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Differenzbildern kennzeichnet den Pixelschnitt fiir die Intensititsprofile........... 56

Abbildung 22: Darstellung der rekonstruierten Phantombilder fiir die Wave-CAIPI-
Sequenz. Die Bilder wurden mit den nominellen Trajektorien (a), den
Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorien (b) und den Phantom-GSTF-
korrigierten Trajektorien (unkompensiert (¢) und kompensiert (d)) rekonstruiert.
Bildartefakte sind durch rote Rechtecke gekennzeichnet (a). Die relevanten
Differenzbilder sind in (e-g) mit den zugehorigen Intensitétsprofilen (h-j)
visualisiert. Das Differenzbild der Bildrekonstruktionen mit der nominellen und
der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie ist in (e) dargestellt. Die
Differenzbilder der Bildrekonstruktionen mit der Feldkamera-GSTF-korrigierten
Trajektorie und der Phantom-GSTF-korrigierten Trajektorie sind in (f)
(unkompensiert) und (g) (kompensiert) gezeigt. Die rot-gepunktete Linie in den
Differenzbildern kennzeichnet den Pixelschnitt fiir die Intensititsprofile........... 57

Abbildung 23: Darstellung der rekonstruierten Phantombilder fiir die Spiral-Sequenz. Die
Bilder wurden mit den nominellen Trajektorien (a), den Feldkamera-GSTF-
korrigierten Trajektorien (b) und den Phantom-GSTF-korrigierten Trajektorien
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(unkompensiert ¢ und kompensiert d) rekonstruiert. Bildartefakte sind durch rote
Pfeile gekennzeichnet (a). Die relevanten Differenzbilder sind in (e-g) mit den
zugehorigen Intensititsprofilen (h-j) visualisiert. Das Differenzbild der
Bildrekonstruktionen mit der nominellen und der Feldkamera-GSTF-korrigierten
Trajektorie ist in (e) dargestellt. Die Differenzbilder der Bildrekonstruktionen mit
der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie und der Phantom-GSTF-
korrigierten Trajektorie sind in (f) (unkompensiert) und (g) (kompensiert) gezeigt.
Die rot-gepunktete Linie in den Differenzbildern kennzeichnet den Pixelschnitt
fiir die Intensititsprofile. Die Intensititen der Differenzbilder (f,g) und der
entsprechenden Intensitétsprofile (i,j) wurden mit Faktor 50 multipliziert, um
Intensititsunterschiede bei gleicher Fensterung der Differenzbilder sichtbar zu
INACKEIL. L.ttt 59

Abbildung 24: Heiz- und Feldmessungssequenz. Zur Feldmessung wurden zwdlf Drei-
ecksgradienten mit Pulsbreiten zwischen 100 und 320 ps verwendet. Zur
Erwédrmung der Gradienten wurden Heizgradienten mit verdnderbarer Amplitude
und Dauer ausgegeben. Abbildung nach Stich et al. (85). ...cccoevvrviiriinieiinienne. 64

Abbildung 25: Temperaturprofile aus der klinischen Routine fiir zwei unterschiedliche
Bildgebungssysteme. Das Aera-System ist am National Institute of Health
(Bethesda, MD, USA) im Einsatz und das Skyra-System am Universititsklinikum
Wiirzburg (Wiirzburg, Deutschland). .........c.cooceeiiiiiiiiieniiiieeeeeee 65

Abbildung 26: Langzeitstabilitit der GSTFs. Qualitative Untersuchung der Lang-
zeitstabilitit der GSTF fiir den Prismaft- (a) und den Skyra-Scanner (b). Die
Messungen der Ubertragungsfunktion wurden iiber mehr als zwei Jahre
durchgefiihrt. Die Unterschiede in den Magnituden- und Phasenantworten beider
Scanner waren gering (2,D).......cccueevuiiiiiiiiiiieeiieeie e 67

Abbildung 27: Statistische Auswertung der Langzeitstabilitdt der GSTFs. Quantitative
Untersuchung der Langzeitstabilitit der GSTF fiir den Prisma- (a) und den Skyra-
Scanner (b). Die maximale Abweichung beider Tomographen war fiir Frequenzen
bis 10 kHz innerhalb des Untersuchungszeitraums von ~2.5 Jahren < 1% (RMSE).
............................................................................................................................. 68

Abbildung 28: Temperaturprofile fiir das sequentielle Heizen auf der z-Gradientenachse,
mit unterschiedlichen Heizgradienten. Dabei wurde bei konstanter Gradienten-
amplitude (Ap=23mT/m) der Duty-Cycle sequentiell verdndert: 12% (22°C), 24%
(27°C), 36% (32°C), 48% (37°C). (b) zeigt den Temperaturverlauf fiir das
sequentielle Heizen auf der z-, x-, und y-Achse mit gleichem Heizgradienten
(An=23mT/m, Duty-Cycle=48%). Die Kabelsensoren (GC1-GC3) sind mit einer
gestrichelten Linie dargestellt; die Gradientensensoren (GC4: y-Gradient, GC10:
z-Gradient, GC12: x-Gradient) mit den groBten Temperaturantworten sind mit
einer gepunkteten Linie dargestellt. Am Ende der Kiihlperioden bzw. vor der
ersten Heizperiode wird die Raumtemperatur mit ~19°C erreicht. Abbildung nach

StICh €t al. (85). wreiieiiieeee e 69
Abbildung 29: Schematische Darstellung zur Anfertigung von Frequenzschnittprofilen
fiir vier verschiedene Temperaturen bei 2 KHZ. .......cccoocieviiiiiiiniiniiiecieee 70

Abbildung 30: Analyse des Temperatureinflusses. (a) Die Magnitude des z-Selbstterms
steigt linear mit der Temperatur an, wohingegen sich die Phasenantwort (b) bis
auf sehr kleine Abweichungen (< 0.02) in den Resonanzen nicht éndert. (c) Die
lineare Temperaturabhéngigkeit wird exemplarisch fiir drei Frequenzschnitte bei
1, 2 und 3 kHz (gestrichelte Linien in a) dargestellt und zeigt groBe Kor-
relationskoeffizienten (r > 0.84). In (a), (b) werden die Daten fiir fiinf
verschiedene Duty-Cycles (0%, 12%, 24%, 36%, 48%) gezeigt, wohingegen die
in (c) angegebenen Temperaturen immer iliber 8-Minuten-Intervalle gemittelt
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wurde. GSTF,,, beschreibt den z-Selbstterm (GSTF.,) bei Erhitzen der z-
Gradientenachse. Abbildung nach Stich et al. (85). ....cccoovvvviieiieiiiiiiieee, 71

Abbildung 31: (a) Temperaturprofil fiir das Autheizen des Gradientensystems durch eine
Stack-of-Spiral-Sequenz. Dabei stellte sich nach ca. 17 min ein stabiler
Temperaturwert auf den Gradientenachsen ein. Die gestrichelten Linien
markieren die Zeitpunkte und die entsprechenden Temperaturwerte fiir die
Rohdaten- und GSTF-Akquisition. (b) Rekonstruierte Phantombilder fiir den
warmen Zustand. Die Trajektorien wurden mit der GSTF im kalten Zustand
(links) und im warmen Zustand (Mitte) rekonstruiert. Das Differenzbild beider
Zustinde ist rechts abgebildet. Die Intensititen des Differenzbildes wurden mit
Faktor 1000 multipliziert, um die Intensitatsunterschiede sichtbar zu machen. Die
Intensititsdnderungen grenzten sich nur geringfiligig vom Signalrauschen ab. ..73

Abbildung 32: (a) Temperaturprofil fiir das Heizen der x- und y-Gradientenachse mit
maximal moglichen Auslastungsgrad des Heizgradienten. Dabei wurden von den
Sensoren an den Spulen ~63°C fiir den x-Gradienten und ~71°C fiir den y-
Gradienten registriert. (b) Darstellung der Ubertragungsfunktionen der x- und y-
Selbstterme fiir den kalten und warmen Temperaturzustand (s. blau- und rot-
gestrichelte vertikale Linie im Temperaturprofil). Es zeigen sich Unterscheide
zwischen den kalten und warmen Magnitudenkurven. Die maximale Abweichung
ist 1.5%. Die temperaturinduzierten Abweichungen in den Phasengéingen sind
VEINAChIASSIZDAT. .....eiiiiiiiieie e e 74

Abbildung 33: Wave-CAIPI- (a) und Spiral- (b) Gradienten (x-Gradient; links und y-
Gradient; rechts) im Vergleich fiir die nominellen Gradienten, sowie fiir die
gemessenen kalten und warmen Gradienten. Sowohl die Spiralgradienten als auch
die Wave-CAIPI Gradienten zeigen deutliche Unterschiede zwischen dem
nominellen und dem gemessenen Gradienten (< 0.4 mT/m). Die Unterschiede der
kalten und warmen Gradienten sind fiir die Wave-CAIPI Gradienten
vergleichsweise klein (< 0.05 mT/m). Fiir die Spiralgradienten fallen diese mit
< 0.025MT/M NOCh ZEIINZET AUS.....ccuvieiieiiieiieeie ettt 75

Abbildung 34: Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (Wave-
CAIPI). (a) Rekonstruiertes Bild fiir den warmen Zustand. Die Trajektorien
wurden nicht korrigiert. Artefaktbereiche sind mit roten Rechtecken gekenn-
zeichnet. (b) Rekonstruiertes Bild fiir den kalten Zustand. Die Trajektorien
wurden auch mit der GSTF im kalten Zustand rekonstruiert. (¢) Rekonstruiertes
Bild fiir den warmen Zustand. Die Trajektorien wurden mit der GSTF des kalten
Zustands rekonstruiert. (d) Rekonstruiertes Bild fiir den warmen Zustand. Die
Trajektorien wurden mit der GSTF fiir den warmen Zustand rekonstruiert. (e)
Differenzbild fiir den warmen Zustand, mit und ohne Trajektorienkorrektur
(GSTF warm). (f) Differenzbild fiir den warmen Zustand, mit eingeschalteter
Trajektorienkorrektur fiir die kalte und warme GSTF. Die Intensitétsprofile in
(g,h) werden durch eine blaue (im Objekt) und rote (am Objektrand) gestrichelte
Linie in (e) gekennzeichnet. Die Artefakte in (a) werden durch die GSTF-basierte
Trajektorienkorrektur (b-d) stark reduziert. Dies zeigt auch das Differenzbild (e).
Die Bildunterschiede zwischen dem unkorrigierten und korrigierten Bild (e) sind
dabei groBer als die Bildunterschiede zwischen kalter und warmer GSTF (f). Das
Intensitétsprofil veranschaulicht dies ebenfalls: Die Intensititsunterschiede in (e)
sind ~15% (g), wohingegen sich die Intensitaten in (f) nur um < 2% unterscheiden.
Diese Unterschiede befinden sich bereits im Rauschbereich von (g). Die
Differenzbilder (e, f) sind auf die maximale Intensitét von (a) normiert. ........... 76

Abbildung 35: Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (Spirale). (a)
Rekonstruiertes Bild fiir den erwdrmten Zustand. Die Trajektorien wurden nicht
korrigiert. Artefakte sind mit roten Pfeilen gekennzeichnet. (b) Rekonstruiertes
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Bild fiir den kalten Zustand. Die Trajektorien wurden auch mit der GSTF im
kalten Zustand rekonstruiert. (c) Rekonstruiertes Bild fiir den erwdrmten Zustand.
Die Trajektorien wurden mit der GSTF im kalten Zustand rekonstruiert. (d)
Rekonstruiertes Bild fiir den erwdrmten Zustand. Die Trajektorien wurden mit der
GSTF fiir den warmen Zustand rekonstruiert. (e) Differenzbild fiir den warmen
Zustand, mit und ohne Trajektorienkorrektur (GSTF warm). (f) Differenzbild fiir
den warmen Zustand, mit eingeschalteter Trajektorienkorrektur fiir die kalte und
warme GSTF. Das Intensititsprofil (g,h) wird durch die rote, gestrichelte Linie in
(e) gekennzeichnet. Die Artefakte an den Objektrindern in (a) wurden durch die
GSTF-basierte Trajektorienkorrektur (b-d) stark reduziert. Dies zeigt auch das
Differenzbild (e). Die Bildunterschiede zwischen dem unkorrigierten und
korrigierten Bild (e) sind dabei grofler als die Bildunterschiede zwischen kalter
und warmer GSTF (f). Das Intensititsprofil veranschaulicht dies ebenfalls: Die
Intensitdtsunterschiede in (e) sind ~27% (g), wohingegen sich die Intensititen in
(f) nur um < 0.25% unterscheiden. Diese Unterschiede befinden sich bereits im
Rauschbereich von (g). Die Differenzbilder (e,f) sind auf die maximale Intensitét
von (a) normiert. Die Intensitit des Differenzbildes (f) und das entsprechende
Intensitdtsprofil  (h) wurden mit Faktor 10  multipliziert, um
Intensititsunterschiede bei gleicher Fensterung der Differenzbilder sichtbar zu
TNACKETL 1.ttt sttt 77

Figure 36: Sequence diagram of a gradient echo sequence with phase-encoding gradient
modulation. The applied gradient causes an oscillating shift in k-space for the
phase-encoding direction during a single read-out. (a) depicts the initially intended
gradient waveform, i.e. the nominal gradient output. (b) shows the resulting
waveform using GSTF-based post-correction of the waveform in (a) as a part of
image reconstruction, i.e. the GSTF trajectory prediction. This waveform was not
actively applied in any measurement; it was used for a corrected reconstruction of
the data acquired using the waveform of (a). (c) shows the gradient waveform after
applying the GSTF-based pre-emphasis. L.e., the oscillating gradient of our
sequence was altered, aiming to produce the output waveform in (a). Figure taken
from Stich et al. (16), with permission from Wiley. ........cccccoeevieviiniiiniiniinnnne 87

Figure 37: Sequence diagram of a gradient echo sequence with spiral read-out trajectory
(spiral gradient in frequency- and phase-encoding direction). The applied gradient
causes a shift in k-space for x- and y-gradient direction during a single read-out.
(a) depicts the initially intended gradient waveform, i.e. the nominal gradient
output. (b) shows the resulting waveform using GSTF-based post-correction of
the waveform in (a) as a part of image reconstruction, i.e. the GSTF trajectory
prediction. This waveform was not actively applied in any measurement; it was
used for a corrected reconstruction of the data acquired using the waveform of (a).
(c) shows the gradient waveform after applying the GSTF-based pre-emphasis.
L.e., the gradient of our test-sequence was altered, aiming to produce the output
waveform in (a). Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.
............................................................................................................................. 87

Figure 38: Magnitude (a, c) and phase (b) of the GSTF measured along all three gradient
axes (X, y, z). The black dashed line in (a) and (b) marks the frequency of the
sinusoidal gradient used in the gradient echo sequence with phase-encoding
gradient modulation. (c) shows a narrower frequency range (0-6 kHz) including
the resonance frequencies between ~ 0.5-2.5 kHz (marked in purple with 1) and
at ~ 4 kHz (marked in green with 2). The frequency components of the spiral
gradients are displayed in (d). Additionally, the GSTFxx and the inverted GSTFxx
are shown in (d). Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.
............................................................................................................................. 89
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Figure 39: Comparison of the nominal trajectories, the trajectories used in post-correction

and the calculated pre-emphasized trajectories for normalized k-space. (a)
provides an overview of the complete k-space dimensions depicting every fourth
read-out and not the entire k-space. As the trajectory deviations are too small and
thus can not be shown in (a), (b) highlights the trajectory deviations exemplarily
by providing a detail view of a part of one read-out. Figure taken from Stich et al.
(16), with permission from Wiley. ........ccccuerviiiiiiiiiieiiieiieeceee e 90

Figure 40: Comparison of the calculated pre-emphasized gpret, the nominal gnomt and

the measured gradient waveform using pre-emphasis gmeast for the sequence
with phase-encoding gradient modulation. Figure taken from Stich et al. (16), with
Permission from WIlEY. .....ccoiiiiiiiiiiiiieie e 90

Figure 41: Phantom (i, i1) and in-vivo (iii, iv) results for the sequence with phase-encoding

Figure

gradient modulation without trajectory corrections (a), with GSTF-based
trajectory post-correction as a part of image reconstruction (b) and with trajectory
correction using a GSTF-based waveform pre-emphasis (c). Reconstructed
phantom (i) and in vivo head (iii) images as well as the intensity profiles (ii, iv) in
frequency-encoding direction (dashed line) are shown. Figure taken from Stich et
al. (16), with permission from Wiley. .......ccccccueriiiriiiiiiiiiiiieiece e 91

42: Comparison of the nominal trajectory, the trajectory used in post-correction
and the calculated pre-emphasized trajectory for a normalized k-space. (b)
provides a zoomed view of the detail marked by a red rectangle in (a) to highlight
the deviations of the trajectories. The normalized kx-and ky-waveforms as a
function of time are shown in (c, d) and (e, ). (d, ) provide zoomed views of only
one kx- or ky-waveform in (c, e) to highlight the deviations of the waveforms.
Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley. ...................... 92

Figure 43: Comparison of the calculated pre-emphasized gpret, the nominal gnomt and

the measured gradient waveform using pre-emphasis gmeast for the sequence
with spiral read-out trajectory. Figure taken from Stich et al. (16), with permission
FTOM WHLEY. oottt ettt e be e s eeee s 93

Figure 44: Phantom (i, ii) and in-vivo (iii, iv) results for the sequence with spiral read-out

trajectory without trajectory corrections (a), with GSTF-based trajectory post-
correction as a part of image reconstruction (b) and with trajectory correction
using a GSTF-based waveform pre-emphasis (c). Reconstructed phantom (i) and
in vivo head (iii) images as well as the intensity profiles (ii, iv) in frequency-
encoding direction (dashed line) are shown. Figure taken from Stich et al. (16),
with permission from WIley.........ccoevieiiiiiiiiniiiiiee e 94

Abbildung 45: Schematische Ubersicht der Messumgebung. Die Messumgebung besteht

aus einem Thoraxphantom, das um die Einschubeinheit erginzt wird. Die
Einschubeinheit befindet sich oben links am Thorax und ermdéglicht die
Integration von Implantaten oder anderen elektronischen Komponenten. Die
Implantate befinden sich in der Einschubbox, an der typischen Position fiir
Schrittmacher- oder Defibrillatoren. Elektroden und Kabel konnen iiber den
Einschubschlauch zum Herz hingefiihrt werden. Alle Gerdte konnen {iber den
Integration-Port mit externem Analysesystem verbunden werden. Abbildung
entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter. ............... 107

Abbildung 46: Bestrahlungsplan fiir die Teletherapie. Dosisplanung fiir die Bestrahlung

des Lungenhilus (PTV) in der Teletherapie mit X6-Photonen. In der Planung wird
das AIMD bestmdglich geschont und als OAR definiert. (a) zeigt eine
oberflichennahe transversale Schicht (oben), in der das AIMD und die
Einschubbox zu sehen sind. Die Abbildungen unten links und unten rechts zeigen
sagittale und koronale Schnitte. (b) zeigt eine tiefere transversale Schicht. In (a)
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und (b) sind die Isodosenlinien zwischen 1040 cGy und 5720 cGy dargestellt. (c)
zeigt das entsprechende Dosis-Volumen-Histogramm fiir die
Bestrahlungsplanung. Die Schonung des AIMD ist deutlich zu erkennen. ...... 110

Abbildung 47: Bestrahlungsplan fiir die Brachytherapie. Dosisplanung fiir eine
Bronchialbestrahlung in der Brachytherapie mit einer Ir-192 Quelle. (a) zeigt die
Offnungen zum Einfiihren der drei Kathetermodule fiir die radioaktive Quelle. Die
Abbildungen (b-d) zeigen ein transversales, sagitales und ein koronales
Planungsprofil mit den zugehdrigen Isodosenlinien. Die 100%-Isodosis ist im 30
mm-Abstand um den mittleren Katheterzugang vorgesehen. ............c.ccccoene.. 112

Abbildung 48: Ergebnisse der Monte-Carlo-Simulationen. Vergleich von Bremsstrahlung
(a) und gestreuten Photonen (b) fiir Herzgewebe und einige vorausgewdhlte
Ersatzmaterialien. Vergleich von Bremsstrahlung (c) und gestreuten Photonen (d)
fiir Knochen und einige vorausgewdhlte Ersatzmaterialien. Die Wechsel-
wirkungswahrscheinlichkeit ist im Energiebereich des Photoeffektes abhéngig
vom Ersatzmaterial. Bei hoheren Energien (> 1 Mev) und dem dominierenden
Compton-Effekt ist die Wechselwirkungswahrscheinlichkeit vergleichsweise
unabhingig vom Material. Die Monte-Carlo-Simulationen zeigen, dass
Carrageen- und Agarose-basierte Ansdtze die besten Ersatzmaterialien fiir
Herzgewebe sind. Wiéhrend sich fiir Knochengewebe PTFE die am besten eignet.
Abbildung entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter.
........................................................................................................................... 114

Abbildung 49: Ergebnisse der Matrixmessung fiir vier Gewebematerialien. (a) zeigt die
geplante Dosisverteilung fiir die vier Ersatzmaterialien (1) Carrageen (30 mm),
(2) Biresin (15 mm), (3) PTFE (20 mm), (4) Styrodur (20 mm) mit einer geplanten
Dosis von 114.22 ¢Gy und (b) fiir die applizierte Dosis (gemessen) von 99.51 cGy.
(c) zeigt die Abweichung von (a) und (b) farblich kodiert.............cccceeeueennenne. 115

Abbildung 50: Auswahl einiger gefertigter anatomischen Strukturen. (a) A: Wirbelsdule
und Rippen aus PTFE, B: Lunge aus Styrodur und C: Herz aus Carrageen-Gel. (b)
Testumgebung mit den Gewebesurrogaten aus (a) und der Einschubeinheit.
Abbildung entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter.
........................................................................................................................... 116

Abbildung 51: CT-Scan der Messumgebung ohne die Katheterzugénge fiir die radioaktive
Quelle. (a) Topogramm (coronale Schicht); (b) Sagittalschnitt, an den durch die
blaue Markierung angegebenen Position im Topogramm; (c) Transversalschnitte
an den Positionen, die durch die griinen Markierungen im Topogramm angezeigt
sind. A: Schrittmacher, B: Elektrodenkabel, C: Dosimeter, D: Lunge, E: Rippen,
F: Wirbelsdule, G: Herz. Die CT-Scans wurden zur finalen Validierung der HU-
Werte und zur Kontrolle der Anordnung der kiinstlichen anatomischen Strukturen
durchgefiihrt. Abbildung entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von
D& GIUYLET. ettt ettt et e st s e e sabeeeaeees 117

Abbildung 52: Vergleich der gemessenen mit der geplanten Dosis. (a) zeigt den
Dosisvergleich in der Teletherapie (LINAC) fiir die Fraktion 6, 7, 8, 11 und 13.
(b) zeigt den Dosisvergleich fiir die Teletherapie (LINAC) und die Brachytherapie
bei den Messungen 1, 2, 3, 4 und 5 (nur bei Teletherapie). Abbildung nach Stich
et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter..........ccccceevvveerienieeneenieeieeeenn 118

Abbildung 53: Messsetup in der Strahlentherapie und in der Brachytherapie. (a) zeigt die
auf der Patientenliege des LINACs fixierte Messumgebung. (b) zeigt die
Messumgebung im Brachytherapie-Setup. Das blaue Kabel verbindet den
Detektor der Semiflex-lonisationskammer in der Einschubbox mit der
Auswerteinheit auBerhalb des Behandlungsraumes. Die weilen Schléuche dienen
zur Einbringung der Katheter in das Messphantom. ............ccoeceevieniieniiennnnne 121
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Abbildung 54: Lineares, vereinfachtes Schaltdiagramm des Aufbaus fiir die Messung

eines Transistors. Gemessen wird die Spannung Upess am Widerstand Ryes.-
........................................................................................................................... 123

Abbildung 55: Gemessene Signale der Kondensatoren, Transistoren, Batterien und
Speichermodule. (a) Lade- und Entladekurve eines Kondensators. Aus dem
Kurvenverlauf wurde die Spannung Up und die Zeitkonstante t bestimmt. (b)
Verlauf der Anstiegszeit ta eines Transistors. ta ergibt sich als Anstieg von U3 auf
U7o. Umess,max ist die gemessene Spannung nach 2 s. (c) Spannungssignal einer
Batterie. Nach 6 h hat die Batterie noch ca. 30% Restladung. In den Versuchen
unter Bestrahlung erfolgt die Auswertung bis maximal 2 h nach
Entladungsbeginn. Dies entspricht einer Restladung von ca. 80%. (d) Bitweiser
Vergleich der Speichermodule im unbestrahlten und bestrahlten Zustand. ...... 125

Abbildung 56: Bestrahlung der Kondensatoren in der Teletherapie. (a) Die
Kondensatorspannungen im unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b) Zustand unter-
schieden sich signifikant fiir jeden einzelnen Kondensator beider Hersteller. Das
gleiche Ergebnis zeigte sich fiir die Kondensatorzeitkonstante (b). Die Whisker-
Box-Plots zeigen die statistische Zusammenfassung der Zustinde unbestrahlt (ub)
und bestrahlt (b) fiir die Kondensatorspannung (c) und die Kondensator-
zeitkonstante (d). Auch fiir die Zusammenfassung der Kondensatoren in zwei
Gruppen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) ergaben sich signifikante Unterschiede
fiir die Kondensatorspannung und die Kondensatorzeitkonstante beider Hersteller.
........................................................................................................................... 129

Abbildung 57: Bestrahlung der Kondensatoren in der Brachytherapie. (a) Die
Kondensatorspannungen im unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) Zustand
unterschieden sich signifikant fiir jeden einzelnen Kondensator. Das gleiche
Ergebnis zeigte sich fiir die Kondensatorzeitkonstante (b). Die Whisker-Box-Plots
zeigten die statistische Zusammenfassung der Zustdnde unbestrahlt (ub) und
bestrahlt (b) fiir die Kondensatorspannung (c) und die Kondensatorzeitkonstante
(d). Auch fiir die Zusammenfassung der Kondensatoren in zwei Gruppen
unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) ergaben sich signifikante Unterschiede fiir die
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1 Einleitung

Diese Promotionsschrift behandelt die Kompatibilitét in der medizinischen Bildgebung
fiir zwei verschiedene Gesichtspunkte, (A) die Beeinflussung von Gradientenfeldern
durch das Magnetsystem eines Magnetresonanztomographen und die (B) Beeinflussung
elektronischer Bauteile durch ionisierende Strahlung.

Die Magnetresonanztomographie verwendet neben einem konstanten Magnetfeld zusétz-
lich mehrere dynamisch verdnderliche Magnetfelder, sogenannte Gradientenfelder, die
fiir die Ortskodierung der Kernspininformationen verwendet werden. Die Genauigkeit
dieser Gradientenfelder ist damit essentiell, um eine korrekte Ortskodierung sicherzustel-
len und letztendlich eine gute Bildqualitit zu gewéhrleisten.

Die Hardware des Tomographen ist jedoch nicht perfekt und weist Abweichungen zur
idealen Funktionsweise auf. Diese Abweichungen zeigen sich in ortlichen Gradienten-
fehlern hervorgerufen durch Gradientennichtlinearititen (1,2), zusitzlichen Maxwell-Be-
gleitfeldern (3,4) oder auch in zeitlichen Gradientenfehlern (5,6), bei denen die Gradien-
tenfelder durch das Magnetsystem beeinflusst werden. Diese zeitlichen Gradientenfehler
sind ein Fokus dieser Doktorarbeit. Hardwareimperfektionen (7—13) wirken sich auch auf
die Genauigkeit des dynamischen Gradientensystems aus und beeinflussen damit den
zeitlichen Verlauf der ausgespielten Gradienten. Die resultierenden Fehler in der Ortsko-
dierung fiihren zu Artefakten in den Bildern (14,15), die eine radiologische Auswertung
erschweren und die klinische Diagnose stark beeinflussen konnen.

Gegenwdrtig ist in der klinischen Routine hauptsichlich eine kartesische Abtastung des
k-Raums vorzufinden. In dieser kartesischen Bildgebung wirken sich Fehler, wie die zeit-
liche Verzogerung der Gradientenantwort des MR-Systems nicht negativ auf die resultie-
rende Bildqualitdt aus. Zukiinftig werden aber auch in der Klinik zunehmend nicht-kar-
tesische Abtastschemata, wie radiale, spiralformige oder helixformige Trajektorien ver-
wendet werden. Diese nicht-kartesischen Trajektorien waren viele Jahre ausschlieBlich
Gegenstand der Forschung, gewinnen aber zunehmend an Bedeutung in der klinischen
Routine, da sie die Aufnahmezeit reduzieren und damit den Patientenkomfort stark erho-
hen. Imperfektionen des Gradientensystems fiihren dazu, dass nicht die Trajektorie vom
Tomographen ausgespielt wird, wie sie zuvor im Pulsprogramm geplant wurde, sondern
eine verzerrte Trajektorienform (6,13—16). Besonders bei nicht-kartesischen Trajektorien
fiihrt dies zu ghosting-artigen Bildartefakten (14—16).

Es existieren verschiedene Verfahren, um die Systemimperfektionen zu reduzieren oder
die ausgespielten Trajektorien zu korrigieren (17-19). Ein vielversprechendes Korrektur-
verfahren basiert auf der Bestimmung der Ubertragungsfunktion des Gradientensystems
(20), die sich zur Korrektur nicht-kartesischer Trajektorien eignet. In der MR-Community
wurde dieses Verfahren ausschlieflich innerhalb der Bildrekonstruktion eingesetzt, d .h.
die Trajektorienkorrektur erfolgte nach der Aufnahme der Rohdaten, im Zuge der Bild-
berechnung (14,15).
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In dieser Arbeit wird eine Gradientenvorverstiarkungstechnik (Pre-emphasis) prisentiert,
die ebenfalls auf der Ubertragungsfunktion des Systems basiert (16). Bei dieser Technik
erfahrt die Trajektorie bereits eine Korrektur, bevor diese ausgespielt wird; damit sind
keine zusdtzlichen Nachverarbeitungsschritte ntig. Um letztendlich eine Implementie-
rung dieses Verfahrens ohne Rekalibrierungsschritte zu gewéhrleisten, wird in dieser Ar-
beit ebenfalls die Langzeit- und Temperaturstabilitiit (21) der Ubertragungsfunktion un-
tersucht.

Ein weiterer wichtiger Aspekt, ist die Bestimmung der Ubertragungsfunktion. Hierbei
haben sich in den letzten Jahren mit der Feldkamera- und Phantom-basierten Messme-
thode zwei unterschiedliche Akquisitionsverfahren etabliert (6,15,20,22,23). Ein weiteres
Ziel dieser Arbeit war der Vergleich beider Messverfahren, um spezifische Vor- bzw.
Nachteile der jeweiligen Techniken aufzudecken (24).

In Bezug auf die Kompatibilitét in der medizinischen Bildgebung wird in dieser Arbeit
auch die Beeinflussung von medizinischen Implantaten durch ionisierende Strahlung un-
tersucht. Durch die stetig steigende Implantationsrate von aktiven Medizinprodukten und
die gleichzeitig immer &lter werdende Gesellschaft, nimmt auch die Zahl der Implantat-
trager zu, die einem Diagnostik- oder Therapieverfahren ausgesetzt sind, dass auf ioni-
sierender Strahlung basiert (25,26). Bei diesen medizinischen Verfahren erfahren die ak-
tiven Implantate eine nicht zu vernachldssigende Strahlendosis, die die Gerdtefunktion
potentiell beeintrachtigen kann und damit auch fiir den Patienten ein bekanntes Sicher-
heitsrisiko darstellt (27,28).

In der Vergangenheit wurde bereits vermehrt von Implantatfehlfunktionen oder sogar Ge-
riateausfillen wéhrend strahlentherapeutischer Behandlungen oder bei der bildgebenden
Diagnostik in klinischen in-vivo Reports berichtet (29-34). Die wenigen In-vitro-Unter-
suchungen zu diesem Thema wurden zu grof3en Teilen unter unrealistischen klinischen
Bestrahlungsbedingungen durchgefiihrt; beispielsweise erfolgte die Dosisapplikation im
direkten Strahlengang etc.

Die in dieser Arbeit vorgestellte In-vitro-Studie verwendet dagegen eine standardisierte,
gewebedquivalenten Messumgebung, die in einem groflen Energiebereich der Strahlung,
von 10 keV — 6 MeV genutzt werden kann. Zudem ermdglicht die Messumgebung eine
realistische Bestrahlungsplanung und Implantatpositonierung (35). In dieser Studie wer-
den keine Implantate auf ihre Funktionsfdahigkeit unter Bestrahlung untersucht, sondern
elektronische Basiskomponenten, wie Kondensatoren, Transistoren, Batterien und Spei-
chermodule, die in vielen aktiven medizinischen Implantaten verwendet werden. Die
Funktionsanalyse der Bauteile und -gruppen erfolgte fiir Applikationen, wie die Compu-
tertomographie, Nuklearmedizin (Ir-192) und die Teletherapie (6 MV-Photonen).

Eine umfassende Motivation zu den Themen in dieser Promotionsschrift wird in den Ka-

piteln 4.1 und 5.1 gegeben.
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2 Grundlagen

2.1 Von den Kernspins zum Bild

Das Phinomen und die Grundlagen der Magnetresonanztomographie ist in den folgenden
Abschnitten kurz beschrieben. Fiir eine umfassende Abhandlung sei auf (36-38) verwie-
sen. Die Bildgebung in der Magnetresonanztomographie basiert auf der Akquisition von
Signalen, die von Protonen (iH) ausgesendet werden. Diese Protonen besitzen einen
Kernspin aus Drehimpuls und Bahndrehimpuls. Werden diese Kernspins in ein duf3eres
Magnetfeld §0 = (0,0, By)T eingebracht, kommt es zu einer Polarisation der Kernspins,
d.h. zu Aufspaltung in zwei Energiezustinde, die sogenannten Zeeman-Niveaus. Die
Kernspins richten sich demnach parallel und antiparallel zur Feldrichtung aus. Indem eine
Transmitterspule ein hochfrequentes HF-Magnetfeld §1 senkrecht zum §O-Feld aussen-
det (§0 ° §1 = 0), werden die Spins um den Flipwinkel a, in Richtung xy-Ebene ausge-
lenkt. Der Flipwinkel a berechnet sich zu:

t
a=vy [ [B.(®)]|dt. [1]
|

Fiir einen Flipwinkel von a = 90° erfolgt eine vollstdndige Auslenkung in die xy-Ebene.

Die Frequenz des HF-Pulses entspricht dabei der Lamorfrequenz w;,, mit dem das Spi-

nensembles um die Feldlinien des ﬁO-Magnetfelds prézidieren:
wi, =Y " Bo. (2]

Die Grof3e y beschreibt dabei das gyromagnetische Verhéltnis. Eine Empfangsspule wird
dazu verwendet, die prizidierende Magnetisierung zu detektieren. Die Detektion dieser
Quermagnetisierungskomponente folgt dem Faradaysschen Gesetz der Induktion, indem

zeitliche Anderungen des Flusses d®/dt eine Spannung im Leiter induzieren.

Um aus dem Summensignal des gesamten prizidierenden Spinensembles ein MR-Bild
erzeugen zu konnen, muss eine Ortskodierung des MR-Signals erfolgen. Durch ein zu-
satzliches dynamisches Gradientenfeld E(F, t) erfolgt die Schicht-, Frequenz-, und Pha-
senkodierung und es kann die rdumliche Signalherkunft bestimmt werden. Abbildung 1
veranschaulicht das Prinzip der Ortskodierung schematisch.
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Abbildung 1: Ortskodierung durch das dynamische Gradientensystem. Der Schichtselektionsgradient (a)
erlaubt eine schichtselektive Anregung. Der Phasenkodiergradient verdndert die Phase der Spins in y-Rich-
tung (b) und der Frequenzkodiergradient, die Frequenzen entlang der x-Richtung (c).

Mit dem dynamischen Gradientenfeld ergibt sich fiir jeden Kernspin eine zeitlich und
ortlich abhingige Lamorfrequenz:

wL (1) = wr, + YG(OT. [3]

Damit wird in der Empfangsspule unter Vernachldssigung von Relaxationsvorgéngen das

Signal s.(t) induziert:
. . t= 7d .
sp(t) = %o ﬁf p(x,y,2) e Vo 6T 4xdydz = e Lo - 5(t). [4]

Die GroBie p(x,y,z) reprasentiert dabei die Spindichte. Mit der Demodulation von s..(t)
zu s(t) und mit K=y ) Ot G(1) dr, ergibt sich das k-Raumsignal S(E) zu:

S(E) = fff p(x%,y,2) e‘jKFdxdydz. [5]

Das MR-Bild entsteht durch die inverse Fourier Transformation des k-Raum Signals

s(R).

2.2 Aufbau eines MR Systems

In diesem Kapitel wird auf den grundlegenden Aufbau und die wichtigsten technischen
Komponenten eines MR System kurz eingegangen, um die Probleme in der Scannerhard-
ware aufzuzeigen, die die Erstellung des ersten Teils dieser Doktorarbeit motivieren. Eine
detaillierte Beschreibung des Aufbaus eines MR-Systems gibt (36,37,39).
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Statisches Magnetsystem

Elementarer Bestandteil eines Magnetresonanztomographen ist das statische Magnetsys-
tem, dass aus mehreren supraleitenden Elektromagneten besteht. Diese Magneten konnen

in modernen klinischen Systemen ein konstantes §0-Feld mit Flussdichten bis zu 7 T
bereitstellen. Das supraleitende Magnetsystem hat neben hohen Flussdichten einen wei-
teren Vorteil: das erzeugte Magnetfeld ist sehr homogen. Diese homogenen Feldeigen-
schaften sind essentiell und tragen zu einer guten Bildqualitét bei. Viele MR Systeme

bieten zudem ist Moglichkeit, verbleibende §0 -Feldinhomogenitéten, besonders am Rand
der Bore, durch zusdtzliche Shimming-Magnete zu eliminieren. Um das Magnetfeld zur
Umgebung hin abzuschirmen, werden zusétzliche supraleitende Abschirmspulen verwen-
det. Das durch die Abschirmmagnete erzeugte Feld eliminiert das Hauptfeld im Bereich
auBlerhalb des Tomographen, so dass dieses nur noch Feldstirken von einigen Millitesla
aufweist.

Hochfrequenzsystem

Das Hochfrequenzsystem besteht unter anderem aus einer Empfangs- und Sendespule.

Das gesamte Hochfrequenzsystem ist abgeschirmt, um Umgebungsinterferenzen zu un-

terbinden. Die Transmitterspule erzeugt ein hochfrequentes §1-Magnetfeld. Die Emp-
fangsspule registriert anschlieBend das Signal der Kernspins. Dabei ist die Entfernung
zum Messort entscheidend, um ein gutes Signal-zu-Rauschverhéltnis (SNR) zu gewihr-
leisten. Aus diesem Grund existieren fiir verschiedene Korperregionen, dedizierte Ober-
flachenspulen, mit denen die Entfernung zum Messort minimiert wird. Nach der analog-
digital-Wandlung des Rohdatensignals kann ein Rekonstruktionsrechner die Informatio-

nen zu einem Bild verarbeiten.
Dynamisches Gradientensystem

Durch das dynamische Gradientensystem erfolgt die Ortskodierung der Kernspins. Dabei
ist fiir jede der drei orthogonalen Raumrichtungen eine Gradientenspule zwischen dem
supraleitenden Magneten und dem Patientenbereich installiert. Die Gradientenspulen er-
zeugen ein rdumliches lineares Magnetfeld, das dem MR-Signal die nétige Ortsinforma-
tion aufprigt. Die maximalen Gradientenamplituden der aktuellen MR-Geridtegeneration
reicht bis zu 80 mT/m und wird dabei schon nach nur wenigen 100 ps erreicht. Diese
Slew-Rate kann bei High End Systemen Werte > 200 mT/m/ms annehmen.

Fehler des dynamisches Gradientensystems

Durch das schnelle Schalten der Gradienten werden Wirbelstrome in den leitenden Bau-
teilen des Tomographen erzeugt. Das parasitire Magnetfeld, dass durch die Wirbelstrome
induziert wird, iiberlagert sich mit dem Feld des dynamischen Gradientensystems und
fiihrt folglich zu Anderungen in den ausgespielten Gradienten, die letztendlich Artefakte
im Bild verursachen. Bei einer kartesischen Abtastung des k-Raumes macht sich dieser
Effekt nicht wesentlich bemerkbar, da er nur zu einer Phase im Ortsraum fiihrt, die sich
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im rekonstruierten Bild aber nicht zeigt (Abbildung 2). In der nicht-kartesischen Bildge-
bung, z. B. bei der Verwendung von spiralféormigen Trajektorien, haben die Wirbel-
stromeffekte jedoch einen negativen Effekt. Die Abweichungen in den Gradientenformen
fithren zu Verzerrungen in den Trajektorien und damit zu einem verdnderten k-Raum. Bei
der Bildrekonstruktion ergeben sich dadurch Artefakte in den Bildern (Abbildung 2).

{ a Kartesische Abtastung
() (i) (iii)
RF-Puls vnv ky
Gradient (x) \_/ \ :
Gradient (y) “E' : "
Gradient (z) I_\\_/ :
ADC [ I <
{ b Nichtkartesische Abtastung (bsp. Spirale) J
() (i) (iii)
RF-Puls vnv ky
Gradient (x) an{\U //;E ii\\
il77Z SNNN\N
Gradient (y) A Ao 7 NN
VU MUINVARUNNSS 20T s
" \WNNSEVVT]]
Gradient (z) \_/ \\:2 7 /
1
ADC [ 1 S

Abbildung 2: Kartesische vs. nicht-kartesische Abtastung. Prinzip einer kartesischen Gradient-Echo Se-
quenz (a, i) und der resultierenden Bewegung durch den k-Raum (a, ii). Wirbelstrome fiithren zu einer zu-
satzlichen Phase im Ortsraum, die keine Artefakte in den rekonstruierten Betragsbildern verursacht (a, iii).
Dagegen fiihrt eine Gradient-Echo Sequenz mit einer spiralférmigen Auslesetrajektorie (b, i) und einer
resultierenden spiralférmigen k-Raum Abtastung (b, ii) zu Artefakten im rekonstruierten Betragsbild (b,
iii).

2.3 Bestimmung der Ubertragungsfunktion

2.3.1 Systemtheoretische Beschreibung

Das Gradientensystem gibt nicht den idealen, nominellen Gradienten g, ., (t) aus, so wie
er im Pulsprogramm beschrieben wird, sondern einen leicht verzerrten Gradienten
8out(t). Diese Gradientenverzerrungen ergeben durch verschiedene Imperfektionen des
Gradientensystems wie Bandbreitenbeschrinkungen der Gradientenverstérker (20), Feld-
schwankungen durch mechanische Schwingungen nach dem Schalten der Gradienten
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(7,8) und thermische Schwankungen in der Hardware (9). Hauptursache der Gradienten-
verzerrungen sind aber induzierte Wirbelstrome in Gradientenspulen und in anderen lei-
tenden Bauteilen des Scanners (12,13). Das dynamische Gradientensystem eines MR-
Tomographen kann als lineares und zeitinvariantes System betrachtet werden (5,40).
Dadurch ist dieses vollstindig mit dessen Ubertragungsfunktion (GSTF) charakterisiert
(20,41). Im Zeitbereich konnen diese Gradientenverzerrungen iiber die Impulsantwort
h(t) des Gradientensystems (GIRF) beschrieben werden:

+ 0o

Gout(t) = f grom(® *h(t — Ddt. [6]

— 00

Im Frequenzbereich kann Gleichung [6] mit den entsprechenden Fourier-transformierten

GroBen Gy (), Gpom (f) und H(f) tiber folgenden Zusammenhang dargestellt werden:

Gout(f) = Gin(f) ' H(f) [7]

H(f) wird dabei als Ubertragungsfunktion (GSTF) des Gradientensystems bezeichnet.

Gemal den Gleichungen [6] und [7], beschreibt die Impulsantwort h(t) (GIRF) bzw. die
Ubertragungsfunktion H(f) (GSTF) die Systemeigenschaften des Scanners, einschlieBlich

der Hardwareimperfektionen.

