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Abkurzungsverzeichnis

ALN Artficial Lumen Narrowing

BMS Bare-Metal Stents

CT Computertomografie

DES Drug-Eluting Stents

FFL Feldfreie Linie (Field Free Line)
FFP Feldfreier Punkt (Field Free Point)
FOV Field of View

GFK Glasfaserverstarkter Kunststoff
IWMPI International Workshop on Magnetic Particle Imaging
MPI Magnetic Particle Imaging

MPS Magnetic Particle Spectroscopy
MRT Magnetresonanztomografie

PLA Polylactid
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SPIOs Superparamagnetic Iron Oxide Nanoparticles



1. Einleitung und Fragestellung

1.1 Einleitung

Bernhard Gleich und Jirgen Weizenecker haben 2005 in einem Artikel in der Zeitschrift
,»Nature* eine neue Form der Bildgebung vorgestellt: Magnetic Particle Imaging (MPI)
(Gleich und Weizenecker 2005). Im Gegensatz zur Magnetresonanztomografie (MRT), bei
der der Magnetismus der Wasserstoff-Protonen des menschlichen Korpers zur Signalgewin-
nung und Bildgebung genutzt wird, werden beim MPI Superparamagnetische Eisenoxid Na-
nopartikel (Superparamagnetic Ironoxide Nanoparticles - SPIOs) appliziert und deren o6rtli-
che Verteilung dreidimensional abgebildet. MPI verfligt (iber eine sehr hohe zeitliche und
hohe ortliche Auflésung. Da ausschliel3lich die verabreichten Partikel zur Darstellung kom-
men, ist MPI als eine Tracer-basierte Bildgebungsmodalitét zu verstehen. Das umgebende
Gewebe wird wie bei nuklearmedizinischen Methoden also nicht abgebildet. Es wird im
Gegensatz zur Nuklearmedizin jedoch keine ionisierende Strahlung benétigt und das Ge-
webe hat bei MPI keinen abschwdachenden Effekt auf das Partikelsignal (Gleich und Wei-
zenecker 2005). MPI kann durch die Kombination mit anderen Bildgebungsmodalitaten -
zum Beispiel MRT - zu einer Hybridbildgebung erweitert werden (Franke et al. 2016). Bei
diesem Ansatz kann das MPI-Bild der verabreichten Partikel mit dem MRT-Bild fusioniert

werden.

Diese einzigartige Kombination von Eigenschaften macht MPI zu einem vielversprechenden
Bildgebungsverfahren und das Forschungsgebiet unterliegt seit der Erstpublikation einem
stetigen Wachstum. Erste préklinische Scannersysteme sind bereits kommerziell erhéltlich
(Homepage Bruker-Biospin, Ettlingen, Deutschland, Homepage Magnetic-Insight, Alameda
(CA), U.S.A). Im Jahr 2010 wurde die jahrliche Konferenz ,International Workshop on
Magnetic Particle Imaging® (IWMPI) etabliert.

MPI hat das Potenzial fur eine grofRe medizinische Anwendungsbreite. Neben mikroskopi-
schen Einsatzgebieten wie der molekularen Bildgebung, beispielsweise zur Darstellung der
Zellmigration, gibt es eine Vielzahl makroskopischer Ansétze — zum Beispiel MPI zur Blu-
tungsdetektion zu nutzen (Gleich und Weizenecker 2005, Antonelli et al. 2013, Bulte et al.
2015, Tomitaka et al. 2015, Zheng et al. 2015, 2016, Orendorff et al. 2017, Yu et al. 2017).
Weiterhin konnte das Potenzial von MPI in der Leberbildgebung aufgezeigt werden (Dieck-

hoff et al. 2017). Auch zum Auffinden von Wachterlymphknoten bei Mamma-Karzinomen



scheint MPI geeignet zu sein (Finas et al. 2015). Sehr groRRes Potenzial von MPI liegt in der
kardiovaskularen Bildgebung. Ein Verfahren, welches das GefaRBlumen in hoher zeitlicher
und Ortlicher Aufldsung in Echtzeit darstellen kann, ohne von Umgebungseinflissen, wie
zum Beispiel Kalk beeinflusst zu werden und keine fiir Patienten und Arzte schadliche ioni-
sierende Strahlung verwendet, stellt eine sehr interessante Alternative zu den derzeit etab-
lierten Bildgebungsverfahren in der kardiovaskuléren Diagnostik und interventionellen The-
rapie dar.

Erste Messungen haben gezeigt, dass eine Vielzahl von Kathetern und Fiihrungsdrahten ein
MPI-kompatibles Erwarmungsverhalten aufweisen (Duschka et al. 2014). Es gibt aul3erdem
Ansétze, Katheter und Fihrungsdréhte mit SP10s zu markieren und mittels MPI abzubilden
(Haegele et al. 2016a). Weiterhin wurde das Prinzip der Farbkodierung von verschiedenen
signalgebenden Strukturen als Multicolor-MP1 beschrieben (Rahmer et al. 2015, Haegele et
al. 2016b). Es konnte in vivo gezeigt werden, dass Blutflussgeschwindigkeiten mit MPI ge-
messen werden kénnen (Kaul et al. 2018). Die Mdoglichkeit GefaRstenosen mit MPI in vitro
zu visualisieren und zu quantifizieren wurde ebenso bereits demonstriert (Herz et al. 2017,
Vaalma et al. 2017). Es war auBerdem mdglich, ein schlagendes Mé&useherz in vivo und
vaskuldre Interventionen in vitro in Echtzeit mittels MPI darzustellen (Weizenecker et al.
2009, Salamon et al. 2016). Weiterhin wurden bereits SP10s fur ihre MPI-Verwendung in

vivo modifiziert und optimiert (Khandhar et al. 2013).

In diesen Machbarkeitsstudien konnte das Potenzial von MPI fur die kardiovaskulare Bild-
gebung dargelegt werden. Keine der bisher durchgefiihrten Studien adressiert jedoch die
MPI-Visualisierung von Stents bzw. dem Stentlumen. Dies ist jedoch als Applikation sehr
interessant, da etablierte Bildgebungsmethoden wie die Computertomografie (CT) und MRT
durch vielgestaltige Artefakte in ihrer Aussagekraft zur Stent- bzw. Stentlumendarstellung
limitiert sind (Klemm et al. 2000, Maintz et al. 2001, 2003, 2005, Burg et al. 2011). Insbe-
sondere das ,,Artificial Lumen Narrowing®“ (ALN), also die kiinstliche Verschmélerung des
Stentlumens durch Artefakte, erschwert die Evaluation des Stentlumens. Aufgrund einer
Rate 50 %-iger In-Stent-Restenosen von 35,4 % in implantierten Bare-Metal Stents (BMS)
und bis zu 3,2 % auch nach der Implantation von Drug-Eluting Stents (DES) ist die postin-
terventionelle Beurteilung des Stentlumens von groRer Klinischer Bedeutung (Moses et al.
2003). Da beim MPI ausschliel3lich die verabreichten SPIOs zur Darstellung kommen,

scheint dieses Verfahren zur artefaktfreien Beurteilung des Stentlumens prinzipiell geeignet.



Ferner besteht das Potenzial zur genauen Quantifizierung eventueller Restenosen. Eine Eva-
luation dieser Applikation inklusive der sicheren Verwendbarkeit von Stents beim MPI in
Bezug auf Erwarmung durch die Wechselmagnetfelder steht jedoch noch aus.

Die im Rahmen dieser Studie durchgefuhrten Experimente sollen eine Fortsetzung der Vor-
arbeiten zum kardiovaskularen MPI sein und das Erwarmungsverhalten von Stents in einem

praklinischen MPI-Scanner evaluieren.

1.2 Grundlagen

1.2.1 Grundprinzip des Magnetic Particle Imaging

Die Grundlage der Bildentstehung in MPI ist das Verhalten von SP1Os im magnetischen
Feld. SPIOs sind superparamagnetisch und besitzen keine Remanenz. Sie &ndern ihre Mag-
netisierung also in Abh&ngigkeit eines externen Magnetfeldes, weisen aulRerhalb des Feldes
jedoch keinen Magnetismus auf. Werden SPIOs in ein oszillierendes Wechselmagnetfeld
gebracht (Exzitationsfeld), erzeugt die Ummagnetisierung der SPIOs durch das externe Feld
ein elektromagnetisches Signal. Da die Magnetisierungskurve der Partikel nicht linear ver-
lauft, enthélt dieses Signal neben der Anregungsfrequenz des externen Magnetfeldes auch
ganzzahlige Vielfache dieser. Diese sogenannten htheren Harmonischen kénnen mit Hilfe
der Fourier-Transformation in Form eines Spektrums dargestellt werden. Dadurch wird die
Unterscheidung des Signals der SP10s vom externen Anregungsmagnetfeld und somit der
Nachweis der SP10s im untersuchten Volumen maglich. Die dritte wichtige Eigenschaft der
SPI10s wird zur Ortskodierung verwendet: SP1Os sind magnetisch séttigbar. Zur raumlichen
Zuordnung der SP10s werden nun verschiedene externe Gradientenmagnetfelder (Selekti-
onsfelder) so angelegt, dass nur ein kleiner Punkt oder eine diinne Linie verbleibt, in dem
die SP10s nicht magnetisch geséttigt sind und somit angeregt werden und eine Magnetisie-
rungsantwort aussenden kdénnen. Dieses Areal wird als feldfreier Punkt oder feldfreie Linie
(FFP oder FFL) bezeichnet (Abb.1). Durch die Verschiebung des feldfreien Areals in Form
einer Trajektorie wird das gesamte Field of View (FOV) abgetastet. Da der Ort des FFP oder

der FFL bekannt ist, ist automatisch auch das Partikelsignal zuzuordnen.



