nr. 17-001-10) besitzt eine Kennzeichnung als MR bedingt sicher
bei statischen Magnetfeldern bis zu 3 T mit einem Ablenkwinkel von 2,67° fir die
translatorische Anziehungskraft (Kakizawa et al., 2010).

Abbildung 16: Aneurysma-Clip der Fa. Mizuho (Nr. 17-001-02, Mizuho, Medical Inc., Tokyo, Japan) mit den
Abmessungen 18,8 mm lang, 5 mm breit und 1,3 mm hoch. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

2.2.1 Bestimmung der HF-Erwarmung in der Umgebung eines einzelnen
intrakraniellen Aneurysma-Clip

2.2.1.1 Einfluss der E-Feld Polarisation auf die SAR

Fur die Hochfrequenz-Simulationen wurde ein CAD-basiertes Modell des Clips erzeugt

(Abbildung 17) und in der Mitte des Berechnungsraums (26x26x26 cm?) platziert, der

homogen mit gewebesimulierender Flussigkeit (TSL, tissue-simulating liquid) mit einer

relativen Permittivitat von 45,3 und einer elektrischen Leitfahigkeit von 0,87 S/m

(International Electrotechnical Comission, 2016) gefllt wurde.
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Abbildung 17: CAD-Modell des in dieser Studie verwendeten Aneurysma-Clips. (Nachdruck von Noureddine
et al., 2018)

Um den Einfluss der Polarisation und der Richtung der Wellenausbreitung auf die
elektrische Feld- und die SAR-Verteilung zu untersuchen wurde der Einfall einer
homogenen ebenen Welle (HEW) bei 298 MHz auf den Clip simuliert. Fur die
Polarisation und den Einfallswinkel der HEW wurden dafir sechs verschiedene
Ausrichtungen beziiglich des Clips getestet (Abbildung 18).

AL BIEE

EHK polarisation = HEK polarisation EKH polarisation KEH polarisation KHE polarisation =~ HKE polarisation

Abbildung 18: Ausrichtungen der Polarisation und Ausbreitungsrichtung der homogenen Welle (HEW) bzgl.
des Clips, die in der Simulation getestet wurden. E stellt das elektrische Feld dar, H das Magnetfeld und k
die Richtung der HEW. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Die Ausrichtung des CAD-Modells fiir den Clip wurde im Berechnungsgitter konstant
gehalten. Aus diesem Grund konnen Effekte aus der Modelldiskretisierung auf die sich
einstellende Verteilung des elektromagnetischen Feldes ausgeschlossen werden. Das
diskretisierte Modell besteht aus 63 Millionen Gitterzellen (hexagonale Voxel) mit einer
raumlichen Aufldsung im Bereich des Aneurysma-Clips von 0,15 mm. Die numerische
Berechnung der elektromagnetischen Feldverteilung wurde mit Hilfe des in der
Simulations-Plattform SEMCAD-X (SPEAG, Zirich, Schweiz) implementierten Finite-
Differenzen-Verfahrens im Zeitbereich (FDTD, Finite Difference Time Domain) mit einem
kartesischen  Berechnungsgitter und einfacher Treppenstufen-Approximation
durchgefuhrt. Die voxelbasierte SAR, sowie auch die tber 1g und 10g Gewebemasse
gemittelte SAR wurden auf orthogonalen Achsen durch die Mitte des Clips und auf
Ebenen (Abmessung 3 cm x 4 cm), die sich 4 mm tber dem Clip befinden, ausgewertet.
Um den Einfluss des Clips auf die elektrische Feldverteilung und somit auch auf die
lokale SAR zu bestimmen, wurde die normierte SAR-Anderung aus der auf die SAR
ohne Implantat bezogene Differenz zwischen der SAR mit und ohne Implantat bestimmt

(SAR mit clip — SAR ohne clip)
SAR ohne clip ' [32]

Normierte SAR Abweichung =
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Zuséatzlich zu den Simulationen wurden Feldmessungen zur Bestatigung der
numerischen Ergebnisse durchgefuhrt. Der Aneurysma-Clip wurde dafir horizontal
mittig in einem mit TSL gefullten Phantom (57 cm x 42 cm x 9 cm, LxBxH) und 3 cm
tber dem Boden des Phantoms platziert. Die SAR-Verteilung wurde mit Hilfe einer
dosimetrischen Feldsonde (ES3DV2, SPEAG, Zirich, Schweiz), die mit einem
computergesteuerten 3-Achsen Positionierarm verbunden ist (Abbildung 19), mit einer

raumlichen Auflésung von 1 mm abgetastet.

Abbildung 19: Computergesteuerter 3-Achsen Positionierarm mit dosimetrischer Feldsonde und Phantom..
Der Positionierarm erlaubt die Abtastung der Feldverteilung mit einer Auflésung von 1mm in allen drei
Raumrichtungen. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Das Phantom wurde bis zu einer Hoéhe von 9 cm mit gewebesimulierender Flussigkeit
(TSL) aufgefillt. Die Feldanregung erfolgte mit einem Ma&ander-Streifenleitung
Sendeelement (Orzada et al., 2009), welches zentral unter dem Phantom mit einem
Abstand von 2 cm zum Boden des Phantoms und damit 5 cm zum Clip platziert wurde
(Abbildung 20).
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Abbildung 20: Messaufbau fir die E-Feldmessungen bestehend aus einem Maander-Streifenleitung-
Element angepasst und abgestimmt fiir eine Frequenz von f=298 MHz, die unterhalb des Phantoms platziert
ist. Der Clip befindet sich in der Mitte des Phantoms und ist parallel zum Maander-Streifenleitung-Element
ausgerichtet. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Ein von einem Signalgenerator erzeugtes und durch einen HF-Verstarker verstarktes
kontinuierliches Wellensignal mit einer Frequenz von 298 MHz wurde zur Anregung des
Maander-Streifenleitung-Element verwendet. Die akzeptierte Leistung des Elementes,
berechnet aus der Differenz der hinlaufenden Leistung und der durch die geringe
Fehlanpassung des Elementes hervorgerufenen reflektierten Leistung, betrug am der
Speisestelle des Elements 2 W. Analog zur Simulation wurden auch die gemessenen
SAR-Verteilungen in einer 4 cm langen und 3 cm breiten Ebene, 4 mm tUber dem Clip,
jeweils in paralleler und orthogonaler Ausrichtung des Clips zum Maander-
Streifenleitung-Element (vgl. Anordnungen EHK und EKH in Abb. 18) gemessen.
AnschlieRend wurde die in Gl. 32 angegebene normierte SAR-Anderung berechnet und
mit den simulierten Ergebnissen verglichen.

2.2.1.2 Konservative Abschatzung der maximalen elektrischen

Feldstarke

Der hier vorgestellte konservative Ansatz wurde entwickelt, um sichere
Untersuchungsbedingungen auch dann zu ermdglichen, wenn Informationen Uber die
genaue Platzierung und Ausrichtung des Clips im Kopf nicht verfiigbar sind. Zu diesem
Zweck wurden elektromagnetische und thermische Simulationen fur ein kanonisches
numerisches Szenario durchgefuhrt, um eine konservative Schatzungen der maximalen
elektrische Feldstarke (“"elektrische Referenz-Feldstéarke™) zu bestimmen, die nicht zu
einer HF-induzierten Gewebetemperatur im menschlichen Kopf Gber die Grenzen von
39°C (NM) und 40°C (FLM) hinaus fuhrt (International Electrotechnical Commission,
2015) wenn der Clip an einer Stelle mit dieser Feldstarke platziert wird. Aufgrund der
elektrisch kleinen GréRe der untersuchten Aneurysma-Clips kann eine Kopplung mit der
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feldanregenden HF-Sendespule vernachlassigt werden, so dass die durch den Clip
hervorgerufene Feldstérung als lokaler Effekt angesehen und dieser somit auf die
Feldstarke vor Einbringen des Clips bezogen werden kann. Auch hier wurde ein
einzelnes M&aander-Streifenleitung-Element verwendet, das unterhalb des Phantoms
platziert ist. Der Aneurysma-Clip (Nr. 17-001-02, 18,8 mm) wurde in der Mitte des
Phantoms, parallel zur E-Feld Polarisation, dies entspricht der Worst-Case-Ausrichtung
nach den Ergebnissen der vorherigen Experimente, und 3 cm Uber dem Boden des
Phantoms platziert. Die Simulationen wurden nacheinander fur funf ausgewéhlte,
oftmals in der Umgebung von Clips vorliegenden Kérpergewebe durchgefiihrt, mit denen
das Phantom homogen gefullt wird. Dielektrische und thermische Parameter fiir diese
Gewebe wurden aus (Hasgall et al., 2014) enthommen (Tabelle 6). Fur jede Simulation
mit einem Gewebetyp wird die maximale elektrische Referenz-Feldstarke ausgewertet,
fur die nach Einbringen des Aneurysma-Clips die Grenzwerte fiir die Gewebetemperatur

nicht Uberschritten werden. Als konservative Referenz-Feldstarke wird dann die

niedrigste.
arameter Elektrische | Gewebe | Warmeleit- Perfusion Wél:we;;iu'
Permittivitat | Leitfahigkeit | dichte fahigkeit | vt Mgtab%ﬁsmus
3 o
Gewebe (S/m) (Kg/m3) | (W/m/°C) (W/kg)
Graue 60,09 0,69 1039 0,53 671 17,09
Substanz
Weile 43,82 0,41 1040 0,46 190 4.82
Substanz
Arterie 65,68 1,31 1025 0,49 10000 0
Zerebellum 59,81 0,97 1040 0,51 770 15,67
Nerv 36,95 0.41 1038 0,49 130 2.03

Tabelle 7: Ubersicht (iber die Gewebeparameter zur Bestimmung des konservativen E-Feldes. Die
Parameter wurden aus (43) Ubernommen. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

e Einfluss der Clipldnge auf das konservative E-Feld

Zur weiteren Verallgemeinerung wurden zudem 17 verschiedene Cliplangen numerisch
mit dem im vorherigen Abschnitt beschriebenen Simulationsszenario untersucht. Die
Simulationen wurden mit dem Phantom homogen gefillt mit Zerebellumgewebe
durchgefuhrt. Die Cliplange wurde zwischen 15,8 mm und 61,5 mm variiert, wobei alle
Varianten eine gerade Clip-Form ahnlich dem zuvor untersuchten Modell Nr. 17-001-02
aufweisen. AuRerdem wurde der Clipdurchmesser zwischen 1,3 mm und 2,1 mm variiert.
Fur neun der insgesamt untersuchten 17 Konfigurationen stimmten die Clip-
Abmessungen mit denen Uberein, die im Katalog eines Clipherstellers aufgefiihrt sind
(Modell Nr. 17-001-01, 02, 10, 15, 18, 70, 90, 91 und 92; Mizuho, Japan). Fur jede der
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untersuchten Clip-Abmessung wurde die maximale Gewebetemperatur fur eine gleiche
Eingangsleistung und die konservative elektrische Referenz-Feldstarke aufgezeichnet.
2.2.1.3 Bestimmung der maximal zuldssigen Eingangsleistungen fur
zwei typische HF-Kopf-Sendespulen und anatomische Model
Das Hauptziel dieses Abschnitts ist die Anwendung des konservativen Ansatzes, um die
maximal zulassige Eingangsleistung fur eine Kopfuntersuchung mit Aneurysma-Clip zu
bestimmen. Ein weiteres Ziel ist die Durchfiihrung mehrerer realistischer klinischer
Expositionsszenarien unter Verwendung der maximal zulassigen Eingangsleistung fur
eine Kopfuntersuchung ohne Clip, aber mit dem kleinen Implantat, um die Szenarien zu
zéhlen, bei denen die maximal zuldssige Temperatur im Kopf tber den gesetzlichen
Grenzwerten liegt. Um diese beiden Ziele zu erreichen, missen numerische
Simulationen weit verbreitet sein, und es muss eine Validierung sowohl der numerischen
Modelle als auch des Huygens-Box-Prinzips (zur Beschleunigung der numerischen

Simulation) durchgefihrt werden.

2.2.1.3.1 Modellvalidierung

Um einen sicheren Betrieb der HF-Sendespulen wahrend der MR-Untersuchung zu
gewabhrleisten, ist die maximal zulassige Eingangsleistung fiir die zugrundeliegende
Betriebsart zu bestimmen, bei der die in den Richtlinien angegebenen SAR und
Temperatur-Grenzwerte nicht (berschritten werden. Da Techniken zur direkten
Messung der SAR in vivo nicht verfiigbar sind und direkte in vivo Messungen der
Temperatur nicht zuverlassig sind, muss die Sicherheitsbewertung auf mathematischen
Naherungsverfahren basieren. Die Validierung der numerischen Ergebnisse ist
notwendig um nachzuweisen, dass das verwendete Simulationsmodell fir die HF-
Sendespule realitdtsnahe Ergebnisse liefert und dass das verwendete numerische
Verfahren mit ausreichender Genauigkeit konvergiert ist. In dieser Studie wurden zwei
haufig eingesetzte Kopfspulen verwendet, um die Sicherheit von Patienten mit
implantierten Aneurysma-Clips hinsichtlich der HF-Erwarmung zu Uberprifen. Die erste
ist eine 8-kanalige Tx/Rx Maander-Streifenleitung-Kopfspule (Orzada er al., 2009) und
die zweite eine kommerzielle Birdcage-Tx-Spule (Nova Medical, Wilmington, MA).
Letztere steht weltweit in nahezu allen 7T-Arbeitsgruppen standardméRig als HF-
Kopfspule zu Verfiigung. Aus praktischen Griinden wurden zwei Validierungstechniken
eingesetzt: Die Validierung der 8-kanaligen Tx/Rx Maander-Streifenleitung-Kopfspule
wurde mit elektrischen und magnetischen Feldmessung durchgefuhrt, wahrend die

Validierung der Birdcage-Tx-Spule mit B; Mapping durchgefiihrt wurde.
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2.2.1.3.1.1 Validierung der 8-Kanal Tx/Rx Maander Streifenleitung Kopfspule

Um sicherzustellen, dass die im weiteren Verlauf der Studie in heterogenen
Kopfmodellen berechneten HF-Feldverteilungen und SAR-Verteilungen realitdtsnahe
Ergebnisse liefern, wurde das numerische Modell, bestehend aus 8-Kanal-Tx/Rx-
Méaander-Streifenleitung-Kopfspule (Orzada et al., 2009) und Implantat, an einem
homogenen mit TSL gefullten Kopf-Schulter-Phantom (elliptischer Zylinder, Achsen 21
cm und 18 cm, Hohe 34,5 cm), validiert. Fir dieses kanonische Szenario wurden die
Ergebnisse von Simulationen und Messungen direkt verglichen. Es wurden Simulationen
mit einem FDTD-Solver (SEMCAD X, SPEAG, Zurich, Schweiz) durchgefiihrt, und HF-
Feldsonden (SPEAG, Zirich, Schweiz) wurden fir Messungen des magnetischen
(H3DV7) und elektrischen (ES3DV2) Feldes verwendet. Die Kopfspule wurde im
zirkular-polarisierten (CP+) Anregungsmodus bei 298 MHz mit einer zeitlich-gemittelten
akzeptierten Gesamteingangsleistung von 7 W betrieben. Der Clip wurde im Phantom
mit einem speziell angefertigten Geratehalter (Abb. 21) positioniert, der zudem eine
beliebige Ausrichtung des Clips ermdglicht, z.B. parallel zur E-Feld-Polarisation. So
wurden Messungen sowohl am Ort des maximalen magnetischen als auch des
maximalen elektrischen Feldes durchgefihrt. Fir die Messung im maximalen
Magnetfeld wurde der Aneurysma-Clip in der Mitte des Kopf-/Schulterphantoms, 65 mm
unter der Oberflache des TSL platziert.

Abbildung 21: Der speziell angefertigte Geratehalter, mit dem der Clip im Phantom platziert wurde. Der Clip
wird in der Mitte des Geratehalters, 4 cm von jedem Bogen des Haltegerats entfernt, platziert. Die
Haltevorrichtung wird in der Mitte des Phantoms oder 5 cm vom Rand des Phantoms entfernt fir die
magnetische bzw. elektrische Feldprifung platziert. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Fir die Messung am Ort des maximalen elektrischen Feldes wurde der Aneurysma-Clip
45 mm von der Wand des Kopf-/Schulterphantoms entfernt, 85 mm unter der Oberflache
des TSL platziert. Der Clip wurde parallel zur E-Feld Polarisation ausgerichtet. Zwischen
dem Clip und dem Geratehalter wurde ausreichender Abstand eingehalten, um eine
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Verzerrung des Feldes und der Polarisation aufgrund der Anwesenheit des
Geratehalters in der Nahe des Clips zu vermeiden. Das Setup ist in Abbildung 22
dargestellt.

Abbildung 22: Aufbau fir Messungen im Validierungsverfahren. Fir eine realistische Beladung der HF-Spule
wurde ein Kopf-Schulter-Phantom verwendet. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

In beiden Fallen wurden Messungen in einer Koronarebene (44x36 mm?), 3 mm vor dem
Clip mit einer Auflosung von 1 mm durchgefiihrt. Die normierte Abweichung der
einzelnen Felder wurde dann durch anschlieBendes Vergleichen der in der Messung
erfassten Datenpunkte mit den numerischen Simulationen mit und ohne Aneurysma-Clip

berechnet:

(Feld Messung — Feld Simulation) [33]
Feld Messung

Normierte Abweichung =

2.2.1.3.1.2 Validierung der zirkular-polarisierten (CP) Birdcage-Tx-Spule

Um sich sicher auf die berechneten HF-Felder und die anschlieRenden thermischen
Simulationen verlassen zu kdnnen, wurde das Simulationsmodell der kommerziellen CP-
Birdcage-Spule durch Vergleich der simulierten und gemessenen B -Verteilungen
validiert. Ein vereinfachtes Phantom, das den Kopf und die Schulter darstellt, wurde
daftir homogen mit TSL gefillt. Der Schulterteil des Phantoms hatte eine Lange von 45
cm, eine Breite von 27 cm und eine Hohe von 10 cm. Der Kopfteil des Phantoms, der
zentral am Schulterteil befestigt war, wurde durch einen kreisférmigen Zylinder (19 cm
Hohe und 7,5 cm Radius) dargestellt, der mit einer Halbkugel (7,5 cm Radius) auf der
Oberseite des Zylinders verbunden war. Das Phantom wurde zentral in der zu testenden
HF-Kopfspule platziert, und die aus Messung und Simulation gewonnene B -Verteilung
wurde auf einer koronalen Ebene durch die Mitte des Phantoms ausgewertet. Die
normierte Abweichung der gemessenen B - Verteilung von der simulierten Verteilung

wurde wie folgt berechnet:
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(Bf Messung — Bf Simulation) [34]

Normierte Abweichung = Bff Messung

Gemessen wurde an einem 7T-Ganzkdrper-MRT (Magnetom 7T, Siemens Healthcare
GmbH, Erlangen, Deutschland) mit dem aktiv verstimmbaren Quadratur-Birdcage (NM-
008A-7P, Innendurchmesser 29,2 cm, Auflendurchmesser 37,5 cm, physikalische
Lange 26 cm, Nova Medical, Wilmington, MA, USA) und einem integrierten 32-Kanal Rx-
-Array (NMSC025-16-7P, Nova Medical, Wilmington, MA, USA). Fur das B; -Mapping
wurde die AFI-Sequenz (Yarnykh et al., 2007) mit den folgenden Parametern verwendet:
TR1/TR2/TE = 20/100/3 ms, Rechteckimpuls der Lange 300 us und Amplitude 278 V.
Die HF-Kopfspule wurde als Bandpass-Birdcage modelliert, der aus 16 Beinen mit
Abmessungen von 220x25x1 mm? besteht, die zylindersymmetrisch mit einem
Durchmesser von 300 mm angeordnet sind. Die Beine wurden in der Mitte mit einem
Spalt von 10 mm unterbrochen, um Kapazitaten aufzunehmen, die zur Erzeugung der
orthogonalen Stromverteilungen des zirkular-polarisierten Resonanzmodus bei 298 MHz
bendtigt werden. Die Beine wurden durch zwei Endringe mit einem Querschnitt von 20x1
mm? verbunden. Die Abschirmung wurde durch ein ideal elektrisch leitfahiges
Zylinderrohr (Lange = 340 mm, Dicke = 10 mm, Durchmesser = 360 mm) modelliert. Die
Endringe wurden alle 49 mm durch einen Spalt von 10 mm unterbrochen, um wie in den
Beinen Abstimmkondensatoren aufzunehmen. Die Anregung der orthogonalen
Stromverteilungen erfolgt in einem der beiden Endringe mit Hilfe von zwei
Spannungsquellen und optimierten Anpassnetzwerken. Die Spannungsquellen sind auf
dem Endring um 90° rAumlich versetzt und werden zeitlich um 90° Phasenverschoben
angeregt, um das gewinschte zirkular-polarisierte Anregungsfeld zu erhalten. Fr
Optimierung der Abstimmkondensatoren im Endring und in den Beinen des Birdcage
wurden breitbandige Anregungsimpulse verwendet, um Informationen Uber die
Streuparameter und somit tber die Anpassung und Verkopplung in einem grof3eren
Frequenzbereich zu erhalten. Nach der erfolgter Anpassung und Abstimmung der
Resonanz auf die Frequenz von 298 MHz wurde die Berechnung der
elektromagnetischen Feldverteilung mit einer harmonischen sinusférmigen Anregung
durchgefunhrt.

