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1 EINLEITUNG UND FRAGESTELLUNG 

1.1 KLINISCHER HINTERGRUND 

Die Aortenisthmusstenose ist eine Erkrankung der Hauptschlagader des Kör-

pers, der Aorta, bei der eine Engstelle des Gefäßes vorliegt. Sie kann an der thorakalen oder 

abdominellen Aorta vorkommen, wobei sie am häufigsten thorakal, distal des Abgangs der 

Arteria subclavia sinistra auf Höhe des Eintritts des Ductus arteriosus (Abb. 1) auftritt (Doshi 

& Chikkabyrappa, 2018). Die Stenose kann zu einer Minderdurchblutung des Körpers distal 

der Engstelle führen. Dadurch kann es im Laufe der Zeit zu einer Blutdruckdifferenz zwi-

schen der oberen und der unteren Extremität kommen, da in der Regel die versorgenden 

Gefäße der oberen Extremität proximal der Stenose aus dem Aortenbogen abgehen. In den 

Gefäßen distal der Stenose ist der Blutdruck dann durch das poststenotisch verminderte Blut-

volumen reduziert und es kommt zu einem erhöhten Blutdruckgradienten. Zusätzlich kann 

durch den Rückstau des Blutvolumens eine kardiale linksventrikuläre Hypertrophie entste-

hen, welche nach Forbes et al. ebenfalls zu der Definition der Aortenisthmusstenose gehört 

(Forbes et al., 2007). Im schlimmsten Fall kann es zu einem kardiogenen Schock oder einer 

mesenterialen Ischämie kommen. Durch die erhöhte Nachlast kann ferner langfristig eine 

Herzinsuffizienz auftreten, aber auch Symptome wie z.B. fehlende Leistenpulse oder verzö-

gerte Kapillarfüllzeit können Folgen dieser Stenose sein (Doshi & Chikkabyrappa, 2018).  
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Abb. 1: Schematische Darstellung der Aortenisthmusstenose (Coarctation of the Aorta).  

Die Stenose tritt am häufigsten distal des Abgangs der Arteria subclavia sinistra auf, 
wie hier dargestellt. 
 
Quelle: Bildmaterial erstellt von “Centers for Disease Control and Prevention, National Center 
on Birth Defects and Developmental Disabilities”, 1600 Clifton Road Atlanta, GA 30329-4027 
USA, öffentliche Homepage, frei von Urheberrechten und frei verfügbar auf der in den Referen-
zen genannten Homepage (CDC & NCBDDD, 2020). 
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Die Aortenisthmusstenose wurde erstmals von dem italienischen Anatom 

Giovanni Battista Morgagni im Jahre 1760 beschrieben (Crafoord & Nylin, 1945). In der 

Klassifizierung der Komplexität angeborener Herzkrankheiten wird sie als moderat einge-

stuft (Baumgartner et al., 2021). In den USA kommt sie mit einer Prävalenz von 5,57/10.000 

Lebendgeburten vor (Mai et al., 2019). Isoliert tritt die Aortenisthmusstenose bei Patienten 

mit angeborenem Herzfehler mit einer relativen Häufigkeit von 4 % auf (Lindinger et al., 

2018). Bei Neugeborenen mit Aortenisthmusstenose ist diese Erkrankung von besonderer 

Relevanz, da sich normalerweise einige Tage nach der Geburt der Ductus arteriosus, der 

während der Entwicklung des Fötus für den Blut-Kreislauf eine wichtige Verbindung dar-

stellt, schließt. Eine hochgradige Engstelle, die distal des Ductus arteriosus liegt, kann dann 

schnell zu einer kritischen Ischämie des Neugeborenen führen (Lindinger et al., 2018).  

Die erste erfolgreiche chirurgische Behandlung einer Aortenisthmusstenose 

mittels Resektion der Engstelle und einer End-zu-End-Anastomose bei einem 12-jährigen 

Jungen wurde am 19. Oktober 1944 von Clarence Crafoord am Sabbatsberg Hospital in 

Stockholm, Schweden vorgenommen (Crafoord & Nylin, 1945). Ein Jahr später folgte die 

erste erfolgreiche Operation der Aortenisthmusstenose in den USA an einem 12-jährigen 

Mädchen durch Robert E. Gross (Kvitting & Olin, 2009). 

Lange Zeit war die chirurgische Behandlung die einzige verfügbare Therapie. 

Bei Vorliegen einer Kombination der Aortenisthmusstenose mit anderen komplexen kardi-

alen Anomalien wurde jedoch schon in den 1990er Jahren eine deutlich erhöhte frühe post-

operative Mortalität (innerhalb 30 Tage postoperativ) bei Neugeborenen von 17 % beschrie-

ben (Conte et al., 1995). Wohingegen die Ergebnisse der operativen Therapie einer isolierten 

Aortenisthmusstenose ohne begleitende Anomalien mit einer frühen Mortalität (innerhalb 

30 Tage postoperativ) mit nur 2 % deutlich besser sind (Conte et al., 1995). Aktuellere Daten 

aus den 2000er Jahren zeigen für die Operation einer isolierten Aortenisthmusstenose eine 

frühe Mortalität von 1 % (Sakurai et al., 2012). Unmittelbare postoperative Komplikationen 

wie paradoxe Hypertonie, Verletzung des Nervus phrenicus oder eine Paralyse des Nervus 

laryngeus recurrens können auftreten (Jurcut et al., 2011). Außerdem kann es selten zu einer 

Paraplegie kommen, wenn das Myelon während der Operation zu lange von der Blutversor-

gung getrennt ist (Keen, 1987).  

Bei den meisten chirurgisch behandelten Patienten sind Folgeeingriffe notwen-

dig, was mit einer erhöhten Morbidität und Mortalität verbunden ist. Eine der häufigsten 

Langzeitkomplikationen nach der Behandlung der Aortenisthmusstenose ist die Restenose, 
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die erneute Eingriffe erfordert. Postoperativ werden Restenoseraten von 0 bis 9 %, mit einem 

Mittelwert von 2 %, genannt (Carr, 2006). Die höchste Rate an erneuten Eingriffen nach 

einer chirurgischen Behandlung ist für Patienten beschrieben, die zum Zeitpunkt der Opera-

tion jünger als 5 Jahre waren (Brown et al., 2013). Ein Alter jünger als 15 Tage zum Zeit-

punkt der Operation wird als weiterer Risikofaktor für eine Reintervention des Aortenbogens 

genannt (Lehnert et al., 2019).  

Aufgrund der Limitationen der chirurgischen Therapie sind weitere Therapie-

möglichkeiten wie die interventionelle Ballonangioplastie etabliert worden. Diese erfolgt in 

aller Regel unter Röntgenkontrolle, mittels Fluoroskopie und, für die Gefäßdarstellung mit 

Kontrastmittel, mittels digitaler Subtraktionsangiographie (DSA). Bei der interventionellen 

Therapie der Aortenisthmusstenose wird über einen arteriellen, meist inguinalen Zugang ein 

Ballonkatheter eingebracht, der auf Höhe der Stenose dilatiert wird. Hierdurch wird die Ste-

nose aufgedehnt. Die Ballonangioplastie wird als sichere und effektive Methode zur Be-

handlung einer Restenose der Aortenisthmusstenose angesehen (Lefort et al., 2018). Sie 

kann eine ähnliche Reduktion des Blutdruckgradienten wie nach einer Operation erreichen 

(Shaddy et al., 1993). Allerdings werden erhöhte Raten an postinterventionellen Aneurys-

men beschrieben (Shaddy et al., 1993) und trotz der guten Nachsorgeergebnisse ist die Rein-

terventionsrate hoch (Lefort et al., 2018).  