Abb. 1: Anordnung von zwei Permanentmagneten die ein Selektionsfeld mit FFP erzeugen. (Abbildung
aus: Tobias Knopp und Thorsten M. Buzug, Magnetic Particle Imaging, Springer 2012, S. 80, Abb. 3.9)

1.2.2 Superparamagnetische Eisenoxid Nanopartikel

Das Verhalten der SPIOs im magnetischen Feld des MPI-Scanners wird mal3geblich
durch ihren Aufbau und die daraus resultierenden magnetischen Eigenschaften beein-
flusst. Diese lassen sich mit Hilfe von einem Magnetic Particle Spectrometer (MPS) be-
stimmen und erlauben so eine Charakterisierung der Partikel hinsichtlich ihrer Tauglich-
keit fir die Bildgebung mittels MPI (Biederer et al. 2009, Graeser et al. 2017).

Die SPIOs fir die Bildgebung im MPI-Scanner bestehen aus einem Eisenoxid-Kern, der
idealerweise eine GroRe von ca. 30 nm aufweist (Gleich und Weizenecker 2005). Dieser
Kern bedingt die superparamagnetischen Eigenschaften der Partikel. Das von dem Durch-
messer des Kerns abhangige magnetische Moment hat neben dem Signal-zu-Rausch-Ver-
haltnis malRgeblichen Einfluss auf die Sensitivitdt von MPI (Gleich und Weizenecker
2005, Ferguson et al. 2012). Mit steigendem Kerndurchmesser nimmt das magnetische
Moment und somit die Sensitivitat zu. Jedoch verlieren die Partikel ab einem bestimmten
Durchmesser ihre superparamagnetischen Eigenschaften. Die oOrtliche Auflosung des
Verfahrens wird insbesondere durch die Steilheit des Anstiegs der Magnetisierungskurve
der Partikel definiert. Um die superparamagnetischen Eigenschaften des Partikelkerns zu

gewadhrleisten, muss eine Agglomeration der Eisenoxid-Kerne verhindert werden. Diese
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Aufgabe kommt der Hille der Partikel zu. Am hdufigsten besteht diese aus Polymeren
(zum Beispiel Dextran) (Buzug et al. 2012). Aus der Dicke der Hille und dem Kern-
durchmesser resultiert der Gesamtdurchmesser der Partikel. Dieser hydrodynamische
Durchmesser hat grof3en Einfluss auf die pharmakologischen Eigenschaften der Partikel,
die Zirkulationszeit und der Ort des Abbaus werden mal3geblich beeinflusst. Hinsichtlich
spezifischer Zielstrukturen der Partikel sind verschiedene Hullmaterialien und Modifika-
tionen dieser von Bedeutung (Sun et al. 2008).

Die bisher am h&ufigsten verwendeten Partikel bestehen aus Ferucarbotran und wurden
bis 2009 von der Firma Bayer Schering (Bayer AG, Leverkusen, Deutschland) unter dem
Handelsnamen Resovist vertrieben. Diese Partikel besitzen eine durchschnittliche GréRe
von 60 nm und wurden 2002 urspriinglich fir die Darstellung des Leberparenchyms mit-
tels MRT zugelassen (Wang et al. 2001). Der hydrodynamische und Kerndurchmesser
der Resovist-Partikel unterliegt jedoch einer grofRen Variabilitat, nur ca. 3 % weisen den
idealen Kerndurchmesser von 30 nm auf (Gleich und Weizenecker 2005). Fur die Bild-
gebung mittels MPI konnte gezeigt werden, dass die Partikel jedoch in wassriger Lésung
Konglomerate ausbilden, welche den Durchmesser einzelner Partikel relativieren und die
MPI-Qualitat von Resovist deutlich steigern (Eberbeck et al. 2011). Die Partikel werden
nach der Injektion in den menschlichen Blutkreislauf in die Kupfferschen Sternzellen
aufgenommen und tber das retikuloendotheliale System (RES) abgebaut (Fachinforma-
tion Resovist 2007). Da sie aufgrund ihrer Eigenschaften gut fir MPI geeignet sind und
eine klinische Zulassung besitzen, galten sie bisher als Goldstandard in der MPI-For-

schung (Ferguson et al. 2012).

1.2.3 Bildentstehung und -rekonstruktion

Die Partikelsignale in Form von Frequenzspektren gilt es zu einem Bild zu rekonstruie-
ren. Wahrend bei klinisch bereits etablierten Modalitaten wie der CT oder MRT mathe-
matische Funktionen (Radon Transformation/Fourier Transformation) als Rekonstrukti-
onsalgorithmus dienen, ist diese eine Funktion fur MPI noch nicht gefunden (Rahmer et
al. 2009). Aus diesem Grund bedient man sich alternativer Methoden. Dabei sind modell-
basierte von messbasierten Ansatzen zu unterscheiden. Ein messbasiertes Prinzip stellt
die Systemfunktion dar. Diese basiert auf der Messung des Signals einer definierten

Menge an Partikeln in einem Phantom, welches zum Beispiel mit Hilfe eines Roboters
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durch alle Punkte des FOV bewegt wird. Damit kann eine Systemmatrix erzeugt werden,
die zur L6sung des Gleichungssystems fur die Rekonstruktion dient (Gleich und Weizen-
ecker 2005). Diese Methode erfasst den jeweils aktuellen Zustand des Systems und ist
somit flexibel in der Berucksichtigung moglicher Systemabweichungen in der Rekon-
struktion (Rahmer et al. 2009). Allerdings ist dieser Vorteil mit einem hohen zeitlichen
Aufwand verbunden, da die Erstellung der Systemmatrix bis zu mehrere Tage bean-
sprucht (Gruttner et al. 2013). Diesen Nachteil versucht die modellbasierte X-space-Me-
thode zu tberwinden. Hierbei werden Hypothesen tber das Verhalten der Partikel im
Magnetfeld aufgestellt und dienen als Grundlage der Rekonstruktion. Auf Basis dieser
Annahmen kann die Bildrekonstruktion wesentlich schneller erfolgen (Goodwill und Co-
nolly 2011). Eine Weiterentwicklung der Systemmatrix stellt die hybride Systemmatrix
dar. Bei diesem Ansatz erfolgt die Messung der Partikel in einem idealen Scanner, dessen
Transfermatrix zur Berechnung der Systemmatrix des realen Scanners herangezogen wird
(von Gladiss et al. 2017). Dieser ideale Scanner kann durch ein MPS realisiert werden.
Das Spektrometer verflgt Gber drei orthogonale Anregungsfelder, deren Frequenzen mit
denen des MPI-Scanners identisch sind. Diese Anregungsfelder werden im Spektrometer
mit statischen Feldern Gberlagert, welche den ortsspezifischen Feldstarken im Selektions-

feld des MPI-Scanners entsprechen (Graeser et al. 2016).
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1.3 Fragestellung

Das Potenzial von MPI, kardiovaskulare Bildgebung und Interventionen durchzufihren,
konnte in den vergangenen Jahren belegt werden (Weizenecker et al. 2009, Haegele et al.
2012, 2013, 2016a, 2016b, Duschka et al. 2014, Salamon et al. 2016, Herz et al. 2017,
Vaalma et al. 2017). Wie oben beschrieben ist ein Aspekt, der in bisherigen Studien keine
Beachtung erfuhr, die Sicherheit, Visualisierung und Implantation von Stents. Aufgrund
der ausschlieBlichen Darstellung der SP10s scheint MPI insbesondere zur artefaktfreien
Abbildung des Stentlumens geeignet. Dies ware ein enormer Vorteil gegentiber den etab-
lierten Verfahren MRT und CT (Klemm et al. 2000, Maintz et al. 2001, 2003, 2005, Burg
et al. 2011). Der erste Schritt zur Ergriindung dieses Potenzials ist die Sicherheitsevalua-
tion von Stents, da sich metallische Gegenstédnde im Wechselmagnetfeld des MPI-Scan-

ners erwarmen konnen.

In der vorliegenden Arbeit soll das Erwarmungsverhalten von Stents in einem praklini-
schen MPI-Scanner systematisch analysiert werden. Daflir wurden eine Vielzahl von
Stents, die in der klinischen Routine Verwendung finden, in verschiedenen Durchmes-

sern, La&ngen und Materialien in einem in vitro Versuchsaufbau untersucht.

Folgende Fragen sollen in dieser Arbeit beantwortet werden:

Kommt es im magnetischen Wechselfeld des MPI-Scanners zu einer Erwérmung von

Stents?

Gibt es pradiktive Faktoren wie Material, Lange oder Durchmesser, die das Erwéarmungs-

verhalten von Stents vorhersagbar machen?

Lasst sich eine Einordnung der biologischen Relevanz der gemessenen Erwérmung vor-

nehmen, bis zu welcher Temperatur also eine Erwérmung noch tolerierbar ist?