Als nominelle Eingangsgradienten konnen verschiedene Gradientenformen zur Bestim-
mung der GSTF verwendet werden. Mit den Dreiecksgradienten wird in Kapitel 3.1.3
eine Testgradientenform niher untersucht. Allgemein ergibt sich die GSTF (15,16,20) zu:
EiY Gin L0 Goury () KT X902

N . l=xy,z [8]
Zi=1|Gink(f)| 1 = 1 N

Hy, (f) =

Die Grofle k beschreibt die Gradientenrichtung, in der der nominelle Eingangsgradient
ausgespielt wird, wohingegen | die Richtung angibt, in der der Ausgangsgradient gemes-
sen wird. N beschreibt die Anzahl der nominellen Testgradienten, die zur Bestimmung
der GSTF verwendet werden, und der Index i einen bestimmten nominellen Gradienten.

Die Selbstterme der GSTF (Hy «(f), Hy ,(f) and H, ,(f)) ergeben sich fiir k = 1. Zur ein-

facheren Notation wird GSTFxx fiir Hy , (f) usw. verwendet.

Y;Y(
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3 Methoden

Dieses Kapitel beschreibt allgemeine Methoden, die in den nachfolgenden Kapiteln an
mehreren Stellen verwendet werden. Neben diesen allgemeinen Methoden konnen die
folgenden Kapitel zusétzlich einen spezifischen Methodenteil beinhalten.

3.1 Bestimmung der Ubertragungsfunktion

Die Bestimmung der Ubertragungsfunktion mit den beiden Methoden, die in diesem Ka-
pitel vorgestellt werden, geht auf die Messung der ausgespielten Gradienten zuriick. Ma-
son et al. (42) beschrieben erstmalig 1997 eine Methode um Gradienten bzw. k-Raum
Trajektorien mit einem kleinen sphérischen Phantom (vgl. Feldprobe (20)) zu bestimmen.
Dabei wird das kleine Phantom an verschiedene Positionen im Feld gesetzt und das zeit-
lich verdnderliche Magnetfeld wird tiber Phasendifferenzen zu verschiedenen Zeitpunk-
ten gemessen. Ein Jahr spéter publizierten Zhang et al. (43) und Duyn et al. (6) eine Er-
weiterung dieser Methode auf Standardkugelphantome. Die Phasendifferenzen aus ver-
schiedenen parallelen Schichten eines Kugelphantoms wird zu unterschiedlichen Zeit-
punkten betrachtet und daraus der ausgespielte Gradient bzw. die k-Raum Trajektorie
berechnet. Die in dieser Arbeit verwendeten Verfahren (s. Kapitel 3.1.1 und Kapitel 3.1.2)
zur Bestimmung der Ubertragungsfunktion verwenden die grundlegenden Messtechni-
ken, die von Mason et al., Zhang et al. und Duyn et al. publiziert wurden.

3.1.1 Dynamische Feldkamera

3.1.1.1 Messmethode

Zur Bestimmung der Ubertragungsfunktion des Gradientensystems haben sich zwei Me-
thoden etabliert. Einerseits kann die Akquisition der Ubertragungsfunktion mit Hilfe ei-
ner Feldkamera (engl. dynamic field camera) (20,22,44) erfolgen, andererseits mit einem
Standardmessphantom. Die dynamische Feldkamera der Firma Skope Magnetic Reso-
nance Technologies (Ziirich, Schweiz) misst die Komponenten des Magnetfeldes bis zur
dritten Ordnung mit Hilfe von N = 16 kleinen NMR-Proben (20,45), die um das Isozent-
rum des Tomographen platziert werden. Die Proben sind mit Wasser gefiillt und mit 3.3
g/l Kupfersulfat versetzt, um die Ti-Relaxationszeit zu reduzieren und letztendlich eine
schnellere Wiederanregung der Probe zu gewéhrleisten (23,44). Zudem wird dadurch er-
moglicht, dass die T>-Relaxationszeit grof3 genug bleibt, um das Signal fiir lange Zeit (bis
maximal 100 ms) aufnehmen zu kénnen. Die Feldproben verteilen sich dabei iiber die
Kugeloberfliche des Kameramesskopfes (20 cm Durchmesser). Um ein gutes SNR zu
gewihrleisten, werden die NMR-Proben direkt mit einer Zylinderspule umwickelt. Um
exakte Ortsinformationen zu erhalten, und die Signaldephasierung bei Anlegen von Gra-
dienten zu minimieren, sind die Spulen mit 0.8 mm Durchmesser sehr klein (44). Aus den

gemessenen Phasensignalen der Einzelproben lésst sich entsprechend ihrer Lokalisation
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auf der Kugelfldche die raumzeitliche Evolution des Magnetfeldes berechnen. Das Pha-
sensignal ¢y (t) der NMR Proben ist dabei proportional zur Magnitude des Magnetfeldes
an der entsprechenden Position der Probe. Aus den gemessenen Phasensignalen ¢y (t)
der Proben lassen sich die zeitlich variierenden Phasenkoeffizienten k, (t) fiir die ersten
m-Ordnungen (bis maximal zur dritten Ordnung bei 16 NMR-Proben) der Kugelflachen-
funktionen bestimmen (20,22):

k(D = Py (D). [9]

Die Matrix P§ = (Py"Py)~1PyT ist die Moore-Penrose-Pseudoinverse der Positions-
matrix Py, welche die Lokalisation der Proben entsprechend der Entwicklung der Kugel-
flachenfunktion enthélt (22). Aus den Phasenkoeffizienten ky (t) und dem gyromagneti-
schen Verhiltnis vy, lasst sich das Ausgangssignal g, m, (t) berechnen (22):

1 dky, ()

gout,m(t) = -

v [10]

Mit dem gemessenen Ausgangssignal g, m (t) und Gleichung [8] lassen sich die Uber-

tragungsfunktionen der ersten m-Ordnungen berechnen.

3.1.1.2 Messsequenz und Messparameter

Die Feldkamera-Messung startet getriggert und akquiriert anschlieBend die Messdaten.
Folgende Standardparameter wurden fiir die Feldkameramessungen zur Bestimmung der
Selbstterme in dieser Arbeit verwendet, s. Tabelle 1. Abbildung 3 zeigt eine schematische
Darstellung der Messsequenz fiir eine Auswahl von zwolf verschiedener Dreiecksimpulse
mit Pulsbreiten von 100 — 320 pus und einer Rampensteigung von 180 T/m/s.

Tabelle 1: Ubersicht der gewihlten Messparameter zur Bestimmung der Feldkomponenten mit ein- bzw.

ausgeschalteter ECC.
Parameter Wert
Anzahl der Messwiederholungen 40
TR Is

Aufnahmezeit 40 ms
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Messsequenz (Feldkamera)

RF-Puls {\

RF Zeit
Gradient /&

(xlylz)

Trigger H

Trigger-Impuls

12 Dreiecks-Impulse

acQ | |

Abbildung 3: Messsequenz fiir die Feldkameramessung. Die Messung startet getriggert und akquiriert Da-
ten fiir 40 ms.

3.1.2 Schichtselektive Phantommethode

3.1.21 Messmethode

Eine alternative Messmethode zur Bestimmung der Ubertragungsfunktion des dynami-
schen Gradientensystems verwendet ausschlieBlich ein Standardkugelphantom. Dieses
wird ebenfalls wie die dynamische Feldkamera in das Isozentrum des Tomographen ein-
gebracht. Im Vergleich zur Phantommethode, bei der 16 NMR Proben verwendet werden,
wird hier die Phasenevolution in zwei parallelen Schichten bestimmt. Die Schichten sind
mit gleichem Abstand Ax/2 zum Isozentrum und vertikal zur Richtung des ausgespielten
Eingangsgradienten, angeordnet. Fiir jede Schicht wird zudem zusétzlich eine Referenz-
phase ¢y rer (Schicht 1) und ¢y rer (Schicht 2) ermittelt, die vom Phasensignal ¢; bzw.
¢ in den jeweiligen Schichten subtrahiert wird, um eventuelle Storeinfliisse auf das Pha-

sensignal zu eliminieren. Die Differenzphase A¢ ergibt sich damit zu:

Ap = ((I)I - (I)I,ref) - ((I)II - (I)Il,ref)- [11]

Mit dem gyromagnetischen Verhiltnis y, dem Schichtabstand Ax und dem Gradienten
gout(t) kann die Differenzphase A¢ auch als:

t
A = f YEou()AX, [12]
0

beschrieben werden. Der zu messende Ausgansgradient g,,:(t) kann nach Differenzie-
rung von Gleichung [12] berechnet werden:
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1 d
Zout(D) = m T [(q)l - ¢1,ref) - ((I)H - (bll,ref)]- [13]

Abbildung 4 zeigt exemplarisch das Berechnungsschema der Selbstterme (s. Gleichung
[11] bis Gleichung [13]) fiir eine Schichtorientierung in x-Richtung (x, = Ax/2).

£ Schichtselektive Phantommethode
4 I O

Schicht Gradienten Phasenoutput

+ i
—_— B B0 = k(O + dpo(®) +
i 4 \\ +Awo (Xo)t + dc (X, )

T J
e 11 )

Schicht Gradienten ; Phasenoutput

! +8nom

-  du(® = Ky (0% + bpo0) +
~¥o oy \\\ +Awo (—Xg)t + P (—Xo, 1)
- J

A= minus Iref

\
Selbstterme: A minus B)/2X
B=11 mins I, A )/2Xo

Abbildung 4: Berechnungsschema fiir die Bestimmung der Selbstterme. Die Grofie Aw, ist die durch Sus-
zeptibilitdt induzierte Off-Resonanzfrequenz und ¢ die durch Begleitfelder induzierte Phase; ¢pg, ist die
Phase der Bo-Wirbelstrome.

Neben den Selbsttermen lassen sich auch die Bo-Feldterme mit der schichtselektiven
Phantommethode bestimmen. Die Bo-Feldterme beschreiben das Anderungsverhaltens
des Bo-Feldes beim Schalten des dynamischen Gradientensystems. Um die Phasen von
Off-Resonanzeffekten, Begleitfeldern (concomitant fields, (3,46)) und der Phase der li-
nearen Gradientenfeldern zu bereinigen, werden in den beiden Schichten, die Gradienten

sowohl in positiver, als auch in negativer Polaritit ausgespielt (47-50).

Rahmer et al. (49,51) stellten zudem eine Erweiterung der schichtselektiven Phantomme-
thode vor, die die Bestimmung Feldterme hoherer Ordnung ermdoglicht. Dabei werden
mehrere parallele Schichten durch zuséitzliche 1D- bzw. 2D-Phasenkodierschritte in Strei-
fen bzw. einzelne Rechtecke unterteilt und so ebenfalls die Berechnung von Termen zwei-
ter bzw. dritter Ordnung bewerkstelligt.

3.1.2.2 Messsequenz und Messparameter

Die schichtselektive Phantommessung wurde mit einer Schichtdicke von 3 mm, einem
Schichtabstand Ax = 33 mm mit einem Flip-Winkel von 90° durchgefiihrt. Abbildung 5
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zeigt eine schematische Darstellung der Messsequenz fiir eine Auswahl verschiedener
Dreiecksimpulse (Pulsbreiten: 100 — 320 ps, Rampensteigung von 180 T/m/s).

Tabelle 2: Ubersicht der gewihlten Messparameter zur Bestimmung der Feldkomponenten mit ein- bzw.

ausgeschalteter ECC.
Parameter Wert
Anzahl der Messwiederholungen 40
TR Is
Aufnahmezeit (Selbstterme) 10 ms

Messsequenz (Phantommethode)

RF-Pul n
L VAV Zeit
RF
Gradient
(xlylz) Schicht 12 Dreiecks-Impulse
selektion
ADC I I

Abbildung 5: Messsequenz fiir die Phantommethode. In der Abbildung sind nur die Dreiecke mit positiver
Polaritét dargestellt.

3.1.3 Messgradienten

Es existieren verschiedene Testsignale, um die Impulsantwort eines Systems zu bestim-
men. Zwei der bekanntesten Testfunktionen in der Signaltheorie sind der Dirac-Impuls
(8-Distribution) 6(t) und die Einheitssprungfunktion (Heaviside-Funktion) ©(t) (52,53).
Der Dirac-Impuls ist dabei die zeitliche Ableitung der Einheitssprungfunktion: §(t) =
A(t). Diese Testsignale haben die Besonderheit, dass sie einen unendlich breiten Fre-
quenzbereich abdecken und somit das zu testende System gleichzeitig mit allen Frequen-
zen beaufschlagt wird. Diese Testsignale existieren aber nur in der Signaltheorie. Eine
Anwendung in der Technik ist praktisch unmoglich, da beide Signale eine unendlich
groBBe Flankensteilheit aufweisen, die in der realen Welt technisch nicht erzeugt werden
kann. In modernen MR-Systemen wird der Gradient eingangsseitig digital mit einer end-
lichen Abtastzeit (engl. dwell time) definiert und unterliegt Einschrankungen hinsichtlich
der maximalen Amplitude und Steigung der Gradientenform. Bei diesen Limitierungen

ist ein kurzer Dreieckimpuls A(t) eine mogliche Approximation des Dirac-Impulses.
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Die Dreiecksfunktion wird definiert als:

o (To — [t]), It < Ty

0, [t] > T, [14]

A ={

a beschreibt dabei die Rampensteigung und 2T,die Breite des Dreiecks. Im Frequenzbe-
reich wird das Dreieck als sinc>-Funktion beschrieben (20):

.2 (Wlg
A - S‘“(E_Zz) [15]

Im Frequenzbereich (Gleichung [15]) werden zwei wichtige Eigenschaften fiir die Ver-
wendung der Dreiecksimpulse als Testsignale deutlich: (1) Die Einhiillende der sinc?-
Funktion wird durch a skaliert. Um die Sensitivitdt der Messung zu maximieren, sollte
demnach die vom System maximal mogliche Slew-Rate als Rampensteigung verwendet
werden. (2) Die Magnitude fiir f = 0 Hz ergibt sich zu: A(f = 0 Hz) = o - Ty?. Fiir breite
Pulse ist damit die spektrale Intensitit groBer. (3) Die sinc?>-Funktion hat Nullstellen bei
2mn/T, (n € Z*) und damit zahlreiche Stellen im Spektrum, an denen die spektrale In-
tensitdt den Wert Null hat. Die Bandbreite, die vom Hauptlappen abgedeckt wird, ist brei-
ter fiir kleine Pulsdauern, wohingegen die Sensitivitdt bei kleinen Frequenzen mit der
Pulsdauer ansteigt. Um diesen Nachteil zu beseitigen, werden mehrere Dreieckspulse mit
verschiedenen Pulsdauern kombiniert. Abbildung 6 zeigt die Bestimmung der Ubertra-
gungsfunktion fiir zw6lf Dreiecksimpulse mit Pulsdauern von 100 — 320 ps, mit einer
Rampensteigung von 180 T/m/s zur Bestimmung der GSTF herangezogen (Abbildung
6a-c,g). Zwei Dreiecke mit den Pulsdauern 100 ps und 320 ps reichen dabei nicht aus,
um die Nullstellen der sinc?-Funktionen auszugleichen und iiber den relevanten Fre-
quenzbereich geniigend spektrale Intensitiit bereitzustellen. Folglich wird das Ubertra-
gungsverhéltnis nicht fiir alle Frequenzen ausreichend bestimmt, und es ergeben sich
deutliche Abweichungen in der Magnituden-GSTF, im Vergleich zur Beschreibung mit
allen zwolf Dreiecksimpulsen (Abbildung 6d-g). Die Verwendung von Dreiecksimpulsen
als Testsignale zur Bestimmung der Impulsantwort bzw. Ubertragungsfunktion des Gra-
dientensystems geht auf Vannesjo et al. zuriick, die in ihrer Arbeit (20) auch die hier
dargestellten signaltheoretischen Hintergriinde der Dreieckstestsignale beschreibt.
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Abbildung 6: Vergleich zweier Sets an Dreiecksimpulsen. Set 1: Zwolf Dreiecksimpulse, mit Pulsbreiten
von 100 — 320 ps (a-c, g). Set 2: Zwei Dreiecksimpulse, mit den Pulsbreiten 100 und 320 ps (d-g). (a, d):
Signale im Zeitbereich. (b, e): Signale im Frequenzbereich. (c, f): Summensignale der Dreiecke im Fre-
quenzbereich. g: Magnitude der Ubertragungsfunktionen fiir beide Sets.

Abbildung 7 zeigt die Schritte zur Bestimmung der Ubertragungsfunktion der Selbstterme
in einer schematischen Ubersicht fiir zwolf Dreiecksgradienten als Testsignale.

Bestimmung der Ubertragungsfunktion (Selbstterme) J
|
Zeitbereich Zeitbereich
MRT
/ @ FT
Nominelle Gradienten g4, () Gemessene Gradienten g, (t)
.................. T

Hy () { gou(®) = S (A0 |
Frequenzberiech

iy
=) & 4@

Abbildung 7: Schematische Darstellung zur Berechnung der Ubertragungsfunktion. Bestimmung der Uber-

Frequenzbereich

Nominelle Gradienten Gy,op, . (f Gemessene Gradienten Gm,; f
X X

tragungsfunktion der Selbstterme (a) und der Bo-Terme (b) in einer schematischen Ubersicht fiir zwolf
Dreiecksgradienten als Testgradienten.

Da mehrere Dreiecksimpulse bendtigt werden, um die Nullstellen im Frequenzspektrum
der Dreiecksimpulse auszugleichen und um eine hinreichend gute spektrale Abdeckung
zu erlangen, nimmt Messung der GSTF mit mehreren dieser Dreiecksimpulsen mit ca. 45
min pro Gradientenachse relativ viel Zeit in Anspruch. Als alternatives Testsignal kann
daher auch ein Chirp-Impuls verwendet werden. Chirp-Impulse wurden bereits zur Be-
stimmung der Ubertragungsfunktion von MR-Scannersystemen eingesetzt (5,54-56).
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3.2 Verwendete Bildgebungssequenzen

3.2.1 Gradientenechosequenz mit Gradientenmodulation in
Phasenkodierrichtung (Zig-Zag-Sequenz)

Im Vergleich zu einer Standard-Gradientenechosequenz wird bei der Zig-Zag-Sequenz
(16,57) wihrend der Datenakquisition ein zusétzlicher harmonisch-oszillierender Gradi-
ent G(t) = Agscsin(2mfp * t) in Phasenkodierrichtung ausgespielt. Die Frequenz fqg,
dieses harmonisch-oszillierenden Phasenkodiergradienten ldsst sich in einem breiten Fre-
quenzbereich einstellen. Ebenso ist die Amplitude Agg. des Gradienten frei wéhlbar. Die
Hardwarelimitationen (maximale Gradientenamplitude Agg. < Gpyax, maximale Gradi-
enten-Slew-Rate 2mAgscfosc < Smax) des jeweiligen MR Systems setzten die oberen
Grenzen fiir die mogliche Gradientenamplitude und Oszillationsfrequenz des Phasenko-
diergradienten fest. Fiir die Experimente in dieser Arbeit wurde die Gradientenamplitude
mit 3.0 mT/m und die Gradientenfrequenz mit 10 kHz festgelegt. Damit wird keine Hard-
warelimitation fiir die verfiigharen Tomographen (1.5T Aera, 3T Skyra, 3T Prisma™)
iiberschritten. Folgende weitere Sequenzparameter wurden ausgewéhlt: TR = 5.4ms, TE
= 2.6ms, Auslesebandbreite = 476 kHz (BR = 256, BW = 930 Hz/Pixel), Flip-Winkel =
10°, Schichtdicke = Smm, FOV = 1/Ak,.x = 300mm, Matrix = 256 x 256. Abbildung 8a
zeigt das Sequenzdiagramm der Zig-Zag-Sequenz.

3.2.2 Gradientencheosequenz mit spiralformiger Auslesetrajektorie
(Spiral-Sequenz)

Im Vergleich zur Gradientenechosequenz mit der Gradientenmodulation in Phasenko-
dierrichtung, wird bei dieser Prototypsequenz eine spiralformige Auslesetrajektorie ver-
wendet, d. h. es werden neben dem Schichtselektionsgradienten, jeweils Spiralgradienten
auf der x- und y-Gradientenachse ausgespielt und somit der k-Raum spiralformig abge-
tastet. Das Trajektoriendesign wurde mit vdspiral' (58,59) unter Einhaltung der Hard-
warelimitationen erstellt. Die mittlere Basisfrequenz des Spiralgradienten ergibt sich zu
~0.38kHz. Fiir die Messungen wurden 48 Spiralarme verwendet. Der Maximalwert der

Gradientenamplitude A, wird auf =30.0 mT/m festgelegt. Alle Phantommessungen
wurden mit TR = 15.0 ms, TE = 4.5 ms und einem Flipwinkel von 10° gemessen, alle In-
vivo-Messungen mit TR = 20.0 ms, TE = 4.5 ms und Flipwinkel = 40°. Alle anderen
Sequenzparamter wurden folgendermaBen festgelegt: Auslesebandbreite = 92 kHz
(BR =256, BW = 180 Hz/Pixel), Schichtdicke = 5Smm, FOV = 1/Ak;,,x = 300mm, Matrix
=256 x 256. Das Sequenzdiagramm der Spiral-Sequenz ist in Abbildung 8b dargestellt.

I MATLAB® Funktionen/Toolbox zum Design von Spiralgradienten  (http://mrsrl.stan-
ford.edu/~brian/vdspiral/, letzter Zugriff 22.06.2019). Erstellt von Brian Hargereaves (Stanford Univer-

sity).
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3.2.3 3D Wave-CAIPI-Sequenz

Die Wave-CAIPI-Sequenz stellt eine Erweiterung der Zig-Zag-Sequenz dar. Im Gegen-
satz zu den beiden anderen Bildgebungssequenzen ist die Wave-CAIPI-Sequenz eine 3D-
Akquisitionssequenz, bei der der k-Raum mit einer helikalen Trajektorie abgetastet wird.
Zur Generierung dieser Trajektorie sind harmonisch oszillierende Gradienten G(t) =
Agscsin(2mfyg. - t + pg) auf zwei Phasenkodierachsen notwendig, die wiahrend des Aus-
lesegradienten ausgespielt werden. Die Phasenkodiergradienten sind dabei um Ap = /2
phasenverschoben. Die Gradienten wurden fiir die Experimente in dieser Arbeit mit
Agse = 4 mT/m und fos. = 8 kHz ausgespielt. Die implementierte 3D Wave-CAIPI-Se-
quenz verwendet eine zweidimensionale quasi-zuféllige Auswahl der Phasenkodier-
schritte, welche tiber eine Niederreiterzahlenfolge implementiert wurde. Die Wahrschein-
lichkeitsverteilung der Phasenkodierschritte ist im k-Raumzentrum gréBer, als in den pe-
ripheren Regionen (60). Messungen wurden mit den folgenden Sequenzparametern auf-
genommen: TR =2.5 ms, TE = 1.1 ms, Flipwinkel = 3°, Schichtdicke = 4mm, Anzahl der
Auslesepunkte = 192 x 192 x 64. Abbildung 8c zeigt das Sequenzdiagramm der Wave-
CAIPI-Sequenz.
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Abbildung 8: Sequenzdiagramme fiir die verwendeten Bildgebungssequenzen. (a) Gradientenechosequenz

mit Gradientenmodulation in Phasenkodierrichtung (Zig-Zag-Sequenz). (b) Gradientenechosequenz mit
spiralférmiger Auslesetrajektorie (Spiral-Sequenz). (c) 3D Wave-CAIPI-Sequenz.

3.3 Verwendete Rekonstruktionsverfahren

Die Rekonstruktion der Bilder erfolgte in MATLAB® 2016b (The Mathworks, Natick,
Massachusetts, USA). Nachdem die Scanner-Rohdaten in MATLAB eingelesen wurden,
konnen diese mit einer Fourier Transformation vom k-Raum in den Bildraum konvertiert
werden. Mit beschleunigten Verfahren, wie der FFT (Fast Fourier Transformation), wer-
den die auf einem diskreten Raster liegenden k-Raum Daten, bei einer kartesischen Ab-
tastung in Bilder transformiert. Dagegen sind die Rohdaten bei nicht-kartesischen Se-
quenzen, wie der Zig-Zag oder der Spiral-Sequenz als kontinuierliche Werte vorhanden
und die Rekonstruktion der Rohdaten erfolgte mit der NUFFT (Non-Uniformity Fourier
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Transformation) Toolbox?. Die NUFFT interpoliert ungleichmifBig abgetastete Fourier-
Daten auf ein kartesisches Gitter (61,62). Fiir die Rekonstruktion der 3D Wave-CAIPI
Daten wurde ein NUFFT-Verfahren implementiert, dass einen Kaiser-Bessel-Gridding-

kernel verwendet (63).

2 NUFFT MATLAB® Funktionen/Toolbox als Teil der Michigan Image Reconstruction Toolbox (MIRT)
(https://web.eecs.umich.edu/~fessler/code/, letzter Zugriff 22.06.2019). Erstellt von Jeff Fessler (Uni-
versity of Michigan).
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4 Beeinflussung von Gradientenfehlern durch das
Magnetsystem

4.1 Motivation

Die Giite der Bildqualitét eines MR-Bildes wird durch das dynamische Gradientensystem
mitbestimmt. Ortliche Gradientenfehler, hervorgerufen durch Gradientennichtlinearititen
(1,2), zusétzliche Maxwell-Begleitfelder (3,4) oder auch zeitliche Gradientenfehler (5,6),
bei denen die Gradientenfelder durch das Magnetsystem beeinflusst werden, fithren dazu,
dass das Gradientensystem Abweichungen zur idealen Funktionsweise aufweist. In die-
sem Teil der Arbeit liegt der Fokus auf den zeitlichen Gradientenfehlern. Innerhalb der
gegenwirtigen klinischen Routine machen sich zeitliche Gradientenfehler nicht bemerk-
bar, da die Gradienten fiir eine kartesische Abtastung optimiert wurden. Nicht-kartesische
Bildgebungssequenzen waren lange Zeit ausschlieBlich Gegenstand der Forschung, wer-
den aber zunehmend von den Tomographenherstellern als Produktsequenzen implemen-
tiert. Die Bereitstellung neuer, nicht-kartesischer Abtastungsschemata kann zu einer er-
heblichen Verkiirzung der Aufnahmezeit fithren und dadurch den Patientenkomfort und

Patientendurchsatz wihrend der klinischen Routine verbessern.

Aktuell ist das dynamische Gradientensystem nicht fiir diese nicht-kartesischen Abtast-
schemata optimiert. Groe Gradientendelays, die durch den Gradientenverstérker und das
Spulensystem hervorgerufen werden, werden bereits durch den Hersteller korrigiert. Dies
ist fiir eine kartesische Abtastung ausreichend. Bei nicht-kartesischen Bildgebungsse-
quenzen, zeigt sich dennoch, dass das System nicht den idealen, nominellen Gradienten
ausgibt, so wie er im Pulsprogramm beschrieben wird, sondern einen leicht verzerrten
Gradienten. Diese Gradientenverzerrungen ergeben sich durch verschiedene Imperfekti-
onen des Gradientensystems, wie Bandbreitenbeschrankungen der Gradientenverstarker
(20), Feldschwankungen durch mechanische Schwingungen nach dem Schalten der Gra-
dienten (7,8) und thermische Schwankungen in der Hardware (9). Leichte Stérungen kon-
nen auch von physiologisch induzierten Feldern (10,11), oder von magnetischen Quellen
und Stromen auBlerhalb des MR-Systems hervorgerufen werden. Hauptursache der Gra-
dientenverzerrungen sind aber induzierte Wirbelstrome in Gradientenspulen und in ande-
ren leitenden Bauteilen des Scanners (12,13).

Letztendlich fiihren diese Gradientenverzerrungen zu Abweichungen in den Trajektorien.
Diese verursachen Fehler in der Registrierung und manifestieren sich letztendlich als Ar-
tefakte in den Bildern (14-16,50), die zu Problemen bei der klinischen Diagnosestellung
fiihren konnen (15,50). Solange die Gradientenmomente erhalten bleiben, beeinflussen
kleine Abweichungen zwischen tatsdchlicher und nominaler Trajektorie die Bildqualitit
bei der kartesischen Bildgebung nicht, da diese Abweichungen hauptséchlich zu einer
Verschiebung des gesamten k-Raums fiithren. Eine solche Verschiebung verursacht eine
Phase im Ortsraum, die in den Magnitudenbildern nicht sichtbar ist (16).
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Um diesen Gradientenverzerrungen entgegenzuwirken, haben die Hersteller der MR-To-
mographen nicht nur Verbesserungen an der Gradientenhardware vorgenommen, sondern
auch softwareseitige Malnahmen getroffen. Die Implementierung herstellereigener Ver-
fahren zur Wirbelstromkompensation (17—19) fiihrte zu einer Verbesserung der Situation,
ist aber keine zufriedenstellende Losung, da kurze und konstante Gradientenfehler immer

noch nicht genug kompensiert werden konnen.

Aus diesem Grund wurden Verfahren zur Trajektorienkorrektur entwickelt, die aber oft-
mals nur Gradientendelays korrigieren, nur flir bestimmte Trajektorien eingesetzt werden
konnen oder zusitzliche Kalibrierungsmessungen erfordern (64—68). Dabei wird bei-
spielsweise ein anisotropes Delaymodell verwendet, dass die konstanten, achsenspezifi-
schen Verzdgerungen beinhaltet (69).

Zudem existiert seit mehreren Jahren die Moglichkeit, die ausgespielten Gradienten di-
rekt zu messen, um diese dann in der Bildrekonstruktion zu verwenden (6,43). Die Mes-
sung der Gradienten ist aber durchaus aufwendig und zeitintensiv, da sie fiir Verdnderun-

gen in den Trajektorien erneut erfolgen muss.

Vannesjo et al. (20) bestimmten erstmalig die Impulsantwort (GIRF) eines MR-Gradien-
tensystems. Da dieses als lineares und zeitinvariantes (LTI) System betrachtet werden
kann (5,40), ermoglicht die Impulsantwort (GIRF) bzw. dessen Beschreibung im Fre-
quenzbereich, die Ubertragungsfunktion (GSTF) eine vollstindige Charakterisierung der
Ubertragungseigenschaften fiir Feldterme der Oten — 3ten Ordnung (20,48-50). Damit
kann die GSTF von den Scanner-Herstellern als Benchmark-Indikator fiir die Tomogra-
phen verwendet werden. Die GSTF liefert ein detailliertes Frequenziibertragungsverhal-
ten fiir mechanische Resonanzen (20,48), die von grofler Bedeutung im Produktentwick-
lungsprozesses sind. Des Weiteren kann die Systembeschreibung als neue Methode zur
Korrektur von Gradientenfehlern in der nicht-kartesischen Bildgebung herangezogen
werden, die durch Systemimperfektionen verursacht werden (5,14-16,50,70,71).

In dieser Arbeit werden verschiedene Methoden zur Bestimmung der Ubertragungsfunk-
tion beschrieben und diese Messmethoden verglichen. Auch die Langzeitstabilitdt und
der Einfluss der Gradientensystemtemperatur auf die Ubertragungsfunktion wird analy-
siert und letztendlich die Auswirkung auf die Trajektorienkorrektur untersucht. Dariiber
hinaus wird die Ubertragungsfunktion als Korrekturmethode fiir verschiedene nicht-kar-
tesische Trajektorien in der Bildrekonstruktion oder als Vorverstarkungsmethode ver-
wendet, um Bildartefakte zu reduzieren. Zusammentfassend kann gesagt werden, dass mit
dieser Arbeit verschiedene Moglichkeiten und Eigenschaften der Ubertragungsfunktion
in der technisch-klinischen Anwendung aufgezeigt werden sollen, um die GSTF-Methode

als omnipotentes Verfahren zur Trajektorienkorrektur zu evaluieren.
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4.2 Messmethodenvergleich: Feldkamera versus Phantom-
basierte Messung des Gradientensystems

4.2.1 Einleitung

Die Bestimmung der Systemeigenschaften des dynamischen Gradientensystems kann
grundsétzlich mit zwei unterschiedlichen Messtechniken durchgefiihrt werden. Ein Stan-
dardwasserphantom kann dazu dienen, die Ubertragungsfunktion des Gradientensystems
zu bestimmen (6,15,16,49,50,72). Ebenso lésst sich das System mit einer dynamischen
Feldkamera charakterisieren (14,20,54,73,74). Bei der phantombasierten Messung wird
die Phasenentwicklung in zwei parallelen Schichten, bei der Feldkameramethode wird
die Entwicklung der Phase in jeweils 16 kleinen NMR-Proben gemessen. Eine detaillierte
Beschreibung des theoretischen Hintergrunds der beiden Messtechniken wurde bereits in
den Kapiteln 3.1.1und 3.1.2 gegeben. Beide Messmethoden werden verwendet, um nicht-
kartesische Trajektorien zu korrigieren (14—16,50). Im Gegensatz zur phantombasierten
Erfassung der Systemeigenschaften ist man bei der Feldkamera-basierten Messung auf
zusitzliche externe Hardware angewiesen. Diese externe Hardware besteht aus der ei-
gentlichen (dynamischen) Feldkamera, welche die NMR Proben in einem Messkopf ent-
hélt und einem zusétzlichen Akquisitionsrechner, der sich aus einer Echtzeitaufnahme-
einheit und einem Auswertecomputer zusammensetzt (20,23,44). Dieses Kapitel stellt ei-
nen Vergleich beider Messmethoden dar. Dabei sollen nicht nur die gemessenen Syste-
meigenschaften, basierend auf den Selbsttermen der Ubertragungsfunktion, verglichen
werden, sondern auch deren Einfluss auf rekonstruierte Phantombilder. Die bestimmten
Ubertragungsfunktion werden zur Trajektorienkorrektur von drei unterschiedlichen
nicht-kartesischen Bildgebungssequenzen herangezogen: (A) Gradientenechosequenz
mit Gradientenmodulation in Phasenkodierrichtung (16,57), (B) Wave-CAIPI-Sequenz
(75,76), (C) Gradientenechosequenz mit spiralformiger Auslesetrajektorie.

4.2.2 Methoden

4221 Erfassung der Gradienten und der Ubertragungsfunktion

Alle Messungen wurden an einem klinischen 1.5T Tomographen (MAGNETOM Aera,
Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Fiir alle Messungen der Uber-
tragungsfunktion war die herstellereigene Wirbelstromkompensation aktiv. Die Ubertra-
gungsfunktion wurde fiir jede Gradientenachse mit einer dynamischen Feldkamera
(Skope Magnetic Resonance Technologies, Ziirich, Schweiz) und der phantombasierten
Messmethode ermittelt. Die Abtastzeit (engl. dwell time) der Feldkameramessung ist vom
Hersteller mit t =1 ps fest vorgegeben und kann vom Nutzer nicht verdndert werden. Die
Abtastzeit der phantombasierten-Messmethode ldsst sich dagegen flexibel anpassen; es
wurden Messungen mit Abtastzeiten zwischen T = 2.9 ps und © = 8.7 us durchgefiihrt.
Die Aufnahmezeitdauer der Feldkameramessung wurde auf 40 ms festgesetzt; die
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Aufnahmezeitdauer der phantombasierten Messmethode auf 10 ms. Alle Messungen wur-
den mit einer langen Relaxationszeit von 1 s bewerkstelligt, um eine vollstandige Signal-
relaxation zu gewéhrleisten. Bei der Feldkameramessung wurden 40 Messwiederholun-
gen durchgefiihrt; bei der Phantommessung 20 Messwiederholungen. Damit betrigt die
vollstdndige Messdauer einer Selbsttermkomponente fiir beide Messtechniken ca. 45 min.
Vor der Feldkameramessung wurde eine Positionskalibrierung der Feldproben durchge-
fithrt und die soft- und hardwareabhédngige-Verzogerungszeitzeit bestimmt. Die Parame-
ter der Messsequenzen beider Techniken sind in Kapitel 3.1 detailliert beschrieben. Des
Weiteren wurden die vom Tomographen ausgespielten Gradienten mit der Feldkamera
bestimmt, um sie mit den nominalen und GSTF-korrigierten Gradienten zu vergleichen
(5,6). Abbildung 9 veranschaulicht die Bestimmung der Ubertragungsfunktion fiir beide
Messtechniken schematisch.
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zur Berechnung der Ubertragungsfunktion vom nominellen Eingangsgradienten, wie er im Pulsprogramm designt wird, hin zu den gemessenen Rohsignalen, aus denen der ausge-
spielte Gradient und letztendlich die Ubertragungsfunktion berechnet werden.
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4.2.2.2 Abtastzeitkompensation

Als zusitzlicher Nachverarbeitungsschritt wurde eine Methode zur Kompensation der
Abtastzeit (engl.: dwell time compensation method) implementiert, die der eigentlichen
Gradientenkorrektur vorgeschaltet ist. Der Akquisitionsvorgang fiir eine bestimmte Ab-
tastzeit T (Kehrwert der Abtastrate t = 1/f,;) kann im Idealfall als Faltungsoperation mit
einer Rechteckfunktion M. (t) = rect (t) modelliert werden. Die Rechteckfunktion
M. (t) hat dabei eine Impulsdauer, die der Abtastzeit T entspricht. Im Frequenzbereich
kann diese Faltungsoperation als Multiplikation mit einer sinc-Funktion sinc(1/t-f) =
F{n, (t)}, also mit der Fourier-Transformierten der Rechteckfunktion M, (t) beschrie-
ben werden (Abbildung 10a). Abbildung 10b zeigt den Abtastzeitkompensationskernel
fiir die verwendeten Abtastzeiten in den Feldkamera- und Phantommessungen. Um den
Einfluss der Abtastzeit zu eliminieren, wird die gemessene Ubertragungsfunktion
|H() |gemessen mit der entsprechenden sinc-Funktion korrigiert. Die kompensierte Uber-

tragungsfunktion [H(f) |xompensiert €rgibt sich mathematisch zu:

[H(D)|
IH(f)Ikompensiert = ﬁ- [16]
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Abbildung 10: Modellierung der Abtastzeit und Abtastzeitkompensationskernel. (a) Rechteckfunktion
M, (t) und dessen Fourier-Transformierte Funktion F{M, (t)} = sinc((1/7) - f). (b) Sinc-Kernel fiir ver-
schiedene Verweilzeiten t=1.0 ps, 2.9 ps, 4.8 us, 6.5 pus, 8.7 ps.

4.2.2.3 Anwendung auf nicht-kartesische Sequenzen in einer Phantomstudie

Es wurden drei verschiedene nicht-kartesische Testsequenzen fiir den gleichen 1.5T MR-
Tomographen (MAGNETOM Aera, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) imple-
mentiert, an dem auch die Ubertragungsfunktionen mit beiden Messtechniken ermittelt
wurden. Diese Sequenzen dienten als Testsequenzen, um den Einfluss der Abtastzeitkom-
pensation in der Bildgebung zu untersuchen. Als Bildgebungsobjekt wurde ein Stan-
dardstrukturphantom herangezogen. Alle Bilder wurden mit einer 26-Kanal-Ganzkdr-
perspule aufgenommen. Als Testsequenzen dienten: (A) Gradientenechosequenz mit
Gradientenmodulation in Phasenkodierrichtung (Zig-Zag-Sequenz), (B) Wave-CAIPI-
Sequenz, (C) Gradientenechosequenz mit spiralformiger Auslesetrajektorie (Spiral-Se-

quenz). Die Sequenzdiagramme und -parameter sind Kapitel 3.2 zu entnehmen.

4.2.2.4 Gradientenvergleich

Fiir alle drei nicht-kartesischen Testsequenzen wurden folgende Gradienten verglichen:
(A) Nominelle Gradienten, entsprechend dem Pulsprogrammdesign; (B) Gemessene
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Gradienten (Feldkameramessung); (C) GSTF-korrigierte Gradienten (Feldkamerame-
thode); (D) GSTF-korrigierte Gradienten (Phantommethode, Standard); (E) GSTF-korri-
gierte Gradienten (Phantommethode, kompensiert). Der Begriff ,,Standard* bei (D) be-
schreibt, die phantombasierte-GSTF Korrektur ohne Verwendung der Abtastzeitkompen-
sation, wohingegen bei (E) die Abtastzeitkompensation auf die gemessenen GSTF-Daten
angewendet wurde.

4.2.2.5 Durchfuhrung der Bildrekonstruktionen

Die Phantombilder der drei Testsequenzen wurden jeweils fiir mehrere Félle rekonstru-
iert: (A) Rekonstruktion der Bilder mit der nominalen Trajektorie, so wie sie im Pulspro-
gramm erstellt wurde; (B) Rekonstruktion der Bilder mit der GSTF-korrigierten Trajek-
torie - wobei die GSTF mit der Feldkameramethode (Abtastzeit T = 1us) bestimmt
wurde; (C) Rekonstruktion der Bilder mit der GSTF-korrigierten Trajektorie - wobei die
GSTF mit der phantombasierten Methode (Abtastzeit T = 8.7us) bestimmt und die Ab-
tastzeit nicht kompensiert wurde, (D) Rekonstruktion der Bilder mit der GSTF-korrigier-
ten Trajektorie - wobei die GSTF mit der phantombasierten Methode (Abtastzeit T =
8.7us) bestimmt und die Abtastzeit kompensiert wurde. Abbildung 11 veranschaulicht
den Trajektorienkorrekturprozess ohne (a) und mit (b) Abtastzeitkompensation als Sig-
nalflussdiagramm. Der Verarbeitungsbaustein der mit M, (t) gesampelten Phasensignale
fasst die Signalverarbeitung zusammen, die in Gleichung [13] bzw. Abbildung 4 fiir die
Phantommessung beschrieben wurden (s. Kapitel 3.1.2).

a - -
Trajektorienkorrektur (Standard)
Me (V)
Kontinuierliche(s) Phasensignal(e) =——p @ —_— —> 4
@ —_— —> @ —p Korrigierte Trajektorie
Gradientensignal == SE—

Trajektorienkorrektur (Kompensiert)

Me (6) sinc'(1/t-t) i

Gradientensignal ==

Abbildung 11: Trajektorienkorrektur als Signalflussdarstellung. Signalflussdiagramm zur Veranschauli-
chung der Abléufe zur Trajektorienkorrektur, ohne Abtastzeitkompensation (a) und mit Abtastzeitkompen-
sation (b). Beide Verfahren zur Trajektorienkorrektur unterschieden sich durch die Multiplikation der
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Ubertragungsfunktionen mit dem Kompensationskernel sinc™!((1/7) - f) im Frequenzbereich (markiert
durch rotes Rechteck).

4.2.3 Ergebnisse

4.2.3.1  Vergleich der gemessenen Signale und des Signalrauschens

Abbildung 12c zeigt einen Vergleich des berechneten Phasenoutputs aus den Phasensig-
nalen der Schichten fiir die Phantommessung (a) und den NMR-Proben fiir die Feldka-
meramessung (b). Die Abweichungen der Phasenoutputs beider Messtechniken sind ge-
ring (< 0.1%), und die Phasenverldufe stimmen sehr gut iiberein.
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Abbildung 12: Darstellung der kombinierten Phasensignalen. Die Phasensignale (c) sind fiir die Phantom-
methode und fiir die Feldkameramethode entsprechend dargestellt. Entsprechend dieser Gleichungen be-
rechnet sich der Phasenoutput (c) aus den Phasensignalen der Einzelschichten bzw. NMR-Proben, s. (a)
und (b). Die Abweichungen des Phasenoutputs fiir beide Messmethoden sind bis 10 ms mit < 0.1% sehr

gering.