2.2.1.3.2 Bewertung der Unsicherheit des Huygens Box-Ansatzes

Die Berlcksichtigung geometrisch kleiner Implantate im Simulationsmodell fihrt
typischerweise zu einer deutlichen Erhéhung des numerischen Aufwandes. Zum einen
erhoht sich die Anzahl von Gitterzellen und damit der zu berechnenden Feldwerte, da

neben den geometrischen Details der HF-Spule und der Gewebeverteilung des
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Kopfmodells auch die Geometrie des Implantats mit ausreichend hoher Auflésung des
Berechnungsgitters diskretisiert werden muss. Zum anderen bestimmt bei der
verwendeten Finite-Differenzen-Methode die kleinste Kantenlénge im Berechnungsgitter
die maximale zeitliche Diskretisierungsschrittweite. Ein kleines Gitter fuhrt dabei zu einer
kleinen Schrittweite. Somit sind bei der Beriicksichtigung des Implantats die Berechnung
von deutlich mehr Zeitschritte erforderlich, um die gewiinschten Feldergebnisse zu
erhalten.

Um die hier zu behandelnden Simulationsmodelle trotzdem effizient berechnen zu
koénnen, wurde der im verwendeten Simulationsprogramm implementierte Huygens-Box-
Ansatz angewendet, der auf dem Aquivalenzprinzip basiert. Das Aquivalenzprinzip
modelliert eine beliebige einfallende Feldverteilung in einem Teilvolumen des gesamten
Berechnungsgebietes mit Hilfe von aquivalenten elektrischen und magnetischen Quellen
auf dessen geschlossener Hiillflaiche. Somit erlaubt der Huygens-Box-Ansatz die
Zerlegung des aufwendig zu behandelnden Gesamtproblem in zwei Teilprobleme, die

jeweils einen geringeren Rechenaufwand besitzen.

Das erste Teilproblem beriicksichtigt dabei nur die HF-Spule und das anatomische
Kopfmodell, jedoch nicht den Aneurysma-Clip. Das dazugehérige Simulationsmodell
zeichnet sich durch im Vergleich niedrige Anzahl von Gitterzellen mit moderater
Auflésung und zeitlicher Diskretisierung. Im zweiten Teilproblem beschrankt sich die
Berechnungsdoméane auf einen engen Bereich um das Implantat, in dem nur die
Gewebeverteilung und das Aneurysma-Clip modelliert werden. Dieses Modell zeichnet
sich zwar durch sehr feine raumliche und zeitliche Diskretisierung aus, allerdings ist die
Gesamtanzahl von Gitterzellen moderat, da das elektromagnetische Feld nur in einem

kleinen Raumbereich berechnet wird.

Die im ersten Teilproblem berechnete Feldverteilung entspricht haherungsweise dem
einfallenden Feld in dem im zweiten Modell behandelten Streuproblem mit Implantat.
Das einfallende Feld wird dabei durch &quivalente Quellen auf dem Rand des
Berechnungsvolumens des zweiten Modells eingepréagt. Das Gesamtfeld ergibt sich

dann aus der Uberlagerung des einfallenden und des am Implantat gestreuten Feldes.

Obwohl davon ausgegangen werden kann, dass das Implantat nicht mit der HF-Spule
koppelt und somit das einfallende Feld nicht entscheidend von der Anwesenheit des
Implantats abhangt, beschreiben die Modelle nicht das gleiche Feldproblem, da das
Implantat nur in einem der Modelle berticksichtigt wird. Um zu zeigen, dass die hier

gemachte N&herung trotzdem ausreichend genaue Ergebnisse liefert, wird in den
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nachfolgenden Abschnitten die Ungenauigkeit der hier gemachten Vorgehensweise
untersucht, um zu zeigen, dass diese eine gute Naherung fir die Beurteilung der HF-
induzierten Erwarmung fur einen Aneurysma-Clip bei 7T darstellt. Die
Genauigkeitsbetrachtung wurde dafir sowohl fur in vitro (homogenes TSL) als auch in
vivo (heterogenes Korpermodell) Simulationen durchgefihrt.

2.2.1.3.2.1 In-vitro-Simulationen

Eine HB mit den Abmessungen 60x80x60 mm? befand sich in der Mitte eines Kopf-
/Schulterphantoms, 26 mm unter der Oberflache der gewebesimulierenden Flussigkeit.
Der Aneurysma-Clip wurde in der Mitte der HB, 45 mm unter der Oberflache des TSL,
platziert, &hnlich einer typischen Position eines Aneurysma-Clips im menschlichen Kopf.
Es wurden vier Simulationen durchgefiihrt. Die erste Simulation (Simulation 1) mit einer
Gesamtzahl von 25 Millionen Gitterzellen und einer réaumlichen Auflésung von
1,8x1,8x1,8 mm® im Bereich der HB diente zur Bestimmung der einfallenden
Feldverteilung auf der die HB umgebenden geschlossenen Hiuillflache. Die zweite und
dritte Simulation konzentrierten sich auf die HB. Die Modelle hatten jeweils eine Anzahl
von 6 Millionen Gitterzellen. In der zweiten Simulation (Simulation 2) wurde der
Aneurysma-Clip im Inneren der HB nicht bericksichtigt, wahrend er in der dritten
Simulation (Simulation 3) vorhanden war. Die rdumliche Auflésung der Simulationen 2
und 3 betrug 0,7x0,7x0,7 mm? in der HB und 0,1x0,1x0,1 mm? direkt in der Nahe des
Clips. Eine vierte Simulation bertcksichtigte das vollstandige Modell mit HF-Spule,
Kopfmodell und Implantat (Simulation 4). Dieses Modell hatte das gleiche Gitter wie die
erste Simulation. Um zu uberprifen, dass die Kopplung zwischen Implantat und HF-
Sendespule vernachlassigt werden kann, wurden zunachst die Reflexions- und
Transmissionskoeffizienten fur Simulationen des Gesamtmodells mit und ohne Implantat
verglichen. Des Weiteren wurden jeweils in den beiden Modellen der Teilprobleme die
ohmschen Verlustleistungen in allen dielektrischen Materialien innerhalb des Bereichs
der Huygens-Box (HB) berechnet und miteinander verglichen. Die Simulationen 1 und 4
wurden hinsichtlich der Anpassung und Verkopplung der einzelnen Sendeelemente der
HF-Spule verglichen. Die Simulationen 1 und 2 sowie die Simulationen 3 und 4 wurden
zudem paarweise hinsichtlich der ohmschen Verlustleistungen in den Materialien

verglichen.
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2.2.1.3.2.2 In-vivo-Simulationen

Das Modell ELLA (weiblich, 1,60 m, 58 kg) (Christ et al., 2010) wurde zentral in der HF-
Kopfspule platziert. Eine den Aneurysma-Clip umfassende HB von 50x50x50 mm3
wurde an der Stelle der rechten mittleren Zerebralarterie platziert. Wiederum wurden vier
Simulationen durchgefihrt. Die erste Simulation hatte eine Gesamtzahl von 70 Millionen
Gitterzellen und eine isotrope Auflésung von 0,8 mm am Standort der HB (Simulation 1).
Die zweite und dritte Simulation konzentrierten sich wieder auf den Inneren Bereich der
HB. Beide Modelle hatten eine Anzahl von 4,5 Millionen Zellen und eine isotrope
Auflésung von 1,1 mm an der Stelle der HB und eine isotrope Auflésung von 0,2 mm in
der Nahe des Clips. Das vierte Simulationsmodell wurde identisch zum
Simulationsmodell 1 aufgesetzt, beinhaltete aber zuséatzlich den Aneurysma-Clip

(Simulation 4). Die Ergebnisse wurden analog zu den In-vitro-Simulationen verglichen.

2.2.1.3.3 Expositionsszenarien

2.2.1.3.3.1 Expositionsszenarien fur die 8-kanalige Tx/Rx Maander-Streifenleitung-

Kopfspule

e Bestimmung der maximal zulassigen Eingangsleistung basierend auf SAR-

und Temperaturgrenzwerten

Die nachfolgend erlauterten klinischen Expositionsszenarien wurden fir die kritischste
der beiden maximalen zulassigen Eingangsleistung der Kopfspule berechnet, die sich
basierend auf dem SAR-Grenzwert von 10 W/kg (10g-gemittelte SAR) und dem
Temperatur-Grenzwert von 39 °C flir den normalen Betriebsmodus (Normal Mode, NM)
ergeben. Ebenfalls wurden Berechnungen fiir die maximale zuldssige Eingangsleistung
der Kopfspule fir den kontrollierten Betriebsmodus 1. Stufe (First Level Controlled
Operating Mode, FLM) mit den Grenzwerten von 20 W/Kg und 40 °C durchgefthrt

e Simulationen klinische relevanter Expositionsszenarien

Insgesamt wurden 30 in-vivo-Szenarien mit zwei heterogenen Kopfmodellen (mannlich,
Duke und weiblich, Ella) (Christ et al., 2010), untersucht, die zentral innerhalb der HF-
Kopfspule platziert sind. Die rAumliche Auflosung im Kopfmodell war isotrop mit 0,75 mm.
Zwei Clips (Nr. 17-001-02, L&nge 18,8 mm und Nr. 17-001-92, Lange 51,5 mm) wurden
an 5 verschiedenen Stellen von hoher klinischer Relevanz platziert: rechte und linke
mittlere Zerebralarterie, perikallosale Arterie, Basilararterie und vordere Zerebralarterie.
Zwei Orientierungen des kirrzeren Implantats wurden fir den NM untersucht: orthogonal

und parallel zur E-Feld Polarisation. Fiur den FLM und den langeren Clip wurde nur die
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parallele Ausrichtung (worst-case) untersucht. Die réaumliche Auflésung des
Berechnungsgitters im Bereich des Clips wurde auf 0,175 mm (isotrop) verfeinert. Die
Feldergebnisse der elektromagnetischen Simulationen wurden sowohl hinsichtlich des
tber 1g und 10g Gewebemasse gemittelten SAR ausgewertet. Thermische
Simulationen wurden auf Basis der Bioheat-Warmeleitungsgleichung von Pennes
(PBHE-Pennes Bioheat-Warmeleitungsgleichung) (Pennes, 1948) durchgefihrt und nur
mit dem Basal Blutperfusion Modell. Folgende thermische Randbedingungen wurden
angewendet: Hintergrundtemperatur von 22 °C, Bluttemperatur von 37 °C und
Warmekonvektion von 6 W/(Kxm?) an der Hautoberflache. Der Wert der
Warmekonvektion an der Haut-Luft-Grenzflache wurde als Durchschnitt der von
(Kabayashi et al., 1980; Lange et al., 1995) und (Bernardi et al., 2003) vorgeschlagenen
Werte gewahlt. Die Grenzflache von Rachen, Luftrohrenlumen, Mund- und Nasenhdhlen
wurde auf 10 W/(Kxm?) bei einer Hintergrundtemperatur von 30°C eingestellt. Die
Warmekonvektion wurde aufgrund der erzwungenen Konvektion der Atmung gréRer als
die Warmekonvektion an der Hautoberfliche gewahlt. Fir jede der untersuchten
Konfigurationen wurde die absolute Temperatur aufgezeichnet, die nach 50 Minuten
Expositionszeit (Zeit bis zum Erreichen des stationaren Zustands) nahe am Clip erreicht
wurde. Expositionsszenarien fir die zirkular-polarisierte (CP) Birdcage-Tx-Spule

2.2.1.3.3.2 Expositionsszenarien fur die zirkular-polarisierte Birdcage-Tx-Spule unter

Berticksichtigung verschiedener Blutperfusionsmodelle

¢ Modellierung der Thermoregulation

Fur die nachfolgenden thermischen Simulationen werden die in diesem Abschnitt
beschriebenen Blutperfusionsmodelle verwendet. Pennes Bioheat-
Warmeleitungsgleichung (Pennes et al., 1948) wurde fiir alle thermischen Simulationen
verwendet. Diese Gleichung beschreibt die Warmetbertragung unter Berlcksichtigung
des externen Warmeeintrags durch die HF-Absorption im biologischen Gewebe (SAR)
sowie die Bio-Warmeubertragungsmechanismen durch die Blutperfusion und die
metabolische Warmeerzeugung. Die PBHE lautet wie folgt:
oT

per= V- (KVD) + p - (Q+5 — pp cpwy(T —T;)) [35]
wobei k, ¢ und p die Gewebewarmeleitfahigkeit (W/(K*m)), die spezifische
Warmekapazitat von Gewebe (J/(kg*K)) bzw. Gewebedichte (kg/m?) sind.
Die Begriffe pn, c», und Ty, reprasentieren die Dichte (kg/m3), die spezifische

Warmekapazitat (J/(kg*K)) bzw. Temperatur des arteriellen Blutes (°C). Schlief3lich sind
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T, S, Q und wy die lokale Gewebetemperatur (°C), die SAR (W/kg), die metabolische
Warmeerzeugungsrate (W) und die Perfusionsrate (1/s). Daruber hinaus wird das
Produkt aus der Dichte des Blutes (p), der spezifischen Wéarmekapazitat des Blutes (cy)
und der Perfusionsrate (wp) per Definition als Blutperfusion (P) bezeichnet.
P = pycpwp [36]

Die Blutperfusion ist sehr patientenspezifisch, da sie vom Gesundheitszustand des
Patienten und stark von der lokalen Gewebetemperatur abhangig ist. Die thermischen
Simulationen in dieser Studie wurden mit den drei nachfolgend erlauterten

Blutperfusionsmodellen durchgefiihrt (Fieldler et al., 2017).

Modell 1: Basale Blutperfusion

Das Modell der basalen Blutdurchblutung wird haufig verwendet, um ein beeintrachtigtes
Thermoregulationssystem zu beschreiben, z.B. aufgrund von bestimmten Erkrankungen
(Murbach et al., 2016). In diesem Modell wird die Durchblutung auf ihnrem basalen Wert
konstant gehalten.

Pyasal = Pp Cpwp = constant [37]

Es stellt das konservativste in dieser Studie verwendete Modell dar.

Modell 2: Lineare Blutperfusion

Das lineare Blutperfusionsmodell (Hirata et al., 2006; Hoque und Gandhi, 1988; Wang
et al., 2008) wird oft fiir die Beschreibung des Thermoregulationssystem eines gesunden
Menschenverwendet. Die Durchblutung wird bei einer Temperatur unter 39°C auf ihren
basalen Wert eingestellt und steigt linear zwischen 39°C und 44°C an. Bei einer
Gewebetemperatur Uber 44°C erreicht die Blutdurchblutung ein Maximum vom 5-fachen
des Wertes der basalen Durchblutung

Ppinear = Pasal furT < 39°C
Ppinear = Peasai - [1 + 0.8 (T — 39)] fur 39°C < T < 44°C
Prinear = Pvasar * 5 fur T = 44°C [38]

Model 3: Exponentielle Blutperfusion

Das exponentielle Modell der Blutperfusion wird ebenfalls zur Beschreibung eines
gesunden Thermoregulationssystem herangezogen und ist in der Studie von Laakso und
Hirata (Laakso und Hirata, 2011) ausfuhrlich beschrieben. Dieses Modell stellt einen
lokalen Blutperfusionsmultiplikator (Lg) vor, der sowohl auf dem lokalen
Temperaturanstieg als auch auf einem lokalen Vasodilatationsparameter basiert (As),

dessen Wert fur diese Studie auf 1,6 gesetzt wurde.
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PExponential = Ppasai " Lp
T-T,

LB = 2 AB [39]

Fur inneres Gewebe wurde die lokale Gewebetemperatur flr den Beginn des
Perfusionsanstiegs auf 37°C eingestellt und der maximale Perfusionsanstieg als das 16-
fache des Wertes der basalen Perfusion angenommen.

Lp internal Tissues = 1 furT < 37°C

T-T,
Lp internal Tissues = 2 AB furT > 37°C

LB Internal Tissues Maximum = 16 [40]
Da die Haut viel starker vaskularisiert als jedes andere Gewebe ist, wurde der maximale

Anstieg der Durchblutung auf das 32-fache des Wertes der basalen Durchblutung und
die Starttemperatur flr den Anstieg der Blutperfusion in der Haut auf 34°C festgelegt.