13



2. Material und Methoden

2.1 Gefal3prothesen und Stents

Fur die Studie wurden 21 kommerziell erhéltliche Stents verwendet, die in der klinischen
Routine alltaglich eingesetzt werden. Um ein représentatives Abbild verschiedener Ma-
terialien zu erhalten, wurden die in der Stentherstellung am haufigsten verarbeiteten Me-
talle bzw. Metalllegierungen (Edelstahl, Nitinol, Platin-Chrom, Cobalt-Chrom) unter-
sucht. Die Durchmesser der Stents betrugen 3 mm, 3,5 mm, 4 mm, 5 mm, 6 mm, 7 mm,
8 mm und 10 mm. Die Stents mit Langen zwischen 11 mm und 99 mm wurden in vier
Versuchsgruppen entsprechend des verwendeten Stentmaterials eingeteilt (siehe Tabelle
1). Es wurde keine Unterscheidung hinsichtlich des potentiellen Implantationsortes im
menschlichen Korper vorgenommen. Zur Durchfiihrung der Messungen wurden die
Stents in 14 cm lange, hitzebestandige (bis 200 °C) Gefaliprothesen aus Silikon (Deutsch
& Neumann, Berlin, Deutschland) implantiert (Abb. 2). Der Innendurchmesser dieser
Schlauche entsprach mit einer Ausnahme dem jeweiligen Stentdurchmesser: der Bio-
sensors, Bio Freedeom Stent (3,5 mm / 11 mm) wurde mit einem Stentdurchmesser von
3,5 mm in einen 3 mm Silikonschlauch implantiert. Die Wandstérke der Schlauche betrug
1,5 mm. Um zu garantieren, dass die Stents sicher platziert und so méglichen mechani-
schen Belastungen standhalten wirden, wurden die Stents ca. 3 % ,,oversized* implan-
tiert. Die Implantation erfolgte den Herstellerangaben entsprechend mit dem jeweiligen
Ballonkatheter bzw. der im Lieferumfang enthaltenen Implantationsvorrichtung. Die Bal-
lonkatheter wurden mit Wasser expandiert. Zur exakten Platzierung des Stents im MPI-
Scanner (Bruker-Biospin, Ettlingen, Deutschland) wurde mit dem Programm Solid
Works 2015 (Dassault Systemes SolidWorks Corp., Waltham (MA), U.S.A.) eine spezi-
elle Halterung entworfen (Abb. 7). Diese wurde mit einem 3D-Drucker (Ultimaker 2,
Ultimaker, Geldermalsen, Niederlande) aus dem nicht magnetischen Material Polylactid
(PLA) gedruckt, um mdogliche Erwéarmungseinflisse auf den Versuchsaufbau auszu-
schlieen. Die Haltevorrichtung wurde ber einen Stab aus glasfaserverstarktem Kunst-
stoff (GFK) mit dem Roboter des MPI-Scanners verbunden und im Zentrum der Bohrung

in der Mitte des MPI-Scanners entlang der x-Achse platziert.
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Tab. 1: Ubersicht mit detaillierten Informationen (Hersteller und Modellbezeichnung, Material (316
L=Edelstahl, Nitinol, PtCr=Platin-Chrom, CoCr=Cobalt-Chrom), @=Durchmesser in mm und Lé&nge in

mm) der untersuchten Stents.

Hersteller und Modellbezeichnung Material @ (mm) Lange (mm)
Biosensors, Biomatrix Neoflex 316 L 3 28
Biosensors, Bio Freedom 316 L 3,5 11
Boston Scientific, Taxus Liberté 316 L 4 38
Boston Scientific, Taxus Liberté 316 L 5 32
Boston Scientific, Express LD Vascular 316 L 7 57
Boston Scientific, Express LD Vascular 316 L 10 37
IDEV, Supera Nitinol 4 40
IDEV, Supera Nitinol 5 60
Gore, Tigris Nitinol 5 40
IDEV, Supera Nitinol 6 40
Gore, Tigris Nitinol 6 40
Gore, Tigris Nitinol 7 40
Boston Scientific, Epic Nitinol 7 99
Gore, Tigris Nitinol 8 40
Boston Scientific, Promus Element Plus PtCr 3 32
Boston Scientific, Promus Premier PtCr 3 28
Boston Scientific, Synergy PtCr 3 38
Boston Scientific, Promus Element Plus PtCr 4 28
Boston Scientific, Promus Premier PtCr 4 28
Boston Scientific, Rebel PtCr 4 28
Boston Scientific, Carotid Wallstent CoCr 7 30
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Abb. 2: Fotografie der Gefal3prothesen mit eingebrachten Stents. (Reihenfolge identisch mit Tab. 1)

2.2 Messparameter des MPI-Scanners

Die Messungen der vorliegenden Arbeit wurden im préklinischen MPI-Scanner (Bruker-
Biospin, Ettlingen, Deutschland) des Instituts flr Medizintechnik der Universitéat zu Lubeck
durchgefuhrt (Abb. 3). Es ist wichtig zu bemerken, dass die Achsenbezeichnung in diesem
MPI-Scanner von der Bezeichnung in klinischen CT- und MRT-Geraten abweicht. Die Lon-
gitudinalachse im MPI-Scanner entlang der Bohrung ist die x-Achse (bei klinischen Geraten
in aller Regel als z-Achse bezeichnet). Die Transversalachse ist die y-Achse und die Verti-
kalachse ist die z-Achse (bei klinischen Gerédten meist x-Achse). Die Bohrung des Scanners
weist einen Durchmesser von 120 mm auf. Die angelegten Selektionsfeldgradienten betru-
gen 1,25 T/m in x-, und y-Richtung und 2,5 T/m in z-Richtung. Die magnetische Feldstarke
des Exzitationsfeldes betrug 12 mT in allen Richtungen. Die Exzitationsfeldfrequenzen wa-
ren 24,5 kHz, 26,0 kHz und 25,3 kHz in x-, y- und z-Richtung. Das daraus resultierende
FOV wies eine GroRe von 19,2 mm x 19,2 mm x 9,6 mm auf. Ein Exzitationsfeldzyklus,
also das einmalige Abtasten des gesamten FOV, dauerte 21,54 ms, es ergab sich so eine
Bildfrequenz von 46 Wiederholungen (frames) pro Sekunde. Die durchgefiihrten Scans zur

Evaluation des Erwérmungsverhaltens wurden tber 20 000 Wiederholungen (frames) durch-
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gefiuhrt. Dies ergab eine relative Scandauer von 430,85 s~ 431 s fur die Temperaturmessun-
gen. Zur Gesamtdauer des MPI-Scans muss die Phase des Herauf- und Herunterregelns des

Exzitationsfeldes (20 s) addiert werden.
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Abb. 3: Frontansicht des praklinischen MPI-Scanners (Bruker-Biospin, Ettlingen, Deutschland) des Instituts
fur Medizintechnik der Universitat zu Libeck in der Schirmkabine. (Mit freundlicher Genehmigung von Dr.

rer. nat. Thomas Friedrich)

2.3 Durchfihrung der Warmemessungen

Vor Beginn der Warmemessungen erfolgte eine Thermografie des Stents mit dem gréRten
Durchmesser (Express LD Vascular 10 mm /37 mm) nach einem exemplarischen MPI-Scan
(431 s) mit Hilfe einer Warmebildkamera (Testo 890-2, Testo, Lenzkirch, Deutschland).
Anhand des Erwarmungsmusters wurde der ,,hotspot* des Stents detektiert. Dieser lag in der
Stentmitte und wurde folglich als Ort der Warmemessungen dieser Studie festgelegt (Abb.
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4). Zur kontinuierlichen Erfassung der Temperaturdnderung kam ein fiberoptisches Ther-
mometer (FTX-300_Lux+, Osensa, Coquitlam, Kanada) zum Einsatz. Mit Hilfe eines Bal-
lonkatheters (Armada 35, Abbott (5 mm /200 mm, 6 mm / 100 mm, 8 mm / 40 mm) /
Sterling, Boston Scientific (10 mm / 60 mm)) aus Kunststoff konnte eine Temperaturmess-
sonde (PRB-G40_2.0M_STM-MRS, Osensa, Coquitlam, Kanada) an der Innenseite der

Stentmitte direkt an einer Stentstrebe fixiert werden (Abb. 5 und 7).

280°C
280

. 270
260

250

240

230

22,0

21,0
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19,0 °C

Abb. 4: Thermografie des Express LD Vascular Stents (10 mm / 37 mm) zur Detektion des ,.hotspots*.

Abb. 5: Fixierung der Temperatursonde am ,hotspot des Stents (Express Vascular LD 10 mm / 37 mm)
mittels eines mit Luft expandierten Ballonkatheters.
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Auf diesem Weg wurde ein direkter Kontakt des Messbereichs der Sonde mit dem Stentma-
terial sichergestellt. Die verwendeten Ballonkatheter wurden aufgrund der hoheren Warme-
kapazitat von Wasser und damit moéglicherweise verbundenen Messungenauigkeiten entge-
gen der Klinischen Routine mit Luft zur Entfaltung gebracht. Der Durchmesser des Ballons
wurde in Anpassung an den jeweils verwendeten Schlauchdurchmesser gewéhlt. Ein mogli-
ches Erwarmungsverhalten der Ballonkatheter wurde vor Durchfiihrung der Studie in einer
exemplarischen Messung ausgeschlossen.

Als Referenzsonde zur Erfassung der Umgebungstemperaturdanderung wurde eine zweite
baugleiche Messsonde an der Unterseite der Halterung mit Gewebeklebeband fixiert (Abb.

6). Diese Messsonde wies keinen Kontakt zur Gefal3prothese und dem Stent auf.