Abbildung 13 zeigt die Ausgangsgradienten beider Messtechniken fiir zwolf dreiecksfor-
mige, nominelle Eingangsgradienten. Die Detailansichten eines Gradientenausschnitts
fiir einen Gradientenpuls mit 300 pus Dauer zeigen den oszillierenden Signalzerfall fiir
langandauernde Signalkomponenten. In der Detailansicht der Phantom-Gradienten sind
die Oszillationen im Signalzerfall deutlich zu erkennen, wohingegen beim Feldkamera-
Gradienten das Signalrauschen dominiert und der eigentliche Signalzerfall im Rauschen
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verschwindet. Ein quantitativer Vergleich des Signalrauschens beider Ausgangsgradien-
ten bestdtigte dies: Abbildung 14 zeigt das Signalrauschen als Standardabweichung aus
40 (Feldkamera) bzw. 20 (Phantom) Signalmittelungen exemplarisch fiir den Ausgangs-
gradienten mit der Pulsdauer von 300 ps (a). Dabei ist das Rauschen der Feldkamerame-
thode ungefdhr 130-mal groBer als das der Phantommethode. Die Signaldarstellung in
Abbildung 14 bezieht sich auf den Zeitbereich von 1.8 bis 10 ms und beginnt kurz nach-
dem die Dreiecksgradienten ausgespielt wurden.
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Abbildung 13: Ausgangsgradienten fiir beide Messtechniken. Vergleich der vom Tomographen ausgespiel-
ten Dreiecksgradienten fiir die Phantommethode (a) und die Feldkameramethode (b) als Resultat auf die
im Pulsprogramm designten nominellen Gradienten (12 dreiecksformige Gradientenpulse mit Pulsdauern
von 100-320 ps). Die Detailabbildungen zeigen einen Vergleich der Rauschlevel fiir den gemessenen
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Gradientenpuls mit Pulsdauer 300 ps. In den Detailabbildungen zeigt sich, dass das Signalrauschen der
Feldkameramessung im Vergleich zu der Phantommessung deutlich hdher ist.
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Abbildung 14: Quantitativer Vergleich des Signalrauschens im Zeitbereich von 1.8 - 10 ms (Signalanteil
nach Dreiecksimpuls). Teilabbildung (a) visualisiert das Signalrauschen der Phantom- und Feldkameram-
essung als Standardabweichung von 40 (Fieldkamera) bzw. 20 (Phantom) Einzelmessungen. Der Signal-
verlauf des Phantomrauschens ist eine vergroflerte Detaildarstellung des Phantomsignals (lila Rechteck).
Das Feldkamerarauschen ist im untersuchten Zeitbereich ca. 130-mal groBer als das Rauschen der Phan-
tommessung (b).

Abbildung 15 zeigt das Signalrauschen exemplarisch fiir den z-Selbstterm, im Frequenz-
bereich bis 30 kHz. Dabei wurde das Signalrauschen als frequenzabhéngige Standardab-
weichung der Ubertragungsfunktionen berechnet. Entsprechend der Rauschsignalbestim-
mung im Zeitbereich, war das Signalrauschen der Feldkamera-GSTFs im Vergleich zu
den Phantom-GSTFs im Frequenzbereich deutlich hoher (a). Teilabbildung (b) zeigt
GSTF,, fir die Feldkamera- und Phantommethode (unkompensiert). Das berechnete Sig-
nalrauschen aus (a) ist in (b) fiir Frequenzen bis 30 kHz, in 2-kHz-Intervallen, als Fehler-
balken visualisiert.
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Abbildung 15: Quantitativer Vergleich des Signalrauschens der Ubertragungsfunktionen im Frequenzbe-
reich. Das Rauschen der Ubertragungsfunktion wurde als Standardabweichung iiber 40 (Feldkamera) bzw.
20 (Phantom) Einzelmessungen berechnet. Dabei zeigt sich, dass das die Feldkameramessung ein signifi-
kant hoheres Rauschen aufweist, als die Phantommessung. In Teilabbildung (b) ist das Rauschen bis 30
kHz, in 2-kHz-Intervallen als Fehlerbalken an einer gefitteten Ubertragungsfunktion angetragen.

4.2.3.2 Ubertragungsfunktionen

Abbildung 16 zeigt die Abhéngigkeit der GSTF Magnitude von der Abtastzeit t. Je grofer
die Abtastzeit der Messung, desto schmaler verlduft die Magnitudenkurve. Dies bedeutet,
dass Signalfrequenzen fiir GSTF-Messungen mit grofleren Abtastzeiten schwicher tiber-
tragen erscheinen als fiir GSTF-Messungen mit kleineren Abtastzeiten. Nach der Division
der GSTF-Magnituden mit den entsprechenden Sinc-Funktionen wurden die Magnitu-
denverldufe korrigiert und der Einfluss der Abtastzeit eliminiert. Letztendlich hat sich ein
einheitlicher, abtastzeitunabhéngiger Verlauf fiir eine theoretisch unendlich kleine Ab-
tastzeit ergeben. Die Abtastzeitabhdngigkeit der Messung zeigte sich nicht im Phasen-
gang der Ubertragungsfunktion.
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Abbildung 16: Darstellung des Einflusses der Abtastzeit auf die Ubertragungsfunktion. Die Abtastzeit T =
1us bezieht sich auf die Feldkameramessung; die iibrigen Abtastzeiten (t = 2.9 — 8.7us) basieren auf der
Phantommessung. Im unkompensierten Zustand zeigen sich deutliche Unterschiede in der Magnitude. Im
kompensierten Zustand wurde die Ubertragungsfunktion entsprechend der Abtastzeit korrigiert, und die
Abweichungen in der Magnitude wurden reduziert. Im Phasengang zeigten sich keine Unterschiede durch
den Einfluss der Abtastzeit.

Abbildung 17 visualisiert den Vergleich Phantom-GSTFs (gemessen mit T = 8.7 us) und
der Feldkamera-GSTFs (gemessen mit T = 1.0 ps) fiir alle drei Gradientenachsen (X, y,
z) in den Teilabbildungen (a-c). Verglichen wurden auch Phantom-GSTFs mit und ohne
Anwendung der Abtastzeitkorrektur. Zwischen den Feldkamera- und Phantom-GSTFs
(unkompensiert) waren die Abweichungen bei einer Frequenz von 8 kHz ca. 4%. Diese
Abweichungen der Kurven konnten nach Anwendung der Abtastzeitkompensation auf
< 0.3% reduziert werden. Damit waren die Magnituden der Ubertragungsfunktionen sehr
dhnlich. Im Gegensatz zum Amplitudengang der Ubertragungsfunktion zeigte der Fre-
quenzgang der unkompensierten Phantom-GSTFs nur vernachldssigbare Abweichungen
zu den Feldkamera-GSTFs. Diese Abweichungen waren < 0.5%. Die Teilabbildungen
zeigen exemplarisch zwei verschiedene Frequenzausschnitte fiir den z-Selbstterm. In (d)
werden mechanische Resonanzen in einem Detailausschnitt des Frequenzbereichs visua-
lisiert. Diese Resonanzen wurden in der Feldkamera-GSTF besser aufgeldst als in der
Phantom-GSTF, da die Feldkamera-Messung, eine hohere Auflosung besitzt als die Phan-
tommessung. Im Gegensatz zur Phantom-GSTF war das Signalrauschen der Feldkamera-
GSTF aber deutlich erhoht (e).
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Abbildung 17: Darstellung der Abweichungen in der Ubertragungsfunktion fiir die x-, y- und z-Achse.
Visualisiert ist, wie sich die Feldkamera- und die Phantom-GSTFs in ihrer Magnituden- und Phaseniiber-
tragung fiir die Abtastzeiten T = 1.0 us und T = 8.7 pus unterscheiden. Die Magnitudenantworten im un-
kompensierten Zustand (Standard) unterscheiden sich, wohingegen die Unterschiede in den Phasentibertra-
gungen zu vernachléssigen sind. Durch Anwendung der Abtastzeitkompensation lassen sich die Abwei-
chungen zwischen der Phantom- und Feldkamera-Magnitude reduzieren. Mehrere Detailansichten von
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GSTF. sind in (e-f) visualisiert. Die Teilabbildung (d) zeigt einen Resonanzbereich des z-Selbstterms, wo-
hingegen in (e) ein Vergleich des Signalrauschens fiir hohere Frequenzen (5-8 kHz) illustriert ist.

4.2.3.3 Gradientenvergleich
Zig-Zag-Sequenz

Die Gradientenabweichungen zwischen der Phantomkorrektur (Standard) und der Feld-
kamerakorrektur lagen bei der Zig-Zag-Sequenz bei ca. 4.5%. Fiir die kompensierte Phan-
tomkorrektur reduzierten sich diese Abweichungen auf < 1%. Zum gemessenen Gradien-
ten (Feldkameramessung) waren die Abweichungen der Phantomkorrektur (kompensiert)
mit ~1.1% kleiner als die der Feldkamerakorrektur mit ~2.5%. Im Mittel ergaben sich fiir
den nominellen Gradienten zu den korrigierten Gradienten Abweichungen von ~18.5%.
Abbildung 18 zeigt die Gradienten im Vergleich.
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Abbildung 18: Gradientenvergleich fiir die Zig-Zag-Sequenz. Vergleich des nominellen, gemessenen und
der korrigierten Gradienten fiir die Zig-Zag-Sequenz. Die Korrektur der Gradienten basiert auf der Uber-
tragungsfunktion, die mit der Phantom- (Standard und kompensiert) und Feldkameramethode bestimmt
wurde. Die Abweichungen zwischen der gemessenen und korrigierten Gradientenkurve sind gering. Nach
der Abtastzeitkompensation stimmt der kompensierte Phantom-korrigierte Gradient besser mit dem gemes-
senen und Feldkamera-korrigierten Gradienten iiberein, als der unkompensierte Phantom-korrigierte Gra-
dient.

Wave-CAIPI-Sequenz

Die Abtastzeitkompensation verringerte die Abweichungen des x- und y-Gradienten bei
der Wave-CAIPI-Sequenz zwischen der Phantom- und Feldkameramethode zur GSTF-
Bestimmung von ~4.1% fiir den unkompensierten Fall (Standard), auf < 0.5% fiir den
kompensierten Fall. Die Gradientenabweichungen der Phantommethode (kompensiert)
bzw. der Feldkameramethode zur eigentlichen Feldkameragradientenmessung waren mit
1.1% bzw. 1.6% gering und unterschieden sich nur unwesentlich. Fiir die x- und y-Achse
ergaben sich durchschnittliche Unterschiede von ~11% zwischen den korrigierten und
nominellen Gradienten. Eine visuelle Ubersicht der unterschiedlichen Gradientenverliufe
gibt Abbildung 19.
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Abbildung 19: Gradientenvergleich fiir die Wave-CAIPI-Sequenz. Vergleich der nominellen, gemessenen
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und korrigierten Gradienten fiir die Wave-CAIPI-Sequenz. Die Korrektur der Gradienten basiert auf der
Ubertragungsfunktion, die mit der Phantom- (Standard und kompensiert) und Feldkameramethode be-
stimmt wurde. Die Abweichungen zwischen der gemessenen und korrigierten Gradientenkurve sind gering.
Nach der Abtastzeitkompensation stimmen die kompensierten Phantom-korrigierten Gradienten besser mit
den gemessenen und Feldkamera-korrigierten Gradienten iiberein als die unkompensierten Phantom-korri-
gierten Gradienten. In der vergroBerten Teilabbildung (b) liegen die orange Kurve (Feldkamera-korrigiert)
und die griine Kurve (Phantom-korrigiert und kompensiert) aufeinander. Zwischen den Kurven sind in der
Detailabbildung keine Unterschiede erkennbar.

Spiral-Sequenz

Bei der Spiral-Sequenz fiihrte die Abtastzeitkompensation zu keiner Reduzierung der
Gradientenabweichungen zwischen der Phantom- und Feldkameramethode. Fiir den un-
kompensierten und den kompensierten Fall lagen die Abweichungen der Spiralgradienten
bei ~0.4%. Wie auch bei der Wave-CAIPI-Sequenz waren hier die Gradientenabweichun-
gen der Phantommethode (kompensiert) bzw. Feldkameramethode zur eigentlichen Feld-
kameragradientenmessung mit 0.1% sehr gering und unterschieden sich praktisch nicht.
Im Mittel ergaben sich fiir die nominellen x- und y-Gradienten zu den korrigierten Gra-
dienten Abweichungen von ~1.2%. Abbildung 20 zeigt die entsprechenden Gradienten-
verldufe.
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Abbildung 20: Gradientenvergleich fiir die Spiral-Sequenz. Vergleich der nominellen, gemessenen und
korrigierten Gradienten fiir die Wave-CAIPI-Sequenz. Die Korrektur der Gradienten basiert auf der
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Ubertragungsfunktion, die mit der Phantom- (Standard und kompensiert) und Feldkameramethode be-
stimmt wurde. Die Abweichungen zwischen der gemessenen und der korrigierten Gradientenkurven sind
vernachldssigbar. Die unkompensierten und kompensierten Phantom-korrigierten Gradientenkurven sind
praktisch identisch.

Fiir die drei Testsequenzen sind die Abweichungen (Absolutbetrag) fiir die nominellen,
gemessenen und korrigieren Gradienten (alphabetische Bezeichnung, s. Kapitel 4.2.2.4)
in der folgenden Tabelle aufgefiihrt:

Tabelle 3: Tabellarische Auflistung aller relevanten, gemittelten Gradientenabweichungen fiir die verwen-
deten Testsequenzen. Fiir die Wave-CAIPI und die Spiral-Sequenz wurden die Abweichungen fiir den x-
und y-Gradienten gemittelt, da sich diese nur geringfiigig unterschieden.

Rel. Abweichung [%] Zig-Zag-Sequenz Wave-CAIPI-Sequenz  Spiral-Sequenz

(C)— (D)]/ (C) 4.5 4.1 0.4
(C)— (E)|/ (C) 1.0 0.5 0.4
(B)—(C)|/ (B) 2.5 1.6 0.1
(B) - (E)| / (B) 1.1 1.1 0.1
(A)—(B)|/ (A) 18.5 11.0 1.2

4.2.3.4 Vergleich der rekonstruierten Bilder

Abbildung 21 - Abbildung 23 zeigen einen Vergleich der rekonstruierten Bilder fiir die
Zig-Zag-Sequenz, die Wave-CAIPI-Sequenz und die Spiral-Sequenz. Der Bildvergleich
basiert auf den im Methodenteil (s. Kapitel 4.2.2.5) beschriebenen Rekonstruktionsfillen
(A-D). Die Teilabbildungen (a) von Abbildung 21 - Abbildung 23 zeigen die rekonstru-
ierten Bilder unter Verwendung der nominellen Trajektorie, wohingegen (b) die rekon-
struierten Bilder fiir die Feldkamera-GSTF Trajektorie zeigt. Die Teilabbildungen (c) und
(d) visualisieren die rekonstruierten Bilder fiir die unkompensierte und kompensierte
Phantom-GSTF Korrektur. Die relevanten Differenzbilder der in (a-d) dargestellten re-
konstruierten Bilder sind in (e-f) zu sehen. Die zu den Differenzbildern gehdrenden In-
tensitétsprofile sind in (h-j) visualisiert. Die rot-gepunktete Linie in den Differenzbildern
(e-g) kennzeichnet die Schnittlinie fiir die Intensitdtsprofile. Die Differenzbilder und die
Intensitétsprofile werden als Absolutbetrdge dargestellt.

Zig-Zag-Sequenz

Die Trajektorienkorrektur fiihrte allgemein zu einer Reduzierung der Bildartefakte - dies
ist in Abbildung 21a-e illustriert. Die exemplarisch durch rote Pfeile in (a) gekennzeich-
neten Artefakte am Objektrand bzw. an den inneren Phantomstrukturen wurden durch die
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GSTF-basierte Trajektorienkorrektur stark verringert (b-e). Der Vergleich der Differenz-
bilder zeigt, dass die Bildunterschiede zwischen Feldkamera- und Phantomkorrektur fiir
die Korrektur mit der unkompensierten Phantom-GSTF (f) groBer sind als fiir die Kor-
rektur mit der kompensierten Phantom-GSTF (g). Die Intensitdten des Differenzbildes (f)
entsprechen ca. 15% der Maximalintensitt in (e), wohingegen sich die verbleibenden
Abweichungen nach Anwendung der Abtastzeitkompensation (g) im Bereich des Bild-
rauschen von (e) befinden. Dieser Zusammenhang wird in den zu den Differenzbildern
gehorigen Intensitéitsprofilen (h-j) mit den gelb- und griin-gepunktet gezeichneten Recht-
ecken illustriert. Das Differenzbild (g) und das entsprechende Intensitéitsprofil (j) wurden
dabei mit Faktor 10 verstirkt, um die Intensititen bei gleicher Fensterung sichtbar zu
machen. Teilabbildung (g) veranschaulicht, dass die Abweichungen zwischen Feldka-
mera-GSTF-korrigierten und den Phantom-GSTF-korrigierten Bildern (kompensiert)
vernachléssigbar sind (griine Rechtecke in h und j), wohingegen die Abweichungen zwi-
schen Feldkamera-GSTF-korrigierten und den Phantom-GSTF-korrigierten Bildern (un-
kompensiert) stirker erkennbar bleiben (gelbe Rechtecke in h und 1).

a NoineKorrektur b Feldkamera Korrekur C Phantem Korrektur d Phantom Korrektur l
y

(Stamdard) (Kompensiert)
X

-
i
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=
[}
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Abbildung 21: Darstellung der rekonstruierten Phantombilder fiir die Zig-Zag-Sequenz. Die Bilder wurden
mit den nominellen Trajektorien (a), den Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorien (b) und den Phan-
tom-GSTF-korrigierten Trajektorien (unkompensiert (c) und kompensiert (d)) rekonstruiert. Bildartefakte
sind durch rote Pfeile gekennzeichnet (a). Die relevanten Differenzbilder sind in (e-g) mit den zugehorigen
Intensitatsprofilen (h-j) visualisiert. Das Differenzbild der Bildrekonstruktionen mit der nominellen und der
Feldkamera-GSTF-korrigierten  Trajektorie ist in (e) dargestellt. Die Differenzbilder der
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Bildrekonstruktionen mit der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie und der Phantom-GSTF-korri-
gierten Trajektorie sind in (f) (unkompensiert) und (g) (kompensiert) gezeigt. Die Intensititen des Diffe-
renzbilds (g) und des entsprechenden Intensitétsprofils (j) wurden mit Faktor 10 multipliziert, um diese bei
gleicher Fensterung der Differenzbilder sichtbar zu machen. Die rot-gepunktete Linie in den Differenzbil-
dern kennzeichnet den Pixelschnitt fiir die Intensitatsprofile.

Wave-CAIPI-Sequenz

Bildartefakte, wie sie im rekonstruierten Bild ohne Trajektorienkorrektur (a) vorzufinden
sind, wurden, wie auch bei der Zig-Zag-Sequenz, durch die Anwendung der GSTF-ba-
sierten Korrektur reduziert (Abbildung 22b-e). Teilabbildung (c) weist im Vergleich zu
(b) und (d) ein hoheres Artefaktlevel auf. Bildartefakte sind in (a) und (c) durch rote
Rechtecke gekennzeichnet. Dies zeigt sich auch in den Differenzbildern (e-g). Die ver-
bleibenden Intensitdtsunterschiede in (f) betragen immer noch ca. 13% der maximalen
Intensitét aus (e). Im Gegensatz dazu ist die verbleibende Intensitét im Differenzbild (g)
im Bereich des Signalrauschens von (e). Die Intensitatsprofile (h-j) veranschaulichen dies
durch die eingezeichneten gelb- und griin-gepunkteten Rechtecke. Teilabbildung (g) ver-
anschaulicht, dass die Abweichungen zwischen Feldkamera-GSTF-korrigierten und den
Phantom-GSTF-korrigierten Bildern vernachldssigbar sind (griine Rechtecke in h und j),
wohingegen die Abweichungen zwischen Feldkamera-GSTF-korrigierten und den Phan-
tom-GSTF-korrigierten Bildern (f) stirker erkennbar bleiben (gelbe Rechtecke in h und
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Abbildung 22: Darstellung der rekonstruierten Phantombilder fiir die Wave-CAIPI-Sequenz. Die Bilder
wurden mit den nominellen Trajektorien (a), den Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorien (b) und den
Phantom-GSTF-korrigierten Trajektorien (unkompensiert (c¢) und kompensiert (d)) rekonstruiert.
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Bildartefakte sind durch rote Rechtecke gekennzeichnet (a). Die relevanten Differenzbilder sind in (e-g)
mit den zugehdrigen Intensitdtsprofilen (h-j) visualisiert. Das Differenzbild der Bildrekonstruktionen mit
der nominellen und der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie ist in (e) dargestellt. Die Differenzbilder
der Bildrekonstruktionen mit der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie und der Phantom-GSTF-kor-
rigierten Trajektorie sind in (f) (unkompensiert) und (g) (kompensiert) gezeigt. Die rot-gepunktete Linie in
den Differenzbildern kennzeichnet den Pixelschnitt fiir die Intensititsprofile.

Spiral-Sequenz

Wie bei den anderen beiden Testsequenzen fiihrte die GSTF-basierte Trajektorienkorrek-
tur zu einer Verminderung des Artefaktlevels (Abbildung 23, Artefakte sind durch rote
Pfeile gekennzeichnet). Artefakte an den Objektrdndern und inneren Objektstrukturen (a)
wurden durch die Korrektur der Spiraltrajektorien reduziert (b-e). Im Vergleich zu der
Zig-Zag und Wave-CAIPI-Sequenz ist dabei ein vernachldssigbar kleiner Unterschied
zwischen der unkompensierten und kompensierten Phantomkorrektur ersichtlich (f, g).
Dieser Unterschied liegt im Bereich des Bildrauschens von (e). Dies wird in den Intensi-
tatsprofilen (h-j) der Differenzbilder mit den griin-gepunkteten Rechtecken veranschau-
licht. Die Differenzbilder (g,h) und die entsprechenden Intensititsprofile (i,j) wurden da-
bei mit Faktor 50 verstérkt, um die Intensititen bei gleicher Fensterung sichtbar zu ma-
chen. Die Teilabbildungen (f) und (g) veranschaulichen, dass die Abweichungen zwi-
schen Feldkamera-GSTF-korrigierten und den Phantom-GSTF-korrigierten Bildern (un-
kompensiert und kompensiert) vernachlissigbar sind (griine Rechtecke in i, h und j). Die
Intensitdten der Differenzbilder (f,g) und der entsprechenden Intensitétsprofile (i,j) wur-
den mit Faktor 50 multipliziert, um diese bei gleicher Fensterung der Differenzbilder

sichtbar zu machen.
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Abbildung 23: Darstellung der rekonstruierten Phantombilder fiir die Spiral-Sequenz. Die Bilder wurden
mit den nominellen Trajektorien (a), den Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorien (b) und den Phan-
tom-GSTF-korrigierten Trajektorien (unkompensiert ¢ und kompensiert d) rekonstruiert. Bildartefakte sind
durch rote Pfeile gekennzeichnet (a). Die relevanten Differenzbilder sind in (e-g) mit den zugehoérigen In-
tensitétsprofilen (h-j) visualisiert. Das Differenzbild der Bildrekonstruktionen mit der nominellen und der
Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie ist in (e) dargestellt. Die Differenzbilder der Bildrekonstrukti-
onen mit der Feldkamera-GSTF-korrigierten Trajektorie und der Phantom-GSTF-korrigierten Trajektorie
sind in (f) (unkompensiert) und (g) (kompensiert) gezeigt. Die rot-gepunktete Linie in den Differenzbildern
kennzeichnet den Pixelschnitt fiir die Intensitétsprofile. Die Intensitdten der Differenzbilder (f,g) und der
entsprechenden Intensitétsprofile (i,j) wurden mit Faktor 50 multipliziert, um Intensitdtsunterschiede bei
gleicher Fensterung der Differenzbilder sichtbar zu machen.

4.2.4 Diskussion

Die Selbstterme der GSTF wurden mit zwei Messverfahren bestimmt. Die gemessenen
Ubertragungsfunktionen wurden anschlieBend zur Trajektorienkorrektur in Bildrekon-
struktion fiir drei Testsequenzen (Zig-Zag-, 3D Wave-CAIPI- und Spiral-Sequenz) ver-
wendet. Mit einem Vergleich der korrigierten und gemessenen Gradienten sowie der da-
raus rekonstruierten Bilder konnte erfolgreich gezeigt werden, dass die Abweichungen
zwischen der unkompensierten Phantom- und der Feldkameramethode zur Bestimmung
der Ubertragungsfunktion einen Einfluss auf die Trajektorienkorrektur besitzen und sich
letztendlich auch in den rekonstruierten Bildern manifestieren. Wenn dagegen die Ab-
tastzeitkompensation angewendet wird und somit die Phantom-GSTFs korrigiert werden,
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sind die Abweichungen zu den Feldkamera-GSTF vernachldssigbar. Dies zeigt sich an-
hand eines Vergleichs der Trajektorien, als auch bei den rekonstruierten Bildern.

Mit Hilfe der Zig-Zag- und Wave-CAIPI- Sequenz konnte die Notwendigkeit der Abtast-
zeitkompensation nachgewiesen werden. Entsprechend der Modellierung der Signalab-
tastung als Faltung mit einer Rechteckfunktion, kann deren Wirkung durch Entfaltung
mit einer Rechteckfunktion bzw. durch Division mit einer Sinc-Funktion im Frequenzbe-
reich beseitigt werden. Die Abtastzeitkompensation wirkt sich dabei ausschlieBlich auf
den Amplitudengang der Ubertragungsfunktion aus; der Phasengang wird von der Kom-
pensation nicht beeinflusst. Aus diesem Grund hat die Kompensation nur bei Sequenzen
einen Effekt, bei denen die Magnituden-GSTF mafigeblich an der Trajektorienkorrektur
beteiligt ist. Dies ist beispielsweise fiir die Spiral-Sequenzen nicht der Fall, da das Fre-
quenzspektrum der Spiralgradienten auf einen relativ schmalbandigen Frequenzbereich
beschrinkt ist. Der Frequenzbereich der Spiralgradienten in der verwendeten Testsequenz
ist beispielsweise auf < 2 kHz limitiert (s. Figure 38, Kapitel 4.4.5.3). In diesem Fre-
quenzabschnitt werden alle Frequenzen nahezu vollstindig libertragen, daher konnte hier-
bei auch keine Verbesserung der Korrekturergebnisse durch Anwendung der Abtastzeit-

kompensation erzielt werden.

Hinsichtlich der Abweichungen in den rekonstruierten Bildern kamen Graedel et al. (72)
zu vergleichbaren Ergebnissen fiir eine 3D-EPI (TURBINE blade) Sequenz, indem sie
ebenfalls die Phantom- und Feldkamera GSTFs sowie die resultierenden korrigierten
TURBINE-Trajektorien verglich. Es konnten nur kleine Abweichungen zwischen den
GSTFs beider Messmethoden festgestellt werden und eine Korrektur der Abtastzeit
wurde nicht angewendet. Die Feldkamera bot im Vergleich zur Phantommethode eine
hohere Frequenzauflosung, was es ermdglicht, mechanische Resonanzen im Ubertra-
gungsprofil detaillierter zu erfassen. Dies konnte auch in diesem Kapitel anhand der ge-
messenen GSTFs gezeigt werden. Letztendlich berichteten Graedel et al. (72), dass die
Trajektorienkorrektur mit Feldkamera-GSTFs geringfiigig bessere Ergebnisse erzielte als
die Korrektur mit Phantom-GSTFs. Den Grund hierfiir fiihren die Autoren auf die Ver-
wendung von Kreuztermen, die bessere Frequenzauflosung und ein besseres SNR zuriick.
Dennoch erlaubt die Phantommethode ebenfalls die Bestimmung von Kreuztermen. In
dieser Studie betrug die Frequenzauflosung der Phantommethode 100 Hz und die der
Feldkameramessung 25 Hz, was lediglich in einer detaillierteren Auflosung der Resonan-
zen resultierte und sich nicht auf die Qualitét der Trajektorienkorrektur auswirkte. In Be-
zug auf das SNR der Messmethoden, konnte im Gegensatz zu Graedel et al. gezeigt wer-
den, dass das Rauschniveau der Feldkameramessung um ein Vielfaches hoher sein kann
als das der Phantommessung. Die Messzeit der Phantommessung betrug im Vergleich
dazu 10 ms. Die Daten beider Messungen wurden fiir 40 bzw. 20 Messwiederholungen
gemittelt, um die gleiche Gesamtmesszeit vorauszusetzen. Dennoch ist das SNR-Ergeb-
nis auch von der gewéhlte Feldstdrke des Tomographen (7T bei Graedel et al. (72)), sowie
durch verschiedene Parameter des Messaufbaus (z.B. Schichtdicke der Phantommethode)
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abhéngig und eine allgemeingiiltige Ableitung des SNR-Verhéltnisses beider Methoden
schwierig. Ein Einfluss des schlechteren SNR der Feldkameramessung auf die Trajekto-
rienkorrektur konnte in dieser Arbeit nicht festgestellt werden.

Die nétigen Hardware- und Softwarekomponenten zur Durchfithrung der Feldkameram-
essungen kosten ein Vielfaches eines Standardkugelphantoms. Letztendlich stellt sich die
Frage, ob eine kostenintensive Technik zur Bestimmung des Verhaltens des dynamischen
Gradientensystems zwingend notwendig ist, um Trajektorien in der nicht-kartesischen
Bildgebung korrigieren zu kénnen und um Bildartefakte hinreichend zu reduzieren. Eine
weitere Eigenschaft, die fiir den Vergleich beider Messmethoden unerldsslich ist, ist die
Moglichkeit zur Bestimmung weiterer Feldkomponenten, abgesehen von den Selbstter-
men, d. h. Kreuzterme und Terme hoherer Ordnung, sowie Feldkomponenten nullter Ord-
nung. Die dynamische Feldkamera erlaubt es, Feldkomponenten bis zur dritten Ordnung
intrinsisch mitzubestimmen. Die Phantommethode, die in dieser Studie zum Einsatz kam,
kann Terme nullter (48—50) und erster Ordnung (15,70,77,78) erfassen. Durch die In-
tegration zusidtzlicher Phasenkodierschritte, kann ebenfalls die Bestimmung hdherer
Feldkomponenten, bis zur dritten Ordnung, bewerkstelligt werden (49).

4.2.5 Schlussfolgerungen

Zusammenfassend konnen folgende Aussagen beziiglich des durchgefiihrten Messmetho-
denvergleichs getroffen werden: Nach Anwendung der Abtastzeitkompensation sind die
Unterschiede in den Ubertragungsfunktionen vernachlissigbar. Eine Korrektur mit den
Feldkamera- bzw. Phantom-GSTFs fiihrt zu dhnlichen artefaktreduzierten Bildern mit
Abweichungen im Bereich des Bildrauschens. Der Einfluss der Abtastzeitkompensation
manifestiert sich nicht fiir zeitliche Gradientenverlédufe mit stark limitierten Frequenz-
spektrum (~3 kHz). Bei gleicher Messzeit und fiir die gewidhlten Parameter bieten die
Feldkameradaten im Vergleich zu den Phantomdaten eine bessere Frequenzaufldsung,
aber weisen auch ein signifikant hoheres Rauschlevel auf. Ein weiterer Nachteil der Feld-
kameramethode sind die zusétzlichen erheblichen Kosten fiir das Messequipment.
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4.3 Stabilitit der Ubertragungsfunktion

4.3.1 Einleitung

Die GSTF kann einerseits zur Charakterisierung der Ubertragungseigenschaften des To-
mographen herangezogen werden, um z.B. mechanische Resonanzphdnomene genauer
zu bestimmen, andererseits dient sie als Mdglichkeit, arbitrdre Trajektorien in der nicht-
kartesischen Bildgebung zu korrigieren (14-16,50,71,79). Die Temperaturen der Gradi-
entenspulen sind von besonderem Interesse beim Entwicklungsprozess und der Ausle-
gung der Spulensysteme. Die Erwdrmung des Gradientensystems wird durch die Wider-
standserwdrmung bei hohen Gradientenstromen erzeugt (80,81). Die aufzuwendende
Leistung, um die Gradientenspulen zu betreiben, ist proportional zur fiinften Potenz des
Borradius (82). Bei aktuellen Tomographen mit Bordurchmessern > 70 cm stellen die
hohen Gradientenstrome (> 500 A) ein prinzipielles Temperaturproblem dar (82). Fliis-
sigkeitsbasierte Kiihlsysteme miissen dem Gradientensystem oft mehr als 40 kW an Wir-
meleistung entziehen, um zu hohe Systemtemperaturen zu verhindern (80). Dennoch wer-
den auch in der klinischen Routine Gradiententemperaturen von iiber 40°C erreicht, wenn
spezielle Bildgebungssequenzen verwendet werden. Diese Temperaturdnderungen von
iiber 20°C kénnen auch einen Effekt auf die Ubertragungseigenschaften des Gradienten-
system haben. Brodsky et al. (83) zeigten, dass Temperaturdnderungen der Gradienten
einen Einfluss auf die Gradientendelays haben kénnen. Busch et al. (73) berichteten, dass
sich bei der kardialen Phasenkontrast-MR (PC-CMR), unter Verwendung groB3er Gradi-
enten-Duty-Cycles, Temperaturdnderungen von 20°C ergeben. Dies fiihrte zu Abwei-
chungen in Hintergrundphasenfehlern und zu Anderungen in der Gradientenimpulsant-
wort. Die Arbeiten von Brodsky et al. (83) und Busch et al. (73) sind bereits ein Indiz,
dass die Gradientensystemantwort temperaturabhéingig ist. In diesem Kapitel wurde diese
Temperaturabhéngigkeit exemplarisch fiir einen Siemens-Tomographen untersucht. Da-
bei ist es von besonderer Bedeutung, den Einfluss der Gradiententemperatur und Auswir-
kungen der induzierten GSTF-Anderungen auf Bildgebungssequenzen zu eruieren. Als
Bildgebungssequenzen wurden dabei eine Wave-CAIPI- und eine Spiral-Sequenz heran-
gezogen. Neben der Temperaturabhingigkeit wurde auch die Langzeitstabilitiit der Uber-
tragungsfunktion iiber einen Zeitraum von ~2.5 Jahren fiir Siemens Tomographen analy-

siert.

Die Analyse der Temperaturabhédngigkeit wurde in Stich M, Pfaff C, Wech T, Slawig A,
Ruyters G, Dewdney A, Ringler R, Kostler H. Temperature-dependent gradient system
response. Magn. Reson. Med. 2019 (85) publiziert. Einige Abbildungen wurden mit Ge-
nehmigung des Verlages in dieser Arbeit verwendet.
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4.3.2 Methoden

4.3.2.1 Langzeitstabilitat der GSTF

Die Langzeitstabilitit der Ubertragungsfunktion wurde anhand der Selbstterme eines
MAGNETOM 3T Skyra- und eines MAGNETOM 3T Prisma’™ Tomographen (Siemens
Healthcare, Erlangen, Deutschland) analysiert. Die Messungen wurden mit der schicht-
selektiven Phantommethode und den in Kapitel 3.1.2.2 aufgefiihrten Parametern durch-
gefiihrt. Die Bestimmung der Ubertragungsfunktion erfolgte fiir beide Systeme iiber eine
Zeitperiode von ~2.5 Jahren. Die GSTF Messungen fiir den Prisma™-Scanner wurden am
07.10.2016, 24.08.2017 und 06.02.2019 getitigt. Fiir den Skyra-Scanner fanden die Mes-
sungen am 26.09.2016, 13.03.2018 und 06.02.2019 statt. Mit einer ANOVA-Analyse
wurde zudem der Einfluss der Messzeit auf die GSTF-Anderung analysiert.

4.3.2.2 Temperaturabhangigkeit der GSTF

Die Temperaturexperimente wurden an einem 3T MAGNETOM Skyra-MR-Tomogra-
phen (Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland), der mit einem 70 cm Bordurchmesser
ausgestattet ist, durchgefiihrt.

Die Messung der Ubertragungsfunktionen erfolgte mit der Phantommethode. Die Mess-
sequenz wurde fiir die Durchfiihrung der Heizexperimente, um zusétzliche Heizgradien-
ten erginzt (Abbildung 24). Die Heizgradienten sind trapezformige, bipolare Gradienten,
die gleichzeitig auf bis zu allen drei Gradientenachsen ausgegeben werden konnen. Die
Temperatur der Gradienten kann {iber die Amplitude Ay und Lénge ty der Heizgradien-
ten bzw. den Duty-Cycle gesteuert werden. Der Duty-Cycle ergibt sich aus ty/TR. Die
Flanken der Gradienten wurden mit maximaler Slew-Rate (200 mT/m/s) ausgespielt. Die
Repetitionszeit TR war fiir alle Heizexperimente 1 s. Die Gradientenamplitude ist propor-
tional zum Strom I in der Spule: Ay =1 -1 (82). Die Proportionalitdtskonstante wird
durch die Spuleneftizienz n beschrieben. Die Temperaturerwdrmung ohne Abgabe von
Wiérmeenergie in einem stromdurchflossenen Leiter ist durch das Stromwérmegesetz ge-
geben (84). Fiir die Gradientenspule als stromdurchflossenen Leiter ergibt sich letztend-

lich die Temperaturerwdrmung A9 als:

R R
A9 = 12ty = —— -Ag” - ty. (82) [17]

Dabei ist Cg die Warmekapazitit und R der Wiederstand des Leiters. Die Temperaturer-
hohung ist damit proportional zur zweiten Potenz der Gradientenamplitude bzw. direkt
proportional zur Gradientenldnge.

Mit der Heizsequenz wurde folgendes Experiment durchgefiihrt: Um die Abhdngigkeit
der Ubertragungsfunktionen von der Gradiententemperatur zu analysieren, wurden se-
quentiell auf einer Gradientenachse unterschiedliche Heizgradienten ausgespielt. Damit
konnten verschiedene Temperaturzustinde erzeugt werden. Die Amplitude des
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Heizgradienten war mit Ay = 23mT/m festgesetzt, und die Gradientenldnge wurde va-
riiert. Fiir den Skyra-Scanner wurde die z-Gradientenachse fiir ty = 120, 240, 360 und
480 ms (Duty-Cycle = 12%, 24%, 36% und 48%) bei Vernachlissigung der Schaltzeiten
erhitzt. Die Ubertragungsfunktion wurde mit der Phantommethode gemessen.

Zum Autheizen des Gradientensystems wurden 40 Messwiederholungen und zum Ab-
kiihlen 80 Wiederholungen durchgefiihrt. Die librigen Standardmessparameter der Phan-
tommessmethode wurden wie in Kapitel 3.1.2.2 beschrieben verwendet. Fiir jede Mess-
wiederholung (Dauer einer Messung = 48 s) wurde die Systemantwort berechnet, um eine
maximale Zeit- bzw. Temperaturauflosung zu gewihrleisten. Beim Abkiihlvorgang wur-
den keine Heizgradienten ausgespielt. Die maximalen Temperaturen wurden am Ende der

Heizperiode erreicht.
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Abbildung 24: Heiz- und Feldmessungssequenz. Zur Feldmessung wurden zwolf Dreiecksgradienten mit
Pulsbreiten zwischen 100 und 320 ps verwendet. Zur Erwérmung der Gradienten wurden Heizgradienten
mit verdnderbarer Amplitude und Dauer ausgegeben. Abbildung nach Stich et al. (85).

Die Temperatur der Gradienten wurde mit zwolf Temperatursensoren mit einer Abtastzeit
von 10 s erfasst. Die Sensoren wurden vom Tomographenhersteller in den Scanner inte-
griert. Drei Sensoren messen dabei die Temperatur an den Anschliissen der x-, y- und z-
Gradienten (Kabelsensoren, KS: GC1-GC3), die iibrigen neun Sensoren (GC4-GC12) er-
fassten die Spulentemperatur in verschiedenen Lagen (Primir- und Sekundérschicht) und
sind deshalb mit den Gradientenspulen in der Scannerbore fest in Epoxidharz vergossen.

Die hier beschrieben Experimente wurden so ausgelegt, dass anndhernd die gleichen ma-
ximalen Gradiententemperaturen erreicht werden, wie sie auch in der klinischen Routine
vorkommen. Abbildung 25 zeigt Temperaturprofile fiir zwei klinische Tomographen an
zwei verschiedenen Kliniken (Universititsklinikum Wiirzburg und National Institutes of
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Health), die iiber einen Zeitraum von mehreren Monaten aufgezeichnet wurden. Dabei
wurden je nach System Maximaltemperaturen von 44°C (3T Skyra-Scanner) bzw. 48°C
(1.5T Aera-Scanner) erreicht.

Temperaturprofile aus der klinischen Routine
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Abbildung 25: Temperaturprofile aus der klinischen Routine fiir zwei unterschiedliche Bildgebungssys-
teme. Das Aera-System ist am National Institute of Health (Bethesda, MD, USA) im Einsatz und das Skyra-
System am Universititsklinikum Wiirzburg (Wiirzburg, Deutschland).

4.3.2.3 GSTF-Temperaturabhangigkeit und Bildgebungssequenzen

Um den Einfluss der Systemtemperatur bzw. der temperaturabhiingigen GSTF-Anderung
auf nicht-kartesische Bildgebungssequenzen zu untersuchen, wurden zwei unterschiedli-
che Experimente durchgefiihrt.

In einer ersten Voruntersuchung wurde der Einfluss der Gradiententemperatur auf eine
Stack-of-Spiral-Sequenz untersucht. Dabei wurde das System durch die Sequenz selbst
aufgeheizt. Die Messungen erfolgten an einem 3T MAGNETOM Prisma’-Tomographen
(Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland). Die maximale Amplitude der Spiralgradi-
enten war mit 40 mT/m nahe der systembedingt maximal mdglichen Gradientenam-
plitude. Zudem wurde mit ca. 90% der groBBtmdgliche Duty-Cycle eingestellt, d. h. TR
wurde mit 3 ms so kurz wie moglich gewdhlt und die Lénge der Spiralgradienten betrug
ca. 2.5 ms. Der hohe Duty-Cycle hatte zur Folge, dass die Spiralgradienten die maximale
mogliche Heizleistung erwirkten. Durch das Anpassen der Sequenzparameter fiir die
Messwiederholungen und die Signalmittelungen ergab sich eine Messzeit von 58 min,
um einen ausreichend langen stabilen Temperaturzustand zu gewéhrleisten. Die Spiral-
gradienten wurden auf der x- und z-Achse ausgegeben. Die zugehorigen Ubertragungs-
funktionen wurden im kalten (vor Messbeginn) und warmen Zustand (in der Pla-
teauphase) gemessen. Die Rohdaten im warmen Zustand wurden mit der GSTF im kalten
und warmen Zustand rekonstruiert, um zu analysieren, ob sich die temperaturbedingten
Unterschiede in der GSTF auch in den Bildern zeigen.
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Um die maximale Systemtemperatur zu erzeugen und das System maximal aufzuheizen,
wird die Heizsequenz herangezogen. Dies stellt damit den Worst Case Zustand fiir die
rekonstruierten Bilder dar. Um die Extensivitit der Heizgradienten zu maximieren, wurde
der Duty-Cycle auf 87% (ta = 870 ms) gesetzt und die Gradientenamplitude auf 23 mT/m.
Damit wurden, die fiir den Tomographen maximal moglichen Werte erreicht. In diesem
Experiment wurden Rohdaten fiir verschiedene Bildgebungssequenzen vor und nach der
Heizphase akquiriert und anschlieBend nach der GSTF-basierten Trajektorienkorrektur,
entsprechend der kalten und warmen Zusténde verglichen. Die Temperaturmessungen
wurden an einem 1.5T MAGNETOM Aera-Tomographen (Siemens Healthcare, Erlan-
gen, Deutschland) durchgefiihrt. Als Bildgebungssequenzen wurden eine Spiral- und eine
Wave-CAIPI-Sequenz verwendet. Die Sequenzparameter wurden, wie in Kapitel 3.2 be-
schrieben, auch fiir dieses Experiment verwendet. Fiir beide Messsequenzen wurden die
Spiral- bzw. Wave-CAIPI-Gradienten auf der x- und y-Achse ausgegeben, da die tempe-
raturbasierte GSTF-Anderung auf der x- und y-Gradientenachse groBer als fiir die z-Gra-
dientenachse ausfiel. Die Bildrekonstruktion erfolgte fiir Rohdaten, die im kalten und
warmen Temperaturzustand erfasst wurden. Folgende Bilddatensédtze wurden dabei re-
konstruiert: (a) Bildrohdaten (warm), rekonstruiert mit den nominellen Trajektorien
(keine GSTF-basierte Korrektur verwendet), (b) Bildrohdaten (kalt), rekonstruiert mit
den GSTF-korrigierten Trajektorien. Die GSTF-Daten wurden dabei im kalten Zustand
ermittelt. (¢) Bildrohdaten (warm), rekonstruiert mit den GSTF-korrigierten Trajektorien.
Die GSTF Daten wurden dabei im kalten Zustand ermittelt. (d) Bildrohdaten (warm),
rekonstruiert mit den GSTF-korrigierten Trajektorien. Die GSTF-Daten wurden dabei im
warmen Zustand ermittelt. Neben den rekonstruierten Bildern im kalten bzw. warmen
Zustand wurden auch die Spiral- und Wave-CAIPI Gradienten im kalten bzw. warmen
Zustand verglichen. Die Messung der GSTF und der Gradienten erfolgte mit einer dyna-
mischen Feldkamera (Skope Magnetic Resonance Technologies AG, Ziirich, Schweiz).
Die Bildgebungsgradienten und die GSTF Daten wurden aus zehn Messwiederholungen
gemittelt. Die Akquisitionszeit betrug dabei 10 ms. Die iibrigen Parameter und die Mess-
sequenz sind Kapitel 3.1.1.2 zu entnehmen.