Lgskin =1 fur T < 34°C
T-T,
Lp sgin = 2 OB fur T > 34°C
Lp skin Mmaximum = 32 [41]

e Bestimmung der Eingangsleistung basierend auf SAR  und

Temperaturgrenzen

Zwei heterogene Kopfmodelle (méannlich: Duke; weiblich: Ella) (Christ et al., 2010)
wurden zentral innerhalb des Modells der Birdcage-Spule mit einer isotropen rdumlichen
Auflésung von 0,7 mm platziert. Die thermischen Parameter der in dieser Studie
verwendeten Gewebe wurden aus Hasgall et al (Hasgall et al., 2014) enthommen. Fir
alle thermischen Simulationen wurde eine Warmekonvektion von 6 W/(K*m?) an der
Schnittstelle Haut/Luft angenommen. Dieser Wert bezieht sich auf den Durchschnitt der
von Kabayashi et al (Kabayashi et al., 1980) Lange et al (Lange et al., 1995) und Bernardi
et al (Bernardi et al.,, 2003) vorgeschlagenen Werte. Aufgrund der erzwungenen
Konvektion der Atmung (Neufeld, 2008) wurde der Wert an der Schnittstelle von Rachen,
Luftréhrenlumen, Mund- und Nasenhohlen auf 10 W/(K*m?) bei einer
Hintergrundtemperatur von 30°C eingestellt. Die anfangliche Bluttemperatur wurde auf

37°C und die Umgebungstemperatur auf 22°C eingestellt.

Die maximal zuléssige Eingangsleistung der Kopfspule wurde sowohl auf der Grundlage
des Grenzwertes der lokalen SAR (10g-gemittelte SAR) als auch des Grenzwertes fiir

die Gewebetemperatur (International Electrotechnical Commission, 2015) bestimmt. Die
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SAR-Grenzwerte betragen fur den NM und den FLM 10 W/kg bzw. 20 W/kg. Die maximal
zulassige Eingangsleistung wurde basierend auf den Temperaturgrenzwerten von 39°C
bzw. 40°C fiur den NM und FLM fir jedes der drei im vorherigen Abschnitt beschriebenen
Blutperfusionsmodelle berechnet.

Die Auswertung maximalen Gewebetemperatur erfolgte im stationaren Zustand, der
spatestens nach 50 Minuten Expositionszeit fir jedes der Thermoregulierungsmodelle

erreicht wurde.

¢ Simulationen verschiedener Szenarien

Fur die Simulation klinisch relevanter Szenarien wurde die gesamte Eingangsleistung
auf die konservativste der maximal zuldssigen Eingangsleistungen skaliert, die durch die
vier im vorherigen Abschnitt beschriebenen Konfigurationen bestimmt wurde. CAD-
Modelle von zwei Aneurysma-Clips (Nr. 17-001-02, Lange 18,8 mm und Nr. 17-001-92,
Lange 51,5 mm) des Implantat-Herstellers (Mizuho Medical Innovation, Tokio, Japan)
wurden parallel zur E-Feld Polarisation ausgerichtet und an fiinf verschiedenen klinisch
relevanten Stellen (Darkwah et al., 2018; Jabbarli et al., 2019) innerhalb der beiden
Kopfmodelle (Duke und Ella) platziert: rechte und linke mittlere Zerebralarterie,
perikallosale Arterie, Basilararterie und vordere Zerebralarterie. Die numerischen SAR-
Simulationen wurden hinsichtlich der 1g-gemittelten und der 10g-gemittelten SAR
ausgewertet. Dariiber hinaus wurden insgesamt 240 thermische Simulationen
durchgefuhrt, um sowohl klinische Szenarien, 120 realistische Temperaturverteilungen
um den Aneurysma-Clip, als auch entsprechende Referenzszenarien, 120

Temperaturverteilungen am Ort des Clips, jedoch in Abwesenheit des Clips, zu bewerten.

Fur alle 240 thermischen Simulationen wurde die Gewebetemperatur fir die drei
Blutperfusionsmodelle (basal, linear und exponentiell) nach 50 Minuten HF-Exposition
fir den NM und FLM ausgewertet. Die raumliche Auflésung in der Nahe des Clips wurde

isotrop auf 0,175 mm eingestellt.

2.2.1.3.4 Bestimmung der Eingangsleistung und des Kernspin-
Anregungsfeldes B fiir realistische Szenarien auf der
Grundlage des konservativen Ansatzes

Fur die 8-Kanal-Kopfspule und die Birdcage-Tx-Spule wurde eine konservativ
akzeptierte Leistung berechnet. Fir jedes konservative E-Feld wurde eine konservative
Leistung und ein konservatives B -Feld (Komponente des fur die Spin-Anregung
wirksamen HF-Feldes) berechnet, bei dem das E-Feld in den Kopfmodellen das

konservative E-Feld nicht Uberschreitet. Das E-Feld innerhalb der anatomischen
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Kopfmodelle wurde auf ein kleines kubisches Volumen von 2x2x2 mm?® gemaR (133)
vorgeschlagene Mittelungsvolumen wurde angewandt, da dieses ungefahr der kleinsten
Abmessung der untersuchten Clips entspricht.

2.2.2 Bestimmung des minimalen Entkopplungsabstandes zwischen den

Aneurysma-Clips

Der Mindestabstand zwischen zwei Clips, der benétigt wird, um sie als entkoppelt zu
betrachten, wurde mit Hilfe eines vereinfachten Simulationsmodells mit einer
homogenen ebenen Welle (HEW) zur Feldanregung bestimmt. Die homogene ebene
Welle bietet genau definierte Eigenschaften fur das einfallende Feld, wie z.B. die
Feldpolarisation. Dieser Ansatz wurde verwendet, um verallgemeinerte Ergebnisse
unabhangig von den jeweiligen HF-Spulen zu erzielen, die in den tatsachlichen MR-
Untersuchungen verwendet werden. Dartiber hinaus ermoéglicht das HEW-Modell die
Durchfiihrung einer grof3en Anzahl von Simulationen in einer angemessenen Rechenzeit,
da es den Berechnungsaufwand im Vergleich zu Modellen mit realistischen HF-Spulen
erheblich reduziert.

2.2.2.1 Validierung des HEW-Modells

Eine direkte Validierung des HEW-Modells durch Messungen ist nicht méglich, da ein
HEW in einem Messaufbau nicht angeregt werden kann. Daher wurde eine zweistufige
Validierungsmethode verwendet, um zu zeigen, dass das HEW-Modell realistische
Ergebnisse liefert. Im ersten Schritt wurde ein Aufbau mit einer Streifenleitungsanregung
definiert und sowohl simulierte und gemessene HF-Felder miteinander verglichen. In
einem zweiten Schritt wurden sowohl die simulierten als auch die gemessenen
Ergebnisse fur den Aufbau mit dem Streifenleitungselement mit den simulierten

Ergebnissen des HEW-Modell verglichen

2.2.2.1.1 Erster Schritt: Aufbau der Streifenleitung

Fur diesen Teil der Studie wurde ein Aneurysma-Clip mit einer L&ange von 18,8 mm (Nr.
17-001-02, Mizuho Medical Innovation, Tokio, Japan) ausgewahlt, da dies eine der am
haufigsten verwendeten Cliplangen ist. Der Clip wurde in der Mitte eines Phantoms mit
den Abmessungen 57 cm x 42 cm x 19 cm (LxBxH) und einer 1 cm dicken Wand
platziert. Der Clip wurde 3 cm Uber der Innenflache des Phantomcontainers und 5 cm
Uber der Mitte einer einzelnen Maander-Streifenleitung-positioniert, welches sich

unterhalb des Phantoms befindet. Das Phantom wurde mit TSL bis zu einer Hohe von 9
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cm gefullt. Der hier geschilderte Aufbau wurde durch den Vergleich von gemessenen

und simulierten Feldverteilungen validiert.

Gemessene und simulierte E- und H-Feldverteilungen wurden auf eine Eingangsleistung
von 1,9 W normiert und entlang von Linien parallel zur Hauptachse der Streifenleitung
10 mm dber dem Clip verglichen, sowohl mit als auch ohne den Clip im Phantom. Das
numerische Modell bestand aus 12 Millionen Gitterzellen mit einer raumlichen Auflésung
im Bereich des Aneurysma-Clips von 0,1 mm. Das Szenario fur den Messaufbau war
identisch mit dem oben beschriebenen Simulationsmodell. Zur Positionierung der HF-
Feldsonden (SPEAG, Zirich, Schweiz) wurde ein selbst entwickeltes
computergesteuertes Positionierungsgerat eingesetzt. Die elektrischen (Sonde ES3DV2)
und magnetischen (Sonde H3DV7) Felder wurden mit einer rAumlichen Auflésung von 1

mm gemessen.

2.2.2.1.2 Zweiter Schritt: Validierung des HEW-Modells

Der im vorherigen Aufbau verwendete Aneurysma-Clip (Nr. 17-001-02, 18,8 mm, Mizuho
Medical Innovation, Tokio, Japan) wurde in der Mitte des Berechnungsgebietes (260 x
260 x 260 mm?3) platziert, das homogen mit gewebesimulierender Flussigkeit (relative
Permittivitat 45,3 und Leitfahigkeit 0,87 S/m) gefullt wird. Eine HEW bei 297 MHz wurde
verwendet, um das Modell mit der parallel zur LaAngsachse des Clips orientierten E-Feld-
Polarisation anzuregen. Die elektrische Feldstarke der HEW betragt 17,75 V/m. Dies
entspricht dem Wert, der bei der Simulation des Streifenleitungsaufbaus 10 mm utber
dem Clip in Abwesenheit des Clips erhalten wurde. Die Feldverteilungen von E und H
wurden entlang von Linien extrahiert, die auf dem Clip 10 mm tber dem Clip zentriert

waren, wobei der Clip an seinem Platz war.

2.2.2.2 Temperatursimulation bei Konfiguration mit zwei Clips

2.2.2.2.1 Bestimmung der rdumlichen Worst-Case-Konfiguration

Die in Abbildung 23 dargestellten Clip-Konfigurationen wurden untersucht, um die
raumliche Worst-Case-Konfiguration mit mehreren Implantaten zu bestimmen. Fir jede
Konfiguration wurden zwei Aneurysma-Clips (Lange 18,8 mm) im Abstand von 1 mm
parallel zur E-Feld Polarisation in der HEW platziert. Die maximale tber 0,1g-gemittelte

SAR wurde extrahiert und fur diese drei Konfigurationen miteinander verglichen.
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Abbildung 23: a), (b) und (c) zeigen eine Ubersicht iiber den Aufbau zur Bestimmung der raumlichen Worst-
Case-Konfiguration mit zwei Aneurysma-Clips. Fir jede Konfiguration war die E-Feld-Polarisation parallel
zur Hauptachse des Implantat-Paares. Die Aneurysma-Clips waren durch einen Abstand von 1 mm getrennt.
(d) zeigt den Mittelpunkt zwischen den beiden Clips, an dem die Temperatur aufgezeichnet wurde. Die Mitte
ist durch rote Kreise gekennzeichnet. Der Abstand zwischen den Clips wurde durch Verschieben der beiden
Clips in Richtung der schwarzen Pfeile sukzessive vergréRert. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

2.2.2.2.2 Bestimmung der Clipgeometrie mit der hochsten HF-induzierten
Erwarmung

AnschlieBRend wurde die Clip-Geometrie untersucht, die den maximalen
Temperaturanstieg fir die im vorherigen Abschnitt bestimmte Worst-Case-Konfiguration
erzeugt. Zehn gerade Aneurysma-Clips mit unterschiedlicher Ladnge und Durchmesser
wurden aus dem Mizuho-Katalog ausgewahlt (Nummer 01, 02, 10, 15, 18, 70, 72, 90, 91
und 92) und miteinander gepaart, was zu 55 zu testenden Kombinationen fihrte. Tabelle
1 gibt einen Uberblick tiber die 55 getesteten Falle. Jedes Paar wurde wieder mit einem
Abstand von 1 mm zueinander in der Mitte des HEW-Modells platziert. Nachfolgend
wurden thermische Simulationen durchgefiihrt und der Clip mit der hdchsten HF-

induzierten Erwarmung bestimmt.

2.2.2.2.3 Bestimmung des Mindestabstandes flir entkoppelte Clips

Aus den beiden vorangegangenen Untersuchungen wurde die Worst-Case-
Konfiguration hinsichtlich der starksten Kopplung in Bezug auf raumliche Konfiguration
und Clip-Geometrie abgeleitet. FlUr diese Worst-Case-Konfiguration wurden zehn
thermische Simulationen durchgefiihrt, bei denen der Abstand zwischen den beiden
Clips schrittweise von 1 mm auf 2 und 5 mm und dann auf 40 mm in Schritten von 5 mm
erhoht wurde. Darlber hinaus wurde eine Simulation ohne Clip als Referenz
durchgefuhrt. Die Temperatur in der Mitte des Spaltes zwischen beiden Clips wurde
extrahiert (vgl. roter Kreis in Abbildung 23d). Ziel war es, einen Mindestabstand zu finden,
bei dem die Gewebetemperatur gleich der Referenzkonfiguration ohne Implantat war.
Dartber hinaus wurden die Mindestabstéande fir die in Tabelle 8 aufgeflihrten
Konfigurationen 1, 2 und 3 bestimmt, da diese Konfigurationen von klinischem Interesse

sind.
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Cliplange (mm)

/ Clip-spitzen- Clip
- Numm 1 2 10 15 18 70 72 90 91 92
durchmesser
er —
(mm) |
Cliplange (mm) /
Clip-spitzen-
- 15,8/1,3 18,8/1,3 20,8/1,3 23,8/1,3 26,8/1,3 29,8/1,3 36,5/1,7 41,5/2,1 46,5/2,1 51,5/2,1
durchmesser
(mm)-»
Clip Nummer |
1 15,8/1,3 1/32,6/3,1]11/35,6/3,8112/37,6/4,3 | 13/40,6/5,2 | 14/43,6/6,1 | 15/46,6/8,3 | 16/53,3/8,3 | 17/58,3/8,6 | 18/63,3/8,3 | 19/68,3/7,5
2 18,8/1,3 2/38,6/4,5 | 20/40,6/5 | 21/43,6/6 | 22/46,6/6,9 | 23/49,6/7,9 | 24/56,3/9,2 | 25/61,3/9,5 | 26/66,3/9,1 | 27/71,3/8,2
10 20,8/1,3 3/42,6/5,6 | 28/45,6/6,6 | 29/48,6/7,6 | 30/51,6/8,6 | 31/58,3/9,9 |32/63,3/10,2 | 33/68,3/9,7 | 34/73,3/8,8
15 23,8/1,3 4/47,6/7,6 | 35/50,6/10,2 | 36/53,6/9,7 |37/60,3/11,1 | 38/65,3/11,3 | 39/70,3/10,8 | 40/75,3/9,8
18 26,8/1,3 5/53,6/9,7 |41/56,6/10,8 |42/63,3/12,3 | 43/68,3/12,6 | 44/73,3/11,9 | 45/78,3/10,8
70 29,8/1,3 6/59,6/12 |46/66,3/13,5|47/71,3/13,7 | 48/76,3/13,1 | 49/81,3/12
72 36,5/1,7 7/73,0/14,9 | 50/78/15,3 | 51/83/14,8 | 52/88/13,8
90 41,5/2,1 53/88/15,5 | 54/93/14,6
91 46,5/2,1 9/93,0/15,3 | 55/98/14,6
92 51,5/2,1 10/103/14

Tabelle 8: Verschiedene Konfigurationen zur Bestimmung des Clip-Paares, das die hdchste Temperatur erzeugt. Jede Zelle der Tabelle istim folgenden Format angegeben:
X/YI1Z, wobei X die Nummer der Konfiguration, Y die kombinierte Lange (in mm) der beiden Clips mit einem Abstand von 1 mm und Z die Temperaturerhéhung (in °C) ist.
Die hdchste Temperatur wurde flr die Konfiguration 8 erreicht, die rot hinterlegt ist. Die Clip-Nummer entspricht der Clip-Nummer im Mizuho-Katalog. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2019)
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3 Ergebnisse
3.1 Retrospektive Studie

Keiner der Probanden berichtete von Hitze- oder Kraftempfindungen wahrend oder nach
der Aufnahme, noch von Beschwerden im Zusammenhang mit den Implantaten oder
Tattoos. Fur die metallischen Implantate, die sich innerhalb des Bildvolumens befinden,
waren Artefakte in den 7 T-Bildern zwar deutlich sichtbar, blieben jedoch auf die direkte
Umgebung der Implantate beschrankt und beeintrdchtigten die Bildqualitat in den
interessierenden Bereichen nicht. Tabelle 9 gibt einen Uberblick tiber die in dieser Studie

erzielten Ergebnisse.

Anzahl der Probanden mit
Art des Imolantat-Subt Anzahl der Implantaten im Prﬁggizlec:]errnit
Implantats P YP | probanden Expositionsvolume der .
Bildartefakt
Tx-Spule
Zahnspangen 12 7 6
Halterungen 36 31 12
Zahnimplantate Zahnbrtcken 18 17 9
Kronen 22 21 13
Pivot-Zahne 6 6 3
Biopolymerschraube 1 1 0
Endobutton 1 1 1
Orthonzdisch Totale Knieprothese 1 0 0

rthopéadischen N 1 0 0

Implantaten Totale Hiftprothese
Osteosynthese 5 0 0

platten
Titanschrauben 15 0 0
Intrauterinpessar 15 0 0
. Port 1 0 0
Weitere — .