Abb. 6: Befestigung der Referenzsonde mittels Gewebeklebeband an der Unterseite der Halterung ohne Kon-
takt zur Gefalprothese.

Die Stents wurden mit Hilfe des Roboters auf der Halterung liegend entlang der x-Achse des
MPI-Scanners im FOV platziert. Dieses befindet sich in der Mitte des Scanners im Zentrum
der Bohrung. Da einige Stents langer als das FOV sind, wurden die Enden dieser Stents nicht

vollstandig vom FOV erfasst.

Die Temperaturmessungen erfolgten mit einer absoluten Genauigkeit von 0,1 K und einer
relativen Genauigkeit von 0,02 K. Mit Hilfe der FTX Professional Software (Osensa, Co-
quitlam, Kanada) wurden die Temperaturmessdaten kontinuierlich alle 0,2 s aufgezeichnet.
Um zu ermitteln ob sich der Stent innerhalb kurzer Zeit sehr stark erwarmt, wurden alle
Stents initial einem MPI-Scan mit einer Dauer von 1000 frames bzw. 21,54 s unterzogen.
AnschlieBend erfolgte ein 431 s (20 000 frames) dauernder MPI-Scan zur Simulation einer

madglichen, sehr langen MPI-Intervention. Zur exemplarischen Darstellung wurde der Stent
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mit dem grofiten untersuchten Durchmesser (Express LD Vascular, Boston Scientific, 10

mm / 37 mm) fur 1677 s im Magnetfeld des Scanners gemessen.

Abb. 7: Versuchsaufbau mit fiberoptischem Thermometer (1) mit Temperatursonden (2), Gefal3prothese und
Stent auf Halterung (3), Verbindungsstiick zum Roboter (4) und Ballon-Pumpe (5).

2.4 Auswertung der Temperaturdaten

Das Unterscheidungskriterium zwischen einer vorliegenden Erwérmung und einer fehlenden
Erwarmung der Stents ist eine Temperaturdifferenz grofier oder gleich der absoluten Genau-

igkeit der Temperaturmessung (> 0,1 K). Die Temperaturédnderung (AT)

AT = (Tl,Stent'TO,Stent)'(Tl,Referenz'TO,Referenz) 2 01K

wurde durch die Subtraktion der Referenztemperatur von den direkt am Stentgeflecht erho-
benen Messdaten berechnet. Die Indices 0 zeigen den Beginn der Messung an und die In-
dices 1 repréasentieren den Zeitpunkt des Endes der Messung. Die Werte der durchgefiihrten
Temperaturmessungen wurden in Matlab (Mathworks, Natick (MA), U.S.A.) importiert und
grafisch aufbereitet. Um einen ,,endlosen* MPI-Scan simulieren zu kénnen, wurde mittels

der erhobenen Messdaten eine Funktion angepasst, die die Erwarmungscharakteristik der
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getesteten Stents in Form eines einfachen Erwarmungsmodells beschreibt. Um diese Funk-
tion zu erhalten wurde angenommen, dass das Erwarmungsverhalten der Stents durch eine
Netto-Heizleistung pg, bedingt wird. Der Stent gibt konduktiv Warme an seine Umgebung
ab, wahrend die Wechselmagnetfelder des MPI-Scanners eine konstante elektromagnetische
Leistung in den Stent einspeisen. Der Temperaturanstieg des Stents setzt sich folglich aus
der Differenz der elektromagnetischen Leistung des MPI-Scanners p,,; und der an die Um-

welt abgegebenen Leistung p, zusammen.

Dst(t) = Pupr — PL(L)

Der durch die thermische Energie bedingte Temperaturanstieg des Stents ist proportional zur
zeitlichen Ableitung der Temperaturdifferenz zur Umgebung. Dieser Temperaturanstieg
kann als ¢ - AT(t) ausgedriickt werden. Dabei ist ¢ die Warmekapazitat des Stents und AT (t)
die zeitliche Ableitung der Temperaturdifferenz zur Umgebung. Es sei angenommen, dass
der Warmeverlust mit AT (t)/R, beschrieben werden kann. R;, sei dabei der Warmewieder-

stand. Diese Annahme mindet in einer Differentialgleichung

Rpp - ¢ - AT(8) + AT(t) = Ry - Pupr

die durch eine Exponentialfunktion geldst werden kann

AT(t) = Ryp - pupr - (1 — e~ Rrn't),

In Anpassung an die erhobenen experimentellen Daten ergibt dieses Modell einen Wert R, -
pupt = Trm — T, fUr den totalen Temperaturanstieg des Stents nach einem endlosen Scan. Au-
Rerdem resultiert eine charakteristische Zeitkonstante (r = 1/Ryy,) flir den Temperaturan-
stieg. Da die elektromagnetische Leistung p,,,,, die Warmekapazitaten der Stents und die
Warmewiederstande der Umgebung nicht bekannt sind, werden die Parameter T, und 7 in
die Ergebnisinterpretation einbezogen. Dabei beschreibt Ty, die Equilibriumtemperatur ei-

nes ,,endlosen* MPI-Scans und t die charakteristische Dauer des Temperaturanstiegs.
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Die Anpassung der mathematischen Funktion an die erhobenen Temperaturkurven war je-
doch nicht in allen Fallen einer gemessenen Erwarmung von mindestens 0,1 K moglich. Da
die Steigungen der Temperaturkurven von vier Stents (Taxus Liberté 4 mm /38 mm, Tigris
7 mm / 40 mm, Promus Premier 4 mm / 28 mm, Rebel 4 mm / 28 mm) zu flach waren,
konnte fur diese Stentmodelle keine Funktion angepasst und die entsprechenden Parameter

nicht berechnet werden.

Zur Beschreibung des Zusammenhangs zwischen dem Temperaturanstieg und dem Durch-
messer bzw. der Lange der sich erwdrmenden Stents wurde der Korrelationskoeffizient nach
Pearson berechnet (Kirch 2008).
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3. Ergebnisse

3.1 Referenztemperaturen

Die Temperatur im Inneren des Scanners lag anfangs bei 16 °C. Im Verlauf der Messungen
stieg die Temperatur kontinuierlich an. Zu Beginn der Messungen betrug die Umgebungs-
temperatur nie mehr als 21 °C. Das Erwarmungsmuster der Scannertemperatur ergibt sich
aus dem Effekt des kontinuierlich arbeitenden Kuhlsystems und der periodischen Erwér-
mung der Spulen wéhrend des gesamten Messvorgangs. Je geringer die Ausgangstemperatur
im Scanner war, desto grof3er war in den meisten Féllen der Anstieg der Referenztemperatur

wéhrend des Scanvorgangs (Abb. 8).
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Abb. 8: Ubersicht iiber die Referenztemperaturen der Stents, die sich wéihrend des 431 s MPI-Scans erwarmt
haben.

Die KihlIflussigkeit des Kiihlsystems besitzt eine Temperatur von 14 °C. Bei grof3en Diffe-
renzen zwischen der Spulentemperatur und der Umgebungstemperatur ist die Effektivitat

des Kiihlsystems am grof3ten. Daraus resultiert eine grofRere Stabilitat der Scannertemperatur
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bei hoheren Spulentemperaturen. Zu Beginn einer jeden Messung wurde gewartet, bis die
Temperatur des Messsystems einen stabilen Wert angenommen hat. Diese kennzeichnete
sich durch eine Differenz von weniger als 1 K der beiden Temperatursonden und einen an-

nahernd parallelen Verlauf der Temperaturkurven beider Messsonden.

3.2 Stents ohne messbares Erwarmungsverhalten

Die Temperaturmessungen ergaben ein heterogenes Erwarmungsmuster der untersuchten
Stents (Abb. 9, Tab. 2).

124 K

BEdelstahl
__INitinol
LIPlatin-Chrom
B Cobalt-Chrom

12

-
o
|

3.6 K

Temperaturdifferenz / K

<01K <01K 01K 0.1K

Stentmodell (Durchmesser x Lange / mm)

Abb. 9: Ubersichtsdiagramm der Temperaturanderungen der Stents nach einem 431 s MPI-Scan. Den groRten
Einfluss auf das Erwdrmungsverhalten hatte der Durchmesser. Eine Ausnahme stellten jedoch die Tigris Stents
von Gore mit ihrem nicht leitenden Stentdesign dar. Alle anderen Stents mit einem Durchmesser von 5 mm
oder mehr zeigten eine Erwarmung von mindestens 0,1 K.
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Tab. 2 : Detaillierte Informationen zu den 21 getesteten Stents (Hersteller und Modellbezeichnung, Material,
@= Durchmesser in mm und L&nge in mm) mit der gemessenen Temperaturdifferenz nach 431 s MPI-Scan
(AT in K), der errechneten totalen Temperaturdifferenz nach einem endlosen MPI-Scan (ATrin in K) und der
Zeitkonstante Tau (t in s).