4.3.3 Ergebnisse

4.3.3.1 Langzeitstabilitat

Die Untersuchung der Verinderung der Ubertragungsfunktion fiir das Prisma™- und
Skyra-System zeigte nur vernachldssigbare Abweichungen in der Amplituden- und Pha-
senantwort zwischen 0 und 10 kHz (Abbildung 26). Abbildung 27 visualisiert, statistisch
aufbereitet, einen zeitlich paarweisen Vergleich der Amplituden- und Phasenantworten
fiir beide Systeme. Im Untersuchungszeitraum von ~2.5 Jahren ergaben sich maximale
Abweichungen < 1% (RSME). Es gab fiir beide Tomographen, weder fiir den Amplitu-
den- noch fiir den Phasengang, Hinweise, dass die Abweichungen iiber die Untersu-
chungsdauer anstiegen. Die ANOVA-Analyse (mit Messwiederholung) der Magnituden-
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und Phasenunterschiede zeigte liber die Auswertedauer von ~2.5 Jahren, dass die Be-
obachtungszeit keinen signifikanten Effekt (p > 0.27) auf die Anderung der Magnituden-
bzw. Phasentibertragung beider Tomographen hatte.
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Abbildung 26: Langzeitstabilitit der GSTFs. Qualitative Untersuchung der Langzeitstabilitit der GSTF fiir
den Prismaf- (a) und den Skyra-Scanner (b). Die Messungen der Ubertragungsfunktion wurden iiber mehr
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als zwei Jahre durchgefiihrt. Die Unterschiede in den Magnituden- und Phasenantworten beider Scanner
waren gering (a,b).
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Abbildung 27: Statistische Auswertung der Langzeitstabilitit der GSTFs. Quantitative Untersuchung der
Langzeitstabilitit der GSTF fiir den Prisma- (a) und den Skyra-Scanner (b). Die maximale Abweichung
beider Tomographen war fiir Frequenzen bis 10 kHz innerhalb des Untersuchungszeitraums von ~2.5 Jah-
ren < 1% (RMSE).

4.3.3.2 Temperaturabhangigkeit

Mit dem Experiment zur sequentiellen Erwidrmung der z-Gradientenachse iiber die An-
passung der Heizgradientenldngen ergaben sich fiir das Skyra System am Ende der
Heizphase Maximaltemperaturen von: 22°C (Duty-Cycle = 12%), 27°C (Duty-Cycle
=24%), 32°C (Duty-Cycle = 36%), 37°C (Duty-Cycle = 48%). Die aufgefiihrten Tempe-
raturen wurden vom Spulensensor (GC10) gemessen, der den groBBten Temperaturbeitrag
auf der z-Achse registriert (Abbildung 28a). Aus Abbildung 28 geht hervor, dass die
Heizphasen nach ca. 40 min abgeschlossen waren. Danach kiihlte das System wieder ca.
80 min auf seine Ausgangstemperatur von ca. ~19°C ab. Der Temperaturanstieg und
-abfall der Sensoren ist durch einen anndhernd exponentiellen Verlauf gekennzeichnet.

Im Vergleich zu den Spulensensoren zeigen die Kabelsensoren langsamere Temperatur-
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dnderungen mit groBeren Anstiegs- und Abfallzeitkonstanten®. Die durchschnittliche An-
stiegs- und Abfallzeiten fiir Spulensensoren sind ca. 4 min; fiir die Kabelsensoren sind
diese mit ca. 17 min mehr als viermal so grof.

Temperaturprofil
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Abbildung 28: Temperaturprofile fiir das sequentielle Heizen auf der z-Gradientenachse, mit unterschied-
lichen Heizgradienten. Dabei wurde bei konstanter Gradientenamplitude (An = 23mT/m) der Duty-Cycle
sequentiell verdndert: 12% (22°C), 24% (27°C), 36% (32°C), 48% (37°C). (b) zeigt den Temperaturverlauf
fiir das sequentielle Heizen auf der z-, x-, und y-Achse mit gleichem Heizgradienten (An=23mT/m, Duty-
Cycle = 48%). Die Kabelsensoren (GC1-GC3) sind mit einer gestrichelten Linie dargestellt; die Gradien-
tensensoren (GC4: y-Gradient, GC10: z-Gradient, GC12: x-Gradient) mit den groften Temperaturantwor-
ten sind mit einer gepunkteten Linie dargestellt. Am Ende der Kiihlperioden bzw. vor der ersten Heizperi-
ode wird die Raumtemperatur mit ~19°C erreicht. Abbildung nach Stich et al. (85).

Die Auswertung der Systemantworten des z-Selbstterms zeigte deutliche Anderungen in
der Magnitudeniibertragung (Abbildung 30a). Die Phaseniibertragung in Abbildung 30b
lieferte dagegen nur sehr kleine Anderungen (< 0.02) in den Resonanzgebieten, die mit
steigender Temperatur zunimmt. Abgesehen von den Resonanzgebieten ist die Phasenén-
derung zu vernachlissigen (< 0.005 rad).

Um die temperaturabhiingige Anderung der Selbstterme zu analysieren, wurden zeitliche
Frequenzschnitte der Feldkomponenten, wie in Abbildung 29 schematisch dargestellt,
generiert und die Magnitude gegeniiber der Temperatur aufgetragen. Abbildung 30c

3 Die Anstiegs- und Abfallzeit ist definiert als die benétigte Zeit, bis das Temperatursignal auf 50% der
maximalen Temperaturdnderung angestiegen bzw. abgefallen ist.
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visualisiert dies flir den z-Selbstterm mit drei Frequenzschnitten bei 1, 2 und 3 kHz. Fiir
alle Frequenzschnitte zeigte sich eine lineare Abhingigkeit der Magnitude von der Tem-

peratur mit Korrelationskoeffizienten > 0.84.

19°C 25°C 35°C

Magnitude

Frequen I N\
—_nz [ Auenz F
2 \HZ]Q\ —2 kg Frequens KT —

Zeit / Temperatur

Abbildung 29: Schematische Darstellung zur Anfertigung von Frequenzschnittprofilen fiir vier verschie-

dene Temperaturen bei 2 kHz.
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Feldterme: Analyse des Temperatureinflusses
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Abbildung 30: Analyse des Temperatureinflusses. (a) Die Magnitude des z-Selbstterms steigt linear mit der

Temperatur an, wohingegen sich die Phasenantwort (b) bis auf sehr kleine Abweichungen (< 0.02) in den

Resonanzen nicht éndert. (c) Die lineare Temperaturabhingigkeit wird exemplarisch fiir drei Frequenz-

schnitte bei 1, 2 und 3 kHz (gestrichelte Linien in a) dargestellt und zeigt groe Korrelationskoeffizienten
(r > 0.84). In (a), (b) werden die Daten fiir fiinf verschiedene Duty-Cycles (0%, 12%, 24%, 36%, 48%)
gezeigt, wohingegen die in (c) angegebenen Temperaturen immer iiber 8-Minuten-Intervalle gemittelt
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wurde. GSTF... beschreibt den z-Selbstterm (GSTF.) bei Erhitzen der z-Gradientenachse. Abbildung nach
Stich et al. (85).

4.3.3.3 Temperaturabhangigkeit: Einfluss auf die Bildgebungssequenzen

Fiir das Experiment mit der Stack-of-Spiral-Sequenz ist das Temperaturprofil in Abbildung
31a dargestellt. Nach ca. 17 min stellte sich ein stabiler Temperaturzustand ein, der dann
anschlieend fiir 41 min aufrechterhalten wurde, bis die Messsequenz schlieBlich beendet
war und das System langsam wieder abkiihlte. Die Temperatursensoren GC5 und GC10
an den x- bzw. z-Gradientenspulen zeigten mit 30°C bzw. 27°C die entsprechend hdchs-
ten Temperaturen an. Dabei wurden Rohdaten und die entsprechenden Ubertragungs-
funktionen der x- und z-Gradientenachsen im kalten und warmen Zustand akquiriert (s.
blau- und rot-gestrichelte vertikale Linien in Abbildung 31a). Die rekonstruierten Rohda-
ten sind in Abbildung 31b fiir den warmen Zustand der Rohdaten dargestellt. Dabei wur-
den die Bilder einerseits mit den GSTF-Informationen des kalten Zustands (Abbildung
31b, links) und anderseits mit den GSTF-Informationen des warmen Zustands (Abbil-
dung 31b, Mitte) rekonstruiert. Das Differenzbild beider rekonstruierter Bilder zeigt Ab-
bildung 31b (rechts). Um Intensititsunterschiede sichtbar zu machen, wurde das Diffe-
renzbild mit einem Faktor von 1000 multipliziert. Die Intensititsunterschiede im Diffe-
renzbild grenzten sich nur geringfiligig vom Signalrauschen ab. Folglich war es am ver-
wendeten System mit einer Spiral-Sequenz auch mit extensiven Duty-Cycles nicht mog-
lich, starke Erwirmungen zu generieren, die zu so groBen Anderungen in den Trajektorien

fuhren, welche sich letztendlich auch in rekonstruierten Bildern manifestieren.
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Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder
(Stack-of-Spiral)

Temperaturprofil (Heizen auf x- und z-Achse)
Zustand: Kalt Zustand: Warm
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Abbildung 31: (a) Temperaturprofil fiir das Autheizen des Gradientensystems durch eine Stack-of-Spiral-
Sequenz. Dabei stellte sich nach ca. 17 min ein stabiler Temperaturwert auf den Gradientenachsen ein. Die
gestrichelten Linien markieren die Zeitpunkte und die entsprechenden Temperaturwerte fiir die Rohdaten-
und GSTF-Akquisition. (b) Rekonstruierte Phantombilder fiir den warmen Zustand. Die Trajektorien wur-
den mit der GSTF im kalten Zustand (links) und im warmen Zustand (Mitte) rekonstruiert. Das Differenz-
bild beider Zusténde ist rechts abgebildet. Die Intensitdten des Differenzbildes wurden mit Faktor 1000
multipliziert, um die Intensitdtsunterschiede sichtbar zu machen. Die Intensitdtsdnderungen grenzten sich
nur geringfiigig vom Signalrauschen ab.

Das Temperaturprofil fiir das zweite Bildgebungsexperiment mit extensiven Duty-Cyclen
ist in Abbildung 32a dargestellt. Die Heizsequenz fiihrte zu einer Erwdrmung der Gradi-
enten, bis nach ca. 60 min die Maximaltemperatur erreicht ist. Die hochste Temperatur
wurde mit 71°C fiir die y-Gradientenspule (GC7) und mit 63°C fiir die x-Gradientenspule
(GC8) registriert. Mit diesen Temperaturwerten wurde auch fast die maximal zuléssige
Gradientemperatur des Tomographens von ca. 80°C erreicht. Zum Schutz des Tomogra-
phens, fithren hohere Temperaturwerte zu einer Abschaltung des Geréts. Um den Einfluss
der Temperatur auf die Bildqualitét zu untersuchen, wurden die Bildrohdaten und GSTF-
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Informationen im kalten und warmen Zustand erhoben (s. blau- und rot-gestrichelte ver-
tikale Linie in Abbildung 32a). Abbildung 32b zeigt die x- und y-Selbstterme fiir den
kalten und warmen Zustand im Vergleich. Die Abweichungen in der Magnitudeniibertra-
gung zwischen den Temperaturzustinden waren bis 10 kHz maximal 1.5%. Fiir die Pha-

seniibertragung sind die Abweichungen mit < 0.005 rad vernachléssigbar.

Heizexperiment: Heizen auf der x- und y-Gradientenachse
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Abbildung 32: (a) Temperaturprofil fiir das Heizen der x- und y-Gradientenachse mit maximal moglichen
Auslastungsgrad des Heizgradienten. Dabei wurden von den Sensoren an den Spulen ~63°C fiir den x-
Gradienten und ~71°C fiir den y-Gradienten registriert. (b) Darstellung der Ubertragungsfunktionen der x-
und y-Selbstterme fiir den kalten und warmen Temperaturzustand (s. blau- und rot-gestrichelte vertikale
Linie im Temperaturprofil). Es zeigen sich Unterscheide zwischen den kalten und warmen Magnitudenkur-
ven. Die maximale Abweichung ist 1.5%. Die temperaturinduzierten Abweichungen in den Phasengéngen
sind vernachléssigbar.

Fiir die Spiral- und Wave-CAIPI-Gradienten ergaben sich deutliche Unterschiede zwi-
schen den nominellen und den gemessenen (warm/kalt) Gradienten (Abbildung 33). Die
maximalen Abweichungen zwischen dem nominellen und den GSTF-korrigierten Gradi-
enten lagen bei ca. 0.4 mT/m fiir beide Sequenzen. Die Abweichungen zwischen dem
kalten und dem warmen Gradienten sind nur schwer zu erkennen; diese waren
< 0.05 mT/m fiir die Wave-CAIPI Gradienten und fiir die Spiralgradienten mit
< 0.025 mT/m noch geringer. Im Vergleich zu den Unterschieden zum nominellen
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Gradienten sind die temperaturinduzierten Unterschiede in den Gradientenverldufen ver-

nachldssigbar.
Einfluss der Systemtemperatur auf die Gradientenform J
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Abbildung 33: Wave-CAIPI- (a) und Spiral- (b) Gradienten (x-Gradient; links und y-Gradient; rechts) im
Vergleich fiir die nominellen Gradienten, sowie fiir die gemessenen kalten und warmen Gradienten. Sowohl
die Spiralgradienten als auch die Wave-CAIPI Gradienten zeigen deutliche Unterschiede zwischen dem
nominellen und dem gemessenen Gradienten (< 0.4 mT/m). Die Unterschiede der kalten und warmen Gra-
dienten sind fiir die Wave-CAIPI Gradienten vergleichsweise klein (< 0.05 mT/m). Fiir die Spiralgradienten
fallen diese mit < 0.025mT/m noch geringer aus.

Abbildung 34 und Abbildung 35 zeigen den Einfluss der Systemtemperatur auf die re-
konstruierten Bilder der Wave-CAIPI-Sequenz und der Spiral-Sequenz.

Fiir die Wave-CAIPI-Sequenz sind Artefakte (rote Rechtecke) im Bild ohne Trajektori-
enkorrektur (Abbildung 34a) vorhanden. Mit Anwendung der GSTF-basierten Trajekto-
rienkorrektur konnten diese Artefakte reduziert werden (Abbildung 34b: Rohdaten und
GSTF-Informationen im kalten Zustand, Abbildung 34c: Rohdaten im warmen Zustand
und GSTF Informationen im kalten Zustand, Abbildung 34d: Rohdaten und GSTF-Infor-
mationen im warmen Zustand). Fiir den warmen Zustand der Rohdaten mit Trajektorien-
korrekur (mit kalter/warmer GSTF) zeigte sich kein Unterschied in den Bildern (Abbil-
dung 34c,d). Die Differenzbilder verdeutlichen dies nochmals: Die Unterschiede zwi-
schen dem korrigierten und unkorrigierten Bild sind gut zu erkennen (Abbildung 34e),
wohingegen Unterschiede zwischen (c) und (d) vergleichsweise klein sind. Die Inten-
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sitdtsprofile (Abbildung 34g,h) zeigen fiir (e) Intensititsunterschiede < 15% und fiir (f)
Intensitatsunterschiede, die sich mit < 2% im Bereich des Rauschens befinden. Die blau-
und rot-gestrichelte horizontalen Linien in (e) und (f) markieren die Schnitte fiir die In-
tensitétsprofile.

Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (wave-CAIPI)

KoineKorrokir b  GSTFKak C  GSTFKaht d  estFwam
Rohdaten: Warm Rohdaten : Kalt Rohdaten : Warm Rohdaten: Warm Y

Abbildung 34: Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (Wave-CAIPI). (a) Rekonstru-
iertes Bild fiir den warmen Zustand. Die Trajektorien wurden nicht korrigiert. Artefaktbereiche sind mit
roten Rechtecken gekennzeichnet. (b) Rekonstruiertes Bild fiir den kalten Zustand. Die Trajektorien wur-
den auch mit der GSTF im kalten Zustand rekonstruiert. (c) Rekonstruiertes Bild fiir den warmen Zustand.
Die Trajektorien wurden mit der GSTF des kalten Zustands rekonstruiert. (d) Rekonstruiertes Bild fiir den
warmen Zustand. Die Trajektorien wurden mit der GSTF fiir den warmen Zustand rekonstruiert. (e) Diffe-
renzbild fiir den warmen Zustand, mit und ohne Trajektorienkorrektur (GSTF warm). (f) Differenzbild fiir
den warmen Zustand, mit eingeschalteter Trajektorienkorrektur fiir die kalte und warme GSTF. Die Inten-
sitdtsprofile in (g,h) werden durch eine blaue (im Objekt) und rote (am Objektrand) gestrichelte Linie in (e)
gekennzeichnet. Die Artefakte in (a) werden durch die GSTF-basierte Trajektorienkorrektur (b-d) stark
reduziert. Dies zeigt auch das Differenzbild (e). Die Bildunterschiede zwischen dem unkorrigierten und
korrigierten Bild (e) sind dabei groBer als die Bildunterschiede zwischen kalter und warmer GSTF (f). Das
Intensititsprofil veranschaulicht dies ebenfalls: Die Intensitdtsunterschiede in (e) sind ~15% (g), wohinge-
gen sich die Intensitéiten in (f) nur um < 2% unterscheiden. Diese Unterschiede befinden sich bereits im
Rauschbereich von (g). Die Differenzbilder (e, ) sind auf die maximale Intensitdt von (a) normiert.

Ahnliche Ergebnisse erhilt man fiir die Spiral-Sequenz. Die mit der nominellen Trajek-
torie rekonstruierten Bilddaten sind stark artefaktbehaftet (Abbildung 35a). Diese Bild-
gebungsartefakte (rote Pfeile) lieBen sich durch Anwendung der Trajektorienkorrektur
reduzieren (Abbildung 35b-d). Fiir das Differenzbild (Abbildung 35¢), das sich aus (d-a)
ergibt, werden die durch Trajektorienfehler induzierten Bildunterschiede dargestellt.



4 Beeinflussung von Gradientenfehlern durch das Magnetsystem 77

Diese sind im Vergleich zu den Fehlern, die sich dem Temperaturzustand der GSTF-ba-
sierten Trajektorienkorrektur ergaben (Abbildung 35f), viel groBer. Im Intensitéitsprofil
(Abbildung 35g) zeigen sich Intensitdtsunterschiede von ~27% fiir das Differenzbild in
Abbildung 35e und nur Unterschiede < 0.25% im Intensitatsprofil (Abbildung 35h) fiir
das Differenzbild in Abbildung 35f. Die Abweichungen in Abbildung 35h liegen im Be-
reich des Rauschens von Abbildung 35g.

Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (Spirale)

a KeineKomekur b GSTFKah C  gsTrkan O GSTFWarm
Rohdaten: Warm Rohdaten: Kait Rohdaten : Warm Rohdaten:Warm Y

X

9

N w
o o

Intensitat [%]
S

Abbildung 35: Einfluss der Systemtemperatur auf die rekonstruierten Bilder (Spirale). (a) Rekonstruiertes
Bild fiir den erwdrmten Zustand. Die Trajektorien wurden nicht korrigiert. Artefakte sind mit roten Pfeilen
gekennzeichnet. (b) Rekonstruiertes Bild fiir den kalten Zustand. Die Trajektorien wurden auch mit der
GSTF im kalten Zustand rekonstruiert. (c) Rekonstruiertes Bild fiir den erwdrmten Zustand. Die Trajekto-
rien wurden mit der GSTF im kalten Zustand rekonstruiert. (d) Rekonstruiertes Bild fiir den erwdrmten
Zustand. Die Trajektorien wurden mit der GSTF fiir den warmen Zustand rekonstruiert. (e) Differenzbild
fiir den warmen Zustand, mit und ohne Trajektorienkorrektur (GSTF warm). (f) Differenzbild fiir den war-
men Zustand, mit eingeschalteter Trajektorienkorrektur fiir die kalte und warme GSTF. Das Intensititspro-
fil (g,h) wird durch die rote, gestrichelte Linie in () gekennzeichnet. Die Artefakte an den Objektréndern
in (a) wurden durch die GSTF-basierte Trajektorienkorrektur (b-d) stark reduziert. Dies zeigt auch das Dif-
ferenzbild (e). Die Bildunterschiede zwischen dem unkorrigierten und korrigierten Bild (e) sind dabei gro-
Ber als die Bildunterschiede zwischen kalter und warmer GSTF (f). Das Intensititsprofil veranschaulicht
dies ebenfalls: Die Intensitétsunterschiede in (e) sind ~27% (g), wohingegen sich die Intensitéten in (f) nur
um < 0.25% unterscheiden. Diese Unterschiede befinden sich bereits im Rauschbereich von (g). Die Dif-
ferenzbilder (e,f) sind auf die maximale Intensitét von (a) normiert. Die Intensitdt des Differenzbildes (f)
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und das entsprechende Intensitétsprofil (h) wurden mit Faktor 10 multipliziert, um Intensitdtsunterschiede
bei gleicher Fensterung der Differenzbilder sichtbar zu machen.

4.3.4 Diskussion

In diesem Kapitel konnte fiir die Selbstterme unterschiedlicher Scannersysteme gezeigt
werden, dass die Ubertragungsfunktionen fiir ~2.5 Jahre stabil sind. Innerhalb dieses Zeit-
raums ergaben sich nur vernachldssige Abweichungen < 1 % (RSME) in der Signaliiber-
tragung. Es zeigt sich kein signifikanter Effekt der Messzeit auf die Abweichungen der
Magnituden- und Phasenginge. Fiir ein 3T Ingenia-System (21) wurden ebenfalls Lang-
zeituntersuchungen tiber fiinf Monate durchgefiihrt. Hier ergaben sich ebenfalls nur
kleine Abweichungen in der Magnitude der linearen Feldkomponenten fiir die x-Gradi-
entenachse; eine Anderung der Phase konnte nicht beobachtet werden. Campbell-Wash-
burn et al. (31) konnten fiir einen Untersuchungszeitraum von vier Monaten nur kleine
Abweichungen (<2 %) fiir die Selbstterme eines 1.5T Aera XQ-Scanners feststellen. Eine
kontinuierliche Rekalibrierung der Trajektorienkorrektur mit einer aktuellen Ubertra-
gungsfunktion ist bei den untersuchten Skyra und Prisma’-Systemen fiir einen Zeitraum

von ~2.5 Jahren folglich nicht notwendig.

Zudem wurde die Temperaturabhéngigkeit der Gradientensystemantwort fiir einen Sie-
mens 3T Skyra Tomographen analysiert. Die Temperaturwerte wurden mit verschiedenen
Sensoren, die vom Hersteller des Tomographen integriert wurden, iiberwacht. Die Vari-
ation der Gradiententemperatur zeigte Anderungen der GSTFs. Fiir die Selbstterme ergab
sich ein linearer Zusammenhang zwischen der Magnitudeninderung und der Gradienten-
temperatur, wohingegen die Phaseniibertragung, abgesehen von kleinen Abweichungen
in den Resonanzgebieten, keine Temperaturabhéngigkeit zeigte. Die Ergebnisse konnten
auch fiir ein 1.5 T Aera XQ System (Ergebnisse sind hier nicht dargestellt) nachgewisen
werden. Das mit der schichtselektiven Phantommethode gemessene GSTF-Temperatur-
verhalten konnte zudem auch mit der Feldkamera-basierten Akquisitionstechnik validiert

werden.

In weiteren Arbeiten dieser Arbeitsgruppe wurden zudem die temperaturabhéingigen An-
derungen in den Bo-Termen untersucht und die temperaturinduzierten Anderungen der
Selbst- und Bo-Terme modelliert, um somit fiir jede Systemtemperatur die exakte Uber-
tragungsfunktionen vorhersagen zu konnen. (21,85,86)

Busch et al. (73) ermittelten auch die GSTF-Selbstterme bei verschiedenen Systemtem-
peraturen und stellte ebenfalls Anderungen in der Magnitudenantwort bei 3T Achieva-
Scanner (Philips Healthcare, Best, Niederlande) fest. Wie in dieser Arbeit fiir das unter-
suchte Siemens System festgestellt wurde, konnten auch Busch et al. (73) bei verschie-
denen Temperaturzustinden keine Anderungen der Gradientendelays erkennen. Im Ge-
gensatz dazu berichteten Brodsky et al. (83) iiber Abweichungen der Gradientendelays
beim Erwirmen eines 1.5T Excite-Scanners (GE Healthcare, Chicago, IL, USA).
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Die Temperaturabhingigkeit der GSTF-Selbstterme wirkt sich fiir die untersuchten Scan-
ner (Skyra und Aera) aber nicht auf die rekonstruierten Bilder aus. Auch bei artifiziellem
Autheizen der Systeme mit extensiven Duty-Cyclen auf bis zu ~70°C ergaben sich fiir
zwei Testsequenzen (Wave-CAIPI- und Spiral-Sequenz) nur vernachlissigbare Abwei-
chungen in den rekonstruierten Bildern mit kalter bzw. warmer GSTF. Auch die gemes-
senen Gradienten im kalten und warmen Zustand zeigten nur kleine Abweichungen im

Vergleich zum nominellen Gradienten.

4.3.5 Schlussfolgerungen

Zusammenfassend konnen aus diesem Kapitel folgende Schlussfolgerungen abgeleitet
werden: Die Ubertragungsfunktionen der Selbstterme sind fiir die Skyra- und Prismafi-
Systeme iiber einen Zeitraum von ~2.5 Jahren stabil. Eine Rekalibrierung der GSTF zur
Korrektur der Trajektorien ist deshalb nicht nétig.

Die Untersuchungen in diesem Kapitel zeigten, dass Gradientensystemantwort abhéngig
von der Gradiententemperatur ist. Dabei ergaben sich temperaturabhingige Anderungen
fiir die Selbstterm-Magnitude. Die Selbstterm-Phase zeiget keine Temperaturabhéngig-
keit. Auch bei extensiven Gradiententemperaturen zeigen sich fiir die Wave-CAIPI- und
Spiral-Sequenz keine bedeutenden Abweichungen zwischen den gemessenen Gradienten
im kalten und warmen Zustand. Auch fiir die rekonstruierten Bilder ergeben sich keine
Unterschiede. Somit muss die Gradiententemperatur nicht bei der Trajektorienkorrektur
bzw. Bildrekonstruktion beriicksichtigt werden.

Letztendlich sind die Selbstterme, die fiir die Trajektorienkorrektur am bedeutendsten
sind, langzeit- und temperaturstabil. Diese Eigenschaft ist essentiell fiir die Implementie-

rung einer Gradientenvorverzerrung (Pre-emphasis).
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4.4 Gradienten-Pre-Emphasis basierend auf der
Ubertragungsfunktion des Gradientensystems

Dieses Kapitel wurde aus der Verdftentlichung Stich, M, Wech, T, Slawig, A, et al. Gra-
dient waveform pre-emphasis based on the gradient system transfer function. Magn Re-
son Med. 2018, 80: 1521— 1532 entnommen. Der Inhalt der Verdffentlichung wurde nicht

verdndert oder angepasst.

Die ndtige Berechtigung zur Verwendung des Aufsatzes in dieser Arbeit wurde vom Ver-
lag Wiley (https://onlinelibrary.wiley.com) eingeholt. Die von der Graduate School of
Life Sciences geforderte ,,Angabe der einzelnen Autorenbeitrdge und der gesetzlichen
Zweitverdffentlichungsrechte® ist in Anhang 7.2 zu finden.

— englischer Originaltitel —

Gradient Waveform Pre-emphasis Based on the Gradient
System Transfer Function

Autoren: M. Stich!2, T. Wech!, A. Slawig!, R. Ringler?, A. Dewdney?, A. Greiser’,
G. Ruyters®, T. A. Bley!, H. Kostler!

! Abteilung fiir diagnostische und interventionelle Radiologie, Universitétsklinikum
Wiirzburg, Wiirzburg, Deutschland

2X-Ray & Molecular Imaging Lab, Ostbayerische Technische Hochschule Amberg-
Weiden, Weiden, Deutschland

3 Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland

Veroffentlicht in: Magnetic Resonance in Medicine. 2018; 80: 1521— 1532.
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441 Zusammenfassung
Einleitung und Ziel

Die Ubertragungsfunktion des Gradientensystems (GSTF) wurde bereits verwendet, um
die verzerrten k-Raum Trajektorien in der Bildrekonstruktion zu beschreiben. Ziel dieser
Arbeit war es, mit der GSTF die Vorverstiarkung (Pre-Emphasis) fiir einen unverzerrten
Ausgangsgradienten und die beabsichtigte k-Raum Trajektorie zu bestimmen.

Methoden

Die GSTF des MR-Systems wurde ausschlielich mit Standard-MR-Hardware ohne spe-
zielles Messequipment, wie Feldsonden oder eine Feldkamera bestimmt. Die GSTF
wurde zur Bestimmung der Trajektorie in der Bildrekonstruktion, sowie zur Vorverstér-
kung der Gradientenwellenform verwendet. Als Testsequenzen wurden eine Gradienten-
echosequenz mit phasenkodierender Gradientenmodulation und eine Gradientenechose-
quenz mit spiralféormiger Auslesetrajektorie implementiert und anschlieend bei Struk-

turphantom- und In-vivo-Kopfmessungen angewendet.
Ergebnisse

Bildartefakte wurden durch Anwendung des GSTF-basierten Pre-Emphasises erfolgreich
unterdriickt. Gleichwertige Ergebnisse wurden erzielt, wenn die GSTF-basierte Korrektur
auf die Trajektorien in der Bildrekonstruktion angewendet wurde. Im Gegensatz dazu,
ermoglicht der Pre-Emphasis-Ansatz die Rekonstruktion unter Verwendung der ur-
spriinglich beabsichtigten Trajektorie.

Schlussfolgerung

Die fiir die beiden Bildgebungssequenzen gezeigte Artefaktunterdriickung zeigt, dass die
GSTF fiir einen neuartigen Pre-Emphasis dienen kann. Ein auf den GSTF-Informationen
basierender Pre-Emphasis, kann auf jeden beliebigen Sequenztyp angewendet werden.

4.4.2 Abstract
Purpose

The gradient system transfer function (GSTF) has been used to describe the distorted k-
space trajectory for image reconstruction. Purpose of this work was to use the GSTF to
determine the pre-emphasis for an undistorted gradient output and intended k-space tra-
jectory.

Methods

The GSTF of the MR system was determined using only standard MR hardware without
special equipment such as field probes or a field camera. The GSTF was used for trajec-
tory prediction in image reconstruction as well as for a gradient waveform pre-emphasis.
As test sequences, a gradient echo sequence with phase-encoding gradient modulation
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and a gradient echo sequence with a spiral read-out trajectory were implemented and sub-

sequently applied on a structural phantom and in-vivo head measurements.
Results

Image artifacts were successfully suppressed by applying the GSTF-based pre-emphasis.
Equivalent results are achieved with images acquired using GSTF-based post-correction
of the trajectory as a part of image reconstruction. In contrast, the pre-emphasis approach
allows reconstruction using the initially intended trajectory.

Conclusion

The artifact suppression shown for two sequences demonstrates that the GSTF can serve
for a novel pre-emphasis. A pre-emphasis based on the GSTF information can be applied
to any arbitrary sequence type.

4.4.3 Introduction

In MR, the fidelity of the gradient system has a high impact on the image quality. For
acquisitions in clinical routine, which so far mainly rely on Cartesian sampling, the gra-
dients are typically sufficiently optimized. Non-Cartesian trajectories like radial or spiral
acquisitions or techniques like single shot EPI, however, impose higher demands on the
accuracy of the gradient fields, such that additional corrections are indicated.

Reasons for deviations of the intended waveform from the gradient output can be read-
out timing errors, non-linear gradient amplifier imperfections, limited coil and amplifier
bandwidth, mutual coupling of the gradient channels, mechanical-vibration-induced
fields caused by switching the gradients (7,8), and thermal variations in gradient hardware
and electronic components (9). But the main cause are non-compensated eddy currents

induced by gradient impulses which cannot be suppressed completely (17,87,88).

All these effects translate to deviations from the desired k-space trajectory. As long as the
gradient moments are preserved, small deviations between the actual and nominal trajec-
tory do not influence the image quality in Cartesian imaging, as these deviations mainly
lead to displacements of the entire k-space. Such a shift causes a phase in the spatial

domain, which is not visible in magnitude images.

With the aim of acquiring images with shorter scan times, the interest in non-Cartesian
imaging techniques has increased continuously in recent years. In radial or spiral imag-
ing, data from multiple read-outs is averaged in the center of k-space. Here, gradient de-
viations lead to interferences of misregistered data, significantly impairing the image
quality (69). Ramp sampling, as typically used in UTE techniques, further compounds
the problem. Thus, by exploiting the advantage of fast and efficient scanning using non-
Cartesian trajectories (e.g. spiral trajectories), without additional corrections, a degrada-
tion in image quality typically has to be accepted.
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In addition to hardware optimization, attempts on the software side have been made to
correct k-space deviations induced by eddy currents. Techniques for eddy-current sym-
metrization and compensation (17-19) are applied to reduce effects. In contrast to the
Cartesian case, such methods are not sufficient for non-Cartesian applications because
short constant gradient errors cannot be compensated properly, and k-space distortions
still persist. Other methods rely on a calibration measurement and try to pre-compensate
gradient delays by determining gradient displacements from two opposing radial projec-
tions (66), acquired before the actual measurement. Moreover, k-space deviations can be
reduced by applying trajectory correction methods (64,65) in post-processing. Another
approach which gained a lot of attention in the past, is to acquire the actual played out
trajectories for image reconstruction, instead of using the nominal trajectories. In this
correction method, the gradient output is recorded by measuring the actual k-space loca-
tions, as opposed to the nominal k-space locations which would be played out if none of
the mentioned sources gave rise to gradient infidelity (6,43).

In general, the gradient deviations can be comprehensively characterized by the impulse
response of the dynamic gradient system (89), assuming linear and time-invariant char-
acteristics of the dynamic gradient system. The gradient impulse response function
(GIRF) or its Fourier transform, the gradient system transfer function (GSTF), allow a
post-correction of distorted trajectories by predicting the trajectory played out by the
scanner which is then used in image reconstruction (5,15,20,90). With the knowledge
about the behavior of the gradient system, the actual played out trajectory can be inferred
from the nominal trajectory. The transfer function of the system can also be used to pre-
distort trajectories by calculating an optimized input trajectory which creates the desired
output. Such a pre-distortion technique can be described as “pre-equalization” or “pre-
emphasis” and is also used in many signal processing applications apart from MRI to pre-
compensate distortions in signals. In MRI, the possibility of a pre-distortion technique,
which aims to calculate the input gradient waveform needed to produce the ideal wave-
form was presented in (91) and the accuracy was investigated (92). However, the tech-
nique was not applied to MR imaging sequences, yet.

In this study, a pre-emphasis based on the gradient system’s transfer function (GSTF) was
implemented to correct different imaging sequence gradient waveforms. The GSTF-based
pre-emphasis takes the gradient waveform distortions into account such that the actually
played out gradient field equals the nominal gradient waveform. The results of using a
GSTF-based pre-emphasis is exemplarily shown for phantom and in-vivo acquisitions
with two sequences: gradient echo sequence with phase-encoding gradient modulation
(93), as used in Wave-CAIPI (57,75,76), and a gradient echo sequence with spiral read-
out trajectory. Finally, the reconstructed images, acquired with the pre-emphasis-based
approach, were compared to images reconstructed from the predicted trajectories and to

images without trajectory correction.
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4.4.4 Methods

4441 Measurement of MRI gradient characteristics

Under the assumption of a linear and time-invariant (LTI) system, the gradient system
transfer function (GSTF) characterizes all imperfections of the dynamic gradient system.
The theory of GSTF measurements was published in (15,20) and is reviewed briefly.

The actual gradient played out in the scanner bore, gq,:(t), can be calculated with the
gradient impulse response function h(t) of the dynamic gradient system, and the nominal

gradient g;,, (t), as implemented in the sequence:
gout(® = /7 gin()) - h(t — Ddr. [18]
Eq. [18] is formulated in the time domain, its equivalent in the frequency domain reads:
Gout(f) = Gin () - H(D). [19]

Gout (D), Gjp(f) and H(f) are the Fourier transforms of gg,(t), gin (t) and h(t), respec-
tively. The GIRF h(t) (14,15,20,91) and its Fourier transform the GSTF H(f) contain the
same information about the gradient system, represented in different domains. A simple
method to determine spatially linear components of the gradient system transfer function
(GSTF) H(f) was described in (6,15,90). The system’s response can be measured in two
parallel slices of a spherical phantom using several input gradients with broad spectral
coverage. The phases @ (t) and @, (t) are measured in both parallel slices of distance Ax
while playing out triangular input gradients. A reference phase which corresponds to the
phase in the absence of gradients is acquired. After subtracting the reference phases
D rer(t) and @, ¢(t) of each slice, the output gradient g, (t) can then be calculated
using the difference in phase evolution between both slices:

Bout(®) = = L [(@1(0) = P rer(®) = (@2(8) = B rer(D). [20]

Y represents the gyromagnetic ratio.
The system transfer function of the dynamic gradient system is calculated as follows:

Z}Z%Z Gin*ll((f) : Gouti(f)

) . 2
2i212|Gin (O

Hy, () = ) [21]

where k represents the direction in which the input gradient is played out, 1 the direction
in which the output gradient is measured and the index i a particular triangular waveform.
The main terms (Hy x (f), Hy,,(f) and H, ,(f)) are given by k = 1 for Eq. [21]. This means,
that the output pulses are measured in the same direction as the triangular input pulses are

played out. For simple notation, we use GSTFxx for Hx x(f) etc.
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The GSTF measurements were performed on a clinical 3T MR system (MAGNETOM
Prisma, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany) using a prototype sequence with prod-
uct standard eddy current compensation enabled. A separate GSTF for each spatial di-
mension was determined using triangular waveforms. 12 different input gradients g;, (t)
(duration 100 — 320 ps, slew rate = 180 T/m/s) were played out with a positive polarity,
using 10 ms read-outs with a 8.7 ps dwell time, resulting in a frequency resolution of
100 Hz at a bandwidth of 115 kHz. Further measurement parameters were: TR = 8.0 s,
slice thickness = 3 mm, slice gap = 33 mm, flip-angle = 90°, read-out bandwidth = 100
Hz/pixel, 60 averages.

4442 Theory of a GSTF-based pre-emphasis

When applying GSTF post-correction as a part of image reconstruction, the gradients

used for the calculation of the k-space trajectory g5 are determined by multiplying
the nominal gradient waveforms Gy, o, 1 (f) in the frequency domain with the GSTF of the

corresponding dimension Hy,, followed by a Fourier transform into time domain:

8post] ® = :F_I{Gnom,l(f) ) Hl,l(f)}' [22]

The GSTF-based pre-emphasis, however, corrects gradients before they are played out
by the gradient system. Consequently, the pre-emphasis modifies the gradient as imple-
mented in the pulse sequence in such a way that the intended gradient waveform is actu-
ally achieved. In comparison the Eq. [22], the pre-emphasized gradients are calculated by
dividing the nominal gradients by the respective GSTFs, followed by a Fourier transform
into time domain:

8pre (t) = T_l{Gnom,l(f) ’ Hl,l_l(f)}' [23]

For band-limited nominal gradients G, (f), the GSTF is only inverted in the frequency
range of the support of G, (f). The inverted GSTF is set to zero at all other frequencies.
The gradient pre-emphasis was exemplarily applied to a sequence with phase-encoding
gradient modulation and a spiral read-out trajectory. The results of the pre-emphasis were
compared with those of the post-correction technique applied in image reconstruction and

images without correction.

4443 Phantom and in-vivo experiments

All in-vivo measurements were approved by the local ethics committee and comply with
the regulations of the Declaration of Helsinki. Informed consent was obtained from all
volunteers before scanning. A gradient echo sequence with phase-encoding gradient mod-
ulation and a gradient echo sequence with a spiral read-out trajectory were implemented
on a 3T MR system (MAGNETOM Prisma’™, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany)
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and subsequently applied to acquire images of a structural phantom and to in-vivo head

measurements.

Compared to a standard gradient echo sequence, the prototype gradient echo sequence
with phase-encoding gradient modulation (Figure 36) (93) uses an additional oscillating
harmonic gradient in phase-encoding direction during data acquisition. The frequency of
the sine-wave was set to 10 kHz, and the intended maximum gradient amplitude (nominal
amplitude) was 3.0 mT/m. The amplitude of the x-gradient was 20 mT/m. Other sequence
parameters were: repetition time (TR = 5.4 ms for phantom measurements, TR =20.0 ms
for the in-vivo measurements), echo time (TE = 2.6 ms), read-out bandwidth = 476 kHz,
flip angle = 10°, slice thickness =5 mm, FOV = 1/Ak =300 mm, matrix = 256 x 256.

For the gradient echo prototype sequence with spiral read-out trajectory (Figure 37), a
typical spiral gradient waveform was designed using open source software
(http://mrsrl.stanford.edu/~brian/vdspiral/) and applied to all measurements. The base
frequency of the spiral gradient was set to =0.38 kHz, and the intended maximum gradient
amplitude (nominal amplitude) was 30.00 mT/m. The phantom measurements were per-
formed with the following parameters: TR = 15.0 ms, TE = 4.5 ms and flip angle = 10°.
For in-vivo measurements TR = 20.0 ms, TE = 4.5 ms and flip angle = 40° were used.
Other sequence parameters were set to: read-out bandwidth = 92 kHz, flip angle = 10°,
slice thickness = 5 mm, FOV = 1/Ak = 300 mm, matrix = 256 x 256. The spiral was
acquired with 48 interleaves.

For both imaging sequences (phase-encoding gradient modulation and spiral), the nomi-
nal gradient g, (t) and the calculated pre-emphasized gradient g, (t) were compared
to the measured output gradient waveform using pre-emphasis g eas(t), highlighting po-
tential deviations. gmeas(t) was determined using g, (t) as input and the measurement

technique as applied for determining the GSTF (see Eq. [20] and (6)).
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I Gradient Echo Sequence with Phase-encoding Gradient Modulation I
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Figure 36: Sequence diagram of a gradient echo sequence with phase-encoding gradient modulation. The
applied gradient causes an oscillating shift in k-space for the phase-encoding direction during a single read-
out. (a) depicts the initially intended gradient waveform, i.e. the nominal gradient output. (b) shows the
resulting waveform using GSTF-based post-correction of the waveform in (a) as a part of image recon-
struction, i.e. the GSTF trajectory prediction. This waveform was not actively applied in any measurement;
it was used for a corrected reconstruction of the data acquired using the waveform of (a). (c) shows the
gradient waveform after applying the GSTF-based pre-emphasis. I.e., the oscillating gradient of our se-
quence was altered, aiming to produce the output waveform in (a). Figure taken from Stich et al. (16), with
permission from Wiley.
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Figure 37: Sequence diagram of a gradient echo sequence with spiral read-out trajectory (spiral gradient in
frequency- and phase-encoding direction). The applied gradient causes a shift in k-space for x- and y-gra-
dient direction during a single read-out. (a) depicts the initially intended gradient waveform, i.e. the nominal
gradient output. (b) shows the resulting waveform using GSTF-based post-correction of the waveform in
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(a) as a part of image reconstruction, i.e. the GSTF trajectory prediction. This waveform was not actively
applied in any measurement; it was used for a corrected reconstruction of the data acquired using the wave-
form of (a). (c) shows the gradient waveform after applying the GSTF-based pre-emphasis. I.e., the gradient
of our test-sequence was altered, aiming to produce the output waveform in (a). Figure taken from Stich et
al. (16), with permission from Wiley.