Anfang der 1990er Jahre wurde die interventionelle Stentimplantation für die 

Behandlung der Aortenisthmusstenose erstmalig durchgeführt (Redington et al., 1993). Es 

wurden initial sehr gute Kurzzeit- (Bulbul et al., 1996) und Langzeitergebnisse beschrieben, 

mit einem 3,5 Jahre nach Stentimplantation weiterhin entlasteten Blutdruckgradienten 

(Ebeid et al., 1997). Allerdings wurden nach Stentimplantationen auch deutlich erhöhte Res-

tenoseraten mit bis zu 25 % (Mittelwert 11 %) beschrieben (Carr, 2006). Es wird diskutiert, 

dass dieser hohe Wert auf die Analyse von Daten aus dem Jahr 1995 zurückzuführen sein 

könnte, da zu dieser Zeit die Stents und Methoden noch nicht so ausgereift waren wie heut-

zutage (Anagnostopoulos-Tzifa, 2007). Trotz der beschriebenen erhöhten Restenoseraten er-

zielte die Stentimplantation im Vergleich zur chirurgischen Therapie weniger akute Kom-

plikationen (Forbes et al., 2011) und bedingt auch bei Kindern unmittelbar gute hämodyna-

mische Ergebnisse (Gendera et al., 2018). Als Risikofaktor für akute Komplikationen wurde 

unter anderem ein Alter der Patienten über 40 Jahren festgelegt (Forbes et al., 2007). In einer 

Langzeitstudie zur Stentimplantation bei Kindern (Durchschnittsalter 8 +/- 3 Jahre) mit Aor-

tenisthmusstenose über einen Zeitraum von bis zu 6 Jahren wurde nur bei 1 von 74 Patienten 
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eine akute periprozedurale Aneurysmaentwicklung beschrieben, die direkt mit einem 

gecoverten Stent ausgeschaltet wurde (Thanopoulos et al., 2012). Im weiteren Follow-up 

entstanden nach dem Stenting keine weiteren späten Aneurysmen oder Restenosen. Ledig-

lich bei 3 von 74 Patienten wurde eine späte Stentfraktur beschrieben (Thanopoulos et al., 

2012).  

Das American College of Cardiology (ACC) und die American Heart Associ-

ation (AHA) haben 2018 in den AHA/ACC Guidelines sowohl die chirurgische End-zu-End-

Anastomose als auch die interventionelle Stentimplantation mit einem Empfehlungsgrad I 

und einer Evidenzklasse von B bewertet (Stout et al., 2019). Einen Schritt weiter ging im 

Jahr 2020 die europäische Gesellschaft für Kardiologie (ESC) in ihrer ESC Guideline, indem 

sie die interventionell gestützte Stentimplantation zur Behandlung einer signifikanten Aor-

tenisthmusstenose als primäre Behandlungsoption empfahl, soweit dies technisch durchführ-

bar sei (Baumgartner et al., 2021). Für Kinder im Schul- oder Jugendalter kann heutzutage 

die interventionell gestützte Therapie der Aortenisthmusstenose mittels Stenting oder Bal-

lonangioplastie vorgenommen werden (Lindinger et al., 2018). Bei Erwachsenen wird die 

Ballonangioplastie vorwiegend für die Redilatation bereits gestenteter Aorten genutzt 

(Baumgartner et al., 2021). Bei Erwachsenen mit schwieriger Anatomie ist jedoch eine ope-

rativ eingesetzte Aortenrohrprothese mit Überbrückung des Aortenbogens in Betracht zu 

ziehen (Baumgartner et al., 2021). Grundsätzlich ist das Ziel der Behandlung die Beseitigung 

der Stenose und das Erreichen einer normkalibrigen Aorta, die möglichst ohne Druckgradi-

enten durchflossen werden kann (Deutsche Gesellschaft für pädiatrische Kardiologie et al., 

2018). Um postinterventionelle Komplikationen, wie Restenosen, Aneurysmen oder Pseu-

doaneurysmen rechtzeitig zu erkennen, sollten jährliche Follow-up Untersuchungen einge-

halten werden. Eine Kontrolle mittels kardiovaskulärer MRT ist je nach vorheriger Erkran-

kungskomplexität zumindest alle 3-5 Jahre anzustreben (Baumgartner et al., 2021).  

 

1.2 BABYSTENT 

In Berlin wurde 2003 erstmals ein spezieller, im Patienten kontinuierlich redi-

latierbarer „Babystent“ des Herstellers PFM bei einem fünf Monate alten Frühgeborenen mit 

einer subtotal verschlossenen Vena brachiocephalica eingesetzt. Dieser Stent soll eine Al-

ternative zur Ballondilatation für Neugeborene mit venösen oder arteriellen Stenosen, die 
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nicht operativ behandelt werden können, darstellen. Um den Stent an den wachsenden Ge-

fäßdurchmesser anzupassen, sind weitere Redilatationen bis zur Adoleszenz notwendig 

(Schneider et al., 2003). 

2005 wurde dieses Prinzip eines redilatierbaren Stents fortgeführt und ein aktiv 

longitudinal „brechbarer“ Stent (Dr. Osypka GmbH, Rheinfelden, Deutschland) in einem 

Tiermodell auf seine Adaptationsfähigkeit bei wachsendem Gefäßdurchmesser mit guten 

Ergebnissen erprobt (Sigler et al., 2006). Hierbei wurden die an einer Seite in Längsrichtung 

benachbarten Stentstreben an ihren Ösen periprozedural geöffnet, der Stent redilatiert und 

anschließend wurden die Streben mit chirurgischem Nahtmaterial wieder verbunden. Durch 

diese Funktion der fortlaufenden Adaptationsmöglichkeit kann eine sekundäre Operation, 

um den Stent bei einem durch Wachstum entstehenden Ungleichgewicht zwischen Stent-

durchmesser und Aortendurchmesser zu entfernen, vermieden werden (Sigler et al., 2006). 

Ab 2011 wurde ein neues brechbares Stentdesign auch bei Säuglingen einge-

setzt. Im Vergleich zu herkömmlichen Stentdesigns liegt der Vorteil dieses Kobalt-Chrom-

Stents in vordefinierten Sollbruchstellen. Mit einem Ballonkatheter lassen sich die longitu-

dinal angeordneten kleinsten Haken aus ihren Ösenverbindungen lösen und ermöglichen so-

mit durch die schrittweise Aufdehnung des Stents die Anpassung an die wachsende Aorta. 