gemessen berechnet
Hersteller und Modell- %] Lange AT ATfin T
bezeichnung Material (mm)  (mm) (K) (K) (s)
Biosensors,
Biomatrix Neoflex 316 L 3 28 <0.1 n/a n/a
Blosensors, 316L 35 11 <0,1 nia n/a
Bio Freedom
Boston Scientific,
Taxus Liberté 316 L 4 38 0,2 n/a n/a
Boston Scientific, 36L 5 32 05 115 28,06
Taxus Liberté
Boston Scientific,
Express LD Vascular 316 L 7 57 5,6 6,07 104,83
Boston Scientific, 36L 10 37 12,4 1342 115,09
Express LD Vascular ’ ’ ’
IDEV, Nitinol 4 40 1,0 1,26 79,62
Supera
IDEV, Nitinol 5 60 1,6 1,92 88,03
Supera
G_org, Nitinol 5 40 <0,1 n/a n/a
Tigris
IDEV, Nitinol 6 40 3,7 4,02 108,76
Supera
G_org, Nitinol 6 40 <0,1 n/a n/a
Tigris
G_org, Nitinol 7 40 0,1 n/a n/a
Tigris
Boston Scientific, Nitinol 7 99 33 376 105,86
Epic
G.ore:, Nitinol 8 40 <0,1 n/a n/a
Tigris
Boston Scientific, PtCY 3 32 <01 n/a n/a
Promus Element Plus
Boston SC'ent.'f'C’ PtCr 3 28 <0,1 n/a n/a
Promus Premier
Boston Scientific, PtCY 3 38 <01 n/a n/a
Synergy
Boston Scientific, PtCY 4 28 <01 n/a n/a
Promus Element Plus
Boston Suent_lflc, PtCr 4 28 0,1 n/a n/a
Promus Premier
Boston Scientific, PtCY 4 28 0.1 n/a n/a
Rebel
Boston Scientific, CoCr 7 30 3,6 391 10072

Carotid Wallstent
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Von den insgesamt 21 untersuchten Stents zeigten neun Stents keine messbare Erwéarmung
wéhrend des 431 s dauernden MPI-Scans (Abb. 10, Tab. 2). Diese Stents (Biomatrix Neoflex
3 mm/ 28 mm, Bio Freedom 3,5 mm/ 11 mm, Tigris 5 mm /40 mm, Tigris 6 mm /40 mm,
Tigris 8 mm /40 mm, Promus Element Plus 3 mm /32 mm, Promus Premier 3 mm/ 28 mm,
Synergy 3 mm / 38 mm, Promus Element Plus 4 mm /28 mm) waren aus Edelstahl, Nitinol
oder Platin-Chrom gefertigt. Die Durchmesser der Stents ohne Erwarmung lagen zwischen
3 mm und 8 mm. Edelstahl- und Platin-Chrom-Stents wiesen Durchmesser von 3 mm bis 4
mm auf. Der Durchmesser der Nitinol-Stents ohne messbare Erwarmung betrug 5 mm bis 8
mm. Einige Temperaturkurven der Stents zeigten im Messverlauf einen negativen Anstieg.
Dies liegt darin begriindet, dass sich der Referenzsensor naher an dem Feldgenerator des
MPI-Scanners befand. Da der Strom in den Spulen des Feldgenerators den Temperaturan-
stieg innerhalb der Scannerbohrung bedingt, steigt die gemessene Referenztemperatur etwas
friher als die direkt am Stent gemessene Temperatur. Diese geringe Latenz fiihrt zu einem
initialen, relativen Temperaturabfall, der die thermale Instabilitat des MPI-Scanners und des
Kihlsystems abbildet.

0.8
Biomatrix Neoflex 3/28
---Bio Freedom 3,5/11
0.7 —Tigris 5/40
- - Tigris 6/40
—Tigris 8/40
06 —Promus Element Plus 3/32
Promus Premier 3/28
Synergy 3/38
05 —Promus Element Plus 4/28

Temperaturdifferenz / K

0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500 550
Messdauer /s

Abb. 10: Temperaturkurven der Stents ohne Erwarmung wahrend eines 431 s MPI-Scans. Die gemessene Re-
ferenztemperatur wurde von der Temperatur am Stentgeflecht subtrahiert.
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3.3 Stents mit messbarem Erwarmungsverhalten

Bei zwdIf der 21 untersuchten Stents (Taxus Liberté 4 mm / 38 mm, Taxus Liberté 5 mm /
32 mm, Express LD Vascular 7 mm /57 mm, Express LD Vascular 10 mm / 37 mm, Supera
4 mm /40 mm, Supera 5 mm /60 mm, Supera 6 mm /40 mm, Tigris 7 mm/ 40 mm, Epic 7
mm / 99 mm, Promus Premier 4 mm / 28 mm, Rebel 4 mm / 28 mm, Carotid Wallstent 7
mm / 30 mm) lieB sich eine Erwdrmung messen, die gleich grol3 oder groRer als die absolute
Genauigkeit des Messaufbaus (AT > 0,1 K) war (Abb. 11, Tab. 2). Vier Stents (Taxus Liberté
4 mm /38 mm, Tigris 7 mm /40 mm, Promus Premier 4 mm /28 mm, Rebel 4 mm /28 mm)
zeigten ein Erwdrmungsverhalten das im Bereich der thermalen Instabilitat des MPI-Scan-
ners (0,2 K) lag (siehe Abb. 10, Tab. 2).
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Abb. 11: Temperaturkurven der Stents mit messbarem Erwérmungsverhalten wahrend eines 431 s MPI-Scans.

Der messbare Temperaturanstieg der Stents begann im Moment des MPI-Scan-Beginns und
endete zu dem Zeitpunkt der Herunterregelung des Exzitationsfeldes (ca. 20 s nach dem
Scan-Ende). Die Durchmesser der Stents betrugen zwischen 4 mm und 10 mm. Die L&ngen
der Stents reichten von 28 mm bis 99 mm. Alle untersuchten Materialien (Edelstahl, Nitinol,

Platin-Chrom und Cobalt-Chrom) waren innerhalb der Gruppe der Stents mit messbarem
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Erwarmungsverhalten vertreten. \Von den getesteten Edelstahl-Stents zeigte das Modell Ta-
xus Liberté (4 mm /38 mmund 5 mm /32 mm) von Boston Scientific einen geringen Tem-
peraturanstieg von 0,2 K bzw. 0,5 K. Bei den Express LD Vascular Stents (7 mm /57 mm,
10 mm / 37 mm) war ein Temperaturanstieg von 5,6 K bzw. 12,4 K zu verzeichnen. In der
Gruppe der untersuchten Nitinol-Stents zeigten die Supera Stents (4 mm /40 mm, 5 mm/
60 mm, 6 mm /40 mm) von IDEV eine Erwdrmung von 1,0 K, 1,6 K und 3,7 K. Der einzige
Tigris Stent (7 mm / 40 mm) von Gore mit einem messbaren Erwdrmungsverhalten zeigte
lediglich einen Temperaturanstieg von 0,1 K. Hierbei sei erwéhnt, dass die Tigris Stents von
Gore ein spezielles Design besitzen. Dieses kombiniert Nitinol mit nicht leitféhigem Poly-
tetrafluorethylen (Teflon) (siehe Abb. 12).

;

Abb. 12: Oben ist das ,,.Dual-Component* Stentdesign des Tigris Stents von Gore mit Teflon-Interponaten
(schwarzer Pfeil) zu erkennen. Darunter ist ein Supera Stent von IDEV mit konsekutivem Stentdesign zu sehen.

Auch in der Gruppe der getesteten Platin-Chrom-Stents zeigten zwei Stents (Promus Premier
4 mm / 28 mm, Rebel 4 mm / 28 mm) eine geringe Erwarmung von 0,1 K. Der getestete
Cobalt-Chrom-Stent (Carotid Wallstent 7 mm / 30 mm) von Boston Scientific wies eine
Temperaturanderung von 3,6 K auf. Die grofite gemessene Temperaturdifferenz wahrend
eines MPI-Scans von 431 s lieB sich bei dem Express LD Vascular Stent (10 mm / 37 mm)
von Boston Scientific feststellen. Dieser Stent wies zudem mit 10 mm den gréfiten unter-
suchten Durchmesser in dieser Studie auf. Zusammenfassend lasst sich feststellen, dass von
den 12 Stents mit messbarer Erwarmung, nur finf Stents eine Temperaturdifferenz von mehr

als 3 K zeigten. In dieser Gruppe betrug der Durchmesser mindestens 6 mm. Im Vergleich
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baugleicher Stents mit zunehmendem Durchmesser wird ein Anstieg der gemessenen Tem-
peraturanderung deutlich. So zeigte der Supera Stent von IDEV in den Durchmessern 4 mm,
5 mmund 6 mm eine Temperaturdnderung von 1,0 K, 1,6 K, und 3,7 K. Der Zusammenhang
zwischen Temperaturdifferenz und Durchmesser der Stents mit messbarem Erwérmungs-

verhalten ist in Abbildung 13 dargestellt.
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Abb. 13: Kurvenanpassung der Temperaturdifferenz und des Durchmessers der Stents mit messbarem Erwér-
mungsverhalten. Die parabolische Form des Graphen resultiert aus dem direkt proportionalen Zusammenhang
zwischen dem induzierten Strom und der Querschnittsflache der Stents. Diese wiederum korreliert mit der
zweiten Potenz des Stentdurchmessers.

Zusatzlich wurde der Korrelationskoeffizient nach Pearson (r) berechnet. Aufgrund des
quadratischen Zusammenhangs zwischen Durchmesser und Erwérmung wurde eine direkte
Korrelation der Quadratwurzel des Temperaturanstiegs zum Stentdurchmesser angenom-
men. Der errechnete Wert lag bei r = 0,96. Folglich stellt der Durchmesser der Stents einen

bedeutenden Einflussfaktor hinsichtlich des Erwarmungsverhaltens im MPI-Scanner dar.
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Der Korrelationskoeffizient nach Pearson fur den Zusammenhang zwischen der Stentlange
und dem Temperaturanstieg betrug r = 0,14. Es lag somit keine Korrelation zwischen Stent-

ldnge und gemessener Erwarmung vor.