All phantom and in-vivo measurements were reconstructed for the following cases: Meas-
urements applying the nominal gradient were reconstructed with the nominal trajectory
(no-correction) as well as with the GSTF-predicted trajectory (post-correction, Eq. [22]).
The acquisitions with a GSTF-pre-emphasized gradient (Eq. [23]) were reconstructed
with the nominal trajectory. All images were reconstructed using convolution gridding
and a 2D NUFFT (61).

4444 Precision and accuracy

Two independent GSTF-measurements were performed with 30 averages each. For both
GSTFs the corresponding pre-emphasized gradient waveforms were calculated and ap-
plied to the scanner. Next, both output waveforms were measured with the technique that
was used to acquire the transfer functions of the system (see Eq. [20] and (6)). Finally,
the measured gradients were compared to each other and to the nominal gradient g,,om, (t).
The standard deviation of the gradient difference (gmeas 1 (t) — Emeas2(t)) between both
measured waveforms using pre-emphasis is used as a quantitative measure for the impre-

cision:
Imprecision = o (gmeas,l(t) ~ 8meas,2 (t)) [24]

The inaccuracy is determined as the standard deviation of the difference between the pre-

emphasis corrected gradient waveforms and the nominal gradient:

Inaccuracy = G(gmeas - gnom(t))- [25]

4.4.5 Results

4451 GSTF measurements

The measured GSTFs showed low-pass behavior along all three gradient axes (Figure
38a). The x- and y-gradient GSTFs are very similar. Both gradients have nearly the same
transmission ratio in the frequency range up to 20 kHz. The phase response of both gra-
dients is slightly different for frequencies higher 10 kHz (Figure 38b). Contrarily, the
GSTF in the z-direction differs in the frequency as well as in the phase response and has
a higher transmission ratio for frequencies between 3 and 13 kHz. For frequencies smaller

3 kHz the transmission ratio is lower than for the x- and y-gradient (Figure 38c). The
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GSTF of the z-gradient increases slightly for low frequencies, has a maximum at approx.
4.7 kHz and decreases for higher frequencies. The cut-off frequency at -3 dB is 11.2 kHz
for the GSTF in the x-, y- and 12.2 kHz for the GSTF in z-direction. Figure 38c shows
also a detail view of the resonances. No systematic change was observed during repeated
measurements over two months. The measurement of the three main-terms (GSTFxy,
GSTFyy, GSTF,,) took about two hours.
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Figure 38: Magnitude (a, ¢) and phase (b) of the GSTF measured along all three gradient axes (X, y, z). The
black dashed line in (a) and (b) marks the frequency of the sinusoidal gradient used in the gradient echo
sequence with phase-encoding gradient modulation. (c) shows a narrower frequency range (0-6 kHz) in-
cluding the resonance frequencies between ~ 0.5-2.5 kHz (marked in purple with 1) and at ~ 4 kHz (marked
in green with 2). The frequency components of the spiral gradients are displayed in (d). Additionally, the
GSTFxx and the inverted GSTFxx are shown in (d). Figure taken from Stich et al. (16), with permission from
Wiley.

44.5.2 Gradient echo sequence with phase-encoding gradient modulation

The magnitude of the relevant GSTF in phase-encoding direction is shown in Figure 38c.
At a frequency of 10 kHz, the GSTFyy amplitude dropped to 79 % with a relative phase
of -0.04 rad. This means that the amplitude of the realised oscillating gradient drops to
0.79 « 3.0 mT/m = 2.4 mT/m and the sinusoidal waveform has a +0.04 rad phase shift.
This post-corrected gradient was used for trajectory predication in image reconstruction.

To obtain a realised oscillating gradient with maximum amplitude of 3.0 mT, it was nec-
essary to apply a GSTF-based pre-emphasis on the input waveform leading to a maximum
amplitude of 3.0 mT/m: 0.79 = 3.8 mT/m and phase-shift of -0.04 rad. A transfer rate of
79% is only valid if the phase encoding direction was chosen along the y-axis. The pre-
emphasis is orientation-dependent as the GSTF differs between the axes (see Figure 38).

Figure 39 shows differences among the nominal, the post-corrected and the calculated

pre-emphasized trajectories. The post-corrected trajectory corresponding to gposc(t) is
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used in image reconstruction (cf. Eq. [22]). The calculated pre-emphasized trajectory cor-
responding to gpre (1) is the trajectory as it is designed in the pulse sequence, before the
actual gradient waveforms are played out by the gradient system (cf. Eq. [23]). The cal-
culated pre-emphasized gpre(t), the nominal gn,m, (t) and the measured gradient wave-

form using pre-emphasis g,0,s(t) are visualized in Figure 40. The measured gradient

shows good overall agreement with the nominal gradient.
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Figure 39: Comparison of the nominal trajectories, the trajectories used in post-correction and the calculated
pre-emphasized trajectories for normalized k-space. (a) provides an overview of the complete k-space di-
mensions depicting every fourth read-out and not the entire k-space. As the trajectory deviations are too
small and thus can not be shown in (a), (b) highlights the trajectory deviations exemplarily by providing a
detail view of a part of one read-out. Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.
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Figure 40: Comparison of the calculated pre-emphasized g (t), the nominal g, (t) and the measured

gradient waveform using pre-emphasis g,.,s(t) for the sequence with phase-encoding gradient modula-
tion. Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.

Figure 41 shows the reconstructed phantom (i) and in-vivo images (iii), together with the
intensity profile in frequency-encoding direction at the position of the dashed line (ii),
(iv). Ghosting artifacts are present if no correction is applied. The initially intended gra-
dient waveform and the corresponding nominal k-space-trajectory is used for reconstruc-
tion (Figure 41a). In the reconstructed images, artifacts are highlighted by white arrows
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around the object boundaries, by red arrows inside object structures and by orange rec-
tangles in the corresponding intensity profiles. When considering the reduced frequency
transmission rate and delay of the gradient system within a GSTF-based post-correction
of the trajectories as a part of image reconstruction, the image artifacts are suppressed
(Figure 41b). The image acquired using the GSTF-based pre-emphasis can be recon-
structed free from artifacts using the initially intended trajectory (Figure 41c). This ob-
servation is confirmed by the intensity profiles in Figure 41b and c.
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Figure 41: Phantom (i, ii) and in-vivo (iii, iv) results for the sequence with phase-encoding gradient modu-
lation without trajectory corrections (a), with GSTF-based trajectory post-correction as a part of image
reconstruction (b) and with trajectory correction using a GSTF-based waveform pre-emphasis (c).
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Reconstructed phantom (i) and in vivo head (iii) images as well as the intensity profiles (ii, iv) in frequency-
encoding direction (dashed line) are shown. Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.

4.4.5.3 Gradient echo sequence with spiral read-out trajectory

In Figure 38d, the inversion of the GSFT is exemplarily shown for the x-component of
the spiral gradient. Since Gy, x(f) is band-limited to frequencies < 1.7 kHz, the inversion
of the GSTF was restricted to this range. The inverted GSTF is set to zero at all other
frequencies. Figure 42 shows differences among the trajectories by comparing the nomi-
nal, the post-corrected and the calculated pre-emphasized spiral trajectories correspond-
ing to Eq. [22] and Eq. [23]. The calculated pre-emphasized gy (t), the nominal g,om (t)

and the measured spiral gradient waveform using pre-emphasis g,eas(t) are visualized
in Figure 43 for a comparison. The deviation between the calculated and measured pre-
emphasized gradient is recognizable, while the nominal and measured pre-emphasized
gradient show good agreement.
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Figure 42: Comparison of the nominal trajectory, the trajectory used in post-correction and the calculated
pre-emphasized trajectory for a normalized k-space. (b) provides a zoomed view of the detail marked by a
red rectangle in (a) to highlight the deviations of the trajectories. The normalized kx-and ky-waveforms as
a function of time are shown in (c, d) and (e, f). (d, f) provide zoomed views of only one kx- or ky-waveform
in (c, e) to highlight the deviations of the waveforms. Figure taken from Stich et al. (16), with permission
from Wiley.
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Figure 43: Comparison of the calculated pre-emphasized g (t), the nominal g, (t) and the measured

gradient waveform using pre-emphasis g,.,s(t) for the sequence with spiral read-out trajectory. Figure
taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.

Without correction, ghosting artifacts significantly impair the image quality (Figure 44a).
Artifacts are highlighted by white and red arrows in the reconstructed images and by or-
ange rectangles in the corresponding intensity profiles. When considering the reduced
frequency transmission rate and delay of the gradient system within a GSTF-based post-
correction of the trajectories as a part of image reconstruction, image artifacts are largely
suppressed (Figure 44b). The image acquired using the GSTF-based waveform pre-em-
phasis can be reconstructed with comparable image quality using the initially intended
trajectory (Figure 44c). Also, the intensity profiles show reduced ghosting artefacts (or-
ange rectangle) in Figure 44b and c.
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Figure 44: Phantom (i, ii) and in-vivo (iii, iv) results for the sequence with spiral read-out trajectory without
trajectory corrections (a), with GSTF-based trajectory post-correction as a part of image reconstruction (b)
and with trajectory correction using a GSTF-based waveform pre-emphasis (c¢). Reconstructed phantom (i)
and in vivo head (iii) images as well as the intensity profiles (ii, iv) in frequency-encoding direction (dashed
line) are shown. Figure taken from Stich et al. (16), with permission from Wiley.

4454 Precision and accuracy

The imprecision and inaccuracy were exemplarily calculated for a spiral gradient wave-
form according to Eq. [24] and [25]. The initial inaccuracy values without pre-emphasis
are 0.28 mT/m for the spiral gradient and 0.48 mT/m for the oscillating gradient. The pre-
emphasis correction reduces inaccuracy by a factor of 2.5 to 0.11 mT/m for the spiral
gradient and by a factor of 6.9 to 0.07 mT/m for the oscillating gradient. Imprecision is
0.01 mT/m for the spiral gradient and the oscillating gradient, respectively. In comparison
to the maximum amplitude of the gradients, imprecision and inaccuracy are very small.

The influence of the noise is approximately 7 to 10 times lower than the systematic devi-
ation.
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4.4.6 Discussion and Conclusion

A pre-emphasis technique based on the gradient system transfer function was exemplarily
applied to two sequences: a gradient echo sequence with a phase-encoding gradient mod-
ulation and with a spiral read-out trajectory to demonstrate the functionality for actual
MR sequences. The reconstructed images of the pre-emphasis technique were compared
to non-corrected images and images reconstructed using the post-correction technique.
Both correction methods considerably improved the quality of phantom and in-vivo im-
ages in comparison to the non-corrected case, by successfully suppressing artifacts like
ghosting or blurring. The quality of the images acquired using the GSTF-based waveform
pre-emphasis and the post-correction approach was similar. The analysis of precision and
accuracy shows that the impact of noise in the measurement technique and the systematic
deviations were rather small in comparison to the gradient amplitudes. The accuracy was

significantly improved by the pre-emphasis correction.

The pre-emphasis technique uses the GSTF to calculate a new input gradient waveform
needed to produce the initially intended output gradient waveform. The application of this
technique to switched magnetic field gradients was described previously (91). A use of
pre-emphasis for dynamic shimming under the assumption of a LTI system to enhance
the fidelity and switching speed of gradient and shim fields was presented as well (74).
However, an application to different imaging sequences was not performed, yet. Our
study shows the feasibility of a gradient pre-emphasis applied to two different imaging

sequences.

Previous studies (15,16,18) reported on k-space trajectory prediction using the GIRF in
an offline post-correction step applied in image reconstruction. Campbell-Washburn et
al. (15) described an online distortion correction process using the gradient impulse re-
sponse function for a spiral and echo planar sequence applied in real-time imaging. In our
study, we exploited the GSTF for image distortion correction in pre-processing (as pre-
emphasis) and compared the results with the non-corrected image as well as an image
post-corrected by the GSTF. In contrast to the post-correction technique, the pre-empha-
sis produces the intended trajectory without any post-correction steps. This is advanta-
geous for certain applications. Nevertheless, the input waveform gradient used by the pre-
emphasis has to be implemented directly in the sequence program. This requires access
to the scanner software which is not generally given in the clinical environment. Conse-
quently, an integration of the pre-emphasis technique in the pulse program should be a
future goal.

The GSTF measurements of our study were performed with standard equipment using the
method described previously (15,90). The GSTFs were determined with a frequency res-
olution of 100 Hz as opposed to 14.7 Hz with the field camera (20). Heating of the gradi-
ents was not included in the consideration due to the long repetition time (TR = 8s). As
already described in (15), the changes of the GSTFs are very small with respect to time.
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Therefore, both sequences used in this study were corrected with the same GSTF. The
gradient echo sequence with a phase-encoding gradient was corrected approximately two
months after, the sequence with spiral read-out trajectory approximately four months after
the GSTF measurement was performed.

In contrast to (14,20), no additional and expensive measurement equipment such as a field
probes or a field camera is required to determine the GSTF. Only the scanner hardware
and a correspondingly adapted sequence are necessary to adequately measure the system
transfer function of the gradient-system. The determination of the GSTF in an independ-
ent phantom measurement allows to optimize the signal to noise ratio by averaging. Com-
pared to field maps from the small NMR probes in a field camera, no gradient terms of
second or even higher order were measured with the method based on a large phantom.
An alternative GSTF-measurement technique which uses dynamic single-point imaging
(SPI) is proposed in (71). This method also allows a simple and robust acquisition of
gradients without special equipment by using the variable field-of-view (FOV) property
in dynamic SPI. A drawback of this method might be its typically limited frequency res-
olution. High frequency resolution can be achieved using dynamic field probes and fre-
quency sweeps (54,74).

In addition to the two sequences used in this study, the GSTF-based pre-emphasis can
also be applied to all other arbitrary sequences. These include, for example, EPI se-
quences or gradient modulation sequences with helical trajectories, as used in the Wave-
CAIPI technique (75,76,94).

A future goal is the implementation of a GSTF-based pre-emphasis technique in the scan-
ner framework to apply the correction process automatically to any gradient waveform or
sequence and to allow online reconstruction. This would make it possible to correct image
distortion without any k-space trajectory prediction or post-processing steps in the daily

clinical routine.

In conclusion, we measured the gradient impulse response function with standard equip-
ment. A GSTF-based pre-emphasis was applied to two sequences: a gradient echo se-
quence with a phase-encoding gradient modulation and with a spiral read-out trajectory.
Finally, the image quality of the pre-emphasis technique was compared with the post-
correction technique applied in image reconstruction, which is currently used as a refer-
ence. The results obtained with the pre-emphasis technique demonstrate that the gradient
impulse response function information can serve for a novel pre-emphasis. This can be
implemented in any sequence program to provide distortion-free images for non-Carte-

sian trajectories in the clinical routine.
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4.5 Temperaturabhangiger Gradienten-Pre-emphasis

In der Magnetresonanztomographie hat die Genauigkeit des Gradientensystems einen
groBen Einfluss auf die Bildqualitdt. Bei der nicht-kartesischen Bildgebung werden, bei-
spielsweise unter Verwendung von Radial- oder Spiraltrajektorien oder Single-Shot-EPI,
erhohte Anforderungen an die zeitliche Genauigkeit von Gradientenfeldern gestellt. Mog-
liche Griinde fiir Abweichungen von der nominellen Gradientenwellenform sind Wirbel-
strome, Verstirkerfehler, sowie Feldschwankungen, die durch mechanische Schwingun-
gen beim Schalten der Gradienten verursacht werden, als auch thermische Schwankungen
der Hardwarekomponenten. Alle diese Effekte fithren zu Abweichungen von der ge-
wiinschten k-Raum-Trajektorie oder zu Fehlern im erfassten Signal und schlieBlich zu
Artefakten im Bild.

Durch die genaue Kenntnis dieser Abweichungen kann die reale k-Raum-Trajektorie be-
stimmt und zur Bildrekonstruktion verwendet werden. Alternativ kann die reale k-Raum-
Trajektorie auch gemessen werden. Wie in Kapitel 4.4 bereits gezeigt wurde, kann das
durch die Ubertragungsfunktion gegebene Verhalten des Gradientensystems auch zur
Vorkompensation (Pre-emphasis) mdglicher Trajektorienabweichungen genutzt werden.
Untersuchungen von Siemens System ergaben, dass das Ubertragungsverhalten des Gra-
dientensystems temperaturabhéngig sind, da das Ausspielen eines Gradienten iiber die
Gradientenspulen zu einer Erwdrmung des Systems fiihrt (s. Kapitel 4.3). Fiir die unter-
suchten Siemens MR-Scanner beeinflussen diese temperaturabhéingigen Anderungen im
Ubertragungsverhalten des dynamischen Gradientensystems das Ubertragungsverhiltnis
nur unmaBgeblich, bzw. die Anderungen sind so klein, dass sie sich letztendlich nicht in
den Bildern manifestieren (s. Kapitel 4.3). Dennoch kann eine temperaturabhéngige An-
passung der GSTF im Bereich der Pre-Emphasis Korrektur flir andere Scannerhersteller
erforderlich sein.
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5 Beeinflussung elektronischer Bauteile durch
ionisierende Strahlung

5.1 Motivation

Im Zuge der steten Verbesserung von diagnostischen und therapeutischen Moglichkeiten
ist die Lebenserwartung in den vergangenen Jahrzehnten rasant gestiegen (25). Durch die
zunehmend alternde Bevdlkerung steigt auch die Zahl der Herzerkrankungen. Nach der
ersten Implantation eines Herzschrittmachers (Pacemaker, PM) im Menschen durch Sen-
ning und Elmqvist im Jahr 1958 (95) haben sich implantierbare elektronische Gerite zum
Hauptbestandteil der Behandlung von Herzrhythmusstérungen entwickelt. Die Anzahl an
Neuimplantationen von Herzschrittmachern oder Kardioverter-Defibrillatoren (Implan-
table cardioverter defibrillator, ICD) ist in den letzten Jahren stark gestiegen (26). Neben
den aktiven kardiologischen Implantaten (Cardiovascular implantable electronic device,
CIED) stehen auch andere aktive implantierbare medizinische Implantate (Active and
implantable medical device, AIMD) aus dem Bereich der Neurologie (z. B. Nervus-
Vagus Stimulatoren) oder der Horakustik im Fokus der modernen Medizin. Unabhéngig
davon wichst zudem die Patientengruppe mit neu auftretenden Krebserkrankungen (96—
98).

Die heute zum Einsatz kommenden strahlungsbasierten Diagnose- und Therapieverfah-
ren in der Radiologie, Nuklearmedizin und Strahlentherapie basieren iiberwiegend auf
der Anwendung ionisierender Strahlung. Dies birgt fiir die Funktion eines aktiven Im-
plantats ein hohes, oftmals unkalkulierbares Sicherheitsrisiko (99-102).

Es ist schon seit langer Zeit bekannt, dass elektronische Schaltkreise durch direkte oder
gestreute Photonen und Elektronen beeintrichtigt werden konnen und somit die Funkti-
onsfahigkeit des Implantats tempordr oder sogar dauerhaft verdndert oder gar zerstort
werden kann (103,104). Bei Herzschrittmachern und ICDs, aber auch bei anderen aktiven
Implantaten, wie Cochlea-Implantate oder Vagusstimulatoren, kann es dadurch zu ernst-
haften Konsequenzen fiir den Patienten kommen. Bei stimulationsabhidngigen Patienten
beispielsweise, kann ein Versagen des PMs zu einer ineffektiven oder fehlenden Stimu-
lation fiihren und daher eine Bradykardie oder Asystolie verursachen, die eine Reanima-
tion oder voriibergehende Stimulation erforderlich macht (27). In der Literatur wird je-
doch von keinen eingetretenen todlichen Komplikationen berichtet (27).

Das aktuelle Strahlenschutzgesetz und §126 der Strahlenschutzverordnung fordern expli-
ziert die Erstellung eine patientenindividuelle Risikoanalyse vor jeder Strahlenbehand-
lung (105,106). Jedoch sahen sowohl der Gesetzgeber, als auch Interessenverbénde aus
Industrie, klinischer Anwendung und Forschung bis jetzt noch keinen Anlass, beispiels-
weise iiber harmonisierende Normen, im Entwicklungsprozess der AIMDs mit expliziten

Grenzwerten Einfluss auf den Umgang mit der ionisierenden Strahlung als



5 Beeinflussung elektronischer Bauteile durch ionisierende Strahlung 99

Gefahrenquelle zu nehmen. Zudem beschéftigen sich ISO 14708-2 und -6 (107,108) mit
moglichen Storkomponenten auf die CIED-Funktion und ordnen diese entsprechend dem
Gefdhrdungspotential ein. Da die Funktionalitdt moderner CIEDs im hohem Male auf
der Messung der intrinsischen elektrischen Signale des Herzens beruht, konnen diese Ge-
rite anfallig fiir interferierende Storsignale sein (109). Um diese Effekte zu mindern, ver-
wenden die Hersteller Schutzmalnahmen, wie eine Abschirmung in hermetischen Me-
tallgehdusen, Signalfilterung, Interferenzunterdriickungsschaltungen, moderne Alternati-
ven zu Reed-Schaltern und bipolaren Leitungen (109,110). Daher stellt die Mehrheit der
taglichen Quellen elektromagnetischer Strahlung, wie Mobiltelefone, Mikrowellenherde
und Uberwachungsgeriite, keine erhebliche Bedrohung fiir die Funktionsféhigkeit moder-
ner CIEDs dar (109,110). Andererseits sind im Krankenhausumfeld einige Gefahrenquel-
len, wie die Magnetresonanztomographie und die Strahlentherapie von Krebspatienten
mit erheblichen Einflussfaktoren vorhanden (111).

Die ionisierende Strahlung stellt ein noch ungeklédrtes Gefahrenpotential im klinischen
Umfeld dar. Die erste Generation von Herzschrittmachern in den 1960er bis Anfang der
1970er Jahre bestand aus einfachen Schaltkreisen mit herkdmmlichen bipolaren Transis-
toren. Auf diese Art der Technik hat ionisierende Strahlung keinen signifikanten Effekt
(112). Die technologische Entwicklung in den letzten Jahrzehnten fiihrte zu stark inte-
grierten Schaltkreisen, die in moderne implantierbare Gerite integriert wurden. Diese
komplexen Schaltungen ermdglichen eine individuelle Programmierung dieser Geréte.
Moderne PMs und ICDs basieren auf der CMOS-Technologie (Complementary Metal
Oxide Semiconductor), die den Einbau von bis zu mehreren Millionen Transistoren er-
moglicht - dies fiihrt wiederum zur Verwendung ausgefeilter programmierbarer Algorith-
men (113). Im Gegensatz zur ,,ersten Generation Schrittmacher* sind diese Teile der im-
plantierbaren Geréte besonders anfillig fiir elektromagnetische oder ionisierende Strah-
lung (99,114-116).

Es gibt zwei Haupteffekte bei der Bestrahlung von Halbleiterbauelementen mit Rontgen-
oder Gammastrahlen. Erstens erzeugt die Gammastrahlung Elektronen-Lochpaare im Si-
lizium, was zu zusétzlichen ,,Stromquellen fiihrt. Diese sind abhéngig von der Dosisrate
und bleiben nur so lange bestehen, wie die Strahlung appliziert wird (103). Zweitens,
entstehen Elektronenloch-Paare im Siliziumdioxidisolator-Bereich. In MOS-Gerédten
konnen einige der Locher im Gate-Oxid eingeschlossen werden, die anschlieBend eine
permanente positive Vorspannung an der Gate-Elektrode erzeugen (103). Die erzeugten
,Locher” im Valenzband bewegen sich langsam und werden in der Regel von strukturel-
len Defekten angezogen. Dies flihrt zur Bildung von abwegigen elektrischen Bahnen im
Isolator, was kurzlebig oder dauerhafter sein kann, und zu einer Vielzahl kleinerer oder
signifikanter Fehlfunktionen fiihrt (114,117,118). Vergleichbare Effekte treten bei elekt-
ronischen Schaltkreisen auf, die massiver Hohenstrahlung ausgesetzt sind bzw. sich im
Weltraum befinden (119). Eine detaillierte Analyse und Dokumentation der
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strahlungsinduzierten Wirkmechanismen in elektronischen Bauteilen geben Rodriguez et
al. (104) und Polimadei et al. (120).

Die Grof3e dieses Effekts wird von der kumulativen Dosis bestimmt und bleibt, nachdem
die Strahlenquelle entfernt wurde, erhalten. Verschiedene Mechanismen wie lonisierung
von Halbleitermaterial, abnormale Stromfliisse, Anderungen der Schwellenspannungen
und elektrische Interferenz von Linearbeschleunigern wurden in Verbindung mit AIDMs
dokumentiert (99). Diese strahlungsinduzierten Effekte fiihren zu Schiden an den Geri-
ten, was lebensbedrohliche Folgen fiir den Patienten haben kann. Die klinischen Konse-
quenzen einer elektromagnetischen Interferenz kdnnen transient sein, wie z. B. reduzier-
tes Pacing, voriibergehende Hemmung der Funktion oder das parasitire Ausldsen von
Herzschrittmachern. Die Folgen sind ernst zu nehmen und konnen auch dauerhaft die
Gerétefunktion beeinflussen. Zum Beispiel kann ein schwerer Schaltungsschaden mog-
licherweise zu einem schwerwiegenden und katastrophalen Versagen des Herzleitungs-
systems und schlieBlich zum Tod des Patienten fiihren. (99)

Hudson et al. (118) haben beispielsweise in einer Metastudie die auftretenden Effekte und
Schadenstfille bei der aktuellen CIED-Generation basierend auf zahlreichen Case-Reports
und Studien zusammengetragen. Dabei konnen die Folgen der Bestrahlung am Gerit
weitreichende Beeintrichtigungen und lebensbedrohliche Funktionsstorungen nach sich
ziehen. Dabei kam es z.B. zu Anderungen in der Amplitude des Therapiesignals (bis zu
66%), Beschleunigungen- und Verzégerungen im Pacingsignal, dem Fehlen einzelner Pa-
cingimpulse, Anderungen in der Signalform, diversen Warnmeldungen, Problemen in der
Spannungsversorgung der Batterie, Anderungen der Sensing-Schwelle, Geriite-Resets,
Fehlern in der Shock-Spule bis hin zum vollstindigen Geriteausfall. Eine detaillierte
Auswertung und kondensierte Zusammenfassung der Fehler wird in Hudson et al. (118)
gegeben. Gegenwairtig gibt es in der Literatur (29,121-123) zwei Moglichkeiten, diese

Geritefehler einzuteilen bzw. zu charakterisieren:
a. Moglichkeit 1

i.  Transiente Effekte: Fehler und Geritebeeintrachtigungen, die nur direkt
wihrend des Strahlungsvorgangs bzw. der Applikation von ionisierender
Strahlung auftreten.

ii.  Backup-Settings: Fehler und Geritebeeintrachtigungen, die durch einen
Gerédte-Reset behoben werden kdnnen.

iii.  Permanente Effekte: Fehler und Gerétebeeintrachtigungen, die zu einer
dauerhaften Funktionsstorung bzw. Gerétebeeintrachtigung fiihren.

b. Moglichkeit 2

1. Soft-Errors: Fehler und Funktionsstdrungen durch Beeintrdchtigung der
Gerédtesoftware, induziert durch ionisierende Strahlung.
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ii.  Hard-Errors: Fehler und Gerétebeeintridchtigungen durch Hardwarezersto-
rung, induziert durch ionisierende Strahlung.

Im Gegensatz zu den Hard-Errors, die iiberwiegend durch die direkt einwirkende ionisie-
rende Strahlung verursacht wird, kommen Soft-Errors groftenteils durch gestreute oder
sekundire Strahlung zustande, die letztendlich die integrierten Schaltkreise als Hardware
intakt lassen, aber Fehler in den Daten hervorrufen (124).

Empfehlungen der CIED-Hersteller hinsichtlich einer detaillierten Gerédtebeobachtung
und einer sicheren Strahlendosis sind derzeit nicht einheitlich (125-127). Die enorme Pa-
rametervariabilitit (kumulative Dosis, Dosisleistung, Strahlungsart und -energie, Anato-
mie und Physiologie des Patienten) macht die Bestimmung einer sicheren Bestrahlungs-
konfiguration unmdglich. Laut unabhédngiger Empfehlungen in der Literatur
(114,118,128-130) rechtfertigt eine kumulative Strahlendosis {iber 2-10 Gy bei PMs eine
vorbeugende Geriteverlagerung, wihrend ICDs moglicherweise bei noch niedrigeren
Dosen verlagert bzw. entfernt werden sollten, da diese als strahlungssensitiver einzustu-
fen sind (129,131). Dieser invasive Eingriff geht jedoch mit dem Risiko von interventio-
nellen Komplikationen beim Patienten einher (132). Einige Gerite sind jedoch in der
Lage, sich applizierten Strahlungsdosen zu widersetzen, die wesentlich héher sind
(133,134), wihrend andere PMs/ICDs in ihrer Funktion beeintrichtigt werden, obwohl

sie nur einer Streustrahlung aus einem anatomisch abgelegenen Gebiet ausgesetzt sind.

Gegenwdrtig existiert kein Konsens hinsichtlich einer tolerierbaren Gesamtdosis/Dosis-
leistung. Dennoch ist eine Reihe von Handlungsempfehlungen (28,128,130,135) im Be-
reich des klinischen Patientenmanagements, wie mit CIED-Patienten in der Strahlenthe-
rapie zu verfahren ist, gegeben. Ein etablierter Standard ist die Empfehlung von Hurk-
mans et al. (130) und die Empfehlung der AAPM-Task-Group 203 (128,136). Diese for-
dert die Eingruppierung der Patienten in verschiedene Risikogruppen, entsprechend der
abgeschitzten applizierten Summendosis: a) Low: < 2 Gy, b) Medium: 2-5 Gy, c) High:
> 5 QGy.

Des Weiteren, ist zu unterscheiden, ob der Patient abhéngig von Pacing ist und ob das
Implantat wihrend der Behandlung entfernt werden kann. Eine Bestrahlung mit Neutro-
nen oder Protonen soll laut dem AAPM-Bericht, wenn moglich vermieden werden; Die
Applikation von Photonenenergien > 10 MeV wird aufgrund der entstehenden Sekundir-
neutronen ebenfalls nicht empfohlen, wenn es sich vermeiden l4sst.

Die Strahlentherapie hat sich in der Onkologie sowohl in kurativer als auch palliativer
Sicht als Standardmethode etabliert. Mindestens 50% aller Krebspatienten benétigen die
Strahlentherapie im Verlauf ihrer Erkrankung (137). Die Strahlentherapie wird normaler-
weise nach einem individuell gestalteten Behandlungsplan verabreicht, der iiblicherweise
aus mehreren Behandlungen iiber Tage oder Wochen mit tiglichen Bruchteilen von typi-
scherweise 1.8 bis 2 Gy besteht. Kumulative Dosen von etwa 50 Gy werden fiir Brust-
krebs und 60-66 Gy fiir Lungenkrebs angegeben (138,139).
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Direkte Neutronenstrahlung fiihrt schon bei geringen applizierten Dosen zu Funktionsbe-
eintrdchtigungen moderner CIEDs, was Raitt et al. (116) im Rahmen eines In-vivo-Case-
Reports zeigten. Dabei wurde ein Schilddriisentumor mit Neutronen behandelt. Eine de-
taillierte Evaluation durch den Hersteller ergab gravierende Anderungen im Programm-
code des Mikroprozessors. Die enorme Sensitivitit der Geréte(funktion) bezieht sich
nicht nur auf primére Neutronen, sondern auch auf Neutronen als Sekundirstrahlung.
Hashii et al. (121) beobachteten eine groflere Anzahl an Geritefehlfunktionen bei einer
Bestrahlung mit 18 MV-Photonen, als bei 10 MV Photonen. Weitere Case-Reports bzw.
In-vivo-Studien (30,140) zeigen vergleichbare Erkenntnisse auf. Aktuelle Empfehlungen
sprechen sich daher gegen den Gebrauch von Neutronen bzw. Energien > 10 MV bei
CIED-Patienten in der Strahlentherapie aus (130,135).

Kontrovers wird die Beeinflussung der CIED-Funktion bei CT-Untersuchungen gesehen.
Dabei weisen mehrere Case-Reports (32,141) auf Komplikationen von CIED-Gerédten
wihrend bzw. kurz nach einer CT-Untersuchung hin. Yamaji et al. (33) berichteten von
transienten Gerétefehlfunktionen bei tiber 50% der analysierten Fille. Hussein et al. (34)
konnten dagegen in einer In-vivo-Studie (516 CT-Scans zwischen Juni 2000 und Mai
2010) keine klinisch signifikanten Funktionsbeeintrdchtigungen feststellen. Dennoch
warnt die FDA vor Interfenzen bei der CT-Bildgebung mit kardialen Implantaten
(142,143).

Ziel der Studie in dieser Promotionsschrift ist es, das Ausfallverhalten grundlegender
elektronischer Bauteile in einer gewebedquivalenten Messumgebung fiir ein breites Ener-
giespektrum der ionisierenden Strahlung zu untersuchen. Das Energiespektrum erstreckt
sich von niederenergetischer Strahlung (~120 keV), wie sie in der Durchleuchtung/Fluo-
roskopie zum Einsatz kommt, bis zur hochenergetischen Strahlung (6 MeV Photonen),
wie sie in der Teletherapie Verwendung findet. Eine Applikation in der Brachytherapie,
mit einer mittelhohen Photonenenergie (380 keV) im Bereich des Afterloadings, basie-
rend auf einer Ir-192-Quelle, ist ebenso Gegenstand dieser Arbeit. Die Studie soll die
Strahlungsapplikation auf die Implantate bzw. deren Komponenten moglichst realitdtsge-
treu, entsprechend dem realen klinischen Anwendungsfall nachstellen. Daher sollen die
Bauteile auch in einer gewebedquivalenten Messumgebung bestrahlt werden, die die
Wechselwirkungseigenschaften patientendquivalent simuliert und auch Streueffekte
nachbildet, die wie oben bereits beschrieben, zu Soft-Errors in den gespeicherten Daten
fiihren konnen. In der klinischen Routine werden AIMDs wenn mdéglich nicht direkt be-
strahlt, sondern bestmdglich geschont, um so wenig Dosis wie moglich zu applizieren.
Die meisten Studien verfolgen keine strukturierte und standardisierte In-vitro-Untersu-
chung der ionisierenden Strahlung auf Implantate, sondern ziehen In-vivo-Daten aus der
klinischen Routine heran, was eine Vereinheitlichung von zu Grunde liegenden Basispa-
rametern unmdglich macht. Dagegen erfolgen in dieser Studie die Planung und der Be-
strahlungsvorgang (z. B. Fraktionierung der Strahlung) realititsgetreu, um ein moglichst

patientennahes Bestrahlungssetup zu gewahrleisten. In dieser In-vitro-Studie wird mit der
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Messumgebung ein standardisiertes Patientenmodell verwendet, das immer mit den glei-
chen Parametern bestrahlt werden kann. Die elektronischen Komponenten, die sich dem
Bestrahlungsvorgang unterziehen, beschrinken sich mit Kondensatoren und Transistoren
auf Standardkomponenten der Elektrotechnik, aus denen wieder komplexere Implantat-
baugruppen zusammengesetzt sind. Zusétzlich werden auch Batterien bestrahlt. Hier ha-
ben Vorversuche in der Arbeitsgruppe gezeigt, dass die Bestrahlung der Batterien zu ei-
nem atypischen Entladungsverhalten fiihren kann. Als komplexere Implantatbestandteile
werden auch Speichermodule untersucht, die nach den Aussagen der Implantathersteller
ein erhohtes strahlungsinduziertes Ausfallrisiko (Soft-Errors) besitzen (127). Um Hard-
bzw. Soft-Errors feststellen zu konnen, werden die charakteristischen Signale der Bau-
teile vor bzw. nach der Bestrahlung gemessen und anschlie3end verglichen. Neben dem
Erkenntnisgewinn bzgl. des Ausfallverhaltens soll im Rahmen dieser Arbeit auch ein
standardisiertes Bestrahlungssetup entwickelt werden, das standardisierte Testen von Im-
plantaten und deren Komponenten ermdglicht. Die Ergebnisse der Studie sollen in die
kommende Neuauflage der ISO-14708-Reihe (Teile 1 bis 7) einflieBen, um eine interna-
tional giiltige Norm bereitzustellen, die sich unter anderem mit dem strahlungsinduzierten

Gefdahrdungspotential beschéftigt.

5.2 Entwicklung einer gewebeaquivalenten In-vitro
Messumgebung

Die Inhalte dieses Kapitels wurden in Stich M, Bliimlein L, Slawig A, Schmidl F, Schuller
K, Lésch R, Hipp M, Hentschel S, Schaefers G, Ringler R. Development and validation
of a tissue-equivalent test environ-ment for detection of malfunctions in active medical
implants caused by ionizing radiation. Curr. Dir. Biomed. Eng. 2018,;4:153—156 (35).
publiziert.

Die nétige Berechtigung zur Verwendung von Abbildungen in dieser Arbeit wurde vom
Verlag De Gruyter eingeholt.

5.2.1 Einleitung

Zur Untersuchung der Effekte ionisierender Strahlung werden in der Forschung oftmals
Phantome verwendet, da nur in Ausnahmefallen Studien mit ionisierender Strahlung an
einer Patientenkohorte durchgefiihrt werden diirfen. Phantome bieten gegeniiber mensch-
lichen Individuen zudem den Vorteil, dass eine wiederholte Applikation von Strahlung
zu reproduzierbaren Ergebnissen fiihrt. Viele Studiendesigns sehen nur einfache Phan-
tome als Testumgebungen vor, die zumeist nur aus einem Material wie Polystyrol (PS)
oder Polymethylmethacrylat (PMMA) als wasserdquivalente Materialien bestehen
(29,100,123,124,144). Viele dieser Volumen- oder Strukturphantome werden zu Quali-
tatssicherungsmafnahmen in der Radiologie, Nuklearmedizin oder Strahlentherapie ein-
gesetzt und sind auch kommerziell erhiltlich (145). Da die Phantome wie schon
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beschrieben relativ einfach aufgebaut sind und keine komplexe Zusammensetzung besit-
zen, konnen die zu erwartenden Ergebnisse einfach geschitzt, simuliert oder berechnet
werden und dann abschliefend mit den Messwerten verglichen werden. Fiir die Dosimet-
rie oder andere Fragestellungen, fiir die es essentiell ist, Wechselwirkungsgegebenheiten
im menschlichen Korper moglichst genau nachzuahmen, ist jedoch ein bestimmtes Maf3
an anthropomorpher Struktur erforderlich, um vergleichbare und reproduzierbare Ergeb-
nisse zu erhalten und um letztendlich In-vivo-Vorhersagen zu machen (146). Da in dieser
Studie die Wirkung der Streustrahlung auf die AIMD-Funktion eine Rolle spielt, ist eine
realistische Nachahmung der Wechselwirkungsmechanismen im menschlichen Kdorper
elementar (123). Abhédngig von der Entfernung der Messfeldabgrenzung zum AIMD wird
die periphere Dosis durch innere Streustrahlung, die durch Kdrper- und Gewebestruktu-
ren verursacht wird, dominiert (147). Die Bestrahlung von AIMDs im direkten Strahlen-
gang entzieht sich jeder praktischen Anwendung in der Therapie. Um ein Phantom zur
Untersuchung der Streueffekte zu konstruieren, ist die sorgfiltige Auswahl von Ersatz-
materialien von grofler Bedeutung. Je nach Verwendungszweck miissen die zu imitieren-
den Organe oder Strukturen, deren Volumen, Dichte und chemische Zusammensetzung
sowie Strukturdetails und besondere Eigenschaften sorgfaltig nachgebildet werden.

In der Literatur ist eine Vielzahl unterschiedlicher Ansétze fiir die Modellierung verschie-
dener anatomischer Regionen wie Kopf (145), Thorax (148) oder Becken (145) zu finden.
Zudem existieren dynamische Phantome zur Simulation von Atmung oder anderer phy-
siologischer Bewegungen (149,150). Obwohl viele spezialisierte Phantome zur Verfii-
gung stehen, ist es bisher nicht moglich, aktive Implantate oder andere elektronische
Komponenten in solchen Phantomen an die korrekte physiologische Position zu bringen.
In diesem Kapitel wurde bereits ein breites Spektrum spezialisierter Phantome vorge-
stellt, von denen auch einige kommerziell im Handel erhéltlich sind, obwohl eine hohe
Spezialisierung hidufig hohe Kosten verursacht (151). Dariiber hinaus bringt die spezielle
Adaption solcher Phantome fiir andere Anwendungen oftmals Schwierigkeiten (150).

Ziel in dieser Studie war es daher, eine gewebedquivalente In-vitro-Messumgebung zu
schaffen, die sich zum Testen von aktiven medizinischen Implantaten oder anderen elekt-

ronischen Komponenten bei Bestrahlung geeignet zeigt.

Ein solches Phantom muss drei Hauptanforderungen erfiillen: Erstens miissen alle Mate-
rialien, die zur Substitution von menschlichem Gewebe verwendet werden, gewebedqui-
valente Eigenschaften in Bezug auf die Wechselwirkung mit ionisierender Strahlung auf-
weisen. Zweitens muss die Testumgebung die Moglichkeit bieten, AIMDs an den typi-
schen und fiir die klinischen Anwendungen relevanten Implantatpositionen zu integrie-
ren. Drittens soll die Testumgebung den gesamten Bestrahlungsablauf, inkl. eines Pla-
nungs- und Dosimetriekonzepts, in der Teletherapie mit X6-Photonen, der Brachythera-
pie mit Ir-192 und der Fluoroskopie, ermdglichen. Dies bedeutet, dass der Bestrahlungs-
prozess wie bei einem echten Patienten durchfiihrbar sein muss und letztendlich die ap-

plizierte Dosis mit der zuvor geplanten Dosis iibereinstimmen muss.
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5.2.2 Methoden

5.2.2.1 Evaluierung und Charakterisierung der Phantommaterialien

Eine Ubersicht iiber alle Materialien, die in dieser Studie, als Gewebesurrogate in Be-
tracht kamen, ist im Anhang 7.1 zu finden. Die Materialvorauswahl wurde auf Grundlage
zweier Vorstudien (152,153), die in der Arbeitsgruppe durchgefiihrt wurden, und der da-
raus veroffentlichten Literatur (77) getroffen. Fiir diese Untersuchung wurden viele Ma-
terialproben aus diesen Referenzen erneut in Computertomographie (CT)-Scans mit den
Houndsfield Einheiten (HU) des menschlichen Thorax verglichen.

Drei klinische CT-Scans (Somaton Emotion, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutsch-
land) des menschlichen Thorax wurden zufdllig ausgewdhlt, um die Referenz-HUs im
menschlichen Gewebe zu bestimmen. Alle klinischen CT-Scans wurden bei 120 kV und
160 mAs mit einer Schichtdicke von 3 mm durchgefiihrt. Unterschiedliche Regions-of-
Interests (ROIs) bestehend aus 30%30 Pixeln wurden in Wirbelsdule, Rippen, Herz, Lunge
und Weichgewebe in einer transversalen Schicht jedes Scans platziert. Innerhalb dieser
ROIs wurden der Mittelwert und die Standardabweichung der HU-Werte bestimmt. Zu-
sdtzlich wurden Scans (Somatom Emotion, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland)
von Materialproben bei 110 kV und 130 kV, 200 mAs und 3 mm Schichtdicke durchge-
fiihrt. Die Werte aus den Materialscans bei 110 kV und 130 kV wurden linear interpoliert,
um sie mit den Thoraxscans bei 120 kV zu vergleichen.