Implantate ChlrL{rglsche Clips 1 0 0
Gefal3prothesen 2 0 0
Infusionspumpen 2 0 0

Tattoos und Tattoos 108 2 0

Permanent

Make-up Permanent Make-up 1 0 0

Tabelle 9: Ubersicht der in dieser Studie erzielten Ergebnisse. Kein Betroffener berichtete iiber ein Gefiihl
von Kraft oder Hitze. Zu beachten ist, dass das Fehlen von Hitzeempfindungen kein zuverl&ssiger Indikator
fur Félle ist, in denen sich das Implantat in Gewebe ohne Thermorezeptoren befindet. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2015)

3.1.1 Zahnimplantate

Beispielhafte Artefakte durch metallische Zahnimplantate in der Nahe des

interessierenden Bildbereichs sind in den Abbildungen 24 und 25 dargestellt.
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Abbildung 24: Vergleich von MPRAGE-Bildern, die bei 1,5 T und 7 T bei einem gesunden Probanden (m,
38 Jahre) aufgenommen wurden, mit einem Halterungsdraht hinter den Zéhnen. Beide Sequenzen wurden
mit 1 mm isotroper Auflésung und ahnlichen Parametern gemessen (1,5 T: TE 3,6 ms, BW 360 Hz/Pixel; 7
T: 2,0 ms, BW 210 Hz/Pixel). Signalverlust und unvollstédndige Invertierung sind sichtbar. Spatere SWI- und
EPI-Scans mit Fokus auf das Kleinhirn blieben vom Draht unbeeinflusst. Bei 7 T wurde die 32-Kanal-Spule
(Nova Medical) verwendet. Hinweis: Der Window-Leveling wurde angepasst, um Artefakte besser
hervorzuheben. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 25: Bilder einer Probandin (f, 53y) mit Zahnimplantaten auf der rechten und linken Seite ihres
Kiefers. Ein starker Signalverlust um die Implantate herumistim 7 T FLASH3D-Bild (a) sichtbar und korreliert
gut mit einem CT-Bild des Patienten (b). In c blieb die 7 T TOF-Angiographie des Aneurysmas (Pfeil) der
Probandin artefaktfrei. Die 7-T-Bilder wurden mit einer 8-Kanal-Kopfspule (Rapid Biomed) aufgenommen.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

3.1.2 Weitere Implantate

Artefakte waren fir einen Probanden mit zwei Titan-Endobutton im Kniebereich deutlich
sichtbar, wie in Abbildung 26a dargestellt. In Abbildung 26b sind die den beiden
Endobutton zugeordneten Artefakte in einem entsprechenden CT-Bild deutlich sichtbar.
Fur den Probanden mit einer Polymerschraube waren keine Artefakte in der Nahe der
Schraube sichtbar und das Implantat war eindeutig identifizierbar, wie in Abbildung 26¢
dargestellt.
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Abbildung 26: Die Figuren 6a und 6b zeigen Bilder, die bei einem Probanden (m, 36y) mit zwei Titan-
Endobutton fur die Rekonstruktion der VKB aufgenommen wurden. Der Signalverlust ist in der 7 T PD-
bewerteten Turbo-Spin-Echo-Sequenz (a, Pfeil) deutlich sichtbar. Ein entsprechendes CT-Bild ist in (b)
enthalten. Endobutton sind gut sichtbar (Pfeile). Figur 6c zeigt ein 3D-FLASH-BIld, das bei 7 T in einer
Probandin (f, 25y) mit einer bioabsorbierbaren Polymerschraube erhalten wurde. Die Gradientenechofolge
wurde mit 1 mm isotroper Aufldsung, TE 3,1 ms und BW 200 Hz/Pixel gemessen. Die Schraube ist gut
sichtbar (Pfeil). (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

3.1.3 Tattoos und permanent Make-up

Nach der Aufnahme war im Bereich der Tattoos keine Rotung zu erkennen.
3.2 HF-induzierte Erwarmung von intrakraniellen Aneurysma-Clips
bei 7T
3.2.1 Bestimmung der HF-Erwarmung in der Umgebung eines einzelnen
intrakraniellen Aneurysma-Clips
3.2.1.1 Einfluss der E-Feld Polarisation auf die SAR

Abbildung 27a zeigt die simulierten Ergebnisse fir die normierte voxelbasierte SAR fir
eine HEW mit paralleler E-Feld Polarisation in Bezug auf die Langsachse des Clips
(EHK-Polarisation). Fur die voxelbasierte SAR betrug die maximale normierte Erh6hung
nach Gleichung 32 etwa 0,9 in der Ebene Uber dem Clip. Eine maximal normierte SAR-
Erhdhung von 140 wurde an der Spitze des Clips gefunden. Abbildung 27b und 27c
zeigen die normierte SAR-Uberhohung fiir das 1g- und 10g-gemittelte SAR in einer
Ebene 4 mm dber dem Clip. Wie erwartet, reduziert eine Vergrol3erung des
Mittelungsmasse von 1 g auf 10 g die normierte SAR-Erhdhung signifikant auf 0,17. Die
SAR-Uberhéhung war vergleichbar fur die voxelbasierte und die 1g-gemittelte SAR in
der Ebenen 4 mm uber dem Clip, an der Spitze des Clips aber reduzierte diese sich
deutlich von 140 auf 1,4. Ahnliche Ergebnisse wurden fir die EKH-Polarisation erzielt,
wahrend fur alle anderen Polarisationen die Ergebnisse entlang der L&ngsachse des
Clips signifikant niedriger waren (1; 0,04 und 0,007 fir punktweise SAR, 1g-und 10g-
gemitelte SAR).
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Abbildung 27: Normierte Erhéhung der voxelbasierten (a), 1g-gemittelten (b) und 10g-gemittelten (c) SAR,
bestimmt aus Simulationen mit HEW, orthogonaler Ausbreitungsrichtung und paralleler Polarisation in
Bezug auf die Langsachse des Aneurysma-Clips (EHK-Polarisation). Die Simulationsergebnisse wurden in
einer Ebene von 4 cm x 3 cm extrahiert, die sich 4 mm tber dem Aneurysma-Clip befindet. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018)

Abbildung 28a und 28b zeigen gemessene SAR-Erhdhungen, die die
Simulationsergebnisse fur die Polarisationsabhangigkeit bestatigen. Die parallele
Polarisation (Abbildung 28a) ergab den hdchsten SAR-Wert an beiden Enden des
Aneurysma-Clips, wahrend bei der orthogonalen Polarisation (Abbildung 28b) die
Feldverzerrung deutlich reduziert bzw. vernachlassigbar ist.
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Abbildung 28: Gemessene SAR-Uberhéhung fiir parallele (a) und orthogonale (b) Polarisation. Die
Messergebnisse wurden mit 1 mm Auflésung in einer Ebene von 4 cm x 3 cm gemessen, die sich 4 mm
tiber dem Aneurysma-Clip befindet. Die maximale SAR-Uberhéhung betragt 30% fiir die parallele E-Feld-
Polarisation. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

3.2.1.2 Konservative Abschatzung der maximalen elektrischen
Feldstarke

Die konservative Abschatzung der maximalen E-Felder fur die funf berlcksichtigten
Kopfgewebe sind in Tabelle 10 aufgelistet. Die kritischsten konservativen E-Feldstarke
lagen bei 140 V/m und 170 V/m fur den NM bzw. den FLM und wurden beide fur

Kleinhirngewebe erreicht.
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Parameter
Konservatives E-Feld (V/m) NM/FLM
Gewebe

Graue Materie 157/194
Weille Materie 153/189
Arterie 200/245
Zerebellum 140/170
Nerv 141/173

Tabelle 10: Konservative E-Felder, fur die finf berticksichtigten Kopfgewebe. Im Sinne der konservativen
Abschéatzung sollte eine maximale Feldstarke von 140 V/m im NM und 170 V/m im FLM nicht tberschritten
werden. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

e Einfluss der Cliplange auf das konservative E-Feld

Der Einfluss der Cliplange auf die konservative E-Feldstarke und die maximale
Gewebetemperatur ist in Abbildung 29 dargestellt. Wie erwartet, steigt die maximale
Gewebetemperatur mit zunehmender Lange an, bis eine kritische Lange des Clips
(Resonanzlange) erreicht ist, danach fallt die Temperatur wieder ab. Konsequenterweise
nimmt das konservative E-Feld mit zunehmender Lange ab, das Minimum wird bei der
Resonanzlange erreicht. Dieses Verhalten wurde fur beide Clipdurchmesser von 1,3 und
2,1 mm beobachtet. Bei den Clips mit einem Durchmesser von 1,3 mm betrug die
kritische Lange ca. 50 mm, bei dem Durchmesser von 2,1 mm ca. 45 mm. Die hier
gemachte konservative Abschéatzung fuhrt fir Durchmesser von 1,3 mm zu maximal
zulassigen elektrischen Feldstarken von 72 V/im bzw. 90 V/m. Diese dirfen nicht
Uberschritten werden um im Sinne der Abschétzung die Temperaturgrenzwerte von
39 °C im NM bzw. 40 °C im FLM einzuhalten.
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Abbildung 29: Einfluss der Cliplange auf das konservative E-Feld und die maximale Gewebetemperatur fiir
Clips mit 1,3 mm Durchmesser (a) und 2,1 mm Durchmesser (b). Das konservative E-Feld ist die Feldstérke,
die nicht tiberschritten werden darf, um die Grenzwerte fir die maximale Gewebetemperatur von 39 °C im
NM bzw. 40 °C im FLM einzuhalten. Rote Kurven zeigen die Temperatur in Abh&ngigkeit von der Cliplange.
Die Temperatursimulationen wurden alle mit der gleichen HF-Eingangsleistung durchgefiihrt. Blaue Kurven
zeigen die Variation des konservativen E-Feldes in Abhangigkeit von der Cliplange. Gestrichelte Kurven
zeigen gelten fir den NM, wahrend die durchgezogenen Kurven fur den FLM gelten. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018)

3.2.1.3 Bestimmung der maximal zul&ssigen Eingangsleistungen flr
zwei typische HF-Kopf-Sendespulen und anatomische Model

3.2.1.3.1 Modellvalidierung
3.2.1.3.1.1 Validierung der 8-kanaligen Tx/Rx Maander-Streifenleitung-Kopfspule

Die Validierung der E- und H-Feldverteilungen der HF-Kopfspule erfolgte durch
Vergleich der Feldverteilungen aus Simulation und Messung in verschiedenen Ebenen
im Phantom. Die Drift des Verstarkers wurde wahrend der Datenerfassung tiberwacht
und zeigte keine grof3eren Abweichungen von der Basislinie von 7 W (Drift<1%). In
Abbildung 30 sind die gemessenen und simulierten Feldverteilungen dargestellt. Die H-
Feld-Verteilungen mit (Abbildung 30a) und ohne Clip (Abbildung 30b) zeigten gute
Ubereinstimmung. Zwischen Messungen und Simulationen mit und ohne Clip wurden
maximale Abweichungen von 9% bzw. 11% festgestellt. Uber die gesamte Ebene
gemittelt, betrug die Abweichung etwa 1% mit Implantat und 2,5% ohne Implantat.
Ebenso passten simulierte E-Feldverteilungen gut zu den gemessenen Verteilungen mit
(Abbildung 30c) und ohne Clip (Abbildung 30d). Maximale Abweichungen zwischen
Messungen und Simulationen von 14,5% und 11,5% wurden fur die beiden Félle mit und
ohne Clip gefunden. Uber die gesamte Ebene gemittelt, betrug die Abweichung 6,7%
mit Implantat und 5,2% ohne Implantat.
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Abbildung 30: Simulierte und gemessene Feldverteilungen sowie normierte Abweichungen des
Magnetfeldes mit dem Clip (a) und ohne Clip (b) und des elektrischen Feldes mit dem Clip (c) und ohne Clip
(d). Fur das H-Feld wurden mit und ohne Clip maximale normierte Abweichungen von 9% bzw. 11%
gefunden. Fir das E-Feld wurden maximale normierte Abweichungen von 14,5% und 11,5% zwischen
Messungen und Simulationen mit und ohne Clip gefunden. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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3.2.1.3.1.2 Validierung der zirkular polarisierten (CP) Birdcage-Tx-Spule
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Abbildung 31: Gemessene (a) und simulierte (b) B; Karten in einer koronalen Ebene normiert auf die Puls-
Leistung der Bf Messung. Sowohl fiir die Messung als auch fir die Simulation wurde eine ahnliche By -
Verteilung mit einem Maximalwert von 15,3 uT fir die Simulation und einem Maximalwert von 14,6 pT fir
die Messung gefunden. (c) zeigt die normierte Abweichung zwischen Messung und Simulation. Die
maximale normierte Abweichung betragt 42%, wahrend die mittlere Abweichung gemittelt iber die gesamte
Ebene etwa 14% betragt. Jedoch lagen im interessierenden Bereich, dargestellt mit einem roten Rechteck,
die maximale normierte Abweichung und die flachengemittelte Abweichung nur bei 25% bzw. 7%.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

(o

3.2.1.3.2 Bewertung der Unsicherheit des Huygens Box-Ansatzes

Fur die In-vivo- und In-vitro-Studien waren die Anpassung und Abstimmung der Spule
sowohl in Simulation 1 (ohne Implantat) als auch in Simulation 4 (mit Implantat) identisch.
Die maximale relative Abweichung der Streuparameter (Reflexion und Transmission) ist
extrem gering mit 0,5%. Die Variation der gesamten Verlustleistung fur den in der
Huygens-Box befindlichen Feldsensor betrug weniger als 1% flr die In-vivo- und In-vitro-

Simulationen mit und ohne Clip.
3.2.1.3.3 Expositionsszenarien
3.2.1.3.3.1 Expositionsszenarien fur die 8-kanalige Tx/Rx M&ander-Streifenleitung-
Kopfspule
e Bestimmung der Eingangsleistung basierend auf SAR und Temperaturgrenzen

Im NM betragen die maximalen Eingangsleistungen der HF-Spule, bei denen der IEC-
Grenzwert von 10 W/kg fur die 10g-gemittelte SAR nicht Uberschritten wird, 40,9 W bzw.
39,1 W fur die Kopfmodelle des Ella und Duke Korpermodells. Die maximale
Eingangsleistung basierend auf den von der IEC im NM angegebenen
Temperaturgrenzwert von 39°Cbetrug 38,5 bzw. 36 W fur das méannliche und weibliche
Modell. Im FLM betragen die maximalen Leistungen 81,8 bzw. 78 W fir Ella und Duke
basierend auf dem IEC-Grenzwert von 20 W/kg (10g-gemittelte SAR) Und 57,5 bzw.
53,5 W basierend auf der IEC-Temperaturgrenze von 40°C . Der stationare Zustand fur
die Gewebetemperaturen wurde in allen Simulationen nach 50 Minuten HF-Exposition

erreicht. Fur die nachfolgenden Simulationen mit Aneurysma-Clipwurden die
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akzeptierten Eingangsleistungen der HF-Spule gleich der oben auf Basis der
Temperaturgrenzwerte bestimmten Leistungen gewahlt, da diese geringer sind als die
auf Basis der SAR-Grenzwerte bestimmten Leistungen. Somit betragen die Leistungen
fur die in den folgenden Teilen dieser Studie verwendeten Ella/Duke-Modelle 38,5/36,0
bzw. 57,5/53,5 W fur den NM und FLM.

¢ Simulationen verschiedener Szenarien mit Aneurysma-Clip

In Abbildung 32 sind die 1g-gemittelte SAR, die 10g-gemittelte SAR und die
Temperaturverteilungen fir die Simulationen ohne Clip dargestellt. Beispielhaft sind im
Folgenden die Ergebnisse fiir die Position des Clips an der rechten mittleren
Zerebralarterie (Bereich markiert durch weil3er Rahmen der auch dem Bereich der
Huygens-Box entspricht) gezeigt. VergréfRerte Ansichten des markierten Gebietes um
die Zerebralarterie sind in Abbildung 33 und Abbildung 34 fur das weibliche und

mannliche Kopfmodell dargestellt.
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Abbildung 32: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fiir das weibliche (Ella)
und ménnliche Kopfmodell (Duke) ohne Clip. WeiRe Rahmen zeigen eine der untersuchten Positionen des
Clips nahe der rechten mittleren Zerebralarterie. Fur die verwendeten Eingangsleistungen von 38,5 W und
36 W fur das Ella- bzw. Duke-Kopfmodell stellt sich in dieser Schicht eine maximale Gewebetemperatur von
38,3 °C und 37,95 °C ein. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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Abbildung 33: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fiir den Clip parallel und
orthogonal zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der rechten mittleren Hirnarterie im Ella-
Kopfmodell. Fir den parallel zur E-Feld-Polarisation ausgerichteten Clip stellte sich eine maximale

Temperatur von 37,64 °C ein. Der Einfluss des orthogonal ausgerichteten Clips auf die SAR und
Temperaturverteilung ist vernachlassigbar. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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Abbildung 34: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir den Clip parallel und
orthogonal zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der rechten mittleren Hirnarterie im Duke-
Kopfmodell. Fir den parallel zur E-Feld-Polarisation ausgerichteten Clip stellte sich eine maximale
Temperatur von 37,85 °C ein. Der Einfluss des orthogonal ausgerichteten Clips auf die SAR und
Temperaturverteilung ist vernachlassigbar. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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Tabelle 11 fasst den Einfluss der Clips mit der Nummer 02 (18,8 mm) und der Nummer
92 (51,5 mm) auf die 1g-gemittelte SAR- und 10g- gemittelte SAR-Erh6hung sowie die
Gewebetemperatur fur alle bericksichtigten 30 Szenarien zusammen. Die
Eingangsleistung der HF-Spule wurde, wie oben beschrieben, auf Basis der
Temperaturgrenzwerte im NM gewahlt. Fir den Clip Nr. 02 blieb die maximale
Temperatur in jedem Szenario unter der gesetzlichen Grenze von 39 °C, wahrend in 3
von 10 Szenarien fur den Clip Nr. 92 der Temperaturgrenzwert tberschritten wurde. Fur
jedes der klinischen Szenarien, die sich auf den Clip Nummer 02 beziehen, wurde die
maximale induzierte Temperaturerhéhung fir den Clip parallel zur E-Feld Polarisation
erreicht, wahrend fur den Clip in orthogonaler Ausrichtung zur Feldpolarisation keine
signifikante Temperaturerhéhung vorlag. In Tabelle 12 ist die absolute Temperatur fr
Clip 02 (18,8 mm) und Clip 92 (51,5 mm) fur eine Eingangsleistung der HF-Spule auf
Basis der Temperaturgrenzwerte im FLM dargestellt.
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- - Clip 17-001-02 (18,8 mm) Clip 17-001-92 (51,5 mm)
normierte . .
Erhdéhung der normierte normierte normierte .
. Erhéhung der . Erhéhung der Maximale
1g-gemittelten . . . Erh6éhung der 1g- .
- - 10g-gemittelten Maximale Gewebetemperatur in °C . 10g-gemittelten Gewebetempe
SAR gemittelten SAR S
SAR SAR ratur in °C
(Prozent) (Prozent) (Prozent)
(Prozent)
Clip- Ausrichtung:
- P= parallel P (0] P (0] P @) P P P
O=orthogonal
W= mit Clip
) B= Background ) ) ) ) W B W B ) ) W B
Rechte mittlere
Zerebralarterie 1119 0,9 14,8 0,1 37,45 37,38 37,38 37,38 1100 216 38,94 | 37,46
Linke mittlere 873 | 119 | 11,1 | 1,6 | 3764 | 3739 | 374 | 3739 1500 160 39,18 | 37,46
< Zerebralarterie
—
il | perikallosale Arterie | 106,3 14,9 20,1 1,3 37,76 37,45 37,43 37,41 645 125 38,85 | 37,50
Vordere 84,1 | 202 | 137 0,0 376 | 3742 | 374 | 37,37 300 38 38,85 | 37,50
Zerebralarterie
Basilararterie 53,7 0,0 0,0 0,0 37,4 37,36 37,34 37,32 127 8,3 37,45 | 37,37
Rechte mitilere 803 | 00 | 128 | 00 | 3775 | 3747 | 3745 | 37,44 876 123 38,98 | 37,46
Zerebralarterie
" Z'-'”ke mittlere 1128 | 3,0 | 133 1,0 37,85 | 37,45 | 3751 | 375 970 178 40,83 | 37,53
v erebralarterie
8 perikallosale Arterie | 102,8 6,0 9,5 2,8 37,76 37,44 37,54 37,53 925 134 39,40 | 37,52
Vordere 1010 | 30 | 120 | 2.2 37,71 | 37,44 | 374 | 37,38 237 43 37,96 | 37,52
Zerebralarterie
Basilararterie 17,0 1,8 4,0 0,0 37,37 37,32 37,35 37,35 77 16,8 37,65 | 37,48

Tabelle 11: Normierte Erh6hung der 1g-gemittelten SAR, 10g-gemittelten SAR und der maximalen Gewebetemperatur in den Ella- und Duke-Kopfmodellen fiir zwei Clips
(17-001-02, 18,8 mm und 17-001-92, 51,5 mm) und einer auf Basis der Temperaturgrenzwerte im NM eingestellten Eingangsleistung der HF-Spule von 38,5 bzw. 36 W
fur Ella und Duke. Die stationdre Temperaturverteilung an der Position des Clips wurde nach 50 Minuten HF-Exposition erreicht. Parallel und orthogonal beziehen sich
auf die Ausrichtung des Clips in Bezug auf die E-Feld-Polarisation. Ergebnisse die mit Background gekennzeichnet sind wurden ohne Clip durchgefiihrt und geben
dementsprechend die maximale Temperatur an, die sich ohne Implantat fiir jedes Kopfmodell einstellt. Die hochsten fir die Betriebsmodi und Kopfmodelle auftretenden
Temperaturen sind in der Tabelle fett gedruckt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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- - Maximale Gewebetemperatur
- Clip Clip 02 (18,8 mm) Clip 92 (51,5 mm)
W= mit Clip
i B= Background w B w B
Rechte mittlere | 55 49 37,43 39,75 37,54
Zerebralarterie
Linke mittlere 37,81 37,44 40,1 37,54
< Zerebralarterie
_' -
- perikallosale 37,99 37,53 39,61 37,61
Arterie
Vordere 3774 37.48 39,62 37,61
Zerebralarterie
Basilararterie 37,41 37,37 37,52 37,41
Rechte mittlere | 45 o5 37,56 308 37,54
Zerebralarterie
Linke mittlere
'g'é Zerebralarterie 38,11 37,53 42,58 37,65
3 perikallosale 37,99 37,51 40,49 37,69
&) Arterie
Vordere
Zerebralarterie 37,91 37,51 38,28 37,65
Basilararterie 37,43 37,46 37,84 37,59

Tabelle 12: Maximale Gewebetemperatur in den Ella- und Duke-Kopfmodellen fiir die zwei Clips (17-001-
02, 18,8 mm und 17-001-92, 51,5 mm) und einer auf Basis der Temperaturgrenzwerte im FLM eingestellten
Eingangsleistung der HF-Spule von 57,5 bzw. 53,5 W fiir Ella und Duke. Die stationére Temperaturverteilung
an der Position des Clips wurde nach 50 Minuten HF-Exposition erreicht. Die Clips wurden parallel zur E-
Feld-Polarisation ausgerichtet. Ergebnisse die mit Background gekennzeichnet sind wurden ohne Clip
durchgefihrt und geben dementsprechend die maximale Temperatur an, die sich ohne Implantat im
Kopfmodell einstellt. Die héchsten fur die Betriebsmodi und Kopfmodelle auftretenden Temperaturen sind
in der Tabelle fett gedruckt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

3.2.1.3.3.2 Expositionsszenarien fir die zirkular-polarisierte Birdcage-Tx-Spule unter
Berticksichtigung verschiedener Blutperfusionsmodelle

e Bestimmung der Eingangsleistung basierend auf SAR und Temperaturgrenzen

Bei den Simulationen fur die Ella- und Duke-Kopfmodelle ohne Implantat ergab sich eine
ahnliche maximal zuléssige Eingangsleistung der HF-Spule von ca. 24,8 W aus dem
lokalen SAR-Grenzwert von 10 W/kg im NM. Folglich gilt im FLM eine maximal zulassige
Eingangsleistung von ca. 49,6 W. Tabelle 13 listet die maximal zuldssige
Eingangsleistung basierend auf den Temperaturgrenzen fir den NM und den FLM und
fur die drei in dieser Studie verwendeten Perfusionsmodelle. Stationare
Temperaturverteilungen wurden fur alle Modelle spatestens nach 50 Minuten HF-
Exposition erreicht. Wie erwartet, ergibt sich die konservativste maximale
Eingangsleistung fur Ella und Duke, wenn das basale Blutperfusionsmodell verwendet

wird. Daher wurde fur die folgenden Untersuchungen in dieser Studie die akzeptierte
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Eingangsleistung fir das Ella/Duke-Modell konservativ auf 23,0/22,5 W bzw. 34,3/33,5
W fur den NM und den FLM eingestellt.

Gewadhlter Grenzwert

SAR (10 g durchschnittlicher

Kopfmodell | Betriebsart SAR:Wert; GﬂewebetemperatL'J'r
10 W/Kg fiir NM und 20 (39°C fiir NM und 40°C fir FLM))
W/Kg fiir FLM)
- Perfusionsmodell
- - - Basal Linear | Exponentiell
Ella NM 24,7 W 23 W 23 W 325W

FLM 49, W 343 W 40W 62 W

Duke NM 24,8 W 225W | 225W 35W

FLM 49,6 W 335W 44 W 58 W

Tabelle 13: Maximal zulassige Eingangsleistungen bestimmt auf Basis der Temperaturgrenzwerte fir den
NM und FLM. Die thermischen Simulationen wurden fir drei Perfusionsmodelle und den beiden
Kopfmodellen (Ella und Duke) ohne Clip durchgefiihrt. Die maximal zulassige Leistung basierend auf der
thermischen Simulation mit dem basalen Blutperfusionsmodell erwies sich als die konservativste.

e Simulationen verschiedener Szenarien

Abbildung 35 zeigt die 1g-gemittelte SAR, die 10g-gemittelteSAR und die

Temperaturverteilungen fir einen Aneurysma-Clip implantiert an der perikallosalen

Arterie (gekennzeichnet durch weil3e Kasten) in einer sagittalen Ebene. Abbildung 36

zeigt vergrolRerte Ansichten der Region um die perikallosale Arterie fir Ella und Duke.
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Abbildung 35: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fiir das weibliche (Ella)
und mannliche Kopfmodell (Duke). Weil3e Rahmen zeigen die Positionen des Clips nahe der perikallosalen
Arterie. Fur die verwendeten Eingangsleistungen von 23 W und 22,5 W fiir das Ella- bzw. Duke-Kopfmodell
stellt sich eine maximale Gewebetemperatur von 38,7°C ein. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)
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Abbildung 36: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir den Clip parallel zur
E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der perikallosalen Arterie im Ella-und Duke-Kopfmodell. Es
stellen sich maximale Temperaturen von 37,8°C und 37,9°C im Ella- und Duke-Modell fur eine
Eingangsleistung bestimmt fur NM-Bedingungen ein. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Tabelle 14 fasst den Einfluss der untersuchten Clips (18,8 mm und 51,5 mm) auf die
Gewebetemperatur fir die drei Blutperfusionsmodelle zusammen, wobei die zulassige
Leistung der HF-Spule auf die maximal zulassige Leistung gemaR der
Temperaturgrenzwerte fur beide Betriebsarten eingestellt ist. Fur beide Betriebsarten
blieb die absolute Temperatur unter den gesetzlichen Grenzwerten von 39°C und 40°C
fur den kleineren Clip; fur den langeren Clip wurde diese Grenze jedoch in 15 von 60
Szenarien U(Uberschritten. Von den 15 Szenarien, die die Temperaturgrenzen
Uberschreiten, basierten acht auf dem basalen Thermoregulationsmodell, das oft das fir
beeintrachtigte thermoregulatorische Systeme angenommene Perfusionsmodell ist
(Laakso et al., 2011). Fir das lineare und das exponentielle Thermoregulationsmodell
wurden bei funf bzw. zwei Szenarien die Temperaturgrenzwerte Uberschritten. Jedoch
Uberschritt bei allen dieser 15 Szenarien die maximale lokale Temperatur den Grenzwert
um weniger als 1°C, z.B. 0,8°C fur den Fall des Clips an der rechten mittleren Hirnarterie.
Wie erwartet, reduziert ein effektiveres Thermoregulationsmodell die Temperatur um
den Clip herum. So zeigte beispielsweise das exponentielle Thermoregulationsmodell

eine reduzierte Temperatur fur den langeren Clip im Vergleich zu den basalen und

78



linearen Thermoregulationsmodellen in beiden Kopfmodellen. Dartiber hinaus kdnnte im
Falle des Clips an der linken mittleren Hirnarterie ein Scan dieses Clips als sicher
angesehen werden, da das exponentielle Thermoregulationsmodell die Temperatur im
normalen Betriebsmodus unter 39°C senkt.
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- - Clip 17-001-02 (18,8mm) Clip 17-001-92 (51,5mm)
Thermoregulationsmode
- Il Basal Linear Exponentiell Basal Linear Exponentiell
- W= Mit Clip w R w R W R W R w R w R
R= Referenz
Rechte mittlere 37,8/37, 37,6/37, 37,5/37, 37,5/37,
Zerebralarterie 37,8/38 37,4/37,5 9 37,4/37,5 8 37,4/37,4 37,4/37,5
Linke mlttlerc_a 37,7/37, 37.4/37.5 37,7137, 37.4/37.5 37,5/37, 37.3/37.4 39,2/40, | 37,5/37, 39,1/40 37,4/37, | 38,9/39, 37.4/37.4
Zerebralarterie 8 8 7 2 5 5 6
< N
3 perikallosale 38,8/39, | 37,4/37, | 38,7/39, | 37,4/37, | 38,6/39,
m Arterie 37,5/37,6 37,5/37,6 37,4137,5 | %% . : ” 139, | 37,3/37.4
Vordere Zerebralarterie 37‘56/37’ 37,4/37,5 37’55/37’ 37,4/37,4 37"3/37’ 37,3/37,4 37’2/37’ 37'31/37’ 37’58/37' 37’31/37’ 37’58/37' 37,2/137,4
Basilararterie 37’1/37’ 37,4/37,4 37’43/37' 37,4/37,3 37’%/37' 37,3/37,3 37’56/37' 37’1/37’ 37’£é/37’ 37’1/37’ 37’£é/37’ 37,3/37,3
Rechte mittlere 37,9/38, 37,7137, 37,5/37, 37,5/37,
Zerebralarterie 1 37,5/37,5 | 37,9/38 | 37,5/37,5 9 37,4/37,4 37,4/37,4
Linke mlttlerc_a 37,7/37, 37.4/37.5 37,7137, 37.4/37.5 37,5/37, 37.4/37.4 39,1/40, | 37,4/37, 39/40 37,4/37, | 38,8/39, 37.3/37.4
" Zerebralarterie 9 8 7 4 5 4 5
X perkallosale ‘ 37,4/37,5 ‘ 37,4/37,4 37,34/37, | 38,6039, | 37 3138 | 38,630 | 37737 | 38,4139 | 37,7138
a rterie 4 4 5
Vordere Zerebralarterie 37";/37’ 37,4/37,4 37";/37' 37,4/37,2 37’?3/37’ 37,4/37,4 37";/37’ 37’?3/37’ 37‘3/37’ 37’2/37’ 37‘3/37’ 37,2/37,3
Basilararterie 37";/37’ 37,4/37,5 37’1/37' 37,4/37,4 37’3/37’ 37,3/37,3 37’56/37’ 37’:’;/37’ 37“;/37’ 37’::33/37’ 37‘1/37’ 37,3/37,3

Tabelle 14: Maximale Gewebetemperaturen fir die Kopfmodelle Ella und Duke und fur zwei verschiedene Cliplangen an funf verschiedenen Stellen. Insgesamt wurden
120 Szenarien im NM und FLM mit drei Thermoregulationsmodellen betrachtet. Jede Zelle der Tabelle ist im folgenden Format angegeben: X/Y mit X die maximale
Temperatur fur den Normalbetrieb und Y die maximale Temperatur fir den FLM. Beide Clips waren parallel zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet, und die akzeptierten
Leistungen fir die Ella/Duke-Modelle wurden konservativ auf 23,0/22,5 bzw. 34,3/33,5 W fir NM und FLM eingestellt. Referenz (R) bedeutet eine Konfiguration ohne Clip.
Die maximale Gewebetemperatur, die fur jedes Kopfmodell und jeden Clip erreicht wird, ist hellgrau hinterlegt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)°
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3.2.1.3.4 Bestimmung der Eingangsleistung und des Kernspin-
Anregungsfeldes B fir realistische Szenarien auf der Grundlage
des konservativen Ansatzes

Tabelle 15 zeigt sowohl die Werte der Eingangsleistung als auch des Kernspin-

Anregungsfeldes B; basierend auf dem konservativen Ansatz.

- - T

Kopfmodell | Elng?\lnlaslelstung(l_vl\\jl)) — Bf" (UT) ——
- Verwendete Spule | - - - -

Ella 8-Kanal-Kopf 4.6 7,2 1,2 1,5

CP Kopfspule 3,5 5,5 1,4 1,7

Duke 8-Kanal-Kopf 6 9,3 1,4 1,7

CP Kopfspule 3,3 5 1,3 1,6

Konservative Leistung (Watts)

Konservative Leistung (Watts)

Tabelle 15: Berechnete Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfelde B} basierend auf dem konservativen
Ansatz fur zwei Kopfmodelle (Ella und Duke) und fir NM und FLM. Die Cliplange von 50 mm stellt den
kritischsten Fall mit den niedrigsten zuléssigen Werten dar.

Abbildung 37 und 38 zeigen die konservativen Leistungen und das maximal zulassige B;

in Abhangigkeit der Cliplange fur die 8-Kanal-Kopfspule bzw. die CP-Kopfspule.

18 j T T T
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() +19

um+1g
Konservative Leistung (Watts)

40 50 60 7 0 20 30 40 50 60 70
Clip Lange (mm) b Clip Lange (mm)

ELLA Konservative Leistung {Watts) . ELLABI=+ (uT} e DUKE Konservative Leistung {Watts) = DUKE B+ (T}

Abbildung 37: Konservative Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfeld B in Abhangigkeit der Cliplange fur
Ella und Duke und fur die 8-Kanal-Kopfspule. Sowohl NM (a) als auch FLM (b) werden dargestellt. Fir B; sind
Effektivwerte angegeben. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)
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Abbildung 38: Konservative Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfeld Bf in Abhangigkeit der Cliplange fur
Ella und Duke und fir die CP-Kopfspule. Sowohl NM (a) als auch FLM (b) werden dargestellt. Fir B; sind
Effektivwerte angegeben. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)
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3.2.2 Bestimmung des minimalen Entkopplungsabstandes zwischen den
Aneurysma-Clips
3.2.2.1 Validierung des HEW-Modells

Der Vergleich von gemessenen und berechneten Feldverteilungen ist in Abbildung 39
dargestellt. Die gemittelte normierte Abweichung zwischen Messung und Simulation mit
dem Implantat betragen 4,7% und 8% fur das E-Feld und das H-Feld. Ohne das Implantat
lagen die Werte bei 6,1% und 12% flr das E- und H-Feld. Die HEW-Feldverteilungen sind
in Abbildung 40 dargestellt. Die gemittelten normierten Abweichungen zwischen Messung
und Simulation mit der HEW und dem Implantat betragen 8,6% und 6,5% fir das E-Feld
bzw. H-Feld. Die gemittelten normierten Abweichungen zwischen dem Messaufbau mit der
Streifenleitungssimulation und der HEW mit dem Implantat betragen 3,5% fiir das E-Feld
und 11,6% fur das H-Feld.
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Abbildung 39: Gemessene und berechnete Feldverteilungen 10 mm Uber dem Implantat, mit (a2) und ohne (b)
Aneurysma-Clip. HEW-Feldverteilungen (griin) sind nur bei vorhandenem Implantat dargestellt. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2019)

3.2.2.2 Temperatursimulation bei Konfiguration mit zwei Clips

Die 0,1g-gemittelte SAR betragen 1,435; 0,407 und 0,485 W/kg fir die Konfigurationen a,
b und c in Abbildung 23. Die ungunstigste raumliche Konfiguration wurde fir die
Konfiguration a gefunden, die 2,52- und 1,95-fach hoéhere SAR erzeugte als die
Konfigurationen b und c. Die héchste Temperatur wurde flir die Konfiguration 8 gefunden,
die sich aus zwei Clips der Lange 41,5 mm (Nr. 17-001-90, Mizuho Medical Innovation,
Tokio, Japan) zusammensetzt und zu einer Erhdhung von 15,8°C im Vergleich zur
Temperatursimulation ohne Clip flhrte. Abbildung 40 zeigt die Temperatur in der Mitte des
Spaltes zwischen beiden Clips in Abhangigkeit vom Abstand zwischen den Clips. Bei
zunehmendem Abstand zwischen den beiden Clips ist ein Riickgang der Temperatur zu
beobachten. Die Temperatur ohne Clips wurde mit 37,7°C ermittelt. Wie in Abbildung 40

dargestellt, ist die Temperatur in der Mitte des Spaltes bei Abstéanden zwischen den Clips
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gleich oder grofer als 35 mm gleich der Referenztemperatur von 37,7°C. Somit betragt fur
die Worst-Case-Konfiguration (Konfiguration 8) der Mindestabstand 35 mm, bei dem die
Clips als entkoppelt betrachtet werden kénnen. Fir die Konfigurationen 1 (zwei Clips mit
15,8 mm Lange), 2 (zwei Clips mit 18,8 mm Lange), und 3 (zwei Clips mit 20,8 mm Lange)
betragt der Mindestabstand 25, 29, und 30 mm.

52-

48

- |

| -
| }

40+

Temperatur (°C)

36

0 5 10 15 20 25 30 35 40
Abstand zwischen clips (mm)
Abbildung 40: Temperatur in der Mitte des Spaltes zwischen beiden Clips in Abh&ngigkeit vom Abstand

zwischen den Clips. Bei einem Abstand von 35 mm ist die Temperatur gleich der Referenztemperatur ohne Clip
von 37,7°C. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)
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4 Diskussion
4.1 Retrospektive Studie

Es wurde sorgféltig darauf geachtet, méglichst vollstandige Informationen tber die von den
Probanden genannten Implantate zu erhalten. Auch wenn in den aktuellen Normen keine
speziellen Sicherheitstests fur 7 T empfohlen werden, war die ASTM-Klassifizierung wichtig
fur den Entscheidungsprozess. Die Klassifizierung beinhaltet MR sicher, MR bedingt sicher
und MR unsicher Kennzeichnung (American Society for Testing and Materials International
F2503, 2013), basierend auf vier Tests (Kraft, Drehmoment, HF-Erwarmung und Artefakte)
(American Society for Testing and Materials International F2052, 2006; American Society
for Testing and Materials International F2213, 2006; American Society for Testing and
Materials International F2182, 2011; American Society for Testing and Materials
International F2119, 2007). Implantate aufl3erhalb des Expositionsvolumens der HF-Spule
mussten mindestens MR bedingt sicher bei 1,5 T oder 3 T gekennzeichnet sein und aus
nichtmagnetischem Material bestehen, da die bei 7 T verwendeten Gradientensysteme in
Bezug auf maximale Gradientenstarke und Anstiegsrate ahnlich sind wie die Gradienten
bei niedrigeren Feldstarken. Eine Konditionalitat in Bezug auf SAR konnte vernachlassigt
werden, sofern ein ausreichender Abstand zwischen HF-Expositionsvolumen und Implantat
eingehalten wurde, da bei 7 T nur lokale Tx HF-Spulen verwendet wurden. Beziiglich
Kraftwirkung und Drehmoment vom statischen Magnetfeld ist anzumerken, dass ein passiv
abgeschirmter 7-T-Magnet aufgrund geringerer raumlicher Gradienten im Streufeld eine
vergleichbare diamagnetische Kraft wie ein aktiv abgeschirmter, moderner 3-T-Magnet

aufweist.