Zum Vergleich des Erwérmungsverhaltens der Stents in Abhéngigkeit der verschiedenen
Materialien eignet sich die Gruppe der Stents mit einem Durchmesser von 7 mm. In dieser
Gruppe sind alle Materialien auBer Platin-Chrom reprasentiert. Mit Ausnahme des Tigris
Stents (7 mm / 40 mm), zeigten alle Stents einen &hnlich grof’en Temperaturanstieg. Der
Edelstahl-Stent Express LD Vascular (7 mm /57 mm) erwarmte sich um 5,6 K. Der Nitinol-
Stent Epic (7 mm /99 mm) wies eine Temperaturdifferenz von 3,3 K auf. Der Carotid Wall-
stent (7 mm / 30 mm) aus Cobalt-Chrom erwarmte sich um 3,6 K wahrend des MPI-Scans
mit einer Lange von 431 s. Aus den vorliegenden Daten lasst sich kein Zusammenhang zwi-
schen der Erwérmung und den verschiedenen Materialien der Stents belegen. Wéhrend in
der Gruppe der Stents mit einem Durchmesser von 7 mm der Edelstahl-Stent Express LD
Vascular die groRte Erwarmung zeigte, ist im Vergleich von zwei Stents aus Edelstahl und
Nitinol mit 5 mm Durchmesser (Taxus Liberté 5 mm / 32 mm, Supera 5 mm / 60 mm) die
Erwarmung des Nitinol-Stents (0,5 K vs. 1,6 K) groRer. Neben dem Durchmesser scheinen
somit auch morphologische Eigenschaften der Stents einen Einfluss auf das Erwérmungs-
verhalten zu haben. Die Strebenform, die Strebendichte und auch die Strebendicke sind még-

liche Parameter.

Die berechnete totale Temperaturdifferenz Trin zeigte im Vergleich mit den Messdaten na-
hezu keine Abweichung. Nach einem ,,endlosen* MPI-Scan mit dem Express LD Vascular
(10 mm / 37 mm) ergab die berechnete totale Temperaturdifferenz 13,42 K. Der gemessene
Wert nach einem 431 s MPI-Scan lag bei 12,4 K. Um dieses Modell zur Berechnung einer
totalen Endtemperatur zu validieren, wurde ein exemplarischer MPI-Scan von 1677 s mit
dem Express LD Vascular (10 mm / 37 mm) durchgefiihrt. Die Temperatur erreichte dabei
einen stationaren Zustand bei 13,6 K (Abb. 14). Die Extrapolation der totalen Endtemperatur

beinhaltet folglich eine Abweichung von 2 % des Messwertes.
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Abb. 14: Temperaturverlaufe von drei Scans mit unterschiedlicher Messdauer (21 s, 431s, 1677 s) des Express
LD Vascular Stents (10 mm / 37 mm). In der letzten, exemplarischen Messung wird ein Temperaturplateau
von 13,6 K erreicht, welches 2 % (ber der errechneten totalen Endtemperatur (Tin) liegt.

In den Erwérmungsmessungen aller anderen Stents wurde die (geringere) Equilibriumtem-
peratur friher erreicht. Daraus resultiert eine effektiv langere Messdauer flr diese Stents.
Folglich wurde das Modell zur Berechnung der totalen Endtemperatur, dass anhand des
Stents mit der groRten Erwarmung (Express LD Vascular 10 mm / 37 mm) validiert wurde,

auf alle getesteten Stents Ubertragen.
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4. Diskussion

Die Erwérmung von Metallen in der medizinischen Bildgebung ist von groRer Relevanz.
Eine Vielzahl von Patienten tragt zumindest in geringem Mal3e ferromagnetische Metalle in
Form von Implantaten, beispielsweise Herzklappen, Schrittmacheraggregate, Coils oder
Stents in sich. Minimalinvasive Interventionen sind in der aktuellen klinischen Routine nur
mit Hilfe von metallischen Fuhrungsdrahten und Kathetern durchfiihrbar. Eine Erwérmung
dieser Medizinprodukte wahrend der Bildgebung kann folgenreiche Schaden im Patienten
verursachen. Um dem &rztlichen Grundprinzip ,, Primum nil nocere* zu folgen, gilt es das
Erwédrmungsverhalten dieser Produkte zu studieren und pradiktive Faktoren fiir eine sichere
in vivo Anwendung abzuleiten. In der Fachliteratur existiert bisher kein eindeutiger Schwel-
lenwert fir einen unbedenklichen Temperaturanstieg von Stents in magnetischen Feldern.
Ebenso gibt es kein Statement einer Fachgesellschaft, das einen solchen Grenzwert festlegt.
Fur die Anwendung im MRT gibt es eine Ubersicht in Form einer Homepage (www.mrisa-
fety.com), die herkdmmliche Medizinprodukte und deren MRT-Kompatibilitat auflistet.
Shellock auRert fir die Anwendung im MRT die Notwendigkeit, metallische Implantate vor
der in vivo Anwendung ex vivo zu testen (Shellock et al. 2014). Die Formulierung eines
Grenzwertes bleibt jedoch offen. Insbesondere fiir das Magnetic Particle Imaging stellt sich
somit die Herausforderung der Evaluation des Erwarmungsverhaltens metallischer Medizin-

produkte, der Detektion prédiktiver Faktoren sowie der Festlegung von Grenzwerten.

Die vorliegende Arbeit evaluiert erstmalig systematisch das Erwéarmungsverhalten von
Stents in einem praklinischen MPI-Scanner. Es konnte gezeigt werden, dass die meisten
Stents keine oder nur geringe Erwarmung aufweisen. Der Stentdurchmesser konnte als pra-
diktiver Faktor fur eine Erwarmung erkannt werden. Ein Zusammenhang zwischen der
Lange und dem gemessenen Temperaturanstieg der Stents besteht nicht. Ein Einfluss des
Materials auf das Erwarmungsverhalten konnte ebenfalls nicht belegt werden. Die Kombi-
nation aus leitfahigem und nicht leitfahigem Material erwies sich als ein mdgliches Design
fur MPI-kompatible Stents. Dartiber hinaus stellt diese Arbeit ein Messprotokoll fiir die Eva-
luation des Erwarmungsverhaltens von ferromagnetischen Medizinprodukten in elektromag-

netischen Wechselfeldern dar.

Um die Ergebnisse der vorliegenden Studie in Relation zu setzen, muss eine biologisch re-
levante Erwarmung von Stents im MPI-Scanner definiert werden. Bezlglich der biologi-
schen Wirkung der Erwdarmung konnten Li et al. in einer in vitro Studie zeigen, dass nach

einer 10 minatigen Hyperthermie (47 °C) in der Zellmorphologie glatter Muskelzellen von

32



GefaRen typische apoptotische VVeranderungen zu beobachten sind (Li et al. 2013). In dieser
Studie wurde die Hyperthermie mit einem Stent induziert. Orihara et al. konnten bei einer
Hyperthermie von 43 °C Uber einen Zeitraum von 2 Stunden antiproliferative Effekte im
gleichen Zelltyp in einem in vitro Versuch belegen (Orihara et al. 2002). In Relation zu einer
physiologischen Korperkerntemperatur von 37 °C scheint ein Temperaturanstieg von 6 K
einen negativen Einfluss auf das umliegende Gewebe zu haben. Auf dieser Grundlage wird
in dieser Arbeit eine Temperaturdifferenz von 5 K als Schwellwert fur biologisch relevante
Erwdarmung angenommen. Dieser festgelegte Wert beinhaltet eine Sicherheitsmarge von 1
K. Unter dieser Annahme zeigen in der vorliegenden Arbeit zwei der 21 getesteten Stents
(Express LD Vascular 7 mm /57 mm und Express LD Vascular 10 mm / 37 mm) ein biolo-

gisch relevantes Erwérmungsverhalten.

Basierend auf dieser Beobachtung ergibt sich die Frage nach Préadiktoren fir das Erwar-
mungsverhalten von Stents in MPI. Duschka et al. untersuchten Fiihrungsdréhte und Kathe-
ter hinsichtlich ihrer Erwarmungscharakteristik in MPI und konnten einen Zusammenhang
zwischen dem verwendeten Material und dem gemessenen Temperaturanstieg beschreiben
(Duschka et al. 2014). In der vorliegenden Arbeit zeigte sich dieser Zusammenhang nicht.
Auch die Lange der Stents hatte keinen messbaren Einfluss auf das Erwérmungsverhalten.
Dies lasst sich mit der Homogenitat der Exzitationsfelder erklaren. Durch die gleichmaRige
Feldarchitektur erfahrt der Stent einen homogenen Energieeintrag. An den Enden des Stents
ist der Warmeverlust an die Umwelt jedoch am gréten und somit liegt der Punkt der gro3ten
Erwarmung in der Stentmitte (siehe Abb. 4). Folglich hat die das FOV Uberschreitende Stent-
lange keinen Einfluss auf die Erwarmungsgeometrie der Stents. Der einzige Klar belegbare
Einflussfaktor in dieser Studie war der Durchmesser der Stents. Mit steigendem Durchmes-
ser zeigten die Stents einen Anstieg der messbaren Erwarmung wahrend des MPI-Scans. Der
Zusammenhang lieR sich in der Berechnung des Korrelationskoeffizienten nach Pearson mit
einem Wert r = 0,96 abbilden. Diese Erkenntnis bestétigt die Untersuchungen von Floren et
al., die einen exponentiellen Zusammenhang zwischen Energieaufnahme und Stentdurch-
messer in magnetischen Feldern demonstrieren konnten (Floren et al. 2004). In der vorlie-
genden Arbeit gab es jedoch eine Ausnahme der Abhangigkeit des Erwarmungsverhaltens
vom Stentdurchmesser: Die Tigris Stents von Gore aus Nitinol zeigten trotz steigenden
Durchmessers nahezu keine Erwdrmung. Die Supera Stents von IDEV, die ebenfalls aus

Nitinol gefertigt sind, erwarmten sich mit steigendem Durchmesser hingegen deutlich.
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Dieser Zusammenhang konnte in dem ,,Dual-Component* Stentdesign der Tigris Stents be-
griindet sein. Zwischen den leitfahigen Ringstrukturen aus Nitinol sind nicht leitende Poly-
tetrafluoroethylen-Interponate eingebracht. Die Kombination aus leitfahigem und nicht leit-
fahigem Material scheint eine Erwédrmung dieses Stenttyps im magnetischen Wechselfeld
des MPI-Scanners zu verhindern und liefert somit einen vielversprechenden Ansatz flr ein

MPI-kompatibles Stentdesign.