Zur Evaluierung der Materialien wurden ebenfalls Monte-Carlo-Simulationen und Mat-
rixmessungen verwendet. Die Monte-Carlo-Simulationen wurden mit PENELOPE/PE-
NEPMA durchgefiihrt. Knochen- und Herzgewebe sowie mogliche Ersatzmaterialien
wurden mit ihrer jeweiligen Atomzusammensetzung und -dichte wie im ICRU 44-Bericht
(154) angegeben simuliert. Leider waren keine Informationen zur atomaren Zusammen-
setzung von Biresin® G27 und Styrodur, den potentiellen Ersatzstoffen fiir Weich- und
Lungengewebe, verfiigbar. Auch die Materialhersteller BASF und SIKA hielten sich
bzgl. der atomaren Zusammensetzung bedeckt. Fiir die Monte-Carlo Simulation wurde
das Strahlenbiindel entlang der z-Achse in (0,0,-1)-Richtung und senkrecht zur Proben-
oberfliche ausgerichtet. Die Energie der Strahlung war im Bereich 10 keV bis 6 MeV.
Gewebestrukturen wurden zusammen mit den moglichen Ersatzmaterialien hinsichtlich
der Erzeugung von Bremsstrahlung und gestreuten Photonen an der Materialoberfldche
verglichen.

Eine weitere Methode zur Evaluierung der Materialien bei 6 MV ist der Vergleich der
geplanten und gemessenen Dosis fiir die Gewebeersatzmaterialien unter Verwendung von
Matrixmessungen. Im ersten Schritt wird jedes Material in sieben Platten mit Abmessun-
gen von 60x60x5 mm? bereitgestellt. AnschlieBend werden die Einzelplatten der Materi-
alien in verschiedenen Stérken zu einer 2x2 Materialanordnung kombiniert und die Plat-
ten in den Materialstérken 10, 20, 30, 40, 50 mm gemessen. Von jeder Materialplatte wird
ein CT-Scan (120 kV) durchgefiihrt, um die Planungsdaten fiir das Bestrahlungs-
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planungssystem (TPS) zuzuordnen. Mit Pinnacle® 9.8 (Philips Radiation Oncology, Fit-
chburg, USA) als TPS wurde ein Plan mit einem 10x10 ¢m? Feld und einer homogenen
Dosis von ca. 1 Gy fiir alle Materialplatten erstellt. Im ndchsten Schritt wurden die Platten
mit X6-Photonen bestrahlt, und die applizierte Dosis wurde mit einer 60x60 mm 2D-
Ionisationskammer-Arrays (IBA Dosimetry, Schwarzenbruck, Deutschland) gemessen.

Neben den Gewebedquivalenz sollen die Materialien noch weiteren Charakteristika auf-
weisen: Homogenitit und Isotropie der Materialien, deren antimikrobielle Eigenschaften,
die Handhabung und die mechanische Stabilitdt zur Formgebung der erforderlichen Or-
ganstrukturen von besonderem Interesse. Zusitzlich zu den erwéhnten Kriterien wurden
die Materialverfiigbarkeit und der Preis in der Materialauswahl beriicksichtigt. Zur Iden-
tifikation von Proben mit starken Inhomogenitéten, wurden die vorausgewéhlten Proben
mittels optischer Inspektion vorgepriift, um Farbunterschiede entlang der Materialproben
aufzudecken. Die Homogenitdt der Materialeigenschaft wird durch den Vergleich der
mittleren Hounsfield-Einheiten jeder 3-mm-CT-Schicht der Materialprobe in allen drei
Richtungen verifiziert. Das Material wird als homogen betrachtet, wenn die maximale
Abweichung der HUs zwischen den Schichten weniger als 10% betrégt. Ein mikrobieller
Wachstumstest wurde durchgefiihrt, um die spitere Keimbesiedlung auszuschliefen.
Dies ist von besonderer Bedeutung fiir organische Materialien, wie z. B. bei Surrogaten
auf Cellulose-, Carrageen- oder Agarosebasis. Bei den mikrobiellen Wachstumstests wur-
den die Materialproben in einem Wachstumsmedium zusammen mit einer Positiv- und
Negativkontrolle fiir zwei Wochen inkubiert. Nach zwei Wochen gibt die Triibung der
Losung, im Vergleich zur Positiv- bzw. Negativkontrolle, Aufschluss tiber den mikro-
biellen Materialbefall. Produktinformationen und die Konstruktion der Materialproben
lieferten Erkenntnisse zu Handhabung und mechanischer Stabilitit der Materialien.

5.2.2.2 Integration von AIMDs und Dosimetern

Um die Integration von Dosimetern und AIMDs oder anderer elektronischer Komponen-
ten zu ermoglichen, wurde die integrierte Einschubeinheit (Integration plug-in unit, IPU)
an der Position im Thoraxphantom platziert, an der typischerweise Herzschrittmacher o-
der Defibrillatoren implantiert werden.

Die Einschubeinheit ist fest im Weichteilgewebe fixiert und besteht aus einer Einschub-
box (Plug-in-Box) und einem Einschubschlauch (Plug-in-Tube). Dosimeter, Implantate
und elektronische Komponenten kdnnen dann iiber den Integrationszugang (Integration-
Port) in die Einschubbox eingesetzt werden. Die Einschubbox ist ein 20x10x5 mm grofer
Quader aus Acrylglas mit vernachldssigbarer Strahlungsabsorption. Der Einschub-
schlauch ermoéglicht es, Schrittmacherelektrodenkabel vom Implantat zum Herzen zu fiih-
ren. Dartiber hinaus bietet der Einschubschlauch die Moglichkeit, eine lonisations-kam-
mer (0.125 cm?® Semiflex-lonisationskammer, PTW, Freiburg, Deutschland) in der Néhe
der bestrahlten Organe zu platzieren. Der Einschubschlauch hat einen AuBBendurchmesser
von 10 mm mit einer Wanddicke von 1 mm und besteht aus EPDM-Kautschuk (Ethylen-
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Propylen-Dien-Monomer). Der Einschubschlauch aus EPDM wurde nicht auf Gewebe-
dquivalenz getestet, da er mit dem kleinen Durchmesser und der geringen Wanddicke im
Vergleich zu den Dimensionen des Thoraxphantoms nur von geringer Bedeutung ist. Es-
sentiell fiir die Auswahl von EPDM ist der geringe Reibungskoeffizient; dies ergaben
Materialtests der Firma MR:comp GmbH (Gelsenkirchen, Deutschland). Der niedrige
Reibungskoeffizient vereinfacht das Einfiihren der Elektrodenkabel und des Dosimetrie-

equipments zum Herzen.

Abbildung 45 zeigt eine schematische Ubersicht der Messumgebung bestehend aus einem
Thoraxphantom und der Einschubeinheit.

| Thoraxphantom |

Integrationsszugang / Integration port

Einschubbox / Plug-in box

Mess-
leitungen

Einschubschlauch / Plug-in tube

Einschubmodul / IPU
(Integration Plug-in Unit)

0=
Rippenbogen

e
/_ \\ Wirbelséule

Analysesystem

Abbildung 45: Schematische Ubersicht der Messumgebung. Die Messumgebung besteht aus einem Thora-
xphantom, das um die Einschubeinheit ergénzt wird. Die Einschubeinheit befindet sich oben links am Tho-
rax und ermoglicht die Integration von Implantaten oder anderen elektronischen Komponenten. Die Im-
plantate befinden sich in der Einschubbox, an der typischen Position fiir Schrittmacher- oder Defibrillato-
ren. Elektroden und Kabel konnen iiber den Einschubschlauch zum Herz hingefiihrt werden. Alle Geréte
konnen iiber den Integration-Port mit externem Analysesystem verbunden werden. Abbildung entnommen
aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter.

5.2.2.3 Bestrahlungsplanungsprozess und Dosisverifikation

Die Eignung der Testumgebung fiir den gesamten Bestrahlungsablauf erfordert ein reali-
tatsgetreues Planungs- und Dosimetriekonzept, d. h. die Messumgebung muss eine kor-
rekte Bestrahlungsplanung und Dosisverifikation ermoglichen. Dies wird durch den Ver-
gleich der geplanten und wirklich applizierten Dosis in der Teletherapie und im Afterloa-
ding mit einer Iridium-192-Quelle {liberpriift. Fiir die Bestrahlung in der Fluoroskopie ist
kein Planungsprozess mit einer berechneten Dosis moglich.

Basierend auf dem CT-Scan (120 kV, Schichtauflosung = 3 mm) der Messumgebung
wurde ein VMAT-Plan mit Pinnacle? 9.8 als TPS erstellt. Das Zielvolumen (PTV) wurde
im Lungenhilum platziert, da dieses hdufig an der Planung der Bestrahlungsbehandlung
beteiligt ist und das Lungenhilum sich ebenfalls in der Ndhe von aktiven Implantaten
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befindet (z. B. Schrittmacher und Defibrillatoren). Die Einschubbox, die Implantate oder
elektronische Komponenten enthilt, wurde als Risikoorgan betrachtet und daher beson-
ders geschont. Dies wird auch héufig in der Patientenbehandlungsplanung in der klini-
schen Routine so durchgefiihrt, um eine moglichst geringe Implantatdosis zu erhalten.
Das Lungenhilum wurde im Planungsprozess mit kiinstlichen Dichtewerten von
1.0 cm*/g im Lungendquivalentmaterial versehen, da der Tumor im Phantom selbst nicht
mit einem speziellen Ersatzmaterial dargestellt wurde. Die Einschubbox wurde mit was-
sergefiillten Einstecktaschen gefiillt, damit diese moglichst wenig Luft beinhaltet und
folglich eine gute Gewebedquivalenz gewéhrleistet. Zudem verursachen Luft-Ein-
schliisse bei manchen Algorithmen im TPS Dosisiiberh6hungen die messtechnisch nicht
nachzuweisen sind. Die Bestrahlung wurde in 13 Fraktionen mit einer Dosisapplikation
von

4 Gy pro Fraktion unterteilt. Das Implantat erhilt dabei eine mittlere Dosis von etwa
15 Gy. Diese Fraktionierung und Dosis entspricht einer Applikation, wie sie auch in der
klinischen Patientenbehandlung typisch ist. Das spezifische Dosis-Volumen-Histogramm
(DVH) ist in Abbildung 46¢ dargestellt. Die Bestrahlung wurde mit einem Synergy-Li-
nearbeschleuniger (Elekta, Stockholm, Schweden) und X6-Photonen durchgefiihrt. Die
geplante Dosis wurde mit einer 0.125 cm?® Semiflex-lonisationskammer (PTW, Freiburg,
Deutschland) an einem manuell definierten Dosismesspunkt in der Néhe des Herzens va-
lidiert. Die gemessene Dosis wurde mit der geplanten Dosis nach den Fraktionen 6, 7, 8§,
10, 11 und 13 verglichen. Abbildung 46a,b zeigt den erstellten Bestrahlungsplan.
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Abbildung 46: Bestrahlungsplan fiir die Teletherapie. Dosisplanung fiir die Bestrahlung des Lungenhilus
(PTV) in der Teletherapie mit X6-Photonen. In der Planung wird das AIMD bestmoglich geschont und als
OAR definiert. (a) zeigt eine oberflachennahe transversale Schicht (oben), in der das AIMD und die Ein-
schubbox zu sehen sind. Die Abbildungen unten links und unten rechts zeigen sagittale und koronale
Schnitte. (b) zeigt eine tiefere transversale Schicht. In (a) und (b) sind die Isodosenlinien zwischen
1040 cGy und 5720 cGy dargestellt. (c) zeigt das entsprechende Dosis-Volumen-Histogramm fiir die Be-
strahlungsplanung. Die Schonung des AIMD ist deutlich zu erkennen.

Auch in Brachytherapie wurde fiir die Messumgebung ein Bestrahlungsplan erstellt. Wie
auch schon in der Teletherapie wurde auch in der Brachtherapie ein CT-Datensatz der
Messumgebung als Planungsgrundlage verwendet. Zur Phantomvalidierung wurde das
Afterloading-System Microselectron (Elekta, Stockholm, Schweden) mit einer Ir-192-
Quelle verwendet. Die Bestrahlungsplanung basierte auf dem TPS Oncentra® Brachy
(Elekta, Stockholm, Schweden). Um eine patientendquivalente und homogene Gesamt-
dosis von 15 Gy zu erreichen, wurde ein fraktioniertes Dosiskonzept von 3x5 Gy ver-
wendet. Dieses Konzept wurde gewihlt, um eine annidhernd vergleichbare Dosis am Im-
plantat zu erlangen, wie sie bereits mit X6-Photonen in der Teletherapie erreicht wurde
(mittlere Dosis am Implantat 14 Gy). Dariiber hinaus kommt die Bestrahlungsplanung
einer medizinischen Bronchialkarzinom-Bestrahlunsplanung sehr nahe. Bei der medizi-
nischen Anwendung am Patienten wird nur ein Katheterzugang verwendet, um die radi-
oaktive Quelle an die gewiinschte Zielposition vorzubringen. Da in dieser Arbeit aber
eine homogene, mittlere Dosis iiber die gesamte Implantat- bzw. Bauteilebene in der Ein-
schubbox erzielt werden sollte, wurden drei Katheterzuginge fiir die radioaktive Quelle
definiert. Mit einem Katheterzugang war es in dieser Anordnungskonfiguration nicht
moglich, eine homogene Dosisverteilung in der Einschubbox zu applizieren. Als Zielvo-
lumen wurde nicht der Bronchus, sondern die Einschubbox mit dem Implantat festgelegt,
um eine moglichst homogene Dosisverteilung von ca. 15 Gy zu gewihrleisten und damit
die Komponenten mit der gleichen Dosis bestrahlen kdnnen. Die 100%-Isodose war in
einem Abstand von 30 mm um den mittleren Katheterzugang vorgesehen. Der Bestrah-
lungsplan fiir Brachytherapie-Messungen ist in Abbildung 47 dargestellt. Um die ge-
plante Dosis mit der tatsdchlich bestrahlten Dosis zu vergleichen, wurde die gleiche 0.125
cm?-Semiflex-Ionisationskammer (PTW, Freiburg, Deutschland) zur Dosismessung ver-
wendet, wie sie auch zur Dosisverifikation in der Teletherapie zum Einsatz kam. Die lo-
nisationskammer wurde in der Mitte der Einschubbox neben dem Implantat positioniert.

Die gemessene Dosis wurde mit der geplanten Dosis nach jeder Fraktion verglichen.
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Abbildung 47: Bestrahlungsplan fiir die Brachytherapie. Dosisplanung fiir eine Bronchialbestrahlung in der
Brachytherapie mit einer Ir-192 Quelle. (a) zeigt die Offnungen zum Einfiihren der drei Kathetermodule
fiir die radioaktive Quelle. Die Abbildungen (b-d) zeigen ein transversales, sagitales und ein koronales
Planungsprofil mit den zugehdrigen Isodosenlinien. Die 100%-Isodosis ist im 30 mm-Abstand um den
mittleren Katheterzugang vorgesehen.

5.2.3 Ergebnisse

5.2.3.1  Evaluierung und Charakterisierung der Phantommaterialien

Die Materialvorauswahl evaluierte folgende Materialien zur detaillierteren Untersu-
chung: RW3, Cellulose/H>0 und Biresin® G27 fiir Weichgewebe, Naturkautschuk, Kork
und Styrodur fiir Lunge, Carrageen/H>O-Gemische fiir Herz und PTFE (Polytetrafluo-
rethylen), PS und PE-1000 (Polyethylen, ultrahochmolekular) fiir Knochenstrukturen.
Die in CT-Scans ermittelten HU-Werte, sowie die Einhaltung der weiteren Auswahlkri-
terien, sind in Tab. 4 aufgefiihrt.

Fiir die Modellierung von Weichteilgewebe erfiillt Biresin® G27 (Sika, Baar, Schweiz),
ein Zweikomponenten-Polyurethan-Harzsystem, alle Kriterien und wurde deshalb als ge-
eignetes Gewebeersatzmaterial ausgewdhlt. Das Harz besteht aus Komponente A (Polyol)
und Komponente B (Hérter, [socyanat MDI-Basis). Je nach gegossenem Gesamtvolumen
variierten die Aushirtezeiten zwischen zwei Sekunden und einer Minute. Alternative Ge-
webeersatzmaterialen waren Cellulose und RW3. Ersteres bot keine ausreichende mecha-
nische Stabilitdt, erforderte eine schwierige und aufwendige Priparation, und zeigte star-
kes mikrobielles Wachstum. Dariiber hinaus waren die resultierenden Strukturen nicht
homogen. RW3 ist typischerweise nur als Platten verfiigbar, die nur mit viel Ausschuss-
material und aufwendiger subtraktiver Bearbeitung komplexe Strukturen bilden kénnen

und damit hohe Beschaffungs- und Bearbeitungskosten verursachen.

Fiir die Modellierung von Lungengewebe erfiillte Styrodur (BASF 3000 C) die Anforde-
rungen am besten. Styrodur ist ein Produkt von BASF (Ludwigshafen am Rhein, Deutsch-
land), das tiblicherweise als Dammstoff im Bauwesen verwendet wird. Wahrend Natur-
kautschuk die niedrigsten HU-Werte aufwies und somit den HU-Werten von Lungenge-
webe am néchsten kam, lieferte die Homogenititsanalyse keine zufriedenstellenden Er-
gebnisse. Auch der mikrobielle Wachstumstest war nicht erfolgreich. Kork, als dritte Al-

ternative, konnte nicht zufriedenstellend in Form gebracht werden.

Die HU-Werte des Herzens konnten durch zwei Materialgemische gut nachgebildet wer-
den. Erstens durch eine Kombination aus 3.5% (m/m) Carrageen und 96.5% (m/m) H>O
oder zweitens durch eine Kombination von 3.5% (m/m) Agarose und 96.5% (m/m) H>O.
Eine Spatelspitze Natriumazid (NaN3) wurde zu beiden Mischungen hinzugefiigt, um die
Resistenz gegen eine mikrobielle Besiedelung sicherzustellen. Erste Untersuchungen mit
diesen Materialgemischen wurden in (77) durchgefiihrt. Aufgrund der niedrigeren Mate-

rialkosten und einer besseren Handhabung im Herstellungsprozess wurde der Carrageen-
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basierte Ansatz letztendlich gegeniiber dem Agarose-basierten Ansatz bevorzugt. Die
Herstellung des Carrageen-Gemisches erfolgte folgendermallen: Carrageen-Pulver wurde
in H>O auf ~80°C erhitzt, bis sich das Carrageen-Pulver vollstindig im Wasser gelost hat.
Dieser Prozess wurde durch kontinuierliches Riihren, z. B. mit einem Magnetriihrer un-
terstiitzt. Der Aushdrtungsprozess hat direkt nach dem Abkiihlen der Mischung begonnen
und dauerte ca. 10-15 Minuten.

Harte und stabile Kunststoffe erfiillen alle Kriterien fiir die Knochenbildung, jedoch ent-
spricht nur PTFE dem organischen Gewebe in Bezug auf die HU-Werte, wihrend PE-
1000 und PS deutlich unterschiedliche Absorptionseigenschaften aufweisen. Daher
wurde PTFE zur Nachbildung von Wirbelsdule und Rippen verwendet.

Tabelle 4: Eigenschaften von menschlichem Gewebe und den vorgewéhlten Materialproben. HU-Houns-
field-Einheiten (gemessene Werte als Mittelwert + Standardabweichung), Ho-Homogenitét und Isotropie,
He - ausreichende mechanische Stabilitit und Festigkeit in der Herstellung und Bearbeitbarkeit, Mi - keine
mikrobielle Besiedlung, Ha - Handling, VP - Verfiigbarkeit und Preis. * Insgesamt am besten geeignetsten
Material. Dieses erfiillt am meisten Anforderungen.

Gewebe HU HU/CT Ho He Mi Ha VP

Ersatzmaterialien Literatur 120 kV

Weichgewebe 20 (155) 77422 - - - - -

RW3 -3.9+10.3 v x v v x

(Gottingen White Water)

5% (m/m) Cellulose, 95% 1.8+£2.2 v x v ox 4

(m/m) H,O

Biresin® G27 10.8+4.3 v o v v v v

(Silka, Deutschland)*

Lunge -1000 bis -931.7+9.1 - - - - -
-150 (156)

Naturkautschuk -902 £ 17.0 x x x v v

Kork -632.2+12.9 v x

Styrodur (BASF3000C)* 9562496 vV

Herz 24 (123) 329+3.7 - - - - -

3.5% (m/m) Agarose, 229+29 v v v v v

96.5% (m/m) H,0

3.5% (m/m) Carrageen, 37.4+79 v o v v v v

96.5% (m/m) H,O*
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Knochen (Wirbelsaule, 1000 (123) 994.3+5.2 - - - - -
Rippen)

Polyethylen (PE)-1000 -136.3+£5.2 v v o v v v
Polystyrol (PS) -744+£133 4 v v v v
Polytetrafluorethylen 890.5+12.4 4 4 v v v
(PTFE)*

Abbildung 48 zeigt die Wahrscheinlichkeitsdichte fiir die erzeugte Bremsstrahlung und
die gestreuten Photonen im Energiebereich von 10 keV bis 1 MeV, wenn ein 6 MeV-
Photonenstrahl orthogonal auf die Substratoberfldche trifft. Es ist ersichtlich, dass die auf
Carrageen und Agarose basierenden Surrogatansitze die besten Ergebnisse lieferten (Ab-
bildung 48a,b). Abbildung 48c,d zeigt auBerdem, dass sich PTFE von allen Materialien
am besten als Knochenersatzmaterial eignete, da die Wahrscheinlichkeitsdichte fiir er-
zeugte Bremsstrahlung und gestreute Photonen der von Knochen am néchsten kam.
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Abbildung 48: Ergebnisse der Monte-Carlo-Simulationen. Vergleich von Bremsstrahlung (a) und gestreu-
ten Photonen (b) fiir Herzgewebe und einige vorausgewéhlte Ersatzmaterialien. Vergleich von Bremsstrah-
lung (c) und gestreuten Photonen (d) fiir Knochen und einige vorausgewihlte Ersatzmaterialien. Die Wech-
selwirkungswahrscheinlichkeit ist im Energiebereich des Photoeffektes abhéngig vom Ersatzmaterial. Bei
hoheren Energien (> 1 Mev) und dem dominierenden Compton-Effekt ist die Wechselwirkungswahrschein-
lichkeit vergleichsweise unabhédngig vom Material. Die Monte-Carlo-Simulationen zeigen, dass Carrageen-
und Agarose-basierte Ansétze die besten Ersatzmaterialien fiir Herzgewebe sind. Wahrend sich fiir
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Knochengewebe PTFE die am besten eignet. Abbildung entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung
von De Gruyter.

Bei den Matrixmessungen ergaben sich fiir die Materialien PTFE, Carrageen, Biresin und
Styrodur nur geringfiigige Abweichungen gegeniiber der Planungsdaten. Fiir alle unter-
suchten Materialstarken ergaben sich folgende gemittelte Abweichungen: Carrageen:
0.1%, Biresin: 0.4%, PTFE: 2.1% Styrodur: 0.8%. Abbildung 49 zeigt die Ergebnisse der
Matrixbestrahlung exemplarisch fiir Carrageen (30 mm), Biresin (15 mm), PTFE (20
mm) und Styrodur (20 mm).
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Abbildung 49: Ergebnisse der Matrixmessung fiir vier Gewebematerialien. (a) zeigt die geplante Dosisver-
teilung fiir die vier Ersatzmaterialien (1) Carrageen (30 mm), (2) Biresin (15 mm), (3) PTFE (20 mm), (4)
Styrodur (20 mm) mit einer geplanten Dosis von 114.22 ¢Gy und (b) fiir die applizierte Dosis (gemessen)
von 99.51 cGy. (c) zeigt die Abweichung von (a) und (b) farblich kodiert.

5.2.3.2 Gewebeaquivalente Messumgebung

Alle anatomischen Strukturen wurden zuerst aus den zuvor selektierten Materialien ge-
formt und anschlieBend zusammen in einem Thoraxphantom kombiniert (Abbildung 50).
Die Wirbelsédule und die Rippen wurden mit CATIA V5R20 (Dassault Systémes) entwor-
fen. Um die Lungengeometrie zu erzeugen, wurde ein Patientendatensatz im Bestrah-
lungsplanungssystem (Pinnacle3 9.8, Philips Radiation Oncology) verwendet. Die Lunge
wurde konturiert und in eine Dreiecksnetzstruktur umgewandelt. MATLAB® 2017a (The
Mathworks, Natick, Massachusetts, USA) wurde verwendet, um aus den 3D-vernetzten
Pinnacle-Daten eine STL-Datei zu erstellen. Das Oberflichennetz wurde geglittet und
verfeinert, um eine moglichst genaue und hochaufgeldste Darstellung fiir das Frasen der
Struktur zu erhalten. Wirbelsdule, Rippen und Lungenlappen wurden mit einer 6-Achsen-
Frise bearbeitet. Die Abformung des Herzens erfolgte, indem die fliissige Gelmischung
in eine Form gegossen wurde. Die zwei Komponenten von Biresin® G27 wurden schicht-
weise zur Bildung des Phantomweichteildquivalents kombiniert, wihrend die verschie-
denen Gewebestrukturen an ihren anatomischen Stellen platziert wurden. Eine zylindri-
sche Blechform fungiert als Gussform, die die Struktur zusammenhilt, bis das Harz aus-
gehirtet ist. Nach dem Gievorgang wurde die Blechform entfernt. Abbildung 50a zeigt
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die im Thoraxphantom enthaltenen und nachgebildeten Gewebestrukturen (Herz, Lunge,
Wirbelséule, Rippen). In Abbildung 50b ist das gesamt Thoraxphantom dargestellt, in das

alle Gebestrukturen aus Abbildung 50a eingegossen wurden.

a b

Abbildung 50: Auswahl einiger gefertigter anatomischen Strukturen. (a) A: Wirbelsdule und Rippen aus
PTFE, B: Lunge aus Styrodur und C: Herz aus Carrageen-Gel. (b) Testumgebung mit den Gewebesurroga-
ten aus (a) und der Einschubeinheit. Abbildung entnommen aus Stich et al. (35) mit Genehmigung von De
Gruyter.

Ein CT-Scan des kompakten Thoraxphantoms ist zur abschlieenden Verifizierung mit
Patientendaten und zur Qualitdtskontrolle der anatomischen Anordnung in Abbildung 51
gezeigt. Die Abbildung gibt einen Uberblick iiber alle enthaltenen Strukturen (D, E, F, G,
H) in einem Topogramm sowie in transversalen und sagittalen Schnitten. Erwdhnenswert
ist der Schrittmacher (A), der in die Einschubeinheit eingebracht wurde und die zum Her-
zen (G) fiihrenden Elektrodenkabel (B). Ein 0.125 cm?® Semiflex-Ionisationskammer Do-
simeter (C), das auch im CT-Scan sichtbar ist, erfasst die Dosis in der Ndhe des Herzens
erfasst. Das Dosimeter kann mit dem Einschubschlauch der Einschubbox an verschiede-
nen Positionen und Entfernungen zu Organstrukturen im behandelten Volumen platziert
werden. Die CT-Scans zur Verifizierung zeigten, dass die Testumgebung die anthropo-
morphen Ziele erfiillt hat und die Einschubeinheit zur Einfiihrung von AIMDs und Dosi-

metern verwendet werden konnte.
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Abbildung 51: CT-Scan der Messumgebung ohne die Katheterzugénge fiir die radioaktive Quelle. (a) To-
pogramm (coronale Schicht); (b) Sagittalschnitt, an den durch die blaue Markierung angegebenen Position
im Topogramm; (c) Transversalschnitte an den Positionen, die durch die griinen Markierungen im To-
pogramm angezeigt sind. A: Schrittmacher, B: Elektrodenkabel, C: Dosimeter, D: Lunge, E: Rippen, F:
Wirbelsdule, G: Herz. Die CT-Scans wurden zur finalen Validierung der HU-Werte und zur Kontrolle der
Anordnung der kiinstlichen anatomischen Strukturen durchgefiihrt. Abbildung entnommen aus Stich et al.
(35) mit Genehmigung von De Gruyter.

5.2.3.3 Bestrahlungsplanungsprozess und Dosisverifikation

Die Dosiswerte aus der Bestrahlungsplanung stimmen sowohl in der Tele- als auch in der
Brachytherapie mit den gemessenen Werten iiberein. Fiir die Teletherapie erfolgte die
Dosisverifikation nach Fraktion 6, 7, 8, 11 und 13 und es ergeben sich nur geringe Ab-
weichungen (< 4%) in den Dosiswerten (Abbildung 52a). Abbildung 52b zeigt die Do-
sisverifikation fiir die durchgefiihrten Messungen in der Tele- und Brachytherapie. Auch
hier sind die Abweichungen der gemessenen Werte von den erwarteten Planungswerten
sehr gering. Fiir die Teletherapie lieferte das Planungssystem eine zu erwartende Dosis
von 24.74 Gy am Implantat. Die lonisationskammer zeigt eine mittlere Dosis von
23.38 Gy tiber die durchgefiihrten fiinf Messungen. Daraus resultiert eine Abweichung
von ca. 5.5%. In der Brachytherapie sind die Abweichungen mit ca. 11% etwas hoher, als
in der Teletherapie, aber in der klinischen Routine immer noch akzeptabel.
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Abbildung 52: Vergleich der gemessenen mit der geplanten Dosis. (a) zeigt den Dosisvergleich in der Te-
letherapie (LINAC) fiir die Fraktion 6, 7, 8, 11 und 13. (b) zeigt den Dosisvergleich fiir die Teletherapie
(LINAC) und die Brachytherapie bei den Messungen 1, 2, 3, 4 und 5 (nur bei Teletherapie). Abbildung
nach Stich et al. (35) mit Genehmigung von De Gruyter.

5.2.4 Diskussion

In dieser Studie wurden gewebedquivalente Materialien fiir die wichtigsten anatomischen
Strukturen im Thorax gefunden. CT-Scans der ausgewihlten Materialien bestdtigten die
Gewebedquivalenz basierend auf den Hounsfield-Einheiten. Da die HU-Werte ein Mal3
fiir die Strahlungsabsorption sind und tiblicherweise in der Bestrahlungsplanung verwen-
det werden, ist zu erwarten, dass Materialien mit dhnlichen HU-Werten auf dieselbe
Weise mit Strahlung in Wechselwirkung treten. Zusdtzlich wurden Wechselwirkungen
von Photonen, in einem breiten Energiefenster, in Gewebe- und Ersatzmaterialmodellen
durch Monte-Carlo-Simulationen validiert. Diese Simulationen bestitigen erfolgreich die
Ergebnisse des Knochen- und Herzgewebes, die in der CT-Materialanalyse gewonnen

wurden.

Dariiber hinaus stimmten die gemessenen Werte gut mit der Literatur {iberein und es wur-
den gute Ubereinstimmungen zwischen Geweben und Modellmaterialien gefunden. Die
meisten Gewebesurrogate wurden aus typischen Materialgruppen ausgewihlt, von denen
bereits bekannt ist, dass sie gewebetypische Bestrahlungseigenschaften aufweisen, wie
Epoxidharze fiir Weichteilgewebe oder Gele auf Carrageen-Basis (155,157,158). Kunst-
stoffe sind aufgrund ihrer mechanischen Stabilitét eine {ibliche Wahl fiir Knochenmaterial
(159,160).

Ein Vorteil des vorgestellten Phantoms ist, dass alle verwendeten Modellmaterialien re-
lativ kostenneutral verfiigbar sind und deren Handhabung bzw. Herstellung mit
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Standardlaborequipment moglich ist. Die Modellmaterialien zeigten homogene Eigen-
schaften, sind mechanisch stabil und bestindig gegen mikrobielle Besiedelungen. Geeig-
nete Bearbeitungsverfahren, wie Frasen oder Gielen ermdglichten, dass jede Kompo-

nente in die gewlinschten anatomischen Formen gebracht werden konnte.

Wiéhrend Phantome in der Strahlentherapie oder der CT-Bildgebung sowie in anderen
medizinischen Anwendungen weit verbreitet sind (161), ist es immer noch erforderlich,
spezielle Phantome zu konstruieren, um die Funktionalitit von AIMDs und elektroni-
schen Komponenten zu untersuchen, die wihrend der Bestrahlung Streustrahlung ausge-
setzt sind.

Die neuartige Einschubeinheit bietet alle notwendigen Eigenschaften, um den Einfluss
ionisierender Strahlung auf aktive Implantate systematisch zu untersuchen und ermdg-
licht eine strukturierte Bewertung der Auswirkungen auf einzelne elektronische Kompo-

nenten wie Kondensatoren, Transistoren, Batterien und Datenspeicher.

Dabher ist die entwickelte Messumgebung die wesentliche Grundlage fiir eine zukiinftige
standardisierte und reproduzierbare Untersuchung des Einflusses ionisierender Bestrah-
lung auf AIMDs.

Auf Basis, der hier vorgestellten Ergebnisse zur Entwicklung der gewebedquivalenten
Messumgebung, wurde eine neue Erfindung an die Ostbayerische Technische Hoch-
schule Amberg-Weiden gemeldet*.

5.2.5 Schlussfolgerungen

Es wurde eine gewebedquivalente-Messumgebung aus verschiedenen Modellmaterialien
fir die wichtigsten Gewebestrukturen des menschlichen Thorax entwickelt. Diese
Messumgebung ist aber nicht nur ein Standard-Thoraxphantom, dass fiir verschiedene
Photonenenergien, von der Fluoroskopie, iiber die Nuklearmedizin bis zur Teletherapie
eingesetzt werden kann, sondern es bietet mit der Einschubeinheit die Mdoglichkeit
AIMDs und elektronische Komponenten einzubringen. Letztendlich eignet sich die ent-
wickelte Messumgebung, besonders fiir das Testen von aktiven medizinischen Implanta-
ten oder anderen elektronischen Gerdten und erlaubt zudem die Dosisverifikation durch
die Integration von Dosismessequipment. Wie in dieser Arbeit gezeigt werden konnte,
konnte mit dieser Messumgebung der gesamte Bestrahlungsablauf in der Brachy- und
Teletherapie inkl. Eines Planungs- und Dosimetriekonzepts erfolgreich bereitgestellt und
verifiziert werden. Insgesamt erfiillt die Messumgebung damit alle eingangs definierten
Anforderungen (s. Kapitel 5.2.1).

4 Erfindungsmeldung mit dem Titel ,,Body-Phantom-4-Medical-Implants“. Erfindungsmeldungsnummer:
I/12 R-103 (1/17).
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5.3 Bestrahlung elektronischer Bauteile

5.3.1 Methoden

5.3.1.1  Bestrahlungsplanung und Bestrahlungsvorgang

Die Bestrahlung in der Tele- bzw. Brachytherapie erfolgte mit einem Synergy-Linearbe-
schleuniger (Elekta, Stockholm, Schweden) und X6 Photonen bzw. dem Afterloading-
System Microselectron (Elekta, Stockholm, Schweden) und einer Ir-192-Quelle. Die Pla-
nung der Bestrahlung und die Bestimmung der Dosis fiir die Tele- und Brachytherapie
wurde bereits in Kapitel 5.2.2.3 bei der Entwicklung der Messumgebung ausfiihrlich be-
schrieben. Im Bereich der Fluoroskopie erfolgte die Bestrahlung an einem Uroskop Om-
nia (Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland). Dabei wurde die Durchleuchtung des
Schliisselbeins mit der Messumgebung simuliert. Der kontinuierliche Durchleuchtungs-
vorgang erfolgte flir 45 Minuten und wurde zeitweise durch das Fluoroskopiesystem un-
terbrochen, um eine Uberhitzung der Réntgenrdhre zu verhindern. Die Dauer der Unter-
brechung lag zwischen 45 und 90 Sekunden und erfolgte ca. alle 9-12 Minuten. Die kon-
tinuierliche Durchleuchtung wurde ohne ein spezifisches Organprogramm und mit aus-
geschalteter Belichtungsautomatik durchgefiihrt, um eine automatische Anpassung von
Rohrenspannung und Roéhrenstrom entsprechend der gemessenen Dosiswerte zu unter-
binden und um eine konstante Bestrahlungsleistung zu gewihrleisten. Die Bauteilbestrah-
lung wurde daher im Service-Mode durchgefiihrt. Die Réhrenspannung betrug 130 kV
und der Strom 200 mAs. Die Dosis an den Bauteilen wurde mit Messequipment der Firma
RTI Group (Flgjelbergsgatan, Schweden), bestehend aus dem kabellosen Messmodul Pi-
ranha und einer Dosismesskammer (RTI Dose Probe) bestimmt. Nach 45 Minuten erga-
ben sich in der Einschubbox, nahe der Bauteile Dosiswerte von ca. 1400 uGy.

Die folgende Tabelle 5 zeigt nochmals eine Gegeniiberstellung der wichtigsten Bestrah-
lungsparameter fiir die Tele- und Brachytherapie, sowie fiir die Fluoroskopie.

Tabelle 5: Tabellarische Auflistung der wichtigsten Bestrahlungsparameter fiir die Tele- und Brachythera-
pie, sowie fiir die Fluoroskopie.

Bestrahlungsparameter Teletherapie Brachytherapie Fluoroskopie
PTV Lungenhilum Einschubbox Schliisselbein
OAR Einschubbox / /
Fraktionierung 13 x4 Gy 3x5Gy /
Dosisleistung 600 MU/min 1.4 mGy/s 0.6 uGy/s

(=0.1 Gy/s)

Dosisverifikationspunkt Nahe Herz Einschubbox Einschubbox
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Bei allen Bestrahlungsmodalitdten wurde die Auswertehardware auflerhalb des Bestrah-
lungsraums platziert. Die Anbindung der Analyse- zur Messhardware erfolgte tiber Flach-
bandleitungen, die von den Kontrollrdumen, in denen sich die Auswertehardware befand,
zu den Bestrahlungsrdumen fiihrten. Abbildung 53 zeigt die Platzierung der Messumge-
bung im LINAC und die Anbindung der Hardware mit Flachbandkabeln und Messleitun-
gen zur Dosisverifikation in die Tele- und Brachytherapie.

Abbildung 53: Messsetup in der Strahlentherapie und in der Brachytherapie. (a) zeigt die auf der Patien-
tenliege des LINACs fixierte Messumgebung. (b) zeigt die Messumgebung im Brachytherapie-Setup. Das
blaue Kabel verbindet den Detektor der Semiflex-lonisationskammer in der Einschubbox mit der Auswer-
teinheit auflerhalb des Behandlungsraumes. Die weiflen Schléduche dienen zur Einbringung der Katheter in
das Messphantom.

5.3.1.2 Messaufbau
Kondensatoren

In dieser Arbeit wurden Festkorper-Tantalkondensatoren untersucht, die in AIMDs ver-
wendet werden. Dabei wurden Kondensatoren zweier verschiedener Hersteller (H1 und
H2) bestrahlt. Die untersuchten Kondensatoren beider Hersteller besitzen eine Kapazitit
von 4.7 pF. Die Bestimmung der Kapazitét C als charakterisierende Grée der Konden-
satoren, kann iiber die Kondensatorladung bzw. -entladung an einem Widerstand R erfol-
gen. Der zeitliche Verlauf der Kondensatorspannung U (t) ergibt sich beim Laden bzw.
Entladen des Kondensators zu:
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U.(t) =0y (1 - e_%) (Ladevorgang), [26]

U.(t) =U,- e_i (Entladevorgang). (271
U, ist dabei die am RC-Glied angelegte Spannung. Die Zeitkonstante T berechnet sich
aus der Kapazitit C des Kondensators und dem Wert des Widerstands R, an dem der Kon-
densator ge- bzw. entladen wird, zu: T = R C. Die Kondensatoren werden iiber einen
Widerstand entladen. Der Widerstand wird iiber ein Potentiometer so eingestellt, dass die
Zeitkonstante T zwischen 130 ms und 170 ms liegt. Das Schaltungsdesign und die Simu-
lation des Aufbaus wurde mit der Software EAGLE 9.2.2 (Autodesk, San Rafael, CA,
USA) und NI Multisim 14.1 (National Instruments Eletronics Workbench Group, Austin,
TX, USA) durchgefiihrt. Das Umschalten der Kondensatoren vom Ladezustand auf den
Entladezustand erfolgte iiber Transistoren. Aufgrund der Limitierung der Signalerfas-
sungskanile der Messhardware, konnten parallel maximal 16 Kondensatoren ge- bzw.
entladen werden. Die zu bestrahlenden Kondensatoren befanden sich nicht mit den rest-
lichen Schaltungskomponenten auf einer Platine, um potentielle, strahlungsinduzierte Ef-
fekte auf andere elektronische Bauteile auszuschlieBen. Die Anbindung der Kondensa-
torplatine an die restliche Schaltungsplatine erfolgte {iber ein 15 m langes Flachbandka-
bel, sodass die Schaltungsplatine mit der Akquisitionshardware auflerhalb des Bestrah-
lungsraumes positioniert werden konnte. Die Datenaufnahme pro Lade- und Entladevor-
gang erfolgte fiir ca. 1.3 s. Aus den Messdaten wurden letztendlich die maximale Kon-
densatorspannung U, und die Zeitkonstante t fiir jeden Lade- und Entladevorgang be-
stimmt (Abbildung 55a). Die Kondensatoren wurden im unbestrahlten Zustand (ub) und
im bestrahlten Zustand (b) ge- bzw. entladen.

Transistoren

Zur Untersuchung wurden Metall-Oxid-Halbleiter-Feldeffekttransistoren (MOSFET)
dreier unterschiedlicher Produkttypen, mit einheitlicher Bauteilgrofe (Gateldnge) unter-
sucht. Die charakteristische Schaltzeit wurde iiber die widerstandsbasierte Messung der
Drain-Spannung Iy am Widerstand Ryess (Abbildung 54). Dabei wird bei einer Gate-
spannung von 7 V die Gatekapazitdt fiir 2 s mit dem maximal verfiigbaren Strom geladen
und die Spannung Uy.¢s betrachtet. Die Anstiegszeit t, ergibt sich als Zeitdauer fiir den

Spannungsanstieg Uy = 30% - UMess,max auf U;o = 70% - UMess,maxa mit UMess,max =
Upess(t = 2s):

ta = t(Uyp) — t(Usp). [28]

Abbildung 55b zeigt die Bestimmung von t,. Um die Widerstinde wie bei den Konden-
satoren, von den zu bestrahlenden Transistoren zu trennen, wurden diese getrennt von
den MOSFETs auf einer extra Widerstandsplatine angebracht, die iiber ein 15 m langes
Flachbandkabel mit der Transistorplatine verbunden wurde.
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Abbildung 54: Lineares, vereinfachtes Schaltdiagramm des Aufbaus fiir die Messung eines Transistors.

Gemessen wird die Spannung Upess am Widerstand Ryegs-

Die Schaltungssimulation erfolgte mit NI Multisim 14. Das Schaltverhalten der Transis-
toren wurden im unbestrahlten Zustand (ub) und bestrahlten Zustand (b) gemessen.