Kennzeichnungsinformationen kénnen beispielsweise von bestimmten
Internetdatenbanken (MagResource, 2019; Shellock, 2015) oder direkt von der
Internetseite des Implantat-Herstellers bezogen werden. Im Allgemeinen wurden nur
wenige Implantate bereits unter Verwendung der ASTM-Normen (Shellock, 2015) mit MR
bedingt sicher bei 7 T gekennzeichnet. Darlber hinaus sollte, wie bei allen MR-
Untersuchungen, die Kommunikation mit den Probanden aufrechterhalten werden, damit
sie wahrend des Scans auf eventuelle Probleme oder Unannehmlichkeiten hinweisen
kénnen. Aulerdem wird ein intensives Interview mit den Probanden vor den Scans
dringend empfohlen, um alle Implantate und deren Typ zu identifizieren. Alle in unserer
Einrichtung gescannten Implantate bestanden entweder aus nichtferromagnetischem
Material, meist Titan, oder aus nichtmetallischem und nicht leitfahigem Material wie
Biopolymerschrauben. Titan ist ein biokompatibles Material und hat eine geringe

magnetische Suszeptibilitat (=182 X 10-6) (Schenck, 1996) und ist daher ein vorteilhaftes
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Material fir die MRT. Krafte und Momente auf Implantaten als Folge des starken statischen
Magnetfeldes werden bei geringer magnetischer Suszeptibilitat (diamagnetische und
paramagnetische Materialien) deutlich reduziert. Eine Knie-Totalprothese wurde aus
Zirkonium (ebenfalls ein nicht-ferromagnetisches Material) und eine Huft-Totalprothese aus
einer Kobalt-Chrom-Molybdén (CoCrMo)-Legierung hergestellt, die bereits bei 3 T als MR
bedingt sicher getestet wurde. Fir dieses Implantat galten bei den 7 T-Scans, bei denen
ein Abstand von mehr als 30 cm zwischen Implantat und lokaler Sendekopfspule
eingehalten wurde, keine Einschrankungen bezuglich der HF-Exposition mit einer
Sendespule. Ebenso durften Kupfer (IUP) und Nitinol (Stents) ebenfalls dem statischen
Magnetfeld ausgesetzt werden, aber nicht innerhalb des direkten Expositionsvolumens der
HF-Spule liegen. Wahrend des Screening-Gesprachs und vor dem Forschungsscan bei 7
T wurde Frauen mit Spiralen empfohlen, einen Gynékologen aufzusuchen, um einen
ausreichenden Verhitungsschutz nach dem 7 T-Scan zu gewahrleisten. Hintergrund ist,
dass manche nicht-magnetischen Kupfer- oder Hormonspiralen einen Riickholdraht haben,
der mit Eisenoxid beschichtet ist, und eben dieser eine Kraftwirkung erfahren kénnte.
Aufgrund der geringen Materialmenge und der im Allgemeinen festen Positionierung der
Spirale, die auch alltagliche Bewegungen erlauben und der Schwerkraft ausgesetzt ist, war
dies eigentlich nicht zu erwarten. Die von Rauschenberger et al. (Rauschenberg etal., 2011)
durchgefihrten Kraftmessungen zeigten ebenfalls keine Translation und kein Drehmoment
bei 3 T oder 7 T fur Kupfer-lUP.

Fur die beiden Probanden mit Stents, die mit Kopfspulen aufgenommen wurden, hatte der
eine seinen Stent in der Oberschenkelarterie und der andere zwei Stents, einen Y-Stent zur
in der Bauchgabelung (mehr als 30 cm von der Exposition der Sendespule entfernt) und
einen Koronarstent, der 15 cm vom Expositionsvolumen der Spule entfernt war. Letzteres
wurde auf der Grundlage einer Studie von Santoro et al. (Santoro et al., 2012) und nach
Auswertung detaillierter Implantat-Informationen fiir 7 T freigegeben. CT-Bilder
ermoglichten die genaue Position und Dimension des Stents zu zeigen, sowie dass nur ein
einziger und nicht mehrere Stents verwendet wurden. Es sei darauf hingewiesen, dass
einige Stents aus magnetisierbaren Edelstahl bestehen kénnen und daher bei 7 T von
jedem Scan ausgeschlossen werden sollten. Einige Zahnimplantate wie Halterungsdrahte
stehen auch im Verdacht, magnetischen Edelstahl (Taal et al., 1997) zu enthalten und damit
messbare Verschiebungskréfte bei der Prifung nach ASTM (Shellock und Crues, 1988) zu
erzeugen. Allgemeine Erfahrungen mit dem Scannen von Zahnimplantaten zeigen jedoch
eine sichere Nutzungsgeschichte, auch wenn einige Zahnimplantate aus
ferromagnetischen Materialien bestehen. Da die aber gering im Materialgehalt sind und fest

verankert wurden, stellen sie kein Problem fir die MRT dar. In der hier vorgestellten
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Probandengruppe wurden Halterungsdrahte, die geschlossene Schleifen bilden, bei 7 T
von der Bildgebung ausgeschlossen. Nur einzelne, gerade Drahte bis 47 mm L&nge wurden
erlaubt. Implantate aus nichtmetallischen Materialien wie den Mirena- und Nuvaring-IUP
und Teflon-Nadeln (MiniMed Paradigmenpumpen, Modell 512, Medtronic) sollten keine
Kraft oder Drehmoment erzeugen. Bei den Infusionspumpen wurde bei der Bestimmung
des Nadelmaterials besondere Vorsicht geboten, da einige Nadelmaterialien metallisch
sein konnen (Medtronic, 2015). HF-Feldwechselwirkungen mit potenziell metallischen
Zusammensetzungen von Tattoo-Tinte wurden als unwahrscheinlich angesehen, unter der
Bedingung, dass sich die Tattoos aufRerhalb des Expositionsvolumens der Sendespule
befanden. Bei 7 T waren Bildartefakte deutlich sichtbar, insbesondere bei Zahnimplantaten.
Die Artefakte blieben jedoch in der Nahe der Implantate lokalisiert und beeintrachtigten die

Qualitat in den relevanten Bildbereichen nicht.
4.2 HF- induzierte Erwarmung von intrakraniellen Aneurysma-Clips
bei 7T

Die Motivation dieser Arbeit war dreifach: 1) eine neue Methode zu beschreiben, die es
erma@glicht, realistischere Informationen tber die Erwarmungshohe, die im menschlichen
Gehirn auftreten kann, zu erfassen, 2) HF-induzierte Gewebeerwarmung um einzelne
Aneurysma-Clip zu untersuchen, wobei sowohl eine speziell angefertigte HF-Spule (Orzada
et al., 2007) als auch ein CP generischer Birdcage bei 7 T verwendet wurden und 3) der
Mindestabstand zwischen zwei Clips zu bestimmen, um sie getrennt zu behandeln.

1) Das Verfahren zur Untersuchung der HF-Erwarmung bei 7 T unterscheidet sich
deutlich vom klassischen ASTM-Standard F2182 (American Society for Testing and
Materials International F2182, 2011). ASTM-Normen (American Society for Testing and
Materials International F2052, 2006; American Society for Testing and Materials
International F2213, 2006; American Society for Testing and Materials International F2182,
2011; American Society for Testing and Materials International F2119, 2007) wurden nur
fur 1,5 und 3 T-Systeme entwickelt, insbesondere fiir eine Ganzkdrper-Tx-Spule, die derzeit
noch nicht bei 7 T verfigbar ist. Darlber hinaus unterscheiden sich induzierte
Wirbelstrommuster bei 7 T von Mustern unter quasistatischen Bedingungen bei 1,5 oder 3
T. AuRRerdem kann das in dieser Studie beschriebene Verfahren zur HF-Erwarmung von
Implantaten bei 7 T nur angewendet werden, wenn keine Kopplung zwischen dem Implantat
und der HF-Spule vorliegt. In unserem Fall kann das Fehlen einer Kopplung zwischen der
HF-Spule und dem Implantat durch die relativ kleinen Abmessungen des Aneurysma-Clips
erklart werden. Infolge der fehlenden Kopplung und der geringen Abmessung des Clips im

Vergleich zur Wellenlange im Gewebe traten Feldhdhen nur in der Nahe des Clips auf und
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konnten auf die lokale FeldgrofRe und Polarisation an der vorgesehenen Stelle im Kopf
normiert werden.

2) In realistischen klinischen Szenarien erscheinen Aneurysma-Clips in
verschiedenen Grofien und werden zufallig sowohl in Bezug auf die E-Feld Polarisation als
auch auf den von der Tx HF-Spule erzeugten E-Feld-Wert platziert. Der erste Teil der Studie,
der auf einen einzelnen Aneurysma-Clip angewendet wurde, zeigte, dass die Abhangigkeit
der SAR-H6he von der E-Feld-Polarisation bei der Sicherheitsbewertung von Aneurysma-
Clips berlcksichtigt werden muss. Numerische Simulationen in einem homogenen,
vereinfachten Modell zeigten die Fahigkeit des Modells, Polarisationsfélle effizient
vorherzusagen, die zu einer maximalen SAR-Ho6he fihren.

Ein wesentliches Ergebnis dieser Studie ist der konservative E-Feld-Wert, der bei Patienten
mit Aneurysma-Clip zu keinem Zeitpunkt Uberschritten werden sollte. Diese konservative
Methode wurde fir Expositionsfélle entwickelt, bei denen Informationen tber die genaue
Platzierung, die Ausrichtung des Clips im Kopf und die gleichmaRige Lange des Clips nicht
verfugbar sind und sich als nitzlich erweisen kénnen, um die Aufnahme mit einem
eingeschrankten Protokoll zu ermdglichen. Das von der Kopfspule erzeugte maximale E-
Feld sollte bekannt sein, z.B. durch elektromagnetische Simulationen in einem geeigneten
anatomischen Kopfmodell, um einen konservativen Ansatz anzuwenden. In dieser Studie
wird fur die betrachtete Birdcage-Spule die entsprechende maximale GroRRe der HF-
Magnetinduktion B sowie die entsprechende maximale Eingangsleistung bestimmt. Im
Gegensatz zum elektrischen Feld kénnen B;t und die Eingangsleistung vom MR-System
gemessen werden. Die Ergebnisse hangen von der HF-Feldverteilung ab, die von der Spule
in den Kopfmodellen erzeugt wird. Daher bleibt die lokale Gewebetemperatur Giberall dort,
wo sich ein Clip befindet, unter den Temperaturgrenzen, wenn die konservative (Minimum)
B; in den beiden Figuren 37 und 38 im gesamten Kopf nicht tiberschritten wird. Die Lange
des verlangerten Implantats scheint ein wesentlicher Faktor bei der Bestimmung sowohl
der konservativ akzeptierten Leistung als auch der konservativen Bf zu sein. So wurde
beispielsweise bei Beschréankung auf das NM eine konservative Leistung von 13,35 W (CP-
Birdcage) fiir eine Frau mit einem Aneurysma-Clip mit einer Lange von 18,8 mm bestimmit,
wahrend bei einem fast doppelt so langen Clip mit einer Lange von 29,8 mm nur ein Drittel
der Leistung (6,1 W fur den CP-Birdcage) zulassig ist. Des Weiteren kann bei begrenzten
Informationen Uber das Implantat in der Screening-Form (z.B. unbekannte Lange des Clips
oder Platzierung des Clips im Kopf) die niedrigste konservative Leistung von 3,3 W (CP
Birdcage) fur den klinisch eher selten verwendeten 51,5 mm langen Clip verwendet werden.
Eine maximal zuldssige Eingangsleistung von 3,3 W (CP Birdcage) wirde sicherlich
mehrere klinische Sequenzen begrenzen, die ansonsten bei 7 T verwendet werden.

Dennoch kénnen einige klinisch etablierte Sequenzen bei 7 T, die fur die Diagnose nach
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einer Aneurysmabehandlung relevant sind, wie MPRAGE oder SWI ohne wesentliche
Parametereinstellung angewendet werden. Der bereits erwdhnte konservative
Eingangsleistungspegel von 13,35 W (CP-Birdcage) fur einen 18,8 mm langen Clip ware
fur die meisten Bildprotokolle keine Einschréankung. Dennoch kann eine deutliche
Absenkung der zuldssigen konservativen Leistung im Vergleich zur 8-Kanal-Kopfspule
(Orzada et al., 2009) hervorgehoben werden. Die zulassige konservative Leistung muss ca.
25% niedriger sein (17,2 W und 13,3 W fir die 8-Kanal-Kopfspule (Orzada et al, 2009) und
das CP-Birdcage-Modell bzw. fur einen 18,8-mm-Clip im Frauenmodell).

Zusatzlich zum konservativen Ansatz wurden realistischere klinische Szenarien untersucht,
bei denen die Platzierung und Ausrichtung des Clips im Inneren des Kopfes, die Platzierung
des Kopfes in der Spule, die Cliplange, die akzeptierte Leistung und die
Untersuchungsdauer berlcksichtigt wurden. Die Positionen des Aneurysma-Clips wurden
an Stellen von hoher klinischer Relevanz gewahlt. Im Falle, dass die Eingangsleistung so
eingestellt wurde, dass die Temperaturgrenzen im Kopf ohne Implantat erreicht wurden,
fuhrte das Vorhandensein von Implantaten mit einer Lange von bis zu 18,8 mm an klinisch
relevanten Stellen nicht zu einer weiteren Erhéhung der Maximaltemperatur. Die absolute
Temperatur in der Region nahe dem Aneurysma-Clip blieb weit unter den
Temperaturgrenzen. Daher wird bei Clips mit einer L&nge von gleich oder kleiner als 18,8
mm die maximal zulassige Eingangsleistung fur die untersuchten Szenarien nur durch die
Spule bestimmt. Bei Clips, die langer als 18,8 mm sind, kann jedoch die maximale
Temperatur in der Nahe des Clips auftreten, wie fur den Clip mit einer Lange von 51,5 mm
dargestellt. Daher sollte die Eingangsleistung entsprechend nach unten angepasst werden.
Die 19 - und 10g durchschnittliche SAR wurden beide in dieser Studie verwendet, da die
entsprechenden Grenzwerte in mehreren Normen, z.B. IEC 60601-02-33 (International
Electrotechnical Commission, 2015), festgelegt sind. Der Vergleich der 1g und 10g
durchschnittichen SAR zeigte eine signifikant reduzierte normalisierte Erhdéhung bei
gleicher Gewebetemperatur. Dies zeigt, dass die Bewertung der HF-Sicherheit kleiner
Implantate auf der Grundlage von raumlich gemitteltem SAR problematisch oder sogar
irrefuhrend ist. Die Anpassung der SAR-Mittelungsmasse und die Bestimmung eines
entsprechenden SAR-Grenzwertes zielt darauf ab, die Korrelation zwischen SAR und
lokaler Gewebetemperatur zu erhéhen und kann fiir parallele Ubertragungsstrategien
(Destruel et al., 2019) nutzlich sein. Selbst wenn jedoch fur eine bestimmte Situation eine
geeignete Mittelungsmasse und ein entsprechender SAR-Grenzwert gefunden wird, ware
diese Masse aufgrund der Variation der (dielektrischen und thermischen)
Gewebeparameter nicht unbedingt Gberall in einem heterogenen Kérper angemessen. Eine

Temperaturbewertung blieb die genaueste Methode zur Bestimmung der Sicherheit kleiner
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Implantate wie Aneurysma-Clips und lokaler SAR, gemessen mit Seitenlangen ahnlich dem
Durchmesser der Clipspitze, wird keine signifikanten Informationen liefern.

Es ist zu beachten, dass thermische Simulationen einer hohen Unsicherheit unterliegen, da
das Bio-Warmeibertragungsmodell 1) unter bestimmten Annahmen abgeleitet wird, 2)
Ergebnisse aus Feldsimulationen als Warmequelle bericksichtigt, 3) zusatzliche
(thermische)  Gewebeparameter  bendtigt sowie 4) die  Modellierung der
temperaturabhangigen Blutdurchblutung als Modell fur die physiologische Reaktion des
Korpers auf HF-Exposition. Eines der Ziele der vorliegenden Studie war es, ein
konservatives Expositionsszenario in Bezug auf die Worst-Case-Gewebetemperatur
abzuleiten. Um den Worst-Case fir jede erwartete Position und Ausrichtung des Clips im
Kopf darzustellen, wurden die folgenden Annahmen getroffen. Zunachst wurde der
Minimalwert flr die Gewebedichte, Warmeleitfahigkeit und Gewebedurchblutung gewahlt,
wahrend der Maximalwert fir den Gewebestoffwechsel gewahlt wurde. Dieser
Parametersatz ergibt die maximale Temperaturerhéhung. Zweitens bietet die gewahlte
Simulationsplattform (SEMCAD, SPEAG) einen weiteren thermischen Léser (DIVA), der die
Beruicksichtigung der diskreten Vaskulatur erméglicht. Dieser Solver wurde jedoch nicht fir
das konservative Expositionsszenario verwendet, da er zu einer niedrigeren
Gewebetemperatur fuhrt, wenn man kleine Geféal3e im Kopf berticksichtigt. Drittens zeigten
Murbach et al. (Murbach et al., 2016), dass eine konstante Perfusion, wie sie in der
vorliegenden Studie angewendet wurde, zu konservativen Werten fuhrt. Dartber hinaus
wurde die konservativste Gewebedurchblutung aus der ITIS-Datenbank (Hasgall et al.,
2014) verwendet. Und schlie3lich, da Arterien des Williskreises in den Ella- und
Herzogkopfmodellen nicht verfiigbar sind, wurden Perfusionseffekte grof3er Arterien, die zu
niedrigeren Temperaturwerten in der Néhe der Arterien und damit um Aneurysma-Clips
fihren, nicht berticksichtigt.

Drei Thermoregulationsmodelle (basal, linear und exponentiell) wurden fir die Studie mit
dem generischen CP-Birdcage verwendet, wahrend nur eines (basal) fur die 8-Kanal-
Kopfspule (Orzada et al., 2009) angewandt wurde. Fiur den NM war die maximale
Eingangsleistung zum Erreichen der Temperaturgrenze von 39°C in der Kopfsimulation
ohne Implantat identisch fur die basalen und linearen Perfusionsmodelle fir beide
Kopfmodelle (23,0 W fur Ella und 22,5 W fur Duke; CP-Birdcage). Das lineare Modell
beginnt sich erst dann vom Basalmodell zu unterscheiden, wenn eine lokale
Gewebetemperatur von 39°C erreicht ist; daher werden fir diese beiden
Thermoregulationsmodelle im NM sehr enge oder ahnliche Temperaturen erwartet. Im
Gegensatz dazu wurden starke Unterschiede in den akzeptierten Eingangsleistungen im
FLM aufgezeichnet, wo das Exponentialmodell 73-81% mehr Leistung ermdglichte als das

Basalmodell in der Simulation mit den Modellen Duke und Ella. Da das in dieser Studie
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verwendete exponentielle Thermoregulationsmodell beginnt, erhdhte Perfusionswerte bei
Temperaturen von bis zu 34°C fur die Haut und 37°C fir das innere Gewebe zu liefern, ist
zu erwarten, dass die Warmeubertragung durch die Blutdurchblutung effektiver ist als bei
den beiden anderen Modellen und somit zu niedrigeren lokalen Gewebetemperaturen fihrt.
AuBerdem waren die fur das Basalmodell erhaltenen Leistungsgrenzen bei der
Temperaturmessung sehr nahe an denen bei der SAR-Betrachtung (24,7 W fur Ella und
24,8 W fur Duke; CP Birdcage). Zudem war die akzeptierte Leistung, um entweder die
berechneten Temperatur- oder SAR-Grenzwerte zu erreichen, deutlich niedriger als die fur
die 8-Kanal-Kopfspule (Orzada et al., 2009) berechneten Leistungen (nur Basalmodell). Die
maximale Leistungsreduzierung betrug ca. 40%.