Der Erwarmung von Stents im MPI-Scanner und der Abhangigkeit vom Durchmesser liegen
zwei Prinzipien zu Grunde: Die in dieser Studie getesteten vaskuldren Stents bestehen aus
ferromagnetischen Metallen. Die magnetischen Domanen dieser Metalle andern ihre Orien-
tierung im magnetischen Wechselfeld des MPI-Scanners. Bei den Ummagnetisierungen
kommt es zu einer Uberfilhrung der Energie des magnetischen Feldes in Warmeenergie.
Zweitens sind Wirbelstrome fir das Erwérmungsverhalten von leitfahigen Materialien in
magnetischen Feldern verantwortlich. Ein Stent kann aufgrund seiner Beschaffenheit und
Architektur als elektrischer Leiter verstanden werden. Nach dem Faraday schen Induktions-
gesetz ist der induzierte Strom in einer elektrischen Leiterschleife direkt proportional zur
Querschnittsflache. Diese wiederum verhalt sich proportional zum Quadrat des Durchmes-
sers. Die beschriebene Korrelation erklart somit den parabolischen Zusammenhang zwi-
schen der Erwarmung und dem Stentdurchmesser (siehe Abb. 13). Der Skin-Effekt, der die

Eindringtiefe von Wirbelstrémen in gute elektrische Leiter beschreibt, lasst sich mit

6= /Miw wobei o die elektrische Leitfahigkeit, u die magnetische Permeabilitat und w

die Frequenz ist, berechnen (Jackson 1999):. Sei g = 106%,;1 = 10~* fur einen guten

elektrischen Leiter wie Edelstahl angenommen, betrégt die Eindringtiefe fir w = 2m -
25 kHz ungefahr § = 0,36 mm. Flr Materialien mit einer hoheren elektrischen Permeabili-
tat ware dieser Wert etwas geringer. Die berechnete Eindringtiefe liegt Gber dem durch-
schnittlichen Durchmesser herkdmmlicher Stentstreben (0,06 mm bis 0,3 mm) (Maintz et al.
2005). Es ist also davon auszugehen, dass die Wirbelstrome die in dieser Arbeit untersuchten
Stents vollstandig penetrieren. Somit ist anzunehmen, dass Wirbelstrome ursachlich fur die
gemessenen Stenterwarmungen sein konnen. Der Effekt des Ferromagnetismus (Ummagne-
tisierung der magnetischen Doménen), der ebenfalls zu einer Erwarmung fiihren kann,
scheint aufgrund der nicht beobachteten Materialabhéngigkeit eine untergeordnete Rolle zu

spielen.
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Neben der Starke der Stentstreben scheint die Stentarchitektur einen Einfluss auf die Erwar-
mung zu haben. Der Zusammenhang zwischen dem Durchmesser und dem gemessenen
Temperaturanstieg wird ndmlich durch das Erwarmungsverhalten der Tigris Stents von Gore
relativiert. Diese Stents mit einem ,,Dual-Component* Stentdesign, das Teflon und Nitinol
kombiniert, weisen bei steigendem Durchmesser nahezu kein messhares Erwarmungsver-
halten auf. Moglicherweise reduziert das nicht leitende Stentdesign die Wirbelstréme und
folglich die Erwérmung des Stentmaterials. Bei fehlenden Informationen zur Materialzu-
sammensetzung und Geometrie der Stents, lasst sich dieser Effekt in der vorliegenden Arbeit
jedoch nicht volistandig ergriinden. Es scheint einen signifikanten Einfluss weiterer, unbe-
kannter Parameter auf das Erwarmungsverhalten von Stents in magnetischen Feldern zu ge-
ben. Eine systematische Aufarbeitung zum Einfluss der Stentgeometrie auf das Erwar-
mungsverhalten in magnetischen Feldern existiert bislang weder fiir MRT noch fir MPI und
sollte folglich Gegenstand zukunftiger Forschung sein.

In den Experimenten dieser Arbeit fand keine Variation der MPI-Parameter statt. Ein mog-
licher Anstieg der Exzitationsfeldamplitude und -frequenz wirde eine Steigerung der Um-
magnetisierungsanzahl pro Zeiteinheit bedeuten. Dadurch kdme es zu einer gesteigerten Er-
warmung des Stents. Das statische Selektionsfeld verursacht keine Effekte, die zu einer Er-
wéarmung von Stents im MPI-Scanner flihren kdnnten. Es kommt jedoch durch eine Sétti-
gung von magnetischem Material durch das Selektionsfeld zu einer Reduktion von Ummag-
netisierungen pro Zeiteinheit in ausreichender Entfernung des FFP. Folglich reduziert das
statische Selektionsfeld die Erwarmung von magnetischem Material im MPI-Scanner in der

Peripherie.

In einer klinischen Bildgebungssituation wiirde der Stent im Bereich des FOV platziert wer-
den. Um das Erwarmungsverhalten in dieser Situation zu simulieren, wurden die Stents in
den Experimenten dieser Studie im Zentrum des MPI-Scanners platziert. Da keine Fokus-
felder angewendet wurden, entspricht dieser Ort dem FOV des Scanners. Es fand zudem
keine Variation der Positionierung innerhalb des Scanners statt. Da die Exzitationsfelder des
MPI-Scanners jedoch homogen verteilt sind, ist davon auszugehen, dass eine Variation der
Orientierung des Stents im Raum keinen Einfluss auf das Erwarmungsverhalten hétte. Die
Anwendung von zeitveranderlichen Fokusfeldern oder das mechanische Verschieben des
Stents wahrend des Scanvorgangs wirde im Vergleich zu der Anregungsfrequenz von 25

kHz nur geringe Veranderungen des Magnetfeldes bewirken. Aus diesem Grund wurden die
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ortliche Variation und Anwendung von Fokusfedern in der vorliegenden Arbeit nicht unter-

sucht.

In MRT-Studien zum Erwérmungsverhalten von Stents konnten nur sehr geringe Erwéarmun-
gen dokumentiert werden. Die Stents erwadrmten sich gar nicht oder hochstens um 1,2 K
(Hilfiker et al. 1999, Shellock und Shellock 1999, Engellau et al. 2000, Hug et al. 2000,
Nehra et al. 2004). Daraus ergeben sich keine Einschrankungen von MRT-Untersuchungen
hinsichtlich der Erwarmung von Stents. Vor allem das im Vergleich zu dem MRT-Radiofre-
quenz-Exzitationsfeld mit seinem Frequenzspektrum im MHz-Bereich starkere Exzitations-
feld im MPI-Scanner scheint flr die gesteigerte Erwarmung verantwortlich zu sein. Hinzu
kommt eine Sattigung von ferromagnetischem Material im MRT durch das hohe B Feld.
Dadurch werden Ummagnetisierungsverluste im MRT groRtenteils unterdriickt. Neben den
technischen Verschiedenheiten sind auch methodische Unterschiede im Studiendesign fur
die geringere Erwérmung von Stents im MRT im Vergleich mit MPI verantwortlich. In den
Untersuchungen zum Erwérmungsverhalten von Stents im MRT wurden die Gefal3prothesen
mit Flussigkeiten wie Kochsalz-Losung, Joghurt oder Agar-Gel gefillt (Hilfiker et al. 1999,
Shellock und Shellock 1999, Engellau et al. 2000, Hug et al. 2000). Die schnellere Warme-
konvektion und die grélRere Warmekapazitat von Wasser im Vergleich zu Luft erklaren mog-
licherweise einen geringeren Anstieg der Erwarmung. Der Zusammenhang zwischen der
Stentgeometrie und dem Erwéarmungsverhalten wurde wie oben erwahnt auch in MRT-Stu-
dien bislang nicht untersucht. Da die in den MRT-Studien verwendeten Stents nicht mehr
kommerziell erhdltlich sind, ist ein direkter Vergleich zu den in dieser Arbeit untersuchten

Stents und deren Erwarmungsverhalten im MPI-Scanner nicht méglich.