Batterien

Die bestrahlten Batterien waren handelsiibliche 3V Lithium-Mangandioxid-Batterien in
Knopfzellenform (CR2032). Batterien mit Lithium-Anoden werden auch bei AIMDs ein-
gesetzt, z. B. mit den aktiven Primérzellenmaterialien Lithium/Iod oder Lithium/Man-
gandioxid. Das Rohsignal eines Entladevorgangs wird in Abbildung 55¢ gezeigt. Nach
6 h hat die Batterie beispielsweise nur noch eine Restladung von ca. 30%. Da es organi-
satorisch nicht moglich war die Spannung flir 6 h im bestrahlten Zustand zu messen,
wurde die Entladekurve nur bis maximal 2 h nach dem Entladungsbeginn ausgewertet.
Gegenstand der Untersuchung war letztendlich die bendtigte Zeit, um einen bestimmten
Restladezustand zu erreichen. Die Batterien wurden dabei an einem Verbraucher bzw.
Entladewiderstand von 100 Q entladen. Der Verbraucher wurde so gewéhlt, dass die Ent-
ladung schnellstmoglich erfolgt, um die Batterien wihrend der Bestrahlung maximal zu
entladen. Der erhohte Entladestrom muss dabei dennoch die Herstellervorgaben erfiillen,
um eine Zerstorung der Batterie zu vermeiden. Der maximale Entladestrom von 4 mA
ermoglichte wihrend der Bestrahlung eine Batterieentladung von ca. 10%. Die Entla-
deschaltung erlaubt die parallele Entladung von bis zu zehn Batterien. Um sicherzustel-
len, dass der Entladestrom von 4 mA zu keiner Zerstorung der Batterie fiihrt, wurden im
Vorfeld zahlreiche Versuchsmessungen ohne Bestrahlung durchgefiihrt. Die Batterien
wurden im unbestrahlten Zustand (ub) und wihrend der Bestrahlung (b) entladen.

Speichermodule

Als FLASH-Speicher wurden kommerziell erhdltliche microSD-Karten mit einer Spei-
cherkapazitit von 128 MB verwendet. Die Speichermodule wurden vor dem Bestrah-
lungsvorgang mit einem definierten Bitmuster beschrieben (162). Das Auslesen des Bit-
musters erfolgte nach dem Bestrahlungsvorgang mit einem externen Kartenlesegert. Ein
Vergleich der Datentrégerabbilder vor- und nach der Bestrahlung auf Datenbitebene gab
Aufschluss, ob durch den Bestrahlungsvorgang einzelne Speicherzellen den Zustand dn-
derten (Abbildung 55d). Insgesamt wurden 26 Speichereinheiten des gleichen Herstellers
bestrahlt. Nach jedem Bestrahlungsvorgang wurden die Speichermodule formatiert und
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neu mit dem definierten Bitmuster beschrieben. Dabei findet eine Kumulierung der Dosis
statt, da flir alle Bestrahlungsmodalititen die gleichen Bauteile verwendet werden. Die
Speicherkarten wurden zuerst in der Teletherapie und anschlieend in der Fluoroskopie
bestrahlt. Abschliefend wurden sie in der Brachytherapie verwendet.

Signalakquisition

Die Signalakquisition erfolgte mit Messhardware von National Instruments (Austin, TX,
USA). Fiir die Messung der Kondensatorspannung wurde die Messkarte NI USB 6361
verwendet. Diese ermoglicht die Akquise von bis zu 16 anlogen Eingangssignalen, mit
einer maximalen Samplingrate von 2 MS/s. Die digitalen Ausgénge der Messkarte erlau-
ben zudem die Verwendung digitaler Schaltsignale, um beispielsweise Transistoren als
Schaltungselemente zu verwenden. Um parallel zu den Kondensatoren noch die Erfas-
sung der Transistor- bzw. Batteriesignale zu ermoglichen, wurden bis zu drei NI USB
6009 Messkarten eingesetzt. Dadurch wurden pro Messkarte acht weitere Analogein-
ginge bereitgestellt, um weitere Messsignale zu erfassen. Fiir die Akquise der Transistor-
schaltzeit muss zusétzlich auf Oszilloskope zurilickgegriffen werden, da nur diese mit
~1 GS/s eine ausreichende Abtastrate zur Verfiigung stellen, um die Schaltzeiten zu er-
fassen. Die verwendeten Zweikanal-Oszilloskope erlauben die Erfassung von zwei Tran-
sistorsignalen pro Oszilloskop. Die Oszilloskope sind iiber BNC Stecker mit der Mess-
platine verbunden, wohingegen die Anbindung der Messkarten an die Platinen iiber
Flachbandleitungen und einen Schraubklemmanschluss erfolgte. Die Ansteuerung der
Messhardware und die Programmierung der Signalaufnahme wurde mit LabVIEW 2015
(National Instruments, Austin, TX, USA) bewerkstelligt. Die Anbindung der Messhard-
ware wurde auf Basis des NI-DAQmx-Treibers implementiert. Nach dem Export der
Rohsignale aus LabVIEW bzw. aus dem Oszilloskopspeicher, wurden die Signale in
MATLAB® 2017a analysiert und die relevanten Signalparameter extrahiert.
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Abbildung 55: Gemessene Signale der Kondensatoren, Transistoren, Batterien und Speichermodule. (a)
Lade- und Entladekurve eines Kondensators. Aus dem Kurvenverlauf wurde die Spannung Uound die Zeit-
konstante t bestimmt. (b) Verlauf der Anstiegszeit ta eines Transistors. ta ergibt sich als Anstieg von Uso
auf Uzo. Umessmax ist die gemessene Spannung nach 2 s. (c) Spannungssignal einer Batterie. Nach 6 h hat
die Batterie noch ca. 30% Restladung. In den Versuchen unter Bestrahlung erfolgt die Auswertung bis
maximal 2 h nach Entladungsbeginn. Dies entspricht einer Restladung von ca. 80%. (d) Bitweiser Vergleich
der Speichermodule im unbestrahlten und bestrahlten Zustand.

5.3.1.3 Statistische Auswertung

Die statistische Analyse der Signalparameter erfolgte in der Software IBM SPSS Statis-
tics 25 (IBM, Armonk, NY, USA).

Kondensatoren

Fiir die Kondensatoren wurden Veridnderungen der Kondensatorspannung U, und der
Zeitkonstanten T als charakteristische Bauteilgro3en, mit statistischen Verfahren unter-
sucht. Die BauteilgroBen wurden in den beiden Zustinden unbestrahlt (ub) und bestrahlt
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(b) gemessen. Dabei wurden fiir die drei Bestrahlungsmodalititen 30 Kondensatoren des
Herstellers H1 und in der Brachytherapie zusdtzlich 29 Kondensatoren des Herstellers H2
untersucht. Die Stichprobengrofe entsprach jeweils 40 Lade- und Entladezyklen fiir jeden
gemessenen Kondensator. Fiir den bestrahlten Zustand werden die letzten 40 Zyklen aus
dem gesamten Bestrahlungsvorgang (insgesamt mehr als 500 Zyklen) betrachtet, bei de-
nen nahezu die gesamte Dosis appliziert wurde. Eine statistische Analyse erfolgt fiir die
drei Bestrahlungsmethoden Teletherapie (Tele), Brachytherapie (Brachy) und Fluorosko-
pie (Fluoro), die anhand deskriptiver Parameter und im Zusammenhang mit Whisker-Box
Plots bereits eine grobe Einordnung der Ergebnisse erlaubt. Um Aussagen tiiber statistisch
signifikante Unterschiede zwischen den Bauteilgruppen zu ermoglichen, wurde auf einen
verbundenen (gepaarten) t-Test zuriickgegriffen. Der t-Test wurde fiir jeden einzelnen
Kondensator und fiir die beiden Gruppen unbestrahlt und bestrahlt berechnet, indem alle
einzelnen Kondensatoren in diesen Gruppen zusammengefasst wurden. Fiir die t-Tests
liegt folgende Nullhypothese zugrunde: Die Nullhypothese (Hy) besagt, dass es keine
signifikanten Unterschiede zwischen dem unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b) Zustand
gibt:

Ho: p(ub) = p(b). [29]

Fiir die zugrundeliegende Stichprobengréle von n=30 bzw. n=1200 ist, entsprechend
dem zentralen Grenzwertsatzes, die Normalverteilungsannahme hinreichend fiir die
Durchfiihrung eines verbundenen t-Tests. Zudem gilt der t-Test als robustes Verfahren
gegeniiber Verstdfen der Normalverteilungsvorraussetzung. Auf Normverteilung wurde
zudem mit dem Shapiro-Wilk-Test gepriift; dieser Normalverteilungstest wurde dem Kol-
mogorov-Smirnov-Test wegen seiner hoheren Teststdrke vorgezogen. Um die Effekte zu
vergleichen, wurde die Effektstirke des t-Tests nach Cohen berechnet. Die Berechnung
der Réinge liefert zudem eine zusdtzliche Aussage iiber die Rangverteilung der Testgro-
Ben.

Um die Verdnderungen der BauteilgroBen im Vergleich zu den Bestrahlungsverfahren
besser einordnen zu konnen, erfolgte unter Anwendung spezifischer Post-hoc-Tests und
Kontrastanalysen zum paarweisen Vergleich der Gruppen, eine statistische Untersuchung
mittels Varianzanalyse (rmANOVA). Fiir alle statistischen Testverfahren lag ein Signifi-

kanzniveau von 95% zugrunde.
Transistoren

Im Bereich der Strahlentherapie wurden drei unterschiedliche Transistortypen (T1, T2,
T3) des gleichen Herstellers untersucht. Fiir jeden Transistortyp wurden zwei Schaltungs-
platinen mit jeweils 16 Transistoren bereitgestellt (z. B. Tla und T1b). In der Brachythe-
rapie und der Fluoroskopie wurden nur Bauteile vom Typ T3 analysiert. Wobei in der
Brachytherapie 32 Transistoren (T3a und T3b) untersucht wurden und in der Fluorosko-
pie lediglich 16 Transistoren des Typs T3b. Eine detaillierte teststatistische Auswertung
erfolgte fiir die Transistoren nicht (s. Kapitel 5.3.2.2).
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Batterien

Die Batterien wurden auf Verdnderungen in ihrer Entladezeit analysiert. Hierfiir wurde
die Entladezeit fiir die vier Ladezustidnde 0.95, 0.90, 0.85 und 0.80, im unbestrahlten (ub)
und bestrahlten (b) Zustand verglichen. Die Stichprobengrof3e fiir die vier Ladezustinde
ist Abbildung 63 zu entnehmen. Der Grund fiir die abnehmende Stichprobengrof3e wird
in Kapitel 5.3.3 néher erldutert. Untersucht wurden Verdnderungen der Entladedauer fiir
die Bestrahlungsmethoden Teletherapie, Brachytherapie und Fluoroskopie. Um fiir die
vier Ladezustéinde Aussagen iiber signifikante Unterschiede in der Entladezeit abzuleiten,
wurde ein unverbundener (ungepaarter) t-Test verwendet, der bei Varianzinhomogenitit
durch den t-Welch-Test ersetzt wurde. Bei Verstdflen gegen die Normalverteilungsvor-
raussetzung, die mit dem Shapiro-Wilk-Test gepriift wurde, wurde der Mann-Whitney-
U-Test statt dem t-Test/t-Welch-Test verwendet. Fiir alle statistischen Testverfahren wur-
den zwei Nullhypothesen formuliert. Die ungerichtete Nullhypothese (HJ) besagt, dass
es keine signifikanten Unterschiede zwischen dem unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b)
Zustand gibt:

Hg: p(ub) = p(b), [30]
wohingegen die gerichtete Nullhypothese (H3) folgendermaBen formuliert wurde:
HZ: u(ub) < u(b). [31]

Die Effektstirke wurde ausschlieBlich nach Pearson berechnet, um die Ergebnisse unter-

einander vergleichbar zu machen.

Die Einordnung der Entladezeit in Bezug auf die Bestrahlungsmodalitéten erfolgt mittels
Kruskall-Wallis-Test. Im Gegensatz zur einfaktoriellen ANOVA setzt der Kruskall-Wal-
lis-Test als nichtparametrisches Verfahren keine Normalverteilung voraus. Paarweise
Vergleiche der Bestrahlungsverfahren wurden mit einem paarweisen Kruskall-Wallis-
Tests und Kontrastanalysen durchgefiihrt, um signifikante Unterschiede der Entladezeit
zwischen den Bestrahlungsmodalititen aufzudecken. Alle statistischen Testverfahren

wurden fiir ein 95% Signifikanzniveau berechnet.
Speichermodule

Die Bitmuster der Speichereinheiten im unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b) Zustand
wurden verglichen und die Anzahl der Bitdnderungen fiir jedes der 26 Speichermodule
ausgewertet. Fiir die verschiedenen Bestrahlungsmodalititen wurden die Anzahl der
Speicherkarten mit Bitfehlern, als auch die Gesamtanzahl der Bitfehler aller bestrahlten
Speicherkarten analysiert.
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5.3.2 Ergebnisse

5.3.2.1 Kondensatoren
Teletherapie

Abbildung 56 zeigt die gemessenen Spannungen und Zeitkonstanten fiir die Kondensato-
ren des Herstellers HI und H2, im unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b) Zustand. Die
Fehlerbalken in Abbildung 56a,b stellen den zehnfachen Standardfehler dar, um Unter-
schiede in der Streuung deutlicher hervorzuheben. Die bestrahlten Kondensatoren des
Herstellers H1 unterschieden sich in der ihrer Kondensatorspannung und der Zeitkonstan-
ten deutlich von den unbestrahlten Kondensatoren (ub). Fiir die Kondensatoren des Her-
stellers H2 fiel dieser Unterschied geringer aus. Insbesondere zeigte sich dies fiir die
Spannungen. Die Whisker-Box Plots der vier Gruppen veranschaulichten dies ebenfalls.
Im Mittel sank die Kondensatorspannung und die Zeitkonstante fiir die Kondensatoren
H1 nach der Bestrahlung: M(Uojub) = 10.0542 V, M(Ug|b) = 9.9921 V und #(Uo|ub)
=0.1630s, T(Uo|b) =0.1419 s. Dieser Effekt war fiir den Hersteller H1 starker ausgeprégt,
als fiir den Hersteller H2, mit folgenden Medianwerten: M(Uolub) = 10.0265 V, M(Uo|b)
=10.0219 V und T(Uplub) = 0.1623 s, T(Uo|b) = 0.1618 s. Aus Abbildung 56 geht hervor,
dass die Kondensatorspannung des Herstellers HI im unbestrahlten Zustand weniger
Streuung in den Parametern aufweisen, als im bestrahlten Zustand. Dies zeigt sich in den
StreumaBen Interquartilsabstand (IQR) und Spannweite (R) fiir die Kondensatorspannun-
gen: IQR(HI1[ub) = 0.0042 V, R(H1|ub) = 0.0122 V vs. IQR(H1|b) = 0.0456 V, R(H1|b)
= 0.2504 V. Die Kondensatorzeitkonstanten dagegen streuten im unbestrahlten Zustand
mehr als im bestrahlten: IQR(H1[ub) = 0.0075 s, R(H1|ub) = 0.0253 s vs. IQR(H1|b)
=0.0021 s, R(H1|b) = 0.0078 s. Fiir die Kondensatoren des Herstellers H2 sind die Un-
terschiede in den Parameterstreuungen schwicher ausgeprégt. Fiir die Kondensatorspan-
nungen bzw. Kondensatorzeitkonstanten ergaben sich dhnliche StreumaBe mit
IQR(H2Jub) = 0.0219 V, R(H2|ub) = 0.0458 V vs. IQR(H2|b) = 0.0196 V, R(H2|b)
=0.0464 V bzw. IQR(H2[b) = 0.0108 s, R(H2|b) = 0.0240 s vs. IQR(H2[ub) = 0.0144 s,
R(H2|ub) = 0.0280 s.

Die Auswertung der t-Tests fiir die Kondensatorspannung und die Kondensatorzeitkon-
stante ergab signifikante Unterschiede fiir jeden einzelnen Kondensator beider Hersteller.
Der Vergleich der Gruppen (ub vs. b) ergab nach Zusammenfassen aller Kondensatoren
folgende Ergebnisse: Die Spannungswerte und die Zeitkonstanten unterschieden sich fiir
beide Hersteller im bestrahlten und unbestrahlten Zustand. Die Ergebnisse des t-Tests
sind der Tabelle 6 zu entnehmen. Die Auswertung der Effektstirke ergab einen starken
statistischen Effekt (d > 0.8) fiir alle durchgefiihrten t-Tests. Dabei gilt ebenfalls fiir alle
vier Teststatistiken, dass sich die Bauteilgro3en im bestrahlten Zustand signifikant vom
unbestrahlten Zustand unterschieden (p < 0.001). Im Gegensatz zum t-Test gaben die
Ringe Aufschluss iiber die Anderungsrichtung der Spannung bzw. der Zeitkonstante fiir
jeden einzelnen Kondensator. Wie schon Abbildung 56 veranschaulicht, war die
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Spannung und die Zeitkonstante nach Bestrahlung im Mittel kleiner als vor der Bestrah-
lung; dies wird ebenfalls anhand der negativen (b < ub) bzw. positiven (b > ub) Réinge
deutlich (s. Tabelle 6).
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Abbildung 56: Bestrahlung der Kondensatoren in der Teletherapie. (a) Die Kondensatorspannungen im
unbestrahlten (ub) und bestrahlten (b) Zustand unterschieden sich signifikant fiir jeden einzelnen Konden-
sator beider Hersteller. Das gleiche Ergebnis zeigte sich fiir die Kondensatorzeitkonstante (b). Die Whisker-
Box-Plots zeigen die statistische Zusammenfassung der Zustiande unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) fiir die
Kondensatorspannung (c) und die Kondensatorzeitkonstante (d). Auch fiir die Zusammenfassung der Kon-
densatoren in zwei Gruppen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) ergaben sich signifikante Unterschiede fiir
die Kondensatorspannung und die Kondensatorzeitkonstante beider Hersteller.

Tabelle 6: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Kondensatoren in der
Teletherapie. Mit einem unverbundenen t-Test wurden die Kondensatoren (Spannung und Zeitkonstante)
der Hersteller H1 und H2 fiir die Zusténde unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) auf signifikante Unterschiede
getestet. Die Teststatistik kam zu folgendem Ergebnis: Die Kondensatorspannungen und -zeitkonstanten
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unterschieden sich fiir die vier Gruppen signifikant bei einer groBen Effektstérke (> 0.8). 'Signifikanz des
t-Tests, 2Effektstérke des t-Tests nach Cohen

TestgroBe | t-Wert Signifikanz' Effektstirke® d Rénge

H1|Up 44.908 <0.001 21.281 (stark) b <ub: 99.7%

H2| Uy 140.439 <0.001 3.941(stark) b <ub: 100%

Hl|t 92.037 <0.001 2.624 (stark) b <ub: 98.1%

H2| T 29.154 <0.001 0.818 (stark) b <ub: 100%
Brachytherapie

Abbildung 57 zeigt die Mittelwerte und die zehnfachen Standardfehler (Fehlerbalken) fiir
die Kondensatoren des Herstellers H1 in den Zustdnden unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b).
Zwischen beiden Zustdnden ergaben sich Unterschiede in der Kondensatorspannung und
in der Zeitkonstanten. Die Whisker-Box Plots zeigen, dass die Kondensatorspannung
nach der Bestrahlung im Mittel kleinere Werte als vor der Bestrahlung annahm: M(Uy|vb)
= 10.0570 V, M(Uglnb) = 10.0187 V; die Zeitkonstanten #nderten sich mit M(t|ub)
= 0.1629 s, M(z|b) = 0.1628 s nur unwesentlich. Im Gegensatz zur Teletherapie haben
sich die Bauteilstreuungen fiir die Kondensatorspannungen vor bzw. nach dem Bestrahlen
in der Brachytherapie geringfiigiger unterschieden: IQR(H1|vb) = 0.0034 V, R(H1|vb) =
0.0115 V; IQR(HInb) = 0.0021 V, R(H1|nb) = 0.0201 V. Die Streuung der Kondensa-
torspannung war im unbestrahlten Zustand geringfiigig groBer als im bestrahlten Zustand.
Fiir die Kondensatorzeitkonstante war der Unterschied in der Streuung zwischen beiden
Zustédnden noch geringer als bei der Kondensatorspannung.

Die teststatistische Analyse der Einzelkondensatoren zeigte signifikante Unterschiede in
den Spannungen und Zeitkonstanten fiir jedes Bauteil. Fiir die Analyse nach Zusammen-
fassung der Kondensatoren in die Gruppen unbestrahlt und bestrahlt, ergab der t-Test
signifikante Unterschiede (p < 0.001) fiir die Kondensatorspannung und die Zeitkon-
stante. Die Effektstiarke nach Cohen war d > 1.4; dies ldsst auf einen starken statistischen
Effekt fiir beider TestgroBen schlieBen. Die Abnahme der Kondensatorspannung und die
Zunahme der Zeitkonstanten driicken sich ebenfalls in den Ridngen aus. Die Ergebnisse
des t-Tests sind in Tabelle 7 aufgefiihrt.
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Abbildung 57: Bestrahlung der Kondensatoren in der Brachytherapie. (a) Die Kondensatorspannungen im
unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) Zustand unterschieden sich signifikant fiir jeden einzelnen Kondensator.
Das gleiche Ergebnis zeigte sich fiir die Kondensatorzeitkonstante (b). Die Whisker-Box-Plots zeigten die
statistische Zusammenfassung der Zustdande unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) fiir die Kondensatorspannung
(c) und die Kondensatorzeitkonstante (d). Auch fiir die Zusammenfassung der Kondensatoren in zwei Grup-
pen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) ergaben sich signifikante Unterschiede fiir die Kondensatorspannung
und die Kondensatorzeitkonstante.

Tabelle 7: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Kondensatoren in der
Brachytherapie. Mit einem unverbundenen t-Test wurden die Kondensatoren (Spannung und Zeitkonstante)
des Herstellers H1 und fiir die Zustéinde unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) auf signifikante Unterschiede
getestet. Die Teststatistik kam zu folgendem Ergebnis: Die Kondensatorspannungen und -zeitkonstanten
unterschieden sich fiir die beiden Gruppen signifikant bei einer grofen Effektstirke (> 1.4). 'Signifikanz
des t-Tests, 2Effektstirke des t-Tests nach Cohen

t-Wert Signifikanz' Effektstirke® d Rénge
H1|Up 547.138 <0.001 15.601(stark) b <ub: 100%
Hl|z 50.819 <0.001 1.449 (stark) b <ub: 92%
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Fluoroskopie

Abbildung 58 zeigt die Mittelwerte und zehnfachen Standardfehler fiir die Kondensatoren
des Herstellers H1 in den Zustidnden unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b). Es ergaben sich
deutliche Unterschiede in der Kondensatorspannung zwischen beiden Zustédnden. Die Un-
terschiede in der Zeitkonstanten sind deutlich geringer. Die Whisker-Plots zeigten, dass
die Kondensatorspannung nach der Bestrahlung im Mittel kleiner waren als vor der Be-
strahlung. Dies zeigt sich anhand der Mediane: M(Uolub) = 10.0567 V, M(Uo|b)
= 10.0483 V; die Zeitkonstanten #ndern sich nur unwesentlich: M(t[ub)
=0.1630 s, M(z|b) = 0.1628 s. Die Streuung der Kondensatoren in den beiden Zustinden
ist fiir beide Untersuchungsparameter vergleichbar. Fiir die Kondensatorspannung erga-
ben sich StreumaBe von: IQR(HI[ub) = 0.0035 V, R(HI[ub) = 0.0155 V; IQR(HI|b) =
0.0023 V, R(H1|b)=0.0207 V. Die Untersuchung der Zeitkonstante weist folgende Streu-
ung in den Parametern auf: IQR(H1Jub) = 0.0023 s, R(H1[ub) = 0.0084 s; IQR(H1|b) =
0.0029 s, R(H1|b) = 0.0106 s.

Der t-Test fiir die Einzelkondensatoren, zeigte signifikante Unterschiede fiir die Span-
nung und Zeitkonstante jedes einzelnen Kondensators. Zudem ergab der t-Test einen sig-
nifikanten Unterschied (p < 0.001) beider Gruppen (ub vs. b) fiir die Kondensatorspan-
nung und die Zeitkonstante. Die Effektstirke des t-Tests nach Cohen ist fiir die Konden-
satorspannung stark (d = 3.235), aber fiir die Zeitkonstante lediglich schwach (d = 0.399)
ausgeprigt. Die Rangbestimmung zeigte eine deutliche Anderungsrichtung beider Zu-
stande filir die Kondensatorspannung. Wie schon aus Abbildung 58 ersichtlich ist, ist die
Kondensatorspannung nach Bestrahlung deutlich geringer (b < ub: 100%). Die Ande-
rungsrichtung der Zeitkonstanten ist fiir £73% der Bauteile mit b < ub gegeben. Eine
Ubersicht der Testergebnisse gibt Tabelle 8.
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Abbildung 58: Bestrahlung der Kondensatoren in der Fluoroskopie. (a) Die Kondensatorspannungen im
unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) Zustand unterscheiden sich signifikant fiir jeden einzelnen Kondensator.
Das gleiche Ergebnis zeigt sich fiir die Kondensatorzeitkonstante (b). Die Whisker-Box-Plots zeigen die
statistische Zusammenfassung der Zustdnde unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) fiir die Kondensatorspannung
(c) und die Kondensatorzeitkonstante (d). Auch fiir die Zusammenfassung der Kondensatoren in zwei Grup-
pen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) ergeben sich signifikante Unterschiede fiir die Kondensatorspannung
und die Kondensatorzeitkonstante.

Tabelle 8: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Kondensatoren in der
Fluoroskopie. Mit einem unverbundenen t-Test wurden die Kondensatoren (Spannung und Zeitkonstante)
des Herstellers H1 und fiir die Zustéinde unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) auf signifikante Unterschiede
getestet. Die Teststatistik kam zu folgendem Ergebnis: Die Kondensatorspannungen und -zeitkonstanten
unterschieden sich fiir die beiden Gruppen signifikant bei einer starken Effektstarke fiir die Kondensator-
spannung und einer schwachen Effektstirke fiir die Zeitkonstante. !Signifikanz des t-Tests, 2Effektstarke
des t-Tests nach Cohen



134 5 Beeinflussung elektronischer Bauteile durch ionisierende Strahlung

t-Wert Signifikanz! Effektstarke? d Rénge
H1|Up | 113.441 <0.001 3.235 (stark) b <ub: 100%
Hljr | 13.992 <0.001 0.399 (schwach) b <ub: 73%

Bauteiliibergreifender Gesamtvergleich der Bestrahlungsverfahren

Der Vergleich der Bestrahlungsverfahren offenbarte Unterschiede in der Abnahme der
Kondensatorspannung und der Zeitkonstante unter Bestrahlung. Abbildung 59a und b
zeigen dies fiir die Differenzen der Kondensatorspannungen USP — UP und die Differen-
zen der Zeitkonstanten T — 1P. Dargestellt sind die Box-Whisker-Plots fiir die unter-
schiedlichen Bestrahlungsmodalititen und die Kondensatorhersteller H1 und H2.

Fiir Abbildung 59a kann anhand der Medianwerte fiir die Bestrahlungsmodalitéten und
den Kondensatorhersteller H1 geschlussfolgert werden, dass der grof3te mittlere Konden-
satorspannungsabfall (M = 0.0642 V, SE = 0.0123 V) bei der Bestrahlung in der Te-
letherapie hervorgerufen wurde, gefolgt von der Bestrahlung in der Brachytherapie mit
einem mittleren Spannungsabfall von M = 0.0375 V, SE = 0.0004 V). Der kleinste mitt-
lere Spannungsabfall an den Kondensatoren ergab sich in der Fluoroskopie (M =
0.0075V, SE = 0.0004 V). Die Kondensatoren des Herstellers H2, die ebenfalls in der
Strahlentherapie bestrahlt wurden, zeigten einen deutlich geringeren Spannungsabfall
(M = 0.0048 V, SE = 0.0002 V) als die Kondensatoren des Herstellers H1. Fiir den Her-
steller H2 lag der mittlere Spannungsabfall in der Teletherapie zwischen den Spannungs-
abfillen, die in der Brachytherapie bzw. Fluoroskopie fiir Kondensatoren des Herstellers
H1 auftraten. Fiir die Kondensatoren der Gruppen Tele]H2 (IQR = 0.0019 V,
R =0.0045 V), BrachylHl (IQR=0.0022 V, R=0.0105V) und Fluro|HI
(IQR = 0.0022 V, R = 0.0111 V) waren die Streuparameter in der gleichen Gréenord-
nung. Bei der Gruppe Tele|H1 (IQR = 0.0424 V,R = 0.2482 V), war die Streuparameter
deutlich grofler, mit einzelnen Ausreilern bis zu einem Spannungsunterschied von
~0.25 V. Die Shapiro-Wilk-Test ergab eine Normalverteilung (p > 0.058) fiir die Span-
nungen. Die Varianzhomogenitdt der zu vergleichenden Gruppen konnte nicht festgestellt
werden, da der Levene-Test signifikant war (p < 0.001). Der Spannungsabfall unterschied
sich statistisch signifikant fiir die verschiedenen Bestrahlungsverfahren (Welch-Test, d.
h. Welch-ANOVA, F(3, 58.07) = 1435.37, p < 0.001) mit einem groBen Effekt nach Co-
hen (Effektstirke d = 0.4845). Der paarweise Vergleich der vier Gruppen wurde mit den
beiden Post-hoc-Tests nach Dunnett (T3) und Games-Howell durchgefiihrt, die bei Hete-
roskedastizitdt anzuwenden sind. Zudem erfolgte eine Kontrastanalyse, die im Vergleich
zu den Post-hoc-Tests nicht nur die hohere statistische Power aufweist, sondern auch den
Test komplexerer Hypothesen erlaubt. Beide Post-hoc-Testverfahren lieferten iiberein-
stimmende Ergebnisse: Es zeigte sich ein signifikanter Unterschied (p < 0.001) in den
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Spannungsabfillen zwischen allen Gruppen. Fiir den Games-Howell-Test nahm der
durchschnittliche Spannungsabfall fiir die Kondensatoren des Herstellers H1 fiir folgende
paarweisen Gruppenvergleiche zu: von Brachy|H1 vs. Fluoro/H1 (-0.0300000, 95%-CI[
-0.05480887, -0.00519113]), tber TeleH1 vs. Brachy|H1 (-0.0475294, 95%-CI[
-0.08119125, -0.01386750]), bis zu TelelH1 vs. FluoroH1 (-0.0775294, 95%-CI[
-0.11119125, -0.04386750]). Die grofite mittlere Differenz ergab sich jedoch zwischen
den Gruppen Tele|H1 und Tele|H2 mit -0.0800386, 95%-CI[-0.11368893, -0.4638833].
Die Ergebnisse der Post-hoc-Tests konnten zudem {iber die Einzelgruppenvergleiche der
Kontrastanalyse bestétigt werden (Tabelle 9). Die Mehrfachgruppenvergleiche zeigten,
dass der Spannungsabfall der Gruppe Tele|H1 gegeniiber den Gruppen Brachy|H1 und
Fluoro|H1 statistisch signifikant war und zudem der Spannungsabfall der Gruppen
Tele|H1 und Brachy|H1, gegeniiber der Gruppe Fluoro|H1. Die entsprechenden Werte der
Kontrastanalyse sind der Tabelle 9 zu entnehmen.
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Abbildung 59: Vergleich der Differenzspannung und -zeitkonstante (ub - b) fiir die verschiedenen Bestrah-
lungsverfahren. Die Differenzspannung und -zeitkonstante (Hersteller H1) ist fiir die Teletherapie am grof-
ten, gefolgt von der Brachytherapie und der Fluoroskopie. Des Weiteren existieren signifikante Unter-
schiede zwischen den Bestrahlungsverfahren, die mit dem Games-Howell-Test und der Kontrastanalyse

nachgewiesen wurden.

Tabelle 9: Zusammenstellung der Einzel- und Mehrfachvergleiche der Kontrastanalyse. Alle Vergleiche
ergaben signifikante Unterschiede zwischen den Testgrofen.

Testgrofien MD, SE Signifikanz
Tele|H1 vs. Tele|H2 0.080038633, 0.012351487 <0.001
Tele|H1 vs. Brachy|H1 0.047529375, 0.012357062 0.001
Brachy|H1 vs. Fluoro|H1 0.030000000, 0.000620458 <0.001

Tele[H1 vs. Fluoro/H1 0.077529375, 0.012357062 <0.001
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Tele/H1 vs. (Brachy|H1 + Fluoro/H1) 0.125058749, 0.024706334 <0.001
(Tele|H1 + Brachy|H1) vs. Fluoro|H1 0.107529375, 0.012388176 <0.001

Fiir die Anderung der Zeitkonstanten T — 1P ergaben sich nach Abbildung 59b dhnliche
Ergebnisse, wie fiir den bestrahlungsinduzierten Spannungsabfall der Kondensatoren.
Die groBte Anderung der Zeitkonstanten des Kondensatorherstellers H1 zeigte sich fiir
die Bestrahlung in der Teletherapie (M = 0.02000 s, SE = 0.0014 s), gefolgt von der
Brachytherapie (M = 0.000217 s, SE = 0.000023 s) und der Fluoroskopie
(M = 0.000207 s, SE = 0.000023 s). Der Median fiir die in der Teletherapie bestrahlten
Kondensatoren des Herstellers H2 (M = 0.000229 s, SE = 0.000400 s) liegt zwischen
den bestrahlten Kondensatoren der Brachytherapie und Fluoroskopie. Wie auch schon fiir
Abbildung 59a beschrieben, ist die Streuung der in der Teletherapie bestrahlten Konden-
satoren grofer, als in der Brachytherapie und Fluoroskopie: Tele[HI (IQR = 0.0087 s,
R =0.0303 s), TeleH2 (IQR =0.0045 s, R=0.0052 s), BrachylHl (IQR =
0.000162 s, R = 0.000488 s), Fluoro/H1 (IQR = 0.000162 s, R = 0.000501 s). Der
Shapiro-Wilk-Test zeigte eine Normalverteilung (p > 0.082). Die Varianzhomogenitét
der zu vergleichenden Gruppen konnte auch hier nicht festgestellt werden, da der Levene
Test signifikant war (p < 0.001). Die Anderung der Zeitkonstanten unterschied sich sta-
tistisch signifikant fiir die verschiedenen Bestrahlungsverfahren (Welch-Test, d. h.
Welch-ANOVA, F(3, 58.05) = 74.38, p < 0.001) mit einem groBen Effekt nach Cohen d
= 0.8). Die Post-hoc-Tests nach Dunnett (T3) und Games-Howell zeigten signifikante
Unterschiede (p<0.001) fiir die paarweisen Vergleiche der Gruppen, bis auf Brachy|H1
vs. Fluoro[H1 (-0.000010, 95%-CI[-0.00008129, -0.000101285], p = 0.991). Ahnlich
groBe Differenzen ergaben sich zwischen den Gruppen: Tele]Hl vs. Fluoro/H1
(-0.01951461, 95%-CI[-0.015801813, -0.0233217401]) und Tele[H1 vs. Brachy/HI
(-0.1950461, 95%-CI[-0.15801913, -0.023207401]). Die Einzelvergleiche der Gruppen
lieferten analoge Ergebnisse zu den Post-hoc-Tests, nur der Vergleich Brachy|H1 vs. Flu-
oro|H1 zeigte keine Signifikanz. Die Mehrfachgruppenvergleiche Tele|H1 vs. (Brachy|H1
+ Fluoro/H1) und (Tele|H1 + Brachy|H1) vs. Fluoro|HI zeigten signifikante Unter-
schiede. Die Ergebnisse der Kontrastanalyse sind in Tabelle 10 einsehbar.

Tabelle 10: Zusammenstellung der Einzel- und Mehrfachvergleiche der Kontrastanalyse. Alle Vergleiche
der Testgroflen ergaben signifikante Unterschiede bis auf Brachy|H1 vs. Fluoro/H1.

Testgrofien MD, SE Signifikanz
Tele|H1 vs. Tele|H2 0.01759420, 0.001418383 <0.001
Tele|H1 vs. Brachy|H1 0.01951461, 0.001359121 <0.001
Brachy|H1 vs. Fluoro|H1 0.00001000, 0.000034511 0.773

Tele[H1 vs. Fluoro/H1 0.01950461, 0.001359121 <0.001
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Tele[H1 vs. (Brachy|HI + Fluoro/H1) 0.03901921, 0.002718022 <0.001
(Tele|H1 + Brachy|H1) vs. Fluoro|H1 0.01949461, 0.001359997 <0.001

5.3.2.2 Transistoren

Bei den Messungen der Anstiegszeit lieferten nicht immer alle Bauteile ein Signal bzw.
kam es manchmal zu Problemen mit der Speicherfunktion der Oszilloskope, daher wur-
den z. B. fiir die Platine T1b (Teletherapie) nur 11 der 16 Transistoren gemessen. Fiir
jedes Bauteil wurde die Anstiegszeit N-mal im bestrahlten und unbestrahlten Zustand
bestimmt, wobei sich die Anzahl an Messungen in beiden Zustinden teilweise deutlich
unterschied (z. B. fiir T1b, Teletherapie). Abbildung 60, Abbildung 61 und Abbildung 62
zeigen den Mittelwert und den zehnfachen Standardfehler (a), sowie die Whisker-Plots
(b) fiir die verschiedenen Bestrahlungsmodalititen.

Die Abbildungen zeigen, dass sich die Anstiegszeit im unbestrahlten Zustand im Mittel
vom bestrahlten Zustand unterscheidet. Allerdings unterscheidet sich zudem auch die An-
stiegszeit der Transistoren von Platine a und Platine , fiir alle drei unterschiedlichen Tran-

sistortypen (T1, T2 und T3) im bestrahlten, aber auch im unbestrahlten Zustand.



138 5 Beeinflussung elektronischer Bauteile durch ionisierende Strahlung
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Abbildung 60: Bestrahlung der Transistoren in der Teletherapie. Bestrahlt wurden die Transistortypen T1,
T2 und T3. Fiir jeden Transistortypen wurden zwei Transistorplatinen (gekennzeichnet mit dem Zusatz a
bzw. b) mit je 16 Transistoren bestrahlt. Schon im unbestrahlten Zustand ergaben sich zwischen den Tran-
sistoren der beiden Platinen deutliche Unterschiede in der Anstiegszeit.
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Abbildung 61: Abbildung: Bestrahlung der Transistoren in der Brachytherapie. Fiir den Transistortyp T3
wurden zwei Transistorplatinen (gekennzeichnet mit dem Zusatz a bzw. b) mit je 16 Transistoren bestrahlt.
Schon im unbestrahlten Zustand ergaben sich zwischen den Transistoren der beiden Platinen deutliche Un-
terschiede in der Anstiegszeit.
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Abbildung 62: Abbildung: Bestrahlung der Transistoren in der Fluoroskopie. Fiir den Transistortyp T3
wurde nur Transistorplatine (gekennzeichnet mit dem Zusatz b) mit 16 Transistoren bestrahlt.

5.3.2.3 Batterien

Teletherapie

Die Entladungszustandskurven der Batterien vor bzw. nach der Bestrahlung zeigten einen
vergleichbaren Kurvenverlauf. Fiir den Ladungszustand von 0.85 und 0.80 flachte die
Kurve ab. Im Mittel benétigten die Batterien nach Bestrahlung weniger Zeit, um den ent-
sprechenden Entladungszustand zu erreichen, d. h. die bestrahlten Batterien entluden sich
im Mittel schneller, als die unbestrahlten Batterien. Der Shapiro-Wilk-Test ergab fiir die
Ladezustdnde 0.95 und 0.85 eine Normalverteilung. Fiir die Ladezustdnde 0.90 und 0.80
war der Shapiro-Wilk-Test signifikant und damit ist keine Normalverteilung der Daten
gewihrleistet. Der (ungepaarte) t-Test bzw. der t-Welch-Test (Varianzungleichheit)
zeigte fiir die ungerichtete Nullhypothese Hj, dass die beiden Gruppen unbestrahlt (ub)
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und bestrahlt (b) fiir die Ladezustinde 0.95, 0.85 signifikante Unterschiede aufwiesen.
Fiir die Ladezustidnde 0.90 und 0.80 war der Mann-Whitney-U-Test signifikant, demnach
unterschieden sich die Gruppen auch hier signifikant. Fiir die gerichtete Nullhypothese
HZ, ergaben sich fiir alle Teststatistiken signifikante Unterschiede fiir die vier Ladezu-
stande. Die Effektstirke nach Pearson zeigte fiir die Ladezustande 0.95 und 0.90 lediglich
eine schwache (r < 0.3) Effektstirke, wohingegen fiir die Zustinde 0.85 und 0.80 ein
starker Effekt vorlag. Tabelle 11 zeigt die wichtigsten Testparameter und Ergebnisse fiir
die vier Ladezustinde der Batterien.

Tabelle 11: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Batterien in der Telethe-
rapie beziiglich der Nullhypothese Hj. Die benétigte Zeit zum Erreichen der Ladezustéinde 0.95, 0.90, 0.85
und 0.80 wurde fiir die Gruppen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) verglichen. Dabei wurden beide Gruppen
bzgl. der vier Ladezustéinde mit einem t-Welch-Test und einem Mann-Whitney-U-Test auf signifikante
Unterschiede getestet. !Signifikanz des t-Tests/t-Welch-Tests, 2Assymptotische Signifikanz des Mann-
Whitney-U-Tests, 3Effektstérke nach Pearson

Ladezustinde t-Wert  Signifikanz! = Z-Wert  Signifikanz’ Effektstirke’ r

Ladezustand: 0.95 | 2.962 0.004 -3.163 / 0.371 (mittel)

Ladezustand: 0.90 |/ / -2.834 0.005 0.334 (mittel)

Ladezustand: 0.85 | 3.494 0.001 -3.544 / 0.591(stark)

Ladezustand: 0.80 | / / -3.078 <0.001 0.656 (stark)
Brachytherapie

Wie schon fiir die Bestrahlung in der Teletherapie festgestellt, zeigten die Entladungszu-
standskurven der Batterien im bestrahlten (b) und unbestrahlten (ub) Zustand einen ver-
gleichbaren Kurvenverlauf. Im bestrahlten Zustand erreichen die Batterien die Ladezu-
stande (0.95, 0.90, 0.85 und 0.80) in kiirzerer Zeit, als im unbestrahlten Zustand. Der
Shapiro-Wilk-Test ergab fiir alle Ladezustéinde eine Normalverteilung. Die (ungepaarten)
t-Tests bzw. die t-Welch-Tests zeigten fiir die Nullhypothese H3, dass sich beide Gruppen
fiir die Ladezustdande 0.95, 0.90 und 0.85 nicht signifikant unterscheiden. Signifikante
Unterschiede traten nur fiir den Ladezustand 0.80 auf. Fiir die Nullhypothese H3 ergaben
die statistischen Testverfahren die gleichen Ergebnisse wie fiir die Hypothese H}. Die
Effektstirke nach Pearson ergab einen schwachen Effekt fiir die vier Ladezusténde. Die
wichtigsten Testparameter und Ergebnisse fiir die vier Ladezustinde der Batterien sind
Tabelle 12 zu entnehmen.

Tabelle 12: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Batterien in der
Brachytherapie beziiglich der Nullhypothese H3. Die benétigte Zeit zum Erreichen der Ladezustinde 0.95,
0.90, 0.85 und 0.80 wurden fiir die Gruppen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) verglichen. Dabei wurden
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beide Gruppen bzgl. der vier Ladezustinde mit einem t-Welch-Test auf signifikante Unterschiede getestet.
ISignifikanz des t-Tests/t-Welch-Tests , 2Effektstirke nach Pearson

Ladezustinde t-Wert  Signifikanz!  Z-Wert Effektstirke® r

Ladezustand: 0.95 | 0.566 0.701 -0.201 0.026 (schwach)

Ladezustand: 0.90 | 1.596 0.116 -0.881 0.119 (schwach)

Ladezustand: 0.85 | 1.534 0.152 -0.979 0.165(schwach)

Ladezustand: 0.80 | 2.065 0.049 -1.418 0.268 (schwach)
Fluoroskopie

Die Kurvenverldufe zeigten, wie schon wie fiir die beiden anderen Bestrahlungsmetho-
den, groBe Ahnlichkeit. Die Zeit fiir das Erreichen eines Ladezustandes ist fiir die be-
strahlten Batterien kleiner, als fiir die unbestrahlten Batterien. Fiir den Ladezustand 0.85
und 0.80 ist nach dem Shapiro-Wilk-Test keine Normalverteilung der Daten gegeben.
Nach dem t-Test/t-Welch-Test ergaben sich keine signifikanten Unterschiede fiir die La-
dezustinde 0.95 und 0.90. Der Mann-Whitney-U-Test dagegen lieferte signifikante Un-
terschiede fiir die Ladezustinde 0.85 und 0.80. Bzgl. der gerichtete Nullhypothese HZ,
ergaben sich fiir den t-Test/t-Welch-Test signifikante Unterschiede fiir die Ladezustéinde
0.85 und 0.80. Die Effektstirke ergab nur flir den Ladezustand 0.95 einen schwachen
Effekt, fiir alle anderen Zustéinde war der Effekt nach Pearson stark ausgeprégt. Die Ta-
belle 13 zeigt die wichtigsten Testparameter- und Ergebnisse fiir die vier Ladezustédnde
der Batterien.