Die Simulationsmodelle wurden umfassend validiert. Da keine Kopplung des Implantats mit
der HF-Spule festgestellt wurde, wurde fir die Simulationen das HB-Prinzip verwendet, das
Wechselwirkungen des Clips mit der Spule ausschlief3t. Das Nichtvorhandensein einer
Kopplung zwischen der HF-Spule und dem Implantat lasst sich durch die relativ kleinen
Abmessungen des Aneurysma-Clips erklaren, und die Validierung des HB-Prinzips in
unserer Studie wurde mit einer Abweichung von weniger als 1% fur den
Leitfahigkeitsfeldverlust erfolgreich durchgefihrt.

Die Validierung der 8-Kanal-Kopfspule (Orzada et al., 2009) wurde mit dosimetrischen
Sonden durchgefiihrt und hat eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen simulierten und
gemessenen Ergebnissen gezeigt, was beweist, dass das numerische Modell den
Messaufbau richtig beschreibt. Die Bf -Markierung zeigte auch eine gute Ubereinstimmung
zwischen Messung und Simulation fur die Validierung des CP-Birdcage. Die maximale
normierte Abweichung betrug fur das E-Feld tatséchlich 14,5 %. Die mit den HF-
Feldsonden verbundenen Messunsicherheiten (Sondenpositionierung, Sondendrift,
Positionierung des Clips innerhalb des Phantoms und Messung der dielektrischen
Parameter der Zuckerldsung) sind durch einen Wert von 32,8% (mit einem
Konfidenzintervall k = 2,95) (Neufeld et al., 2009) gekennzeichnet. An der Stelle der
maximal normierten Abweichung von 42% sind ein starker B Gradient und niedrige B
Grol3en zu finden. Aufgrund dieser beiden Faktoren fihrt eine kleine Fehlausrichtung des
Phantoms im Messaufbau- und Simulationsmodell zu einer erhdhten normierten
Abweichung. Die in Panel ¢ von Figur 31 dargestellte maximal normierte Abweichung von
42% liegt auRerhalb des zentralen Bereichs der HF-Spule, wo eine ausreichende
Homogenitat von B gute Bedingungen fur die Bildgebung bietet und wo sich
typischerweise Aneurysma-Clips befinden. Die normierte Abweichung im tatsachlichen
Abbildungsbereich der HF-Spule ist gering und somit wird eine hohe Korrelation zwischen

dem Simulationsmodell der HF-Spule und der implementierten HF-Spule dargestellt.
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3) Ein wesentliches Ergebnis dieser Studie war der Mindestabstand zwischen zwei
Aneurysma-Clips, bei dem die HF-induzierte Erwarmung fiir Gruppen von Clips aus
Simulationen mit einem einzigen Aneurysma-Clip abgeleitet werden kann. Die Berechnung
dieser Entfernung basierte auf Simulationen fir 55 verschiedene Kombinationen von
ausgewahlten Aneurysma-Clips. Der minimale Sicherheitsabstand von 35 mm wurde
entsprechend dem Beginn der Temperaturerh6hung in Abbildung 40 gewéhlt und fur eine
Kombination von zwei Clips mit einer Lange von je 41,5 mm gefunden. Dieser Abstand stellt
ein Worst-Case-Szenario dar, und der Abstand ist sowohl fir kiirzere als auch fir langere
Clips geringer. Aneurysmen treten in verschiedenen Formen und Gréf3en auf und kénnen
durch einen beliebigen Abstand getrennt werden. Falle, in denen mehrere Aneurysma-Clips
um weniger als 35 mm voneinander getrennt sind, missen in einer separaten Studie im
Detail untersucht werden. Es wird erwartet, dass eine Verallgemeinerung fur diese Falle
schwierig zu erreichen sein wird, und eine Einzelfallstudie kann notwendig sein, um
festzustellen, ob einzelne Clipformen Gefahren fir die HF-induzierte Erwarmung
verursachen koénnen. Nichtsdestotrotz weisen die vorgestellten Ergebnisse auf die
Probleme hin, die bei kleineren Clipabstéanden auftreten. In Abbildung 40 ist die maximale
Temperatur um zwei Clips in Worst-Case-Konfiguration (vgl. Abbildung 23a) dargestellt. Es
ist offensichtlich, dass hohe lokale Temperaturen erreicht werden kénnen, wenn der Spalt

kleiner als 35 mm ist.
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5 Zusammenfassung

AbschlieRend zeigt die retrospektive Studie zur Sicherheit von Implantaten bei 7 T an
unserem Institut, dass ein zu konservativer Ausschluss aller Probanden mit Implantaten
und/oder Tattoos von 7 T Untersuchungen nicht gerechtfertigt ist. Dennoch sollte die
bildgebende Untersuchung bei sorgféltig ausgewahlten Personen erst nach der Erfassung
umfangreicher Informationen durchgefuhrt werden, um eine ordnungsgemalie
Risikobewertung zu ermdglichen. Ein neues umfassendes Testverfahren zur
Sicherheitsbewertung von Implantaten bei 7 T unter Bertcksichtigung der komplexeren
Kopplung von elektromagnetischem Feld mit dem Implantat und dem menschlichen Kérper
sowie Polarisationseffekten wurde dartiber hinaus im zweiten Studienteil vorgestellt. Dieses
neue Verfahren wurde umfassend angewendet, um eines der haufigsten Implantate in der
Neurochirurgie zu testen: Aneurysma-Clips. Diese Studie Uber eine mdgliche HF-
Erwarmung eines Aneurysma-Clips bei 7 T zeigt, dass sichere Scanbedingungen abgeleitet
werden kdnnen, abhangig von den Informationen tiber den Clip, die bei Screeninginterviews
gewonnen wurden. Die Cliplange scheint eine der wichtigsten Informationen zu sein, und
eine Worst-Case-Cliplange von 50 mm wurde ermittelt. Dieses Ergebnis zeigt eine gute
Ubereinstimmung sowohl mit der Theorie (50 mm ist ungefahr die halbe Wellenlange in
Korpergewebe bei 7 T) als auch mit den realistischen Expositionsszenarien. Ein
konservativer Ansatz, der bei mangelnder Information und zur Verallgemeinerung der
Ergebnisse entwickelt wurde, wurde ebenfalls erarbeitet. Er ermdglicht das sichere
Scannen von Patienten mit implantierten Clips, erweist aber eine deutlich reduzierte
Eingangsleistung und daher eine Einschrankung der méglich zu verwendenden Sequenzen.
Es sollte betont werden, dass die Bewertung der Hochfrequenzsicherheit kleiner Implantate
auf der Grundlage der raumlich gemittelten spezifischen Absorptionsrate problematisch
blieb und dass diese Methode mdglicherweise irrelevant ist. Bei mehreren Aneurysma-Clips
wurde ein Mindestabstand von 35 mm ermittelt, um sicherzustellen, dass sie voneinander
entkoppelt bleiben. In Féllen, in denen mehrere Aneurysma-Clips weniger als 35 mm
voneinander entfernt sind, sind jedoch weiterhin spezielle und personalisierte
Sicherheitsbewertungen erforderlich. Dartiber hinaus sollte betont werden, dass keine
Patienten oder Probanden mit Aneurysma-Clips gescannt werden sollten bevor bestimmt
wird, dass sich sowohl Be-induzierte Drehmomente und Krafte innerhalb der sicheren
Grenzen befinden. Die Kombination der Ergebnisse friherer Sicherheitsbewertungen zur
Schadelfixierungen mit den Ergebnissen dieser Arbeit bestatigt die Schlussfolgerung, dass
fur neurochirurgische Implantate sichere Scanbedingungen in Bezug auf die Hochfrequenz
angewendet werden kénnen. Die Freigabe von Patienten mit solchen Implantaten wirde
zweifellos zu einer signifikanten Steigerung der Nutzung der Ultrahochfeld-

Magnetresonanz fir die klinische Arbeit im neurologischen Bereich fiihren.
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7 Abbildungsverzeichnis

Abbildung 1: Protonen (Wasserstoffkerne) tragen eine positive Ladung. Ein rotierendes
Teilchen induziert um sich herum ein kinetisches Drehmoment oder einen Spin, der auf
seine Drehachse ausgerichtet ist, durch einen Vektor § dargestellt. Eine rotierende
Ladung induziert um sich herum ein Magnetfeld, das als Magnetmoment bezeichnet wird
(verbunden mit dem Spin und ebenfalls ausgerichtet auf seine Drehachse) und durch
dargestellt wird. Protonen kénnen daher als kleine Magnete (magnetische Dipole) mit

einem Nord- und Sudpol dargestellt werden.

Abbildung 2: (a) In Abwesenheit eines externen Magnetfeldes werden die Protonen einer
Gewebeprobe in alle Richtungen zufallig ausgerichtet. Die Summe der mikroskopischen

elementaren Magnetisierungsvektoren (X i ) ist Null und es gibt keinen

makroskopischen Magnetisierungsvektor 1\720 = 0. b) Bei Einwirkung eines externen

Magnetfeldes orientieren sich die Protonen in Richtung dieses Feldes entsteht eine

makroskopischen Magnetisierung ¥, ji = M.

Abbildung 3: Positionen in einem Magnetfeld §0 Protonen kénnen nur zwei mdgliche

Orientierungen und quantifizierte Werte haben: Parallel und antiparallel.

Abbildung 4: Die in einem Magnetfeld ?0 platzierten Protonen, kdnnen nur zwei
mdgliche Orientierungen und quantifizierte Werte aufweisen: parallel (Aufwartszustand;

Energie E; = —yhB,) und antiparallel (Abwéartszustand; Energie E, = +yhB;). Wenn

eine Probe 2 Millionen (+4) Protonen enthalt, die einem externem Magnetfeld ?0
ausgesetzt sind, werden die Spins sich ausrichten, 1 Million antiparallel und 1 Million +

4  parallel. Dies verursacht das  Auftreten eines  makroskopischen

Magnetisierungsvektors M,.

Abbildung 5: Werden die Protonen dem Magnetfeld EO ausgesetzt, tritt ein
Gleichgewichtszustand mit einer Langskomponente M, auf. a) Eine Energiezufuhr durch
einen 90° HF-Impuls bewirkt das Verschwinden der Langskomponente MZ. b) Diese

Energiezufuhr bewirkt auch eine Querkomponente IWX, die ein Magnetfeld (FID) induziert,
das durch eine in der XoY-Ebene platzierte Empfangsspule messbar wird. Die Spule
wandelt dieses Magnetfeld in ein messbares elektrisches Signal um (gedampfte

Sinuskurve).

106



Abbildung 6: Exponentielle Annéherung der Langsmagnetisierung in Abhéngigkeit von
T,. Die T; Zeitkonstante ist charakteristisch fir ein bestimmtes Gewebe und entspricht

einer Wiederherstellung von 63% der Gleichgewichtsmagnetisierung.

Abbildung 7: Exponentieller Zerfall der Quermagnetisierung als Funktion von T,. Die T,

Zeitkonstante eines bestimmten Gewebes entspricht einer der

Magnetisierungsabnahme um 63% (37% der Quer-Magnetisierung My bleibt bestehen).

Abbildung 8: Magnetisch induzierte Kraft auf ein ferromagnetisches Implantat. ﬁ‘M ist die

Magnetkraft und F; ist die Gewichtskraft. E,. ist die Addition der Gewichtskraft und der
Magnetkraft. Das Magnetfeld ist horizontal ausgerichtet. Der Schwerpunkt der Masse
des Implantats muss an der Stelle platziert werden, an der die Auslenkung maximal ist.
Bei magnetisch geséttigten Materialien liegt die maximale Auslenkung an dem Punkt, an
dem die Steigung von §0 maximal ist. Der sichere Bereich wird durch einen Beugewinkel

unter 45° gekennzeichnet.

Abbildung 9: Magnetisch induziertes Drehmoment in einem ferromagnetischen Implantat.
ﬁT/Z sind die beiden Kréafte, die auf das Ende des Implantats wirken. Ty, stellt das
Drehmoment dar. Das statische maximale Drehmoment wird vom Implantat im

Isozentrum des Magneten erfahren, wo das statische Magnetfeld §0 homogen und
maximal ist. Das Drehmoment wird entlang jeder Hauptachse des Objektes gemessen.
Das magnetisch induzierte Drehmoment darf das Worst-Case-Drehmoment (grofdte

Abmessung * Schwerkraft des Objektes) nicht Uberschreiten.

Abbildung 10: Abbildung 10a zeigt die Verteilung von Implantaten, die bei 7 T
aufgenommen wurden. Abbildung 10b zeigt die Position von Implantaten und Tattoos in
Bezug auf Kopfscans. Der rote Bereich stellt das Expositionsvolumens der Sendespule
dar. Der orangefarbene Teil zeigt die Position von Tattoos oder Implantaten weniger als
30 cm vom Expositionsvolumens der Sendespule entfernt. Abbildung 1c zeigt eine CP-
Birdcage Tx-spule mit einem 32-Kanal-Empfangsarray (Nova Medical, USA).
(Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 11: Verteilung der lokalen 10 g durchschnittlichen SAR, die mit einem FDTD-
Solver (SEMCAD-X, SPEAG, Zirich, Schweiz) fiir eine speziell angefertigte Maander-
Streifenleitung-Kopfspule (Orzada et al., 2009) in heterogenen Korpermodellen der
Virtuellen Familie (a: Herzog, b: Ella) (Christ et al., 2010) erhalten wurde. Die gesamte
Eingangsleistung wurde so skaliert, dass der lokale 10 g durchschnittliche SAR-Wert

den IEC-Grenzwert von 10 W/Kg erreichte. Sowohl Abb. 11a als auch 11b zeigen eine
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signifikante Verringerung der lokalen SAR in einem Abstand von 30 cm von der
Sendespule fir Torso (zwischen 40- und 1000-mal niedriger als der Maximalwert im Kopf)
und Arme (10 und 20 mal niedriger als der Maximalwert im Kopf fir das weibliche bzw.
mannliche Modell). In Abbildung 11b wird die lokale SAR um einen Faktor von
mindestens 100 in der Beckenregion, in der sich die IUP befindet, reduziert. (Nachdruck
von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 12: Expositionsszenario zur Bestimmung moglicher SAR-Erhéhungen in der
Nahe eines generischen Huftimplantats wahrend einer Kopfuntersuchung mit einer
speziell angefertigten 8-Kanal-Tx-Maander- Streifenleitung-Kopfspule (Orzada et al.,
2009). Die gesamte Eingangsleistung wurde so skaliert, dass die maximale lokale SAR
von 10 g im Kopf die IEC-Grenze von 10 W/kg (International Electrotechnical
Commission, 2015) erreicht. Abb. 12a zeigt das heterogene méannliche Kdrpermodell
(Duke) mit dem generischen Implantat an der rechten Hifte. Abb. 12b zeigt die 10 g
durchschnittliche SAR-Verteilung. In der Nahe des generischen Hiiftimplantats trat keine
signifikante SAR-H6he auf. Die SAR-Werte am Implantat waren mindestens 100-mal
niedriger als die im Kopfbereich erhaltenen SAR-Werte. (Nachdruck von Noureddine et
al., 2015)

Abbildung 13: Expositionsszenario zur Bestimmung moglicher SAR-Erhéhungen in der
N&he eines implantierbaren Ports wahrend einer Beckenuntersuchung mit einer speziell
angefertigten 8-Kanal-Tx-Maander-Streifenleitung-Koérperspule (Orzada et al., 2009) die
um das Becken eines heterogenen mannlichen Modells (Duke) platziert ist. Abb. 13a
zeigt das heterogene mannliche Kérpermodell (Duke) mit dem generischen Port. Abb.
13b zeigt die 10 g durchschnittliche SAR-Verteilung, die mit einem numerischen FDTD-
Loser (CST Microwave Studio, CST GmbH, Deutschland) in einer Scheibe erhalten
wurde, die den implantierbaren Port enthalt. Obwohl SAR-Elevationen am Port
vorhanden sind, sind die lokalen SAR-Werte um den Faktor 100 niedriger als die von der
HF-Spule im Beckenbereich erzeugten lokalen SAR-Werte. (Nachdruck von Noureddine
et al., 2015)

Abbildung 14: Roéntgenbild eines fir ein Schadel-MRT vorgesehenen Probanden
(mannlich, 58 Jahre), mit sieben Clips, die nach einer teilweisen Lungenresektion
vorhanden sind. Jeder Clip hat eine Abmessung von 10 mm und ist mindestens 15 cm
vom Expositionsvolumens der Tx-spule entfernt. Pfeile zeigen die Position der einzelnen

Clips an.

108



Abbildung 15: Abbildung 15a zeigt eine Tatowierung im unteren Teil des Rickens. Sie
wurde 2003 in Deutschland gemacht und besteht aus schwarzer und blauer Tinte. Sie
befand sich direkt im Expositionsvolumens der Tx-spule und wurde mit einer speziell
angefertigten  8-Kanal-Tx/Rx-maander-Streifenleiter-Korperspule  abgebildet. Die
Abbildungen 15b, 15¢, 15d und 15e zeigen vier Beispiele von Tattoos in der Ndhe des
Expositionsvolumens der Tx-spule (orangefarbene Zone gemaf Abbildung 10b). Das in
15b gezeigte Tattoo wurde in Deutschland gemacht und hatte eine Breite von ca. 25 cm.
Die in 15c, 15d und 15e gezeigten Tattoos wurden in Deutschland gemacht. Fiur die
letzten vier Tattoos wurden Untersuchungen mit Kopfspulen durchgeftihrt. (Nachdruck
von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 16: Aneurysma-Clip der Fa. Mizuho (Nr. 17-001-02, Mizuho, Medical Inc.,
Tokyo, Japan) mit den Abmessungen 18,8 mm lang, 5 mm breit und 1,3 mm hoch.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 17: CAD-Modell des in dieser Studie verwendeten Aneurysma-Clips.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2018

Abbildung 18: Ausrichtungen der Polarisation und Ausbreitungsrichtung der homogenen
Welle (HEW) bzgl. des Clips, die in der Simulation getestet wurden. E stellt das
elektrische Feld dar, H das Magnetfeld und k die Richtung der HEW. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018

Abbildung 19 Computergesteuerter 3-Achsen Positionierarm mit dosimetrischer
Feldsonde und Phantom.. Der Positionierarm erlaubt die Abtastung der Feldverteilung
mit einer Aufldsung von 1mm in allen drei Raumrichtungen. (Nachdruck von Noureddine
et al., 2018

Abbildung 20 Messaufbau fur die E-Feldmessungen bestehend aus einem Maander-
Streifenleitung-Element angepasst und abgestimmt fur eine Frequenz von =298 MHz,
die unterhalb des Phantoms platziert ist. Der Clip befindet sich in der Mitte des Phantoms
und ist parallel zum Maander-Streifenleitung-Element ausgerichtet. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018

Abbildung 21: Der speziell angefertigte Geréatehalter, mit dem der Clip im Phantom
platziert wurde. Der Clip wird in der Mitte des Geratehalters, 4 cm von jedem Bogen des
Haltegerats entfernt, platziert. Die Haltevorrichtung wird in der Mitte des Phantoms oder
5 cm vom Rand des Phantoms entfernt fir die magnetische bzw. elektrische Feldprifung

platziert. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018
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Abbildung 22: Aufbau fur Messungen im Validierungsverfahren. Fur eine realistische
Beladung der HF-Spule wurde ein Kopf-Schulter-Phantom verwendet. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018

Abbildung 23: a), (b) und (c) zeigen eine Ubersicht tiber den Aufbau zur Bestimmung der
raumlichen Worst-Case-Konfiguration mit zwei Aneurysma-Clips. Fir jede Konfiguration
war die E-Feld-Polarisation parallel zur Hauptachse des Implantat-Paares. Die
Aneurysma-Clips waren durch einen Abstand von 1 mm getrennt. (d) zeigt den
Mittelpunkt zwischen den beiden Clips, an dem die Temperatur aufgezeichnet wurde.
Die Mitte ist durch rote Kreise gekennzeichnet. Der Abstand zwischen den Clips wurde
durch Verschieben der beiden Clips in Richtung der schwarzen Pfeile sukzessive

vergroRert. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 24: Vergleich von MPRAGE-Bildern, die bei 1,5 T und 7 T bei einem gesunden
Probanden (m, 38 Jahre) aufgenommen wurden, mit einem Halterungsdraht hinter den
Zahnen. Beide Sequenzen wurden mit 1 mm isotroper Aufldsung und &ahnlichen
Parametern gemessen (1,5 T: TE 3,6 ms, BW 360 Hz/Pixel; 7 T: 2,0 ms, BW 210
Hz/Pixel). Signalverlust und unvollstéandige Invertierung sind sichtbar. Spatere SWI- und
EPI-Scans mit Fokus auf das Kleinhirn blieben vom Draht unbeeinflusst. Bei 7 T wurde
die 32-Kanal-Spule (Nova Medical) verwendet. Hinweis: Der Window-Leveling wurde
angepasst, um Artefakte besser hervorzuheben. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 25: Bilder einer Probandin (f, 53y) mit Zahnimplantaten auf der rechten und
linken Seite ihres Kiefers. Ein starker Signalverlust um die Implantate herum istim 7 T
FLASH3D-BIld (a) sichtbar und korreliert gut mit einem CT-Bild des Patienten (b). In ¢
blieb die 7 T TOF-Angiographie des Aneurysmas (Pfeil) der Probandin artefaktfrei. Die
7-T-Bilder wurden mit einer 8-Kanal-Kopfspule (Rapid Biomed) aufgenommen.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Abbildung 26: Die Figuren 6a und 6b zeigen Bilder, die bei einem Probanden (m, 36y)
mit zwei Titan-Endobutton fiir die Rekonstruktion der VKB aufgenommen wurden. Der
Signalverlust ist in der 7 T PD-bewerteten Turbo-Spin-Echo-Sequenz (a, Pfeil) deutlich
sichtbar. Ein entsprechendes CT-Bild ist in (b) enthalten. Endobutton sind gut sichtbar
(Pfeile). Figur 6¢ zeigt ein 3D-FLASH-BIld, das bei 7 T in einer Probandin (f, 25y) mit
einer bioabsorbierbaren Polymerschraube erhalten wurde. Die Gradientenechofolge
wurde mit 1 mm isotroper Auflésung, TE 3,1 ms und BW 200 Hz/Pixel gemessen. Die
Schraube ist gut sichtbar (Pfeil). (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)
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Abbildung 27: Normierte Erh6hung der voxelbasierten (a), 1g-gemittelten (b) und 10g-
gemittelten (c) SAR, bestimmt aus Simulationen mit HEW, orthogonaler
Ausbreitungsrichtung und paralleler Polarisation in Bezug auf die Langsachse des
Aneurysma-Clips (EHK-Polarisation). Die Simulationsergebnisse wurden in einer Ebene
von 4 cm x 3 cm extrahiert, die sich 4 mm uber dem Aneurysma-Clip befindet.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 28: Gemessene SAR-Uberhohung fur parallele (a) und orthogonale (b)
Polarisation. Die Messergebnisse wurden mit 1 mm Auflésung in einer Ebene von 4 cm
x 3 cm gemessen, die sich 4 mm lber dem Aneurysma-Clip befindet. Die maximale
SAR-Uberhéhung betragt 30% fur die parallele E-Feld-Polarisation. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018)

Abbildung 29: Einfluss der Cliplange auf das konservative E-Feld und die maximale
Gewebetemperatur fur Clips mit 1,3 mm Durchmesser (a) und 2,1 mm Durchmesser (b).
Das konservative E-Feld ist die Feldstarke, die nicht tberschritten werden darf, um die
Grenzwerte flr die maximale Gewebetemperatur von 39 °C im NM bzw. 40 °C im FLM
einzuhalten. Rote Kurven zeigen die Temperatur in Abhangigkeit von der Cliplange. Die
Temperatursimulationen wurden alle mit der gleichen HF-Eingangsleistung durchgefiihrt.
Blaue Kurven zeigen die Variation des konservativen E-Feldes in Abhangigkeit von der
Cliplange. Gestrichelte Kurven zeigen gelten fur den NM, wahrend die durchgezogenen
Kurven fir den FLM gelten. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 30: Simulierte und gemessene Feldverteilungen sowie normierte
Abweichungen des Magnetfeldes mit dem Clip (a) und ohne Clip (b) und des elektrischen
Feldes mit dem Clip (c) und ohne Clip (d). Fur das H-Feld wurden mit und ohne Clip
maximale normierte Abweichungen von 9% bzw. 11% gefunden. Fir das E-Feld wurden
maximale normierte Abweichungen von 14,5% und 11,5% zwischen Messungen und

Simulationen mit und ohne Clip gefunden. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 31: Gemessene (a) und simulierte (b) By Karten in einer koronalen Ebene
normiert auf die Puls-Leistung der B;' Messung. Sowohl fiir die Messung als auch fur die
Simulation wurde eine ahnliche B}t -Verteilung mit einem Maximalwert von 15,3 uT fur
die Simulation und einem Maximalwert von 14,6 uT fir die Messung gefunden. (c) zeigt
die normierte Abweichung zwischen Messung und Simulation. Die maximale normierte
Abweichung betragt 42%, wahrend die mittlere Abweichung gemittelt Gber die gesamte

Ebene etwa 14% betragt. Jedoch lagen im interessierenden Bereich, dargestellt mit
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einem roten Rechteck, die maximale normierte Abweichung und die flachengemittelte
Abweichung nur bei 25% bzw. 7%. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 32: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir
das weibliche (Ella) und mé&nnliche Kopfmodell (Duke) ohne Clip. Wei3e Rahmen zeigen
eine der untersuchten Positionen des Clips nahe der rechten mittleren Zerebralarterie.
Fur die verwendeten Eingangsleistungen von 38,5 W und 36 W fir das Ella- bzw. Duke-
Kopfmodell stellt sich in dieser Schicht eine maximale Gewebetemperatur von 38,3 °C
und 37,95 °C ein. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 33: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir
den Clip parallel und orthogonal zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der
rechten mittleren Hirnarterie im Ella-Kopfmodell. Fir den parallel zur E-Feld-Polarisation
ausgerichteten Clip stellte sich eine maximale Temperatur von 37,64 °C ein. Der Einfluss
des orthogonal ausgerichteten Clips auf die SAR und Temperaturverteilung ist

vernachlassigbar. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 34: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir
den Clip parallel und orthogonal zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der
rechten mittleren Hirnarterie im Duke-Kopfmodell. Fur den parallel zur E-Feld-
Polarisation ausgerichteten Clip stellte sich eine maximale Temperatur von 37,85 °C ein.
Der Einfluss des orthogonal ausgerichteten Clips auf die SAR und Temperaturverteilung
ist vernachlassigbar. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Abbildung 35: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir
das weibliche (Ella) und ménnliche Kopfmodell (Duke). Weil3e Rahmen zeigen die
Positionen des Clips nahe der perikallosalen Arterie. Fir die verwendeten
Eingangsleistungen von 23 W und 22,5 W flr das Ella- bzw. Duke-Kopfmodell stellt sich
eine maximale Gewebetemperatur von 38,7°C ein. (Nachdruck von Noureddine et al.,
2019)

Abbildung 36: 1g-gemittelte SAR, 10g-gemittelte SAR und Temperaturverteilungen fir
den Clip parallel zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet und am Ort der perikallosalen
Arterie im Ella-und Duke-Kopfmodell. Es stellen sich maximale Temperaturen von
37,8°C und 37,9°C im Ella- und Duke-Modell fir eine Eingangsleistung bestimmt fiir NM-

Bedingungen ein. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 37: Konservative Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfeld Bf in

Abhangigkeit der Cliplange fir Ella und Duke und fur die 8-Kanal-Kopfspule. Sowohl NM
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(a) als auch FLM (b) werden dargestellt. Fur Bf sind Effektivwerte angegeben.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 38: Konservative Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfeld B in
Abhangigkeit der Cliplange fir Ella und Duke und fur die CP-Kopfspule. Sowohl NM (a)
als auch FLM (b) werden dargestellt. Fiir B sind Effektivwerte angegeben. (Nachdruck
von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 39: Gemessene und berechnete Feldverteilungen 10 mm tber dem Implantat,
mit (a) und ohne (b) Aneurysma-Clip. HEW-Feldverteilungen (grin) sind nur bei
vorhandenem Implantat dargestellt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Abbildung 40 Temperatur in der Mitte des Spaltes zwischen beiden Clips in Abhangigkeit
vom Abstand zwischen den Clips. Bei einem Abstand von 35 mm ist die Temperatur
gleich der Referenztemperatur ohne Clip von 37,7°C. (Nachdruck von Noureddine et al.,
2019)
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8 Tabellenverzeichnis

Tabelle 1: IEC 60601-2-33 Grenzwerte fur Temperatur und lokale SAR. Das lokale SAR
ist pro 10 g angegeben.

Tabelle 2: Uberblick tGber den Entscheidungsprozess fir Implantate bei 7 T MRT. (*)
Implantate mit mehr als 30 cm Abstand zur HF-Spule wurden jedoch nicht automatisch
fur 7 T freigegeben, da die Bohrung des 7 T-Magneten als hohler kreisférmiger
Wellenleiter (Brunner et al., 2009) fungieren kann, was zu einer moglichen HF-
Interaktion mit entfernten Implantaten fihrt. Implantate mit Abmessungen nahe oder
groRer als die Resonanzwellenlange wurden vorbeugend ausgeschlossen. (Nachdruck
von Noureddine et al., 2015)

Tabelle 3: Ubersicht tiber die verschiedenen Tx/Rx-HF-Spulen, mit denen Bilder von
Personen mit Implantaten und/oder Tattoos aufgenommen werden. Zu beachten ist,
dass die Strahlungsleistung bei herkdmmlichen Streifenleitungselementen relativ hoch
ist. Der Einsatz von Maandern verringert die Feldausbreitung erheblich (Rietsch et al.,
2015). (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Tabelle 4: Ubersicht tiber 93 Probanden mit Zahnimplantaten, die bei 7 T aufgenommen
wurden. Ein Proband prasentierte sowohl Briicken als auch Kronen. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2015)

Tabelle 5: Ubersicht Gber 22 Probanden mit orthopadischen Implantaten, die bei 7 T
aufgenommen wurden. Ein Patient hatte eine Titanschraube sowohl im Knie als auch im
Fufd und ein anderer hatte eine Titanschraube in der Hifte und im Fuf3. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2015)

Tabelle 6: Ubersicht tber die verschiedenen Implantate, die bei 7 T aufgenommen
wurden. Keines dieser Implantate lag innerhalb des Expositionsvolume der HF-Spule.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Tabelle 7 Ubersicht Uiber die Gewebeparameter zur Bestimmung des konservativen E-
Feldes. Die Parameter wurden aus (Hasgall et al., 2014) iibernommen. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2018)

Tabelle 8: Verschiedene Konfigurationen zur Bestimmung des Clip-Paares, das die
hdchste Temperatur erzeugt. Jede Zelle der Tabelle ist im folgenden Format angegeben:
X/Y/Z, wobei X die Nummer der Konfiguration, Y die kombinierte Lange (in mm) der
beiden Clips mit einem Abstand von 1 mm und Z die Temperaturerhéhung (in °C) ist.

Die hochste Temperatur wurde fur die Konfiguration 8 erreicht, die rot hinterlegt ist. Die
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Clip-Nummer entspricht der Clip-Nummer im Mizuho-Katalog. (Nachdruck von
Noureddine et al., 2019)

Tabelle 9: Ubersicht der in dieser Studie erzielten Ergebnisse. Kein Betroffener
berichtete tUber ein Gefuhl von Kraft oder Hitze. Zu beachten ist, dass das Fehlen von
Hitzeempfindungen kein zuverlassiger Indikator fir Félle ist, in denen sich das Implantat
in Gewebe ohne Thermorezeptoren befindet. (Nachdruck von Noureddine et al., 2015)

Tabelle 10: Konservative E-Felder, fir die finf berticksichtigten Kopfgewebe. Im Sinne
der konservativen Abschétzung sollte eine maximale Feldstarke von 140 V/m im NM und
170 V/m im FLM nicht Gberschritten werden. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Tabelle 11: Normierte Erhdéhung der 1g-gemittelten SAR, 10g-gemittelten SAR und der
maximalen Gewebetemperatur in den Ella- und Duke-Kopfmodellen fur zwei Clips (17-
001-02, 18,8 mm und 17-001-92, 51,5 mm) und einer auf Basis der
Temperaturgrenzwerte im NM eingestellten Eingangsleistung der HF-Spule von 38,5
bzw. 36 W fiir Ella und Duke. Die stationdre Temperaturverteilung an der Position des
Clips wurde nach 50 Minuten HF-Exposition erreicht. Parallel und orthogonal beziehen
sich auf die Ausrichtung des Clips in Bezug auf die E-Feld-Polarisation. Ergebnisse die
mit Background gekennzeichnet sind wurden ohne Clip durchgefihrt und geben
dementsprechend die maximale Temperatur an, die sich ohne Implantat fir jedes
Kopfmodell einstellt. Die hochsten fur die Betriebsmodi und Kopfmodelle auftretenden
Temperaturen sind in der Tabelle fett gedruckt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Tabelle 12: Maximale Gewebetemperatur in den Ella- und Duke-Kopfmodellen fir die
zwei Clips (17-001-02, 18,8 mm und 17-001-92, 51,5 mm) und einer auf Basis der
Temperaturgrenzwerte im FLM eingestellten Eingangsleistung der HF-Spule von 57,5
bzw. 53,5 W fiir Ella und Duke. Die stationare Temperaturverteilung an der Position des
Clips wurde nach 50 Minuten HF-Exposition erreicht. Die Clips wurden parallel zur E-
Feld-Polarisation ausgerichtet. Ergebnisse die mit Background gekennzeichnet sind
wurden ohne Clip durchgefiihrt und geben dementsprechend die maximale Temperatur
an, die sich ohne Implantat im Kopfmodell einstellt. Die hdchsten fur die Betriebsmodi
und Kopfmodelle auftretenden Temperaturen sind in der Tabelle fett gedruckt.
(Nachdruck von Noureddine et al., 2018)

Tabelle 13: Maximal zulassige Eingangsleistungen bestimmt auf Basis der
Temperaturgrenzwerte fir den NM und FLM. Die thermischen Simulationen wurden fir

drei Perfusionsmodelle und den beiden Kopfmodellen (Ella und Duke) ohne Clip
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durchgefihrt. Die maximal zuldssige Leistung basierend auf der thermischen Simulation

mit dem basalen Blutperfusionsmodell erwies sich als die konservativste.

Tabelle 14: Maximale Gewebetemperaturen fur die Kopfmodelle Ella und Duke und fur
zwei verschiedene Cliplangen an funf verschiedenen Stellen. Insgesamt wurden 120
Szenarien im NM und FLM mit drei Thermoregulationsmodellen betrachtet. Jede Zelle
der Tabelle ist im folgenden Format angegeben: X/Y mit X die maximale Temperatur fur
den Normalbetrieb und Y die maximale Temperatur fur den FLM. Beide Clips waren
parallel zur E-Feld-Polarisation ausgerichtet, und die akzeptierten Leistungen fir die
Ella/Duke-Modelle wurden konservativ auf 23,0/22,5 bzw. 34,3/33,5 W fir NM und FLM
eingestellt. Referenz (R) bedeutet eine Konfiguration ohne Clip. Die maximale
Gewebetemperatur, die fir jedes Kopfmodell und jeden Clip erreicht wird, ist hellgrau

hinterlegt. (Nachdruck von Noureddine et al., 2019)

Tabelle 15: Berechnete Eingangsleistung und Kernspin-Anregungsfelde Bf basierend
auf dem konservativen Ansatz fir zwei Kopfmodelle (Ella und Duke) und fur NM und
FLM. Die Cliplange von 50 mm stellt den kritischsten Fall mit den niedrigsten zuléassigen

Werten dar.
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9 Anhang

9.1 Abkirzungsverzeichnis

2D: Zweidimensionale MPRAGE: Magnetization-Prepared Rapid Gradient-Echo

3D: Dreidimensionale MR: Magnetresonanz

AFI Actual Flip Angle Imaging MRA: Magnetresonanzangiographie

ASTM: American Society for Testing and Materials MRT: Magnetresonanztomographie

BW: Bandbreite NM: Normal Mode (normale Betriebsart)

CAD: Rechnerunterstitztes Konstruieren NMR: Kernspinresonanz

CE: Conformité européenne PACS: Bildarchivierungs- und Kommunikationssystem

CP: Zirkulare Polarisation PBHE: Pennes BioHeat Equation

CT: Computertomographie PD: Protondichte

DIVA: Diskrete Vaskulatur RMS: Effektivwert

EKG: Elektrokardiogramm ROI: Bereich von Interesse

EPI: Echo Planar Imaging RX: Empfang

FDA: Food and Drug Administration SAR: Spezifische Absorptionsrate

FDTD: Finite-Difference Time-Domain SENSE: SENSitivity Encoding

FID: Freier Induktionszerfall SRV: Signal-Rausch-Verhéltnis

FLASH: | Fast Low Angle SHot SWI: Susceptibility-Weighted Imaging
First Level controlled Mode (kontrollierte : :

FLM: Betriebsart der ersten Stufe)( TF / SF: Total Field / Scattered Field

FSE: Fast Spin Echo TOF: Time Of Flight

HB: Huygens Box TSE: Turbo Spin Echo

HEW: Homogene Ebene Welle TSL: Gewebesimulierende Flussigkeit

HF: Hochfrequenz TX: Sende

IEC: Internationale Elektrotechnische Kommission UHF: Ultrahochfeld

ISO: Internationale Organisation fir Normung VKB: Vorderes Kreuzband

IUP: Intrauterinpessar VOI: Voxel von Interesse
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