4.1 Limitationen

Eine Hauptlimitation dieser Studie stellt die Anzahl der untersuchten Stents dar. Vor allem
Stents aus Platin-Chrom und Cobalt-Chrom sollten in weiteren Untersuchungen mit einer
groReren Bandbreite an Stentdurchmessern und -langen evaluiert werden. Eine groRere An-
zahl untersuchter Stents kénnte einerseits die gewonnen Erkenntnisse bestatigen und wei-
tere, moglicherweise bisher unentdeckte Einflussfaktoren offenlegen. Insbesondere die Aus-
wirkungen der Stentgeometrie und der Materialeigenschaften auf die Erwédrmung im Mag-
netfeld des MPI-Scanners sollten systematisch analysiert werden. Dafur ist es notwendig,

Stents mit unterschiedlichen Designs zu evaluieren.
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Weiterhin ist anzumerken, dass in der vorliegenden Arbeit nur vollstandig expandierte Stents
untersucht wurden. In Hinblick auf potenzielle MPI gesteuerte kardiovaskulére Interventio-
nen ist es interessant, das Erwarmungsverhalten der Stents in unterschiedlichen Expansions-
stadien in weiteren Studien zu ergriinden. Aufgrund der Variation der Stentgeometrie, ins-
besondere der Maschendichte, wéhrend des Expansionsvorgangs, ist prinzipiell von einer
unterschiedlichen Erwérmungscharakteristik auszugehen. Maoglicherweise ist dieser Effekt

aufgrund der kurzen Expansionsdauer nicht oder nur gering messbar.

Das primére Ziel dieser Studie war, die prinzipielle Sicherheit von Stentdarstellungen und
moglichen interventionellen Szenarien mit MPI anhand von in der klinischen Routine ver-
wendeten Stents zu evaluieren. Das Studiendesign entsprach einem ,,worst-case-Szenario®.
Die Stents wurden in vitro in der Umgebung von Luft, einem effektiven Isolator, untersucht.
Die Scandauer lag dabei deutlich iber dem Durchschnitt einer klinischen Untersuchung,

bzw. einer Bildgebungssequenz im Rahmen einer Intervention.

Eine Studie von Winter et al. simuliert den Effekt von residualem Blutfluss vs. nicht vor-
handenem Blutfluss in einem Blutgefa mit einem Stent im MRT. Der kiihlende Effekt des
Blutflusses fiihrt laut den Autoren zu einer Reduktion der maximalen Temperatur um 57 %
(Winter et al. 2015). Dieser Einfluss sollte in die Interpretation der vorliegenden Daten mit-
einbezogen werden. Fir die beiden Stents, die in der vorliegenden Arbeit ein Erwérmungs-
verhalten zeigten, welches biologisch relevant ware, wiirde sich der Temperaturanstieg auf
5,3 K (Express LD Vascular 10 mm / 37 mm) und 2,4 K (Express LD Vascular 7 mm / 57
mm) reduzieren. Dieser Annahme folgend wirde lediglich einer der untersuchten Stents ein
(grenzwertig) biologisch relevantes Erwéarmungsverhalten zeigen. Zur genaueren Quantifi-
zierung und Analyse ist die Durchflihrung der Erwarmungsmessungen unter Flussbedingun-

gen in weiteren Studien notwendig.

Die magnetischen Felder des verwendeten MPI-Scanners sind schlussendlich nur bedingt
auf zuklnftige, potentiell gréRere Systeme bertragbar. Im Falle differenter Messparameter

bedarf es einer Reevaluation der vorliegenden Ergebnisse.

4.2 Ausblick

In dieser Arbeit wird die MPI-Kompatibilitat einer Vielzahl von klinisch verwendeter Stents

hinsichtlich der Erwarmung im Magnetfeld eines praklinischen MPI-Scanners belegt.
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Das ,,Dual-Component® Stentdesign der Tigris Stents von Gore ist ein vielversprechender
Ansatz um die geringen gemessenen Erwéarmungen vor allem von Stents mit grof3eren
Durchmessern weiter zu reduzieren. Die Variation der Stentarchitektur und neue Material-
kombinationen kénnten die Optimierung von Stents beztiglich ihrer MPI-Kompatibilitat be-
glinstigen.

Der nachste Schritt konnte die Visualisierung der Stents bzw. des Stentlumens sein. Es bleibt
zu klaren, ob Stents Artefakte in der Darstellung mittels MPI verursachen. Eine artefaktfreie
Darstellung des Stentlumens wére ein groRer Vorteil von MPI im Vergleich zur MRT und
CT (Klemm et al. 2000, Maintz et al. 2001, 2003, 2005, Burg et al. 2011). Dem Ansatz,
Katheter mit SP1Os zu lackieren folgend, kdnnte man Stents markieren und mit Multi-Color-
MPI die Visualisierung in einer mdglichen MPI-Intervention erproben (Rahmer et al. 2015,
Haegele et al. 2016a, 2016b). Neben den Stents ist vor allem die Entwicklung von MPI-
kompatiblen Kathetern und Fuhrungsdréhten zur Durchfiihrung von préklinischen und Kkli-
nischen MPI-Interventionen unabdingbar.

Mit Hilfe der gewonnen Erkenntnisse zum Erwérmungsverhalten von Stents in MPI kénnte
jedoch auch der therapeutische Ansatz der Thermoablation von (berschiissigen Endothel-
proliferationen weiter verfolgt werden (Floren et al. 2004, Li et al. 2013). Durch kontrollierte
Erwarmung mittels der MPI-Magnetfelder konnte so mdglicherweise das Wachstum der
Neointima gebremst und die Ausbildung von In-Stent-Restenosen verhindert werden.

Far die klinische Anwendung von MPI fehlen zurzeit breit verfugbare SP1Os mit einer Kli-
nischen Zulassung. Resovist ist aktuell nicht in Deutschland erhaltlich und fiir die Bildge-
bung mittels MPI nicht lizensiert. Auf3erdem stellt die Skalierung und die damit verbundene
Weiterentwicklung der Hardware eine groRe Herausforderung dar. Auf dem Weg zum Kkli-
nischen MPI-Scanner in Menschengrélie sind es vor allem die Amplituden und Frequenzen
der Magnetfelder, die aufgrund ihrer Erwarmungs- und Nervenstimulationseffekte auf
menschliches Gewebe die Limitationen im Scannerdesign darstellen (Saritas et al. 2013).
Die zeitliche Auflésung im Millisekunden-Bereich und erste Ansétze Echtzeit-Bildgebung
durchzufiihren, machen MPI im Vergleich zu den etablierten Methoden perspektivisch ,.kon-
kurrenzfahig™ (Salamon et al. 2016). Die ortliche Auflésung im Millimeter-Bereich und das
bisher stark limitierte FOV stellen jedoch weiterhin eine grofRe Herausforderung dar. Mit
den aktuell verfugbaren kommerziell erhéltlichen Scannern ist die langfristige Etablierung
von MPI als eine préklinische Bildgebungsmethode in der Grundlagenforschung denkbar.

Weiterhin kdnnten in der humanen Anwendung zundchst kleinere Scanner in der Bildgebung
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der Extremitaten oder des Kopfes eine klinische Anwendung finden und zur Beantwortung

bisher ungeloster Fragestellungen beitragen (Mason 2017).
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5. Zusammenfassung
Fragestellung:

Magnetic Particle Imaging (MPI) ist eine neue dreidimensionale Bildgebungsmethode die
Superparamagnetische Eisenoxid Nanopartikel (SP10s) mittels statischer und oszillierender
Magnetfelder detektiert und deren rdumliche Verteilung visualisiert. Als Tracer-basiertes
Verfahren ist MPI in der kardiovaskuléren Bildgebung besonders vielversprechend. Ziel die-
ser Arbeit war es, das Erwérmungsverhalten von endovaskuldren Stents als Sicherheitsas-

pekt hinsichtlich einer Bildgebung mittels MP1 zu evaluieren.

Material und Methoden:

Es wurden 21 kommerziell erhaltliche endovaskuldre Stents in verschiedenen GroRen
(L&nge: 11 bis 99 mm, Durchmesser: 3, 3.5, 4, 5, 6, 7, 8, 10 mm) und Materialien (Edelstahl,
Nitinol, Platin-Chrom, Cobalt-Chrom) evaluiert. Die Stents wurden in passende Silikon-
schlauche implantiert und in der Bohrungsmitte eines praklinischen MPI-Scanners platziert.
Die Temperaturanderungen wahrend eines MPI-Scans (Gesamtdauer: 430,85 s) wurden mit

fiberoptischen Thermometern gemessen.

Ergebnisse:

Ein Temperaturanstieg um 0,1 K (= absolute Genauigkeit des Temperaturmesssystems)
wurde als Erwarmung definiert. Neun Stents zeigten keine Erwarmung. 12 Stents erwéarmten
sich um mindestens 0,1 K. Funf Stents zeigten einen Temperaturanstieg von mehr als 3 K.
Die grofite gemessene Erwarmung betrug 12,4 K. Als einziger pradiktiver Faktor des Erwar-
mungsverhaltens konnte der Durchmesser der Stents identifiziert werden. Der Pearson’s
Korrelationskoeffizient (Stentdurchmesser vs. gemessene Temperaturanderung) betrug
0,96.

Schlussfolgerung:

Die Bildgebung von Stents mittels MPI ist hinsichtlich des Erwérmungsverhaltens prinzipi-
ell sicher durchfuhrbar. Es bleibt zu klaren, ob die Temperaturdnderungen unter Flussbedin-

gungen messhar sind und somit in vivo relevant sind.
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