Der BabyStent (OSYPKA AG, Rheinfelden, Deutschland) wurde bei Neugeborenen und 

Säuglingen (mittleres Alter 4,8 Monate) mit Aortenisthmusstenose bereits erfolgreich ein-

gesetzt. Es liegen bereits Ergebnisse von Follow-up-Untersuchungen bis zu 7 Jahre vor. Bei 

8 von 14 untersuchten Patienten erschienen neben longitudinalen Stentfrakturen auch Quer-

frakturen, welche jedoch weder zu Restenosen noch zu Gefäßverletzungen geführt haben 

(Zartner et al., 2018). Bei einem Patienten entstand ein schmales Aneurysma nach der zwei-

ten Redilatation und bei einem weiteren Patienten rutschte ein Stent bei Implantation in der 

Einführschleuse vom vormontierten Ballon und musste replatziert werden, woraufhin die 

Autoren schlussfolgerten, dass es sicherer sei, den Stent nur für Patienten mit einem Zu-

gangsweg ohne relevantes Kinking einzusetzen (Grohmann et al., 2016; Zartner et al., 2018). 

Auch die interventionelle Platzierung und Redilatation des BabyStents erfolgt 

unter Röntgenkontrolle mittels Fluoroskopie. Da der Haupteinsatzbereich dieses BabyStents 

in der minimalinvasiven Behandlung von Säuglingen und (Klein-)Kindern liegt und dieses 

Patientenkollektiv sehr sensibel auf ionisierende Strahlung reagiert (Fucic et al., 2007), ist 

dies generell als großer Nachteil interventioneller Methoden in dieser Altersgruppe anzuse-
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hen. Auf Grund dessen werden röntgenstrahlungsfreie, meist magnetische Bildgebungsver-

fahren wie Magnetic Particle Imaging (MPI) oder Magnetresonanztomographie (MRT) als 

vielversprechende Alternative zur Führung und Kontrolle interventioneller Prozeduren ins-

besondere für diese Altersgruppe evaluiert (Moore, 2005; Salamon et al., 2016).  

 

1.3 MAGNETRESONANZTOMOGRAPHIE (MRT) 

Die Visualisierung von Gefäßen mittels Kontrastmittel wird schon seit Ende 

der 1920er Jahre praktiziert (Raney & Raney, 1950). Dabei gilt die MRT heutzutage als 

Standarddiagnostik für nicht-invasive Gefäßdarstellungen neben der Gefäßdarstellung mit-

tels Computertomographie (CT) und der invasiven digitalen Subtraktionsangiographie 

(DSA). Als Nachteile der DSA sowie der CT gelten die Strahlenexposition sowie die Ver-

wendung potentiell nephrotoxischer Kontrastmittel. Auch die lokale Überstrahlung durch 

Kalk, der sogenannte „Blooming-Effekt“ kann zusätzlich die Aussagekraft der CT in der 

Gefäßdiagnostik negativ beeinflussen. Die MRT, welche ohne ionisierende Strahlung Bild-

daten erzeugt, ist in ihrer diagnostischen Anwendbarkeit bezüglich vaskulärer Darstellungen 

zunehmend die Modalität der Wahl (Kramer et al., 2009) und ist mit der CT vergleichbar 

und wird darüber hinaus insbesondere in der kardiovaskulären Bildgebung bei angeborenen 

Herzerkrankungen bevorzugt (Bonnichsen & Ammash, 2016). In einer Studie von Kluge et 

al. weist die Echtzeit-MRA im Vergleich zu bereits mittels CTA diagnostizierten Lungenar-

terienembolien eine Sensitivität von 85% und eine Spezifität von 98% in der Detektion einer 

Lungenarterienembolie auf (Kluge et al., 2006). Stenosen und Aneurysmen konnten in einer 

Studie von Krishnam et al. im MRT selbst ohne Kontrastmittel genauso zuverlässig detek-

tiert werden wie mit kontrastmittelgestützter MRT (Krishnam et al., 2008). Auch die Bild-

qualität von einer MRA ohne Kontrastmittel wird als vergleichbar mit der Bildqualität einer 

kontrastmittelgestützten CT eingestuft (Poskaite et al., 2021). Aufgrund ihrer oben genann-

ten Vorzüge hält die MRT zunehmend auch Einzug in die Interventionen. Eine Bilddaten-

akquirierung ist in den letzten Jahrzehnten nahezu auch in Echtzeit möglich geworden (Fritz 

et al., 2008). Zusätzlich liefert die MRT dabei im Gegensatz zu DSA/Fluoroskopie wichtige 

Bildgebungsinformationen, wie z.B. Kontrastmittelenhancement oder sie kann mit ödem-

sensitiven Sequenzen Aussagen über posttherapeutische Zustände geben (Barkhausen et al., 

2017). In einer kürzlich veröffentlichten Studie von Veeram Reddy et al. zur interventionel-

len kardialen MRT wurde bei Kindern und jungen Erwachsenen im Alter von 3 Monaten bis 

33 Jahren mit einer angeborenen Herzerkrankung ein Rechtsherz- und Linksherzkatheter 
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mittels invasiver MRT in Echtzeit mit einer Erfolgsrate von 91% durchgeführt. Neben der 

Sichtbarkeit von MR-tauglichen Ballonkathetern mittels Gadolinium-Füllung, konnte die 

Herz- und Gefäßanatomie dargestellt werden (Veeram Reddy et al., 2020). Aufgrund des 

magnetischen Wechselfeldes und Hochfrequenz (HF) -Impulsen hat die MRT jedoch den 

Nachteil, dass es zu einer Hitzeinduktion in metallischen Materialien, wie z.B. Stents, Dräh-

ten oder Schrittmacherelektroden und ihren Umgebungsmedien kommen kann (Buchli et al., 

1988; Ji et al., 2019). Das Ausmaß dieser Erwärmung ist u.a. abhängig von der Leistung und 

Frequenz der HF-Pulse. Sequenzen die ein höheres Tastverhältnis haben, wie zum Beispiel 

die „fast spin echo“ (FSE) oder „turbo spin echo“ (TSE) Sequenz führen laut einer Studie 

von Wildermuth et al. (Wildermuth et al., 1998) zu schädlichen Erwärmungseffekten. Hier 

kam es in einer in vitro Messung eines perkutanen transluminalen Angioplastie (PTA)-

Katheters mit einer kleinen RF-Coil bestückt in einem mit Flüssigkeit gefüllten Phantom zu 

einer Erwärmung von bis zu 19,9 °C. Im näheren Umfeld der Katheterspitze in einem Ab-

stand von 3 cm nahm die Erwärmung bis etwa 0,5 °C ab (Wildermuth et al., 1998). Nitz et 

al. hat in einer Studie mit langen, dünnen metallischen Objekten, wie z.B. Führungsdrähten, 

die aufgrund ihrer Antennenwirkung zu den Enden hin eine Spannung induzieren können, 

eine potenzielle Erwärmung in unmittelbarer Nähe der Drähte detektiert (Nitz et al., 2001). 

Um das Potential der MRT in der interventionellen Radiologie besser zu nutzen, wurden 

MR-kompatible Führungsdrähte entwickelt (Kos et al., 2009; Tzifa et al., 2010), die bereits 

kommerziell erhältlich sind.  

Nach einer Studie von Ji et al. über das Erwärmungsverhalten von spiralförmi-

gen Stents beeinflusst im MRT neben deren Strebendesign auch die Länge des Stents die 

spezifische Absorptionsrate (SAR). SAR ist dabei ein Maß für die Geschwindigkeit, mit der 

eine Energieaufnahme im menschlichen Körper erfolgt, wenn er einem elektromagnetischen 

Feld ausgesetzt ist, was somit zu einer Gewebeerwärmung führt (Ji et al., 2019). Wie jedoch 

bereits Anfang der 2000er Jahre herausgearbeitet wurde, stellen die lokalen Auslöschungs-

artefakte, welche im MRT durch Stents verursacht werden einen Nachteil für die Visualisie-

rung von Gefäßen mittels MRT dar (Maintz et al., 2001). In einer rezenten Studie von Weg-

ner et al. erwies sich MPI als eine vielversprechende Alternative für eine artefaktfreie Ge-

fäßdarstellung (Wegner et al., 2020).   
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1.4 MAGNETIC PARTICLE IMAGING (MPI) 

MPI ist eine neue dreidimensionale Bildgebungsmodalität, die Anfang der 

2000er Jahre vorgestellt wurde. Sie basiert auf der räumlichen Verteilung von superparama-

gnetischen Eisenoxid-Nanopartikeln (SPION) welche mit einer hohen Sensitivität mittels 

statischer und oszillierender Magnetfelder sichtbar gemacht werden können. Sie benötigt 

somit keine ionisierende Strahlung (Gleich & Weizenecker, 2005). Das physikalische 

Grundprinzip ist dabei die Erzeugung von höheren Harmonischen der Grund- bzw. Anre-

gungsfrequenz bei Anregung der SPION mittels oszillierender Magnetfelder.  

 

1.4.1 SUPERPARAMAGNETISCHE EISENOXID-NANOPARTIKEL (SPION) 

Aufgrund ihrer magnetischen Eigenschaften sind SPION essentiell für die 

Bildgebung mittels MPI. Im Vergleich zu größeren Partikeln desselben Materials weisen 

Nanopartikel andere chemische und physikalische Eigenschaften auf. Sind die Partikel klein 

genug, wird der Kern zu einer einzigen magnetischen Domäne, wodurch die Nanopartikel 

superparamagnetisch werden (Buzug et al., 2012). Eisen ist beispielsweise eines der Mate-

rialien, welches bei Raumtemperatur ferromagnetische Eigenschaften besitzt, wohingegen 

Eisenoxidnanopartikel superparamagnetische Eigenschaften haben.  

Ferromagneten zeichnen sich durch spontan ausgerichtete Bereiche aus, in de-

nen alle Dipole in eine Magnetisierungsrichtung gestellt sind. Diese Bereiche werden auch 

als Weiß‘sche Bezirke oder Domänen benannt (Stöcker et al., 2021). Bei Anlegen eines äu-

ßeren Magnetfeldes ändern diese Dipole ihre Magnetisierungsrichtung, indem sie sich ent-

lang des äußeren Magnetfeldes ausrichten. Dies führt zu einer von außen messbaren Mag-

netisierung. Sobald alle atomaren Dipole parallel zueinander ausgerichtet sind, wird die so-

genannte Sättigungsmagnetisierung erreicht. Sobald das äußere Magnetfeld wieder entfernt 

wird, verbleiben einige Domänen weiterhin in ihrer Ausrichtung, was zu einer Restmagne-

tisierung führt, die auch als Remanenz bezeichnet wird (Stöcker et al., 2021). Ferromagneten 

entwickeln durch dieses Auf- und Abregulieren der angelegten Magnetfelder eine Auf- und 

Entmagnetisierung was zu einer für Ferromagneten typischen Magnetisierungskurve führt, 

die man als Hystereseschleife (Abb. 2) oder kurz Hysterese bezeichnet (Lindner et al., 2010). 
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Abb. 2: Hystereseschleife (Hysteresis loop).  
Abgebildet ist das Magnetisierungsverhalten (y-Achse) von Ferromagneten, Diamagne-
ten, Paramagneten und Superparamagneten in Abhängigkeit vom angelegten Magnet-
feld (x-Achse). Die für Ferromagneten typische Hystereseschleife, die sich aufgrund der 
Remanenz mit einer großen Fläche zwischen den Kurven darstellt (schwarz) und die für 
Superparamagneten typische Kurve ohne Remanenz (blau).  
 
Nachgedruckt von "Arruebo, M., Fernández-Pacheco, R., Ibarra, M. R., & Santamaría, J. (2007). 
Magnetic nanoparticles for drug delivery. Nanotoday, 2(3), 22–32.", mit Genehmigung von Else-
vier (Arruebo et al., 2007). 
 

Nanopartikel, die superparamagnetische Eigenschaften haben, liegen ebenfalls 

im „freien Zustand“ in ungeordneter Ausrichtung vor und richten sich bei Anlegen eines 

äußeren Magnetfeldes entlang der Feldlinien des äußeren Magneten sofort aus. Dies erfolgt 

bei den SPION in einer nicht-linearen Magnetisierungskurve. Die Reaktion auf ein äußeres 

Magnetfeld von Superparamagneten ist im Vergleich zu den Ferromagneten viel stärker. 

Wird das äußere Magnetfeld abgeschaltet, entmagnetisieren diese superparamagnetischen 

Partikel sofort, wodurch sie wie eine Art Schalter fungieren können (Klostergaard & Seeney, 

2012). Da diese Nanopartikel im Idealfall bei der Auf- und Entmagnetisierung keine 

Remanenz zeigen (Abb. 2), sind sie perfekte Tracer-Materialien für MPI (Buzug et al., 

2012). Sie sind ungiftig (Kopp et al., 1997) und werden in der MRT seit einigen Jahrzehnten 

bereits für spezielle Fragestellungen eingesetzt (Buzug et al., 2012). Für MPI hat sich Reso-

vist (Ferucarbotran, Bayer Schering Pharma AG) als geeigneter bereits klinisch etablierter 

Tracer herausgestellt (Haegele, Vaalma, et al., 2016), wobei derzeit an vielen weiteren Tra-

cern geforscht wird. 
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Resovist verteilt sich nach intravenöser Applikation zuerst im intravaskulären 

Raum, akkumuliert dann schnell in Zellen des retikuloendothelialen Systems und wird dort 

ultimativ abgebaut. Dieser Abbau erfolgt vorwiegend in Leber und Milz, wobei der Eisen-

anteil von Resovist dem körpereigenen Eisenpool zugeführt wird. Dort wird er korrelierend 

zu dem physiologisch verfügbaren Eisen verstoffwechselt. (Bayer Schering Pharma, 2007) 

 

1.4.2 BILDGEBUNG UND REKONSTRUKTION 

Durch den speziellen spiegelsymmetrischen Aufbau von Magneten im MPI-

Scanner wird ein statisches magnetisches Gradientenfeld erzeugt, das Selektionsfeld. Inner-

halb dieses Selektionsfeldes entsteht im Isozentrum des Scanners ein Punkt, in dem die Feld-

stärke null beträgt, der feldfreie Punkt (FFP). Außerhalb dieses FFPs richten sich nahezu alle 

SPION aus, liegen im gesättigten Zustand vor und erzeugen somit kein Signal. Nur die Mag-

netisierung der SPION im FFP kann die charakteristischen nichtlinearen Magnetisierungs-

kurven erzeugen. Mit Hilfe eines oszillierenden Anregungs- oder Modulationsfeldes kann 

der FFP auf einer Trajektorie verfahren werden. Die Änderung der Magnetisierungskurve 

von superparamagnetischen Nanopartikeln bei Anlegen des Anregungsfeldes kann mit Hilfe 

einer Empfangsspule gemessen werden (Gleich & Weizenecker, 2005). Hierbei ergibt sich 

aus den empfangenen Signalen mittels Fourier-Transformation ein Frequenzspektrum. Die 

SPION erzeugen neben den Anregungsfrequenzen auch Oberwellen, sogenannte Harmoni-

sche. Werden diese Harmonische von der Anregungsfrequenz separiert, kann durch die In-

tensität der Harmonischen die Signalintensität abgeleitet werden. Diese korreliert mit der 

Partikelkonzentration.   

Für die Rekonstruktion der Bilder ist vorab eine Systemmatrix notwendig, da-

mit der Zusammenhang zwischen dem empfangenen Signal und der räumlichen Partikelver-

teilung erfasst werden kann. An Methoden zur Akquisition einer Systemmatrix wird seit 

Beginn der Veröffentlichungen über MPI bereits geforscht. Die ersten Methoden waren 

messbasierte Methoden, ähnlich einer Kalibriermessung, die vorab mit Hilfe eines Roboters 

und einer Abtast-Trajektorie eine Systemmatrix erstellt haben. Hierbei muss vor der Bild-

aufnahme eine SPION Punktprobe an jede Voxelposition des FOVs bewegt werden, um in 

der Bildrekonstruktion jedem Voxel des FOV eine Signalinformation zuordnen zu können. 

Die messbasierten Systemmatrizen bilden jeweils den aktuellen Status des MPI Systems ab 

und können so sehr gute Rekonstruktionsergebnisse bedingen. Sie büßen jedoch aufgrund 
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ihrer, in Abhängigkeit der Größe des FOV und der Ortsdiskretisierung, langen Messzeit (bis 

zu drei Tagen) an Praktikabilität ein. (Grüttner et al., 2013) 

Um diesen Zeitaufwand zu umgehen, haben Knopp et al. 2010 eine modellba-

sierte Methode eingeführt, die sowohl die Nichtlinearitäten des Selektionsfeldes als auch die 

Inhomogenitäten des Anregungsfeldes berücksichtigt. Diese modellierte Systemmatrix wird 

mit Hilfe eines Signalkettenmodells berechnet und ermöglicht die Rekonstruktion der Teil-

chenverteilung in einem eindimensionalen Experiment. Zukünftig soll somit eine schnellere 

Generierung von Systemmatrizes ermöglicht werden. (Knopp et al., 2010)  

Nahezu zeitgleich wurde ein System ohne vorherigen Kalibrierungsscan ent-

wickelt, das auf den Annahmen beruht, dass sich die Nanopartikel adiabatisch ausrichten, 

wenn ein Magnetfeld angelegt wird, dass die Position des FFP bekannt ist und dass der Ver-

lust an niederfrequenter Information wiederherstellbar ist (Goodwill, Konkle, et al., 2012). 

Das sogenannte x-space Verfahren ist deutlich weniger artefaktanfällig als die Systemmatrix 

und erfolgt in Echtzeit (Goodwill, Saritas, et al., 2012; Goodwill & Conolly, 2011).  

Deutlich weniger zeitaufwändig sind auch neue Methoden wie die Coded 

Calibration Scenes (CCS) bei der für die Kalibrierung mehrere SPION Proben zufällig in-

nerhalb des FOVs platziert und mittels eines Rotationsaufbaus innerhalb des MPI-Scanners 

verfahren werden (Ilbey et al., 2019). Hybride Methoden, die teilweise die Messzeit einer 

Systemmatrix um 96% senken können, nutzen die Magnetic Particle Spectroscopy (MPS) 

um das Magnetfeld verschiedener MPI-Scanner zu emulieren (von Gladiss et al., 2020).  

 

1.4.3 ANWENDUNGSGEBIETE  

Die Abwesenheit ionisierender Strahlung und die sehr hohe Sensitivität unter-

streichen neben der hohen räumlichen Auflösung das Potenzial von MPI als neues Bildge-

bungsverfahren. MPI eignet sich aufgrund seiner sehr hohen Sensitivität mit einer Nach-

weisgrenze von 5 ng Eisen in vitro (Graeser et al., 2017) zum Beispiel für die Tumorbildge-

bung (Yu et al., 2018) oder für die MPI-gestützte Tumorablation (Salamon et al., 2020). Das 

hohe Potential von MPI in der quantitativen Bildgebung zeigt sich durch eine lineare Ab-

hängigkeit des MPI-Signals zur Tracer-Konzentration (Saritas, Goodwill, Croft, et al., 

2013). Dies ermöglicht eine exzellente Darstellung und die Möglichkeit der Quantifizierung 

von Gefäßen mittels der SPION im MPI, wobei dies neben der Konzentration des Tracers 
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auch maßgeblich von dessen Art abhängig ist (Mohtashamdolatshahi et al., 2020). In der CT 

und MRT bekannte Störartefakte in der direkten Umgebung metallischer Stents wurden im 

MPI nicht gesehen (Wegner et al., 2020). Da Stents im MPI keine suffizienten Signale ge-

nerieren und durch den linearen Zusammenhang der Tracer-Konzentration zum MPI-Signal, 

ist es zusätzlich möglich, das Stentlumen neben der Visualisierung auch exakt mittels MPI 

zu quantifizieren (Wegner et al., 2021). Dies ist insbesondere in der kardiovaskulären Bild-

gebung von Interesse, da hier eine genaue Quantifizierung von vaskulären Pathologien, wie 

zum Beispiel Stenosen für die weitere Behandlung von Patienten von Bedeutung ist (Vaalma 

et al., 2017). Bei der Abklärung von Koronarstenosen im Rahmen einer koronaren Herz-

krankheit (KHK) wird in der Regel eine invasive Koronarangiographie oder eine Herz-CT 

durchgeführt (Stout et al., 2019). Beides geht mit einer erhöhten Strahlenexposition einher.  

Neben der quantitativen Charakteristik kann durch die hohe zeitliche Auflö-

sung auch eine Bildgebung in Echtzeit erfolgen. So konnte bereits in Echtzeit gezeigt wer-

den, wie sich der venös applizierte Tracer im kardiovaskulären System einer Maus verteilt 

(Weizenecker et al., 2009). Da eine Vielzahl von interventionellen Instrumenten im MPI 

„unsichtbar“ ist, wurden bereits erste Führungsdrähte mit SPION beschichtet und erfolgreich 

visualisiert (Haegele, Panagiotopoulos, et al., 2016). Ein neuer Ansatz für eine mögliche 

Translation von MPI in die Interventionen ist das Multicolor-MPI, bei dem mehrere ver-

schiedene SPION sowie mehrere verschiedene Bindungszustände eines SPION voneinander 

separiert werden konnten (Haegele, Vaalma, et al., 2016). Dies ist notwendig um das Signal 

vom Gefäßlumen und den verschiedenen Instrumenten zu trennen. Selbst interventionelle 

Ballondilatationen und Stentimplantationen konnten bereits in Echtzeit MPI-gestützt in ei-

nem Phantommodell erfolgreich durchgeführt werden, was die mögliche Anwendung von 

MPI in der interventionellen Bildgebung hervorhebt (Herz et al., 2019; Herz, Vogel, 

Dietrich, et al., 2018; Salamon et al., 2016).  

Da MPI wie auch MRT oszillierende Magnetfelder für die Bilderzeugung 

nutzt, könnte dies ein potenzielles Risiko in Bezug auf die Erwärmung metallischer Materi-

alien darstellen. Führungsdrähte und Katheter wurden bereits im MPI untersucht, hierbei 

zeigten Materialien, die ein MPI-Signal erzeugen teilweise eine maximale Temperatur von 

bis zu 85°C nach 2 Minuten (Duschka et al., 2014). Eine weitere Studie hat die Erwärmung 

von endovaskulären Stents in MPI untersucht und hier zeigen können, dass, unabhängig von 

der Stentlänge, ein steigender Stentdurchmesser mit einem Temperaturanstieg im MPI ein-

hergeht (Wegner et al., 2018). Zusätzlich wurde in dieser Studie ein Nitinol-Stent untersucht, 
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der ein spezielles Stentdesign mit nichtleitenden Teflon-Einsätzen zwischen den Strebenrei-

hen in radialer Form hat. Dieser Stent zeigte trotz steigendem Durchmesser keine Erwär-

mung in der Stentmitte (Wegner et al., 2018).  
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1.5 FRAGESTELLUNG 

Um die Aortenisthmusstenose zu behandeln hat sich in den letzten Jahrzehnten 

eine interventionelle Behandlung als Alternative zur Operation etabliert. Patienten, insbe-

sondere bei dieser Erkrankung Kinder, sollten möglichst strahlenarm behandelt werden um 

Spätfolgen wie eine Tumorinduktion (Wakeford, 2004) oder Genschäden zu verhindern. 

Goldstandard für die Ballondilatation und Stentimplantation sind jedoch nach wie vor die 

auf Röntgenstrahlen basierende Fluoroskopie und DSA. Perspektivische alternative Verfah-

ren für eine Echtzeit-Gefäßdarstellung ohne ionisierende Röntgenstrahlen sind die MRT und 

das aktuell noch präklinische MPI. Durch die Nutzung von oszillierenden Magnetfeldern 

spielt die Erwärmung von metallischen Objekten in beiden Modalitäten eine große Rolle für 

die Patientensicherheit. Einfluss auf das Erwärmungsverhalten hat neben dem Durchmesser 

in der MRT die Länge des Stents sowie das Stentstrebendesign (Ji et al., 2019). Auch im 

MPI konnten bereits Erfahrungen mit dem Erwärmungsverhalten einiger Materialien ge-

macht werden, wobei dies durch den noch präklinischen Status der verfügbaren Scanner 

noch weiterer Evaluierung bedarf. Möglicherweise könnte das neue Stentdesign des Baby-

Stents einen Einfluss auf das Erwärmungsverhalten des Stents in oszillierenden Magnetfel-

dern haben. Um Aussagen über die Sicherheit eines Stents zu geben, sollten weitere Sicher-

heitsmessungen an neuen Geräten erfolgen. Der Fokus dieser Arbeit liegt somit auf der Ana-

lyse des Erwärmungsverhaltens des neuartigen brechbaren BabyStents für die Behandlung 

und Verlaufskontrolle von Aortenisthmusstenosen bei Neugeborenen und Kleinkindern in 

MRT und MPI. In dieser Arbeit soll eine Einschätzung der Sicherheit dieses Stents erarbeitet 

werden, die für möglicherweise folgende Tierversuche und die perspektivische humane An-

wendung von großer Relevanz ist.  

Folgende Fragen sollen beantwortet werden:  

• Resultiert eine Erwärmung des BabyStents im magnetischen Wechselfeld des MPI-

Scanners? 

• Bestätigt sich der beschriebene Zusammenhang zwischen dem Stentdurchmesser und 

der Temperaturerhöhung? 

• Hat das „Aufbrechen“ der Stentstreben des BabyStents einen Effekt auf die Erwär-

mung? 
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• Wie groß ist der Unterschied der Temperaturdifferenz der Stents zwischen MPI und 

MRT? 
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2 MATERIAL UND METHODIK 

2.1 STENTS UND PHANTOME 

Der Versuchsaufbau und die Versuchsdurchführung dieser Arbeit wurden an 

das bereits publizierte Messprotokoll von Wegner et al. (Wegner et al., 2018) angelehnt. Im 

Rahmen dieser Arbeit wurden ballon-expandierbare Kobalt-Chrom-Stents (BabyStent, 

OSYPKA AG, Rheinfelden, Deutschland) untersucht. Die Stents haben ein spezielles „O-

pen-Cell“ Stentdesign, welches mehrfach redilatierbar ist und eine schrittweise Anpassung 

des Durchmessers von 6 bis 12 mm ermöglicht. Bei Dilatation über den Durchmesser von 

12 mm heraus bricht der BabyStent an Sollbruchstellen auf und verliert somit seine radiale 

Integrität, wie in Abbildung 3 dargestellt. Da er somit auch an größere Gefäßdurchmesser 

unbeschränkt adaptierbar ist, kann er lebenslang im Körper verbleiben. Bei Erreichen der 

Adoleszenz ist das In-Stent-Stenting mittels eines radial geschlossenen Stents vorgesehen. 

Die maximale Länge des Stents beträgt 15 mm, wobei die Länge mit zunehmendem Durch-

messer abnimmt (bei 10 mm Stentdurchmesser weist dieser eine Länge von 14 mm auf, bei 

12 mm Durchmesser 13 mm Länge (Grohmann et al., 2016), siehe Abb. 4). Die Strebendicke 

beträgt 160 µm (Zartner et al., 2018). Der Stent wird auf einem Ballonkatheter geliefert 

(siehe Abb. 5), der dilatiert einen Durchmesser von 6 mm annimmt. 

 

Abb. 3: Abbildung des BabyStents mit geschlossenen und geöffneten Streben in Bild A. 
Nahaufnahme der Haken und Ösen Verbindungen in Bild B. 
Der Stent links in Bild A hat einen Durchmesser von 6 mm und der Stent rechts in Bild 
A hat einen Durchmesser von 14 mm. Ab einem bestimmten Durchmesser brechen die 
Haken aus den Ösen-Verbindungen heraus und die radiale Integrität ist somit unterbro-
chen. Der Durchmesser des Stents ist somit nicht mehr beschränkt. (Mit freundlicher Ge-
nehmigung von Dr. rer. nat. Thomas Friedrich) 
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Abb. 4: Abbildung des BabyStents mit geschlossenen (links) und geöffneten Streben 
(rechts). 

 Der Stent auf der linken Bildseite hat einen Durchmesser von 6 mm und der Stent auf 
der rechten Bildseite hat einen Durchmesser von 14 mm. Der Längenverlust des Stents 
mit steigendem Durchmesser ist deutlich erkennbar. (Mit freundlicher Genehmigung 
von Dr. rer. nat. Thomas Friedrich) 

 

In dieser Arbeit wurden zwei Gruppen von den o.g. OSYPKA BabyStents un-

tersucht. In der ersten Gruppe wurden Stents verwendet, die ihre Integrität bei einem Durch-

messer von 14 mm verloren (Gruppe A). In der zweiten Gruppe wurden modifizierte Stents 

untersucht, deren Streben erst ab einem Durchmesser von 16 mm aufbrachen (Gruppe B). 

Eine Übersicht über die verwendeten Durchmesser der BabyStents und ihre endgültige Kon-

figuration ist in Tabelle 1 gegeben. Für jede Messung wurden die Stents zuerst mit einem 

Hochdruckmanometer und dem jeweiligen Ballonkatheter auf einen Durchmesser von 6 mm 

dilatiert und von dem Ballon gelöst.   
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Abb. 5: Abbildung des BabyStents auf dem expandierten Ballonkatheter. 

 Mit Hilfe des mitgelieferten Ballons auf 6 mm dilatierter BabyStent. 

 

Anschließend wurden die Stents mittig in luftgefüllte transparente, etwa zehn 

Zentimeter lange Silikon-Gefäßphantome mit einer Wandstärke von zwei Millimetern plat-

ziert, die jeweils dem geplanten Stentdurchmesser entsprachen (Abb. 6). Mit Hilfe des Hoch-

druckmanometers und einem passenden Ballonkatheter wurden sie erneut dilatiert und an 

die Wand der Gefäßphantome anmodelliert sodass sie fest verankert waren. Somit nahmen 

sie den entsprechenden Zieldurchmesser an.  

 

Abb. 6: Abbildung zweier BabyStents in Silikon-Gefäßphantomen. 

 Jeder Stent wurde mittig platziert und an die Silikonwand mit einem passenden Ballon-
katheter anmodelliert. 
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Tab. 1: Übersicht der verwendeten Stents 
Übersicht mit Informationen der untersuchten Stents (Durchmesser in mm, Bezeichnung 
und Stentkonfiguration mit geschlossenen oder geöffneten Streben) 

Durchmesser 

(mm) 

Bezeichnung 

 

Stentkonfiguration 

 

6 6A geschlossen 

6 6B geschlossen 

8 8A geschlossen 

8 8B geschlossen 

10 10A geschlossen 

10 10B geschlossen 

12 12A geschlossen 

12 12B geschlossen 

14 14A geöffnet 

14 14B geschlossen 

16 16A geöffnet 

16 16B geöffnet 

 

 

 

2.2 MESSAUFBAU UND SCAN-PARAMETER 

2.2.1 MESSAUFBAU UND TEMPERATURMESSUNG 

Für die MPI-Messungen wurden die Gefäßphantome, wie in Abbildung 7 dar-

gestellt, mit den Stents auf einer selbst entworfenen und 3D-gedruckten, nicht magnetischen 

Halterung mit Anschlusssystem für den MPI-Roboterarm mit Hilfe von zwei Gummiringen 

fixiert. Diese Haltevorrichtung war für die MRT-Messungen nicht notwendig, hier konnten 

die Gefäßphantome ohne Halterung auf dem MRT-Tisch platziert werden. Während der 

Messungen wurde das Messsystem der faseroptischen Temperatursonden außerhalb des 

MPI-Scanners bzw. außerhalb des MRT-Scanners aufbewahrt.  
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Abb. 7: Abbildung des Messaufbaus für die Temperatur-Messungen 
Rechts oben liegt das Hochdruckmanometer für den hier exemplarisch lilafarbenen Bal-
lonkatheter, in der Mitte der Phantomhalter mit dem links am Bildrand befindlichen Ver-
bindungsstück für den Roboter des MPI-Scanners und dem rechts im Bild erfassten Ge-
fäßphantom, welches an der Haltevorrichtung fixiert wurde. Links unten im Bild ist das 
faseroptische Thermometer mit der Referenz- und der Probentemperatursonde. (Mit 
freundlicher Genehmigung von Dr. rer. nat. Thomas Friedrich) 

 

Um vorab den Bereich der höchsten Temperaturentwicklung des BabyStents 

zu identifizieren, wurden zuerst Pilotversuche mit einer Wärmebildkamera (Testo 890-2, 

Testo, Lenzkirch, Deutschland) durchgeführt. Dafür wurde ein auf 12 mm dilatierter Stent 

in dem entsprechenden Stentphantom im MPI-Scanner untersucht und unmittelbar im An-

schluss eine Wärmebildaufnahme außerhalb der Scannerbohrung durchgeführt. Hierbei 

zeigte der mittlere Bereich des Stents in der Wärmebildaufnahme die höchste Temperatur 

(Abb. 8).  
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Abb. 8: Thermografie.  
Thermografische Darstellung des Gefäßphantoms mit Stent nach einer exemplarischen 
MPI-Messung. Die Bezeichnung des Phantoms auf dem Foto „12 mm H“ entspricht der 
späteren Bezeichnung eines geschlossenen Stents mit 12 mm Durchmesser „12A“, wobei 
das H ursprünglich für „heil“ stand. (Mit freundlicher Genehmigung von Dr. rer. nat. 
Thomas Friedrich) 
 

 

Daher wurde für die Temperaturmessungen dieser Bereich als Messbereich 

festgelegt. Für die Messung wurde ein faseroptisches Thermometer (FTX-300 Lux+, 

Osensa, Coquitlam, Kanada) verwendet, dessen Temperaturmesssonde im mittleren Bereich 

des Stents positioniert wurde. Die Spitze der Temperatursonde wurde direkt an den Stent-

streben platziert. Um eine Dislokation zu verhindern, wurde sie mit einem passenden, vorab 

zum Dilatieren und Anmodellieren genutzten, luftgefüllten Ballonkatheter während der 

Messungen in Position gehalten. Da Luft eine gute Isolationsfähigkeit besitzt, wurde der 

Ballonkatheter entgegen der klinischen Praxis nicht mit Wasser inflatiert. So sollte gewähr-

leistet werden, dass die gemessene Temperatur möglichst genau der absoluten Erwärmung 

der Stentstreben entspricht. Um die Umgebungstemperatur innerhalb der Scannerbohrung 

zu messen, wurde eine Referenzsonde an der Unterseite des Phantomhalters ohne Kontakt 

zum Gefäßphantom angebracht (Abb. 9).  
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Abb. 9: Gefäßphantom mit Temperatursonden.  
Abbildung des Stents in dem Silikongefäß-Phantom mit der mittels luftgefüllten Ballon-
katheter (lilafarben) fixierten Temperatursonde direkt an den Stentstreben befestigt 
(Pfeil) und einer Referenzsonde am Boden des Phantomhalters (Sternchen). (Mit freund-
licher Genehmigung von Dr. rer. nat. Thomas Friedrich) 
 

 

2.2.2 MPI-SCANNER 

Die Messungen wurden in einem präklinischen, kommerziellen MPI-Scanner 

(MPI 25/20FF, Bruker BioSpin MRI GmbH, Ettlingen, Deutschland) des Instituts für Medi-

zintechnik der Universität zu Lübeck durchgeführt (Abb. 10).  
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Abb. 10: Präklinischer MPI-Scanner der Bruker BioSpin MRI GmbH im Institut für Medi-
zintechnik der Universität zu Lübeck 

 Abbildung des MPI-Scanners mit der Scannerbohrung mittig oberhalb des Tisches. Das 
Fenster hinten links am Scanner (Pfeil) ermöglicht die Probeneingabe für die Messun-
gen.  

 

Für die Messungen wurden die Gefäßphantome auf einem nicht magnetischen 

Phantomhalter in Längsrichtung zu der Scannerbohrung ausgerichtet (Abb. 11). Diese Ori-

entierung entspricht im MPI-Scanner einer Ausrichtung entlang der X-Achse, wobei die 

räumlichen Achsen in MPI-Scannern dieses Typs und in klinischen Geräten wie CT oder 

MRT, unterschiedlich bezeichnet werden (siehe Abb. 12).  
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Abb. 11: Abbildung des MPI-Scanners und der Scannerbohrung 
Bild A: Fotoaufnahme der Scannerbohrung des MPI-Scanners des Instituts für Medizin-
technik der Universität zu Lübeck in der Abschirmkabine. Bild B: Abbildung der Halte-
vorrichtung mit dem Gefäßphantom in der Mitte der Scannerbohrung. (Mit freundlicher 
Genehmigung von Dr. rer. nat. Thomas Friedrich) 

 

 

Abb. 12: Achsenbezeichnung.  
Übersicht über die Achsenbenennung im MRT- und MPI-Scanner.  
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Der Phantomhalter wurde mit dem Roboter des MPI-Scanners verbunden und 

anschließend in die Mitte der Scannerbohrung gefahren, sodass der Stent in seinem jeweili-

gen Gefäßphantom zentriert, mittig im Bildfeld, dem „field of view“ (FOV) platziert werden 

konnte. Es wurden BabyStents der Gruppen A und B jeweils mit den Durchmessern 6, 8, 10, 

12, 14 und 16 mm im MPI-Scanner getestet (siehe Tabelle 1). Die Scannerbohrung weist 

einen Durchmesser von 12 cm auf. Der Scanner hat eine Anregungsfrequenz in x-, y- und z-

Richtung von 24,5 kHz, 26,0 kHz und 25,3 kHz. Es wurde eine Anregungsfeldstärke von 12 

mT in den drei Raumrichtungen eingestellt. Die Gradientenfeldstärke des Scanners betrug 

2,5 T/m in z-Richtung und 1,25 T/m in x- und y-Richtung. Die Größe des FOVs war 19,2 x 

19,2 x 9,6 mm. Da das einmalige Abtasten des gesamten FOVs 21,54 ms dauerte, ergab sich 

daraus eine Bildwiederholrate von 46 pro Sekunde. Insgesamt wurden 20.000 Wiederholun-

gen pro Scan für die Temperaturmessungen durchgeführt, woraus sich eine Messzeit von 7 

Minuten und 11 Sekunden ergab. Diese Messdauer wurde gewählt, um eine möglichst lange 

MPI-Bildgebungssequenz wie in einem klinischen Szenario darzustellen.  

 

2.2.3 MRT-SCANNER 

Um das Erwärmungsverhalten der Stents im MPI mit einer klinisch etablierten 

Methode zu korrelieren, wurden MRT-Messungen mit einem nahezu identischen Tempera-

turmessaufbau durchgeführt, wie bereits in Kapitel 2.2.1 beschrieben.  

Es wurden drei Stents untersucht: der kleinste BabyStent mit geschlossenen 

Streben (Stent 6A) und der größte Stent, welcher mit geöffneten (Stent 14A) und geschlos-

senen Streben vorlag (Stent 14B). Die luftgefüllten Phantome wurden, identisch zu den Mes-

sungen im MPI-Scanner, longitudinal zur Scannerbohrung im Isozentrum eines klinischen 

Ganzkörper-MRT-Scanners platziert (Ingenia 3.0 T, Philips Healthcare, Hamburg, Deutsch-

land). Zusätzlich zu der Ausrichtung entlang der Longitudinalachse (Z-Achse im MRT, siehe 

Abb. 12), wurden die drei Stents mit ansonsten zu MPI identischem Versuchsaufbau für 

einen zusätzlichen Informationsgewinn entlang der X-Achse im MRT (siehe Abb. 12) ge-

messen. Die Proben wurden mittig in einer 20-Kanal-Körperspule positioniert. Eine klinisch 

eingesetzte T2-gewichtete Single-Shot TSE Sequenz wurde für die Messung verwendet. 

Diese T2-gewichtete Single-Shot TSE Sequenz hatte eine TR von 5073 ms und eine TE von 

80 ms, einen Flipwinkel von 90° und ein FOV von 220 x 220 x 42 mm. Dies entsprach einer 

akquirierten Matrix von 440 x 440, 12 Schichten mit einer Schichtdicke von 3 mm, einer 
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Überlappung von 0,5 mm und einem TSE-Faktor von 231. Um Vergleichbarkeit zu garan-

tieren, betrug die Dauer der Sequenz nahezu analog zu der MPI-Scandauer 7 Minuten und 6 

Sekunden. Da entsprechend der Literatur nur geringe Änderungen der Erwärmung von 

Stents in der MRT beschrieben sind (Bartels et al., 2001; Shellock & Shellock, 1999), wurde 

bewusst und analog zu den MPI-Messungen eine lange Scandauer generiert. Somit wurde 

ein möglichst hoher Energieeintrag und damit eine potentiell drastische Erwärmung erwar-

tet. Um sicherzustellen, dass der Scanner die Bildgebungssequenz auslöst, wurden zwei 

MRT-Phantomflaschen (1 Liter, Phantom Bottle 1000 cc L11, Philips Healthcare, Hamburg, 

Deutschland) im FOV direkt neben dem entsprechenden Gefäßphantom im Scanner platziert 

ohne Kontakt zu diesem zu haben. Diese Phantomflaschen waren mit einer Mischung aus 

demineralisiertem Wasser, Kupfersulfat-Pentahydrat (CuSO4*5H20, 0,77 g/l), Arquad (1 

ml/l, 1%ige Lösung) und Schwefelsäure (H2SO4, 0,15 ml/l, 0,1 mol/l