Tabelle 13: Parameter und Ergebnisse der Teststatistiken fiir die Untersuchung der Batterien in der Fluoro-
skopie beziiglich der Nullhypothese H3. Die bendtigte Zeit zum Erreichen der Ladezustéinde 0.95, 0.90,
0.85 und 0.80 wurde fiir die Gruppen unbestrahlt (ub) und bestrahlt (b) verglichen. Dabei wurden beide
Gruppen bzgl. der vier Ladezustéinde mit einem t-Welch-Test und einem Mann-Whitney-U-Test auf signi-
fikante Unterschiede getestet. 'Signifikanz des t-Tests/t-Welch-Tests, 2Assymptotische Signifikanz des
Mann-Whitney-U-Tests, *Effektstirke nach Pearson

Ladezustinde t-Wert  Signifikanz'! Z-Wert Signifikanz?> Effektstirke’ r
Ladezustand: 0.95 | 0.379  0.706 -0.160 / 0.207 (schwach)
Ladezustand: 0.90 | 0.604 0.549 -1.932  / 0.263 (schwach)
Ladezustand: 0.85 | / / -2.806  0.005 0.521(stark)
Ladezustand: 0.80 | / / -1.452  0.014 0.310 (mittel)
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Bauteiliibergreifender Gesamtvergleich der Bestrahlungsverfahren

Abbildung 63 zeigt die Entladezeiten der vier Ladezusténde fiir alle Bestrahlungsverfah-
ren im Vergleich. Fiir die Ladezusténde 0.95, 0.85 und 0.80 war die Entladezeit fiir die
Teletherapie am geringsten, gefolgt von der Brachytherapie und der Fluoroskopie. Nur
fiir den Ladezustand 0.90 ergab sich eine Abweichung; hier war die Entladezeit fiir die
Brachytherapie geringer als fiir die Teletherapie. Die Standardfehler der Entladezustdnde
sind fiir alle Bestrahlungsmodalititen in der gleichen Grofenordnung. Nur fiir den unbe-
strahlten Zustand sind die Standardfehler deutlich geringer, da die zugrundeliegende
Stichprobengréfe hoher war. Abbildung 63 zeigt die entsprechenden arithmetischen Mit-
telwerte und Standardfehler fiir die unbestrahlten und bestrahlten Zusténde der drei ver-
schiedenen Bestrahlungsmodalitdten. Um einen Gesamtvergleich der Bestrahlungsver-
fahren fiir alle Gruppen durchfiihren zu kdnnen, wurde der Kruskall-Wallis-Test heran-
gezogen. Da nicht bei allen Gruppen die Normalverteilungsvoraussetzung erfiillt ist,
wurde der Kruskall-Wallis-Test als nichtparametrisches Verfahren verwendet. Der
Kruskall-Wallis-Test ergab fiir die Gruppen Fluoroskopie (bestrahlt), Brachytherapie (be-
strahlt) und Teletherapie (bestrahlt) beziiglich der vier Ladezusténde keine signifikanten
Unterschiede. Um die Gruppen paarweise zu vergleichen wurde der Kruskall-Wallis-Test
paarweise durchgefiihrt. Zusétzlich wurden Einzelvergleiche als Kontrastanalyse berech-
net. Dabei zeigte sich folgendes Ergebnis: Zwischen den Bestrahlungsmodalitéten gab es
fiir keinen der Ladezustdnde, signifikante Unterschiede in der Entladezeit.

Entladezeit vs. Ladezustand fiir Batterien
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Abbildung 63: Bestrahlung der Batterien. Die Abbildung zeigt den Mittelwert und den zehnfachen Stan-
dardfehler der Entladezeiten fiir die Batterieladezustéinde 0.95, 0.90, 0.85 und 0.80 und die Gruppen unbe-
strahlt (ub), Fluroskopie (bestrahlt), Brachytherapie (bestrahlt) und Teletherapie (bestrahlt). Die vier Grup-
pen weisen einen dhnlichen Kurvenverlauf fiir die Entladezeiten auf. Fiir die Ladezusténde 0.95, 0.85 und
0.80 entluden sich die Batterien in der Teletherapie am schnellsten, gefolgt von der Brachytherapie und der
Fluoroskopie. Nur fiir den Ladezustand 0.90 entluden sich die Batterien fiir die Brachytherapie am
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schnellsten. Fiir den Ladezustand 0.80 ergaben sich fiir alle Bestrahlungsmodalitéten signifikante Unter-
schiede. Fiir den Ladezustand 0.85 traten nur signifikante Unterschiede fiir die Fluoroskopie und die Te-
letherapie auf. Bei einer Batterieladung von 0.90 gab es keine signifikanten Unterschiede und bei einer
Ladung von 0.95 nur bei der Teletherapie.

5.3.24 Speichermodule

Die Bestrahlung der Speichermodule fiihrte vereinzelt zu Abweichungen in den Speicher-
zustinden. In der Teletherapie wurden bei acht Speichermodulen Anderungen in den
Speicherzustinden registriert. Das entspricht 30% aller untersuchten Speichereinheiten.
Dabei dnderten sich bis zu fiinf Bits pro Speichermodul. Bei 26 untersuchten Speicher-
modulen wurden insgesamt 21 fehlerhafte Bits in den Speicherzustinden detektiert. Das
sind 0.079% aller Speicherzustinde (= 26624 Bits).

In der Brachytherapie konnten bei drei Speichereinheiten Verdnderungen der Speicher-
zustdnde registriert werden (= 11% aller untersuchten Speichermodule). Insgesamt wur-
den sechs abweichende Speicherzustinde (= 0.023% aller Speicherzustinde) im Ver-
gleich zum Zustand vor der Bestrahlung registriert.

Die Analyse der Speichereinheiten im Rahmen der fluoroskopischen Bestrahlung, ergab
bei zwei Speichermodulen (= 11% aller untersuchten Speichermodule) Abweichungen
zum Referenzbitmuster. Dariiber hinaus waren zwei weitere Speichermodule nach der
Bestrahlung nicht mehr lesbar, d. h. die Module wurden von der PC Hardware nicht mehr
erkannt. Nur eine Neuformierung konnte die Lesbarkeit des Datentridgers wiederherstel-
len. Dieses Verhalten entspricht einem totalen Informationsausfall der Speicherkarten
und stellt damit das Worst Case Szenario dar. Fiir alle lesbaren Module wurden insgesamt
neun fehlerhafte Bits registriert; dies entspricht 0.036% aller untersuchten Speicherzu-
stande.

Die Kontrollanalysen der Speichermodule ohne Applikation von diagnostischer oder the-
rapeutischer Strahlung zeigte nach einer Zeitdauer von ca. 24 h, was der maximalen Zeit-
dauer zwischen Bestrahlung und Auswertung der Speichermodule entsprach, keine Ab-
weichungen im Bitmuster. Nach einer Analyse liber einen Zeitraum von drei Monaten
ergaben sich jedoch ebenfalls bei zwei Datentrdgern Abweichungen in den Speicherzu-
stinden. Insgesamt konnten dabei zwei Bitdnderungen festgestellt werden (= 0.0075%
aller Speicherzustinde). Die Ergebnisse der Bestrahlung der Speicherkarten sind in Ta-
belle 14 dargestellt. Zusétzlich liefert Abbildung 64 eine grafisch aufbereitete Visualisie-
rung der Ergebnisse.
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Tabelle 14: Fehlerhafte Bits/Speicherzustinde fiir die Bestrahlung von 26 SD-Speicherkarten in der Te-
letherapie, Brachytherapie und Fluoroskopie. Um den Umgebungseinfluss auf die Speichereinheiten zu
untersuchen, wurden diese auch nach ca. 24 h und nach drei Monaten untersucht.

Fehlerhafte Bits/Speicherzustinde
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25 0 0 7 0
26 5 0 nicht lesbar 0
Zusammenfassung
fehlerhafte
8 3 2 2
Karten
fehlerhafte
30.769231 11.5384615 7.6923077 7.6923077
Karten [%]
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Abbildung 64: Bestrahlung der Speichermodule. Die Abbildung zeigt die fehlerhaften SD-Karten und die
fehlerhaften Bits fiir die Bestrahlungsmodalitdten Teletherapie, Brachytherapie und Fluoroskopie. Zudem
sind die Ergebnisse fiir die Kontrollmessung (nach drei Monaten) in der Abbildung dargestellt. Aus dem
Vergleich geht hervor, dass fiir die Teletherapie die meisten Fehler in den Speichermodulen auftraten, ge-
folgt von der Fluoroskopie und der Brachytherapie.

5.3.3 Diskussion

5331 Elektronische Bauteile

Die statistische Auswertung zeigte, dass fiir die Kondensatoren und Batterien signifikante
Anderungen durch die Bestrahlung stattgefunden haben. Die Kondensatorspannung- als
auch die Zeitkonstante sind im bestrahlten Zustand geringer, als im unbestrahlten Zu-
stand. Die Kondensatoren des Herstellers H2 zeigten im Vergleich geringere Anderungen
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als Kondensatoren des Herstellers H1. Folglich konnen die Kondensatoren von Hersteller
H1 damit auch als strahlungssensitiver als die von Hersteller H2 bezeichnet werden. Auch
bei den Batterien ergaben sich Verdanderungen durch die Applikation von ionisierender
Strahlung: Fiir alle Bestrahlungsmodalitdten zeigte sich, dass im bestrahlten Zustand die
Entladezeiten fiir alle untersuchten Ladezustinde der Batterien geringer sind, als im un-
bestrahlten Zustand. Fiir die kleineren untersuchten Ladezustinde (Ladezustand 0.80
bzw. 0.85) war dieser Effekt auch signifikant. Die Abnahme der Entladezeit bei Bestrah-
lung konnte dadurch erklirt werden, dass durch die lonisation der Kathode und Anode in
kiirzerer Zeit mehr Anionen bzw. Kationen freigesetzt werden, also die Oxidation und
Reduktion beschleunigt werden, was letztendlich zu einer schnelleren Entladung der Bat-
terie fiihrt.

Im direkten Vergleich der Bestrahlungsmodalitédten ergab sich fiir die Kondensatoren und
Batterien, dass durch die Bestrahlung in der Teletherapie die groften Verdnderungen un-
ter den untersuchten Bauteilgroen hervorgerufen wurden, wohingegen bei der Fluoro-
skopie die kleinsten Anderungen auftraten. Dieses Verhalten korreliert mit der applizier-
ten Dosis bzw. Dosisleistung der Bestrahlungsverfahren. Bei den Batterien zeigte sich
dieses Anderungsverhalten an der Entladezeit und bei Kondensatoren an der Kondensa-
torspannung und -zeitkonstante. Wohingegen die Unterschiede fiir die Kondensatoren in
der post-hoc Analyse der ANOVA signifikant waren, konnte dies fiir die Batterien mit
dem Kruskall-Wallis-Test nicht festgestellt werden. Moglicherweise kdnnten aber fiir
kleinere Ladezustdnde signifikante Unterschiede zwischen den Modalitéten erreicht wer-
den. Fiir kleinere Ladezustinde nahm in dieser Arbeit der Stickprobenumfang der unter-
suchten Batterien ab, da in der entsprechenden Zeit nicht alle Batterien die entsprechen-
den Ladezustdnde erreicht haben. Um noch deutlichere Unterschiede zwischen dem un-
bestrahlten und bestrahlten Zustand zu sehen, sollten die Batterien in Folgestudien ldnger
entladen werden damit auch geringere Ladezustdnde erreicht werden kdnnen. Ebenso

kann die Stichprobengrofe fiir zukiinftige Untersuchungen noch weiter erhdht werden.

Wie in Kapitel 5.3.2.2 bereits beschrieben wurde, unterschieden sich die Anstiegszeiten
im bestrahlten und unbestrahlten Zustand, beispielsweise fiir Transistoren des Typs 1 und
2 deutlich. Dies geht aus den Whisker-Plots fiir die Teletherapie hervor (Abbildung 60).
Dennoch wird auf von einer detaillierten statistischen Analyse abgesehen, da sowohl im
bestrahlten, als auch im unbestrahlten Zustand fiir alle drei Transistortypen Unterschiede
zwischen den beiden Transistorplatinen auftreten. Diese Unterschiede konnen durch Un-
terschiede im Fertigungsprozess der Bauteilplatinen hervorgerufen worden sein, da die
Platinen héndisch mit den Bauteilen bestiickt und anschlieBend verldtet wurden. Zudem
wurden die Platinen an unterschiedlichen Tagen bestrahlt, was eine komplette Neuanord-
nung auf Wiederaufbau des Messsetups bedeutete. Dabei konnten unterschiedliche Lei-
tungslédngen o.4. verwendet worden sein, die diese Unterschiede in den Anstiegszeiten
erkldaren konnten. Fiir weitere detaillierte Untersuchung wird ein kompletter Resetup des
Messaufbaus auf SMD-Ebene empfohlen, der eine gleichzeitige Messung der



5 Beeinflussung elektronischer Bauteile durch ionisierende Strahlung 147

Anstiegszeit fiir mehrere hundert Transistoren erlaubt. Dies wird auch fiir die Analyse der
anderen elektronischen Komponenten empfohlen, da damit die Stichprobengrofe um ein
Vielfaches erhoht wird. Als problematisch stellt sich dennoch die Datenakquisition her-
aus, da eine hochgesampelte Datenaufnahme fiir hunderte Input-Kanéle nur mit erhebli-

chem Kostenaufwand verbunden ist.

Ferreira et al. (163) untersuchten in einer Arbeit ebenfalls das Verhalten der Kapazitit bei
einer Strahlungsapplikation von 1-20 Gy. Die Strahlung wurde in dieser Studie mit einer
Co-60 Quelle appliziert. Bei einer Bestrahlungszeit von ca. 30 min reduziert sich die Ka-
pazitét um ca. 3%. In dieser Studie werden ebenfalls Abweichungen in dhnlicher GroBen-
ordnung, wie bei (163) registriert. Der Kondensator wird demnach nicht mehr vollstindig
geladen, was zu je nach Einsatzzweck zu Problemen in der Funktion der elektronischen
Schaltung fithren kann. Mit abnehmender Dosis und Photonenenergie, nimmt auch die
GroBe der Anderung ab. Anderungen in den Kondensatoreigenschaften konnten durch
Ionisation des Dielektrikums hervorgerufen werden, die mit steigender Dosis zunehmen.
Anderungen des Dielektrikums beeinflussen auch die Kapazitit des Kondensators und
folglich das Ladungsvermodgen des Bauteils. Je nach eingesetzter Energie kommen auch
andere Wechselwirkungsmechanismen zum Tragen. Bei Festkorper-Tantalkondensato-
ren wird ein Dielektrikum aus Tantaloxid (T20s) verwendet (164). Tantal hat die Ord-
nungszahl 73 und damit ist der Photoeffekt bei der Fluoroskopie dominierend, wohinge-
gen die Brachy- und Teletherapie durch den Comptoneffekt bestimmt werden (165). In
der Teletherapie treten zudem Paarbildungseffekte auf (165). Die auftretenden Wechsel-
wirkungseffekte konnen neben der Dosis auch einen Effekt auf die Anderungen der Kon-
densatorkenngrof3en haben.

Die strahlungsinduzierten Verdnderungen der BauteilgroBen konnten die Funktionsweise
der Implantate beeinflussen. Verdnderungen der Kondensatorfunktion im Bauteil konnten
bedeutende Funktionsverdnderungen in der Schaltung hervorrufen, die sich dann negativ
auf die Gesamtfunktion der der Implantatelektronik auswirken und somit im Extremfall
Folgen fiir den Patienten haben konnte. Ebenso kann fiir die Batterien eine zu schnelle
Batterieentladung dazu fiihren, dass ein vorzeitiger Batteriewechsel fiir den Implantattra-
ger ansteht. Im Worst Case konnte zudem eine Entladung der Implantatbatterie nicht
rechtzeitig bei einer Kontrolle erkannt werden, was mitunter lebensbedrohliche Folgen

fiir den Patienten haben kann.

5.3.3.2 Speichermodule

Nach der Bestrahlung zeigten sich Verdnderungen in den Bitmustern einzelner Speicher-
karten. Die meisten fehlerhaften Speicherkarten (acht SD-Module) mit Bitfehlern wurden
in der Teletherapie registriert. Drei fehlerhafte Speicherkarten konnten in der Brachythe-
rapie identifiziert werden. In der Fluoroskopie wurden nicht nur zwei SD-Karten mit Bit-
fehlern detektiert, sondern auch zwei unlesbare Speicherkarten. Diese unlesbaren Spei-
cherkarten markieren dabei einen Totalausfall der Speichereinheit und stellen dabei das
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Worst Case Szenario dar. Bei einem AIMD wiirde dies bedeuten, dass die Mess- bzw.
Therapieelektronik beispielsweise nicht mehr mit dem Gerdtespeicher kommunizieren
kann und damit keine Signalanalyse oder Applikation mehr stattfindet. Dies kann bei Im-
plantaten, wie Herzschrittmachern oder Defibrillatoren, die fiir das Leben eines Patienten
essentiell sind, gar tddliche Folgen haben.

Bei den Speicherkarten mit Bitfehlern war nur eine geringe Anzahl (< 0.08%) aller ge-
schrieben Bits fehlerhaft. Auch diese geringe Fehleranzahl in der Bitstruktur kann fatale
Auswirkungen haben, wenn z.B. das Bit fehlerhaft im Speicher vorliegt, das gerade zur
Berechnung der richtigen DC-Schockenergie bei einem Kardioverter-Defibrillator ver-
wendet wird. Das kann zur Folge haben, dass eine Unter- bzw. Uberstimulation stattfindet

und somit das Kammerflimmern nicht therapiert werden kann.

Die Kontrollmessung ohne Bestrahlung, ergab nach drei Monaten 0.01% fehlerhafte Bits
bei zwei SD-Karten. Da die Auswertung der Speichermodule innerhalb 24 Stunden nach
der Bestrahlung erfolgte, ist es sehr wahrscheinlich, dass die identifizierten Bitfehler auf
die diagnostische bzw. therapeutische Strahlung zuriickzufiihren sind und nicht durch die
zufillige Wechselwirkungsprozesse mit der natiirlichen Hintergrundstrahlung. Nach dem
Abschluss der Bestrahlung fiir jede Modalitdt wurden die Speichereinheiten in dieser Stu-
die formatiert und neu beschrieben, die Hardware wurde aber nicht ausgetauscht. Das
bedeutet, dass sich die Gesamtdosis iiber die Bestrahlungsmodalititen kumuliert und fiir
SD-Karten in der Brachytherapie schon die Dosis aus der Teletherapie und Fluoroskopie
appliziert wurde. Dennoch zeigen sich in der Brachytherapie nicht auffillig mehr fehler-
hafte Speicherkarten; im Gegenteil, in der Brachytherapie wurden am wenigsten fehler-
hafte Speichermodule detektiert. Es scheint also, dass die Effekte der Bestrahlung durch
Neuformatierung am Speicher reversibel sind. Dennoch kann ein Austausch der Spei-
chermodule vor jeder Bestrahlung, als Verbesserungspotential fiir zukiinftige Untersu-

chen genannt werden.

Die Reversibilitit der Speichereinheiten durch Formatierung zeigte sich beispielsweise
auch bei Zaremba et al. (29). Hier konnte durch eine Neuprogrammierung die vollstén-
dige Gerdtefunktion bei mehreren Schrittmachern nach einem Geréteausfall, als Folge der
Bestrahlung, wiederhergestellt werden. Die Speichermodule wurden auch von den Im-
plantatherstellern mit einem hohem Gefdahrdungspotential bei Anwendung von ionisie-
rende Strahlung eingestuft (127). Zudem konnten bei vielen modernen AIMDs, die eine
hohe Integrationstiefe aufweisen Fehler in Funktionsweise nachgewiesen werden
(99,104,114,115,118,144). Blamires et al. (103) erkldrten die Fehler in MOS-Bauteilen
durch die zusétzliche Erzeugung von Elektron-Lochpaaren in der Siliziumschicht, was zu
parasitéren ,,Stromquellen® fiihrt. Dieser Effekt ist auch von der Dosisrate abhéngig. Dies
konnte erkldren, dass in der Teletherapie die meisten Bitfehler auftreten. Eine andere
technische Studie (162) stellte bei der Bestrahlung von FLASH-Modulen, sowohl mit
Schwerionen als auch mit Rontgenstrahlung Fehler wie Bitflips, aber auch
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schwerwiegende Funktionsausfille fest. Diese Funktionsausfille traten bei Rontgenstrah-
lung ab 30 Gy auf.

5.3.4 Schlussfolgerungen

In dieser Studie wurden elementare Elektronikkomponenten, wie sie auch in aktiven me-
dizinischen Implantaten vorhanden sind, auf mogliche Funktionsabweichungen bei Be-
strahlung untersucht. Die Analyse erfolgte bei verschiedenen diagnostischen und thera-
peutischen Anwendungen, bei denen ionisierende Strahlung im Patienten appliziert wird.
Da diese Studie nicht in-vivo durchgefiihrt werden kann, und ebenfalls standardisierte
Bestrahlungsbedingungen in einem realititsgetreuen Bestrahlungssetup gegeben sein
sollten, wurde eine gewebedquivalente Testumgebung entwickelt, die einen Standard-Pa-
tient simuliert (35). Bei den Kondensatoren ergaben sich fiir alle Bestrahlungsverfahren
signifikante Unterschiede im Vergleich zum unbestrahlten Zustand. Die Kondensator-
spannung- und Zeitkonstante verringerte sich durch die Bestrahlung. Auch die Batterien
haben sich im bestrahlten Zustand schneller entladen, als im unbestrahlten. Allerdings
wurde in dieser Studie nur eine geringe Stiickzahl an Batterien untersucht und die Ein-
heiten nur bis ca. 80% entladen. Eine detailliertere Untersuchung mit deutlich mehr Bat-
terien und bei geringeren Ladezusténden ist hier zu empfehlen, um fundiertere Aussagen
zu machen. Dies kann beispielsweise durch den Umstieg auf SMD-Ebene realisiert wer-
den, was nicht nur die Bauteilanzahl stark erhoht, sondern auch die Integrationstiefe. Eine
Folgestudie sollte demnach auch die Langzeitauswirkungen der ionisierenden Strahlung
auf die Energiespeicher bei lingeren Entladezyklen untersuchen. Bei den Speichermodu-
len ergaben sich, besonders in der Strahlentherapie, deutlich mehr Bitflips als in der Re-
ferenzanalyse nach drei Monaten. Zudem waren zwei Karten nach dem Bestrahlungsvor-
gang in der Brachytherapie nicht mehr lesbar. Die Speichereinheiten wurden ebenfalls
von den Implantatherstellern mit einer erhohten Ausfallwahrscheinlichkeit identifiziert.
Besonders fiir die Speicherkarten kdnnen die in dieser Studie gefundenen Funktionsde-
fekte ein Indiz fiir die Ausfille von Implantaten bei Bestrahlung sein. Zusammenfassend
kann gesagt werden, dass diese Studie einen ersten Anhaltspunkt zur detaillierten Unter-
suchung des Funktions- bzw. Ausfallverhaltens bei aktiven, implantierbaren Medizinpro-
dukten darstellt. Der Fragestellung des Ausfallverhaltens wurde sich in dieser Studie {iber
die Funktionsanalyse elementarer elektronischer Bauteile unter Bestrahlung genéhert, an-
statt vollstdndige Implantate auf ihre Funktionsfahigkeit bei Bestrahlung zu testen. In fol-
genden Arbeiten soll dazu libergegangen werden, komplexere Baugruppen zu untersu-
chen, um die Ursache fiir Funktionsdefekte der Implantate in der klinischen Routine bei
Bestrahlung (z. B. (30,31,118,122)) weiter zu erforschen.
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6 Diskussion und Schlussfolgerungen

Mit dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass sich die Ubertragungsfunktion nicht nur
eignet, um das Gradientensystem zu charakterisieren, sondern auch um Gradientenfehler
zu korrigieren, die durch Hardwareimperfektionen verursacht werden. Damit konnten
letztendlich die Folgen, die durch die Beeinflussung von Gradientenfelder durch das
Magnetsystem auf die Bildgebung entstehen, minimiert werden. Zudem wurde in der
Doktorarbeit die Beeinflussung von elektronischen Bauteilen durch ionisierende Strah-
lung im Bereich der Teletherapie, Brachytherapie und Fluoroskopie, in einer gewebedqui-
valenten Messumgebung untersucht. Dabei konnte gezeigt werden, dass durch die ioni-
sierende Strahlung Funktionseigenschaften von elektronischen Bauteilen beeinflusst wer-
den.

Die Ubertragungsfunktion eines Magnetresonanztomographens kann mit unterschiedli-
chen Methoden gemessen werden. In dieser Arbeit wurden mit der dynamischen Feldka-
mera und der schichtselektiven Phantommethode zwei Messverfahren néher untersucht.
Die Feldkamera verwendet bei der Akquisition der Phasendaten eine feste Abtastzeit,
wohingegen bei der Phantommethode je nach Parametereinstellung verschiedene Abtast-
zeiten mdglich sind. Um die Abhédngigkeit der Abtastzeit in den Messdaten zu eliminie-
ren, wurde die Abtastzeitkompensation als Messdatenkorrekturverfahren vorgestellt (24).
Ohne Verwendung dieses Korrekturverfahrens konnen Abweichungen in der Magnitu-
denantwort zu Fehlern bei der Trajektorienkorrektur fiihren, die sich dann in Bildartefak-
ten manifestieren. Im direkten Vergleich der Messverfahren zeigte die Phantommethode
bei einem 1.5 T Tomographen ein besseres SNR, bietet aber in der aktuellen Implemen-
tierung eine geringere Frequenzauflosung. Dariiber hinaus ist die Phantommethode ein-
facher in ihrer Anwendung, da nur ein Standardkugelphantom verwendet wird und keine
komplexe und teure Messhardware (Feldkameramesskopf, BNC-Kabel, Echtzeitverar-
beitungs- und Akquisitionsrechner) angeschafft, transportiert und anschlossen werden
muss. Damit bietet die Phantommethode nicht nur fiir die Forschungsgemeinschatft, als
auch fiir die Hersteller von Tomographen entscheidene Vorteile gegentiber der Feldka-

meramethode.

Die GSTF ermoglicht eine umfassende Charakterisierung des dynamischen Gradienten-
systems. Dies ist filir die Scanner-Hersteller von besonderem Interesse. Die frequenzab-
hingigen Ubertragungseigenschaften kénnen als Benchmark-Kriterium der Gradienten-
systeme herangezogen werden. Ebenso beinhalten die Spektren Frequenzbereiche in de-
nen mechanische Oszillationen auftreten. Eine Uberpriifung der Feldterme ist beim De-
sign neuer Gradientensysteme und damit im Entwicklungsprozess neuer Tomographen
essentiell. Auch bei der Entwicklung von Hybridsystemen wie MR-PET-Scannern ist die
Bestimmung der GSTF von Interesse, um mogliche Verdnderungen der Gradienteniiber-
tragung durch die PET-Hardware zu untersuchen (166).
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Mit dieser Arbeit kann zudem die Stabilitdt der Selbstterme fiir verschiedene Siemens
Tomographen gezeigt werden. Neben der Langzeitstabilitdt der Scannersysteme wurde
auch der Einfluss der Gradiententemperatur auf die Ubertragungsfunktion untersucht. Da-
bei ergaben sich iiber mehrere Jahre nur kleine Abweichungen in den Selbsttermen und
somit sind auch iiber einen ldngeren Zeitraum keine weiteren Anpassungsmessungen der
Selbstterme nétig. Bei schrittweiser Erh6hung der Gradiententemperatur konnten aller-
dings Anderungen in den Ubertragungseigenschaften der Gradientensysteme nachgewie-
sen werden. Diese temperaturbasierten Anderungen konnten ebenfalls modelliert werden,
sodass fiir jede Systemtemperatur die korrekte Ubertragungsfunktion berechnet werden
konnte (21,85,86). Fiir zwei Systeme (1.5 T und 3 T Siemens-Scanner) konnte zudem
erfolgreich gezeigt werden, dass diese temperaturbasierten GSTF-Anderungen klein sind
und praktisch keinen Einfluss auf die Bildqualitdt haben. Damit ergibt sich fiir das GSTF-
basierte Korrekturverfahren und untersuchten Siemens Systeme ein weiterer Vorteil: Bei
den untersuchten Siemens Tomographen ist die GSTF-basierte Korrektur auch bei exten-
siven Duty-Cyclen unabhédngig von der Systemtemperatur.

Die GSTF kann neben der Charakterisierung des Gradientensystems auch zur Korrektur
von hardwareinduzierten Gradientenfehlern verwendet werden. Dies konnte in dieser Ar-
beit bei unterschiedlichen nicht-kartesischen Trajektorien (Zig-Zag, Spirale, Helix) als
Post-Processing Technik gezeigt werden. Des Weiteren wurde auch eine Kooshball-
Trajektorie bei einer 3D UTE-Sequenz (70) mit der GSTF-Methode korrigiert (nicht in
dieser Arbeit enthalten). Die Stabilitit der Ubertragungsfunktion ist eine essentielle Ei-
genschaft fiir eine Vorverstiarkungskorrektur (Pre-emphasis) der Gradienten. Fiir eine
Zig-Zag- und eine Spiral-Sequenz wurde ein Gradienten-Pre-emphasis erfolgreich imple-
mentiert. Im Gegensatz zu anderen Trajektorienkorrekturverfahren (64—68), hat das
GSTF-basierte Verfahren einen entscheidenden Vorteil: Es kdnnen alle arbitrdren Gra-
dietenformen korrigiert werden. Aufgrund der Stabilitit der GSTF sind aufwendige Ka-
librierungsmessungen o.4. ebenfalls nicht nétig. Die Selbstterme miissen lediglich einma-
lig bestimmt werden.

Die Analyse des Einflusses von ionisierender Strahlung auf die Funktionsweise elektro-
nischer Bauteile ergab, dass die Kondensatoren, Batterien und Speichermodule signifi-
kante Anderungen durch die Bestrahlung erfahren haben. Die Bauteile befanden sich bei
der Applikation der Strahlung in einer eigens entwickelten Messumgebung. Wihrend
Phantome in der Strahlentherapie oder der CT-Bildgebung sowie in anderen medizini-
schen Anwendungen weit verbreitet sind (161), war es in dieser Arbeit erforderlich ein
spezielles Thoraxphantom zu erstellen. Dieses Thoraxphantom kann nicht nur fiir ver-
schiedene Photonenenergien, von der Fluoroskopie, iiber die Nuklearmedizin bis zur Te-
letherapie eingesetzt werden, sondern bietet mit der Einschubeinheit die Moglichkeit,
AIMDs und elektronische Komponenten einzubringen und zu untersuchen. Damit eignete
sich die Messumgebung, besonders fiir das Testen von aktiven medizinischen
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Implantaten oder anderen elektronischen Geréten, bei Applikation von ionisierender
Strahlung und erlaubt zudem die Dosisverifikation durch die Integration von Dosismes-

sequipment.

Bei den bestrahlten Kondensatoren war die Kondensatorspannung- als auch die Zeitkon-
stante im bestrahlten Zustand geringer, als im unbestrahlten Zustand. Ebenso zeigte sich
fiir alle Bestrahlungsmodalitdten, dass im bestrahlten Zustand die Entladezeiten fiir alle
untersuchten Ladezustinde der Batterien geringer sind, als im unbestrahlten Zustand. Fiir
die Speichermodule wurden bei allen Bestrahlungsmodalititen Bitfehler detektiert. Bei
der Bestrahlung in der Fluoroskopie waren zwei Speicherkarten nicht mehr lesbar — was
einen Totalausfall der Funktion bedeutet und damit den schlimmsten Fehlerfall darstellt.
Im direkten Vergleich der Bestrahlungsmodalitédten ergab sich fiir die Kondensatoren und
Batterien, dass durch die Bestrahlung in der Teletherapie die gréften Verdnderungen bei
den untersuchten Bauteilgro3en hervorgerufen wurden, wohingegen bei der Fluoroskopie
die kleinsten Anderungen auftraten. Dieses Verhalten korreliert mit der applizierten Dosis
bzw. Dosisleistung der Bestrahlungsverfahren.

Die strahlungsinduzierten Verdnderungen der BauteilgroBen konnten die Funktionsweise
der Implantate beeinflussen. Verdnderungen der BauteilgroBen der Kondensatoren konn-
ten bedeutende Funktionsverdnderungen in der Schaltung hervorrufen, die sich dann ne-
gativ auf die Gesamtfunktion der Implantatelektronik auswirken kann. Eine zu schnelle
Batterieentladung bei CIEDs kdnnte beispielweise nicht rechtzeitig erkannt werden und
somit Folgen fiir den Patienten haben. Auch wenn bei den Speicherkarten nur statistisch
sehr wenige Bits fehlerhaft waren, kann dies das Leben von Patienten gefdhrden, wenn
dadurch eine Unter- bzw. Uberstimulation stattfindet oder die Schockenergie bei Defi-
brillatoren falsch berechnet wird. Die Speicherbausteine wurden auch von den Implan-
tatherstellern und anderen Studien auch mit einem hohen Gefdhrdungspotential bei An-
wendung von ionisierende Strahlung eingestuft (127,162).

Zusammenfassend wurde mit dieser Doktorarbeit aufgezeigt, dass die Ubertragungsfunk-
tion des Gradientensystems eines MRTs vielfiltig eingesetzt werden kann. Auch als Kor-
rekturverfahren, um den Systemimperfektionen entgegenzuwirken, ist diese aufgrund ih-
rer Langzeitstabilitidt und Temperaturunabhingigkeit, sowie der Moglichkeit jede arbit-
rare Gradientenform korrigieren zu kénnen von groB3er Bedeutung. Fiir einen klinischen
Einsatzzweck soll die Pre-Emphasis Technik in das Scanner-Interface implementiert wer-
den, um eine vollautomatische GSTF-basierte Vorverzerrung der Gradienten zu ermdgli-
chen. Hierbei konnten von Eirich et al. (78) bereits erste Fortschritte in der Umsetzung
gemacht werden. Mit der Entwicklung einer Messumgebung, die den gesamten Bestrah-
lungsablauf in der Brachy- und Teletherapie inkl. eines Planungs- und Dosimetriekon-
zepts erfolgreich bereitstellt, konnten Abweichungen in den Bauteilgroen von Konden-
satoren und Batterien festgestellt werden. Zudem wurden auch Bitdnderungen und Kom-
plettausfélle bei Speicherkarten registriert. In Folgearbeiten soll dazu iibergegangen



6 Diskussion und Schlussfolgerungen 153

werden, komplexere Baugruppen zu untersuchen, um mdogliche Funktionsprobleme der

Implantate in der klinischen Routine bei Bestrahlung weiter zu analysieren.
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7 Anhang

7.1 Materialvorauswahl

Die Materialvorauswahl basierte auf den Masterarbeiten von Karina Schuller (152) und
Manuel Stich (153), sowie auch Stich et al. (77). Die Untersuchungen, der in der Tabelle
aufgefiihrten Materialproben erfolgte mit einem CT-System (Somaton Emotion, Siemens
Healthcare, Erlangen, Deutschland) bei 110 kV und 130 kV, 200 mAs und einer 3 mm

Schichtdicke. Die HU Werte wurden aus der 30x30 Pixel grolen ROI bestimmt.

Tabelle 15: Tabellarische Auflistung aller untersuchten Materialproben.

Materialprobe HU (110kV) HU (130kV)
RW3 (Goéttingen White Water) -7.3£10.5 -0.5£10

5% (m/m) Cellulose (Metolose, SM-4000, 2.2+2.3 1.442.1
Shin-Etsu Chemeical Co.,Ltd.),

95% (m/m) H.O

Biresin® G27 (Silka, Deutschland) 4.1+£2.9 9+2.8

3.5% (m/m) Agarose (agarose standard 28.8+3.6 22.9+2.2
Roti®garose, Carlroth, Germany), 96.5%

(m/m) H,O

3.5% (m/m) Carrageen (Carrageen, kappa:  38.6£3.5 33.6+£3.4
Carl Roth, Germany), 96.5% (m/m) H>O

Flab -91.7+6 -69.945.5
Alginat -255.5+18.5 -291.8+15.7
Naturkautschuk (nass) -830.6+22.1 -973.4+11.9
Naturkautschuk (trocken) -1000.2+12.2 -958.1+16.1
Kork -632.9+16.0 -631.5+9.7
Styrodur (BASF 3000 C) -973.7+4.1 -966.2+1.9
Superabsorber -26.6+14.2 0.2+9.7
Watte -944.8+5.8 -939.7+6.8
Gipsmischung 1252.9442.1 1112.9+48.9
Polyethylen (PE)-1000 -174.8+8.3 -97.8+£2.1
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Polyethylen (PE-300) -113.1£8.0 -118.1+28.6
Polystyrol (PS) -70.0£7.2 -78.7£19.4
Polytetrafluorethylen (PTFE) 951.6+4.4 939.3+2.7
Polyamid (Lauramid) G12 -45.4+5.2 -31.8+6.2
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8 Zusammenfassung

Diese Arbeit beschiftigt sich mit der Kompatibilitét in der medizinischen Bildgebung
unter zwei verschiedenen Aspekten: (A) Beeinflussung von Gradientenfeldern durch das
Magnetsystem eines Magnetresonanztomographen. (B) Beeinflussung elektronischer
Bauteile durch ionisierende Strahlung.

Imperfektionen in der Gradientenhardware (7—13) fithren dazu, dass nicht die ideale zeit-
liche Gradientenform ausgespielt wird, sondern eine verzerrte Version der Gradienten
(6,14). In der nicht-kartesischen Bildgebung fiihren diese resultierenden Abweichungen
in den k-Raum Trajektorien zu Bildartefakten, die sich negativ auf die Diagnosestellung
auswirken konnen. Die linearen und zeitinvarianten Eigenschaften des Gradientensys-
tems ermdglichen die Bestimmung der Ubertragungsfunktion (GSTF) (20). Diese Uber-
tragungsfunktion kann innerhalb der Bildrekonstruktion zur Trajektorienkorrektur ver-
wendet werden (14,15,70). In dieser Arbeit wurden mit der Feldkamera (Skope Magnetic
Resonance Technologies, Ziirich, Schweiz) (22,23) und der schichtselektiven Phantom-
methode (5,6) zwei etablierte GSTF-Messverfahren verglichen. Dabei wurde die Not-
wendigkeit einer Abtastzeitkompensation festgestellt, um die GSTF-Informationen ent-
sprechend der gewéhlten Abtastzeit zu korrigieren (s. Abbildung 16) und die Trajektorien
hinreichend zu korrigieren und damit Bildartefakte zu reduzieren. Die Langzeit- und
Temperaturanalyse der GSTF zeigte fiir zwei verschiedene Siemens-Tomographen (Sie-
mens Healthcare, Erlangen, Germany) eine Langzeit und Temperaturstabilitét, auch bei
extensiven Duty-Cyclen. Damit lésst sich auch einfach eine Pre-emphasis-Korrektur der
Gradienten realisieren, was exemplarisch mit einer Zig-Zag- und einer Spiral-Sequenz
gezeigt werden konnte. Die GSTF-Pre-emphasis-Korrektur lieferte dabei &hnliche Ergeb-
nisse wie die GSTF-Post-Processing-Technik (s. Abbildung 44 und 47).

In Bezug auf die Kompatibilitdt in der medizinischen Bildgebung wurde in dieser Arbeit
auch die Beeinflussung von medizinischen Implantaten durch ionisierende Strahlung un-
tersucht. Herzschrittmacher, Kardioverter-Defibrillatoren oder andere aktive medizini-
sche Implantate konnen in ihrer Funktion durch ionisierende Strahlung, die bei verschie-
denen diagnostischen und therapeutischen Anwendungen appliziert wird, beeintriachtigt
werden (28,97,111). In dieser Studie wurden verschiedene elektronische Bauteile, wie
Kondensatoren, Transistoren, Batterien und Speicherkarten in einer gewebedquivalenten
Messumgebung bestrahlt und dabei auf ihre Funktionalitdt iberpriift. Die Messumgebung
simuliert dabei die Wechselwirkungseigenschaften von menschlichem Gewebe mit ioni-
sierender Strahlung in einem Energiebereich von 10 keV — 6 MeV. Zudem ermoglicht sie
mit der Einschubeinheit die Integration von Implantaten/elektronischen Bauteilen, sowie
eine realistische Bestrahlungsplanung und Dosisverifikation (35,77). Bei den Kondensa-
toren zeigten sich wéahrend der Bestrahlung ein veréndertes Funktionsverhalten, mit sig-
nifikant abweichenden Spannungen und Zeitkonstanten gegeniiber dem unbestrahlten
Zustand. Auch die Batterien haben sich wihrend der Bestrahlung signifikant schneller
entladen, als ohne Strahlungsapplikation. Nach der Bestrahlung konnten bei den
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untersuchten SD-Speicherkarten auch Verdnderungen in den Speicherzellen festgestellt
werden. Bei den Transistoren war aufgrund von Fehlern im Messsetup und dem Schal-
tungsdesign keine genauere teststatistische Auswertung moglich. Zusammenfassend lasst
sich sagen, dass sich charakteristische KenngréBen der untersuchten Bauteile bei Strah-
lungsapplikation signifikant verdnderten.
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9 Summary

This work reports on the compatibility in medical imaging in two different aspects: (A)
Influence of gradient fields by the magnetic system of a magnetic resonance tomograph.
(B) Influence of electronic components by ionizing radiation.

Imperfections in the gradient hardware (7—13) cause that not the ideal temporal gradient
waveform is played out, but a distorted version of the gradient (6,14). In non-Cartesian
imaging, the resulting deviations in the k-space trajectories lead to image artifacts that
can adversely affect medical diagnosis. The linear and time-invariant properties of the
gradient system enable the determination of the transfer function (GSTF) (20). This trans-
fer function can be used for trajectory correction during image reconstruction (14,15,70).
In this work, two established GSTF measuring methods were compared: the field camera
(Skope Magnetic Resonance Technologies, Zurich, Switzerland) (22,23) and the slice-
selective phantom method (10,43). The need for a dwell time compensation was deter-
mined to correct the GSTF information according to the selected sampling time (see Fig-
ure 18) and to correct the trajectories sufficiently to finally diminish image artifacts
properly. The long-term and temperature analysis of the GSTF showed a long-term and
temperature stability for two different Siemens scanners (Siemens Healthcare, Erlangen,
Germany), even at extensive duty cycles. These characteristics are important to realize a
pre-emphasis correction of the gradients, which could be demonstrated exemplarily with
a Zig-Zag and a spiral sequence. The pre-emphasis correction provided similar results as
the GSTF post-processing technique (see Figures 44 and 47).

According to the compatibility in medical imaging, the influence of ionizing radiation on
medical implants was also examined in this study. Pacemakers, cardioverter-defibrillators
or other active medical implants may be impaired in their function by ionizing radiation
which is applied in various diagnostic and therapeutic applications (28,97,111). In this
work, various electronic components such as capacitors, transistors, batteries and memory
cards were irradiated in a tissue-equivalent measurement environment and their function-
ality was analyzed. The measurement environment simulates the interaction of human
tissue with ionizing radiation in an energy range of 10 keV - 6 MeV. It also enables the
integration of implants/electronic components using a plug-in unit, as well as realistic
treatment planning and dose verification procedures (35,77). The capacitors showed
changes in functional behavior during irradiation, with significantly deviating voltages
and time constants. The batteries also discharged significantly faster during irradiation
than without. After irradiation, changes in the memory could also be detected for the ex-
amined memory cards. For the transistors, no clear result could be derived due to errors
in the measurement setup. In summary, characteristic parameters of the examined com-

ponents showed significant changes with the application of radiation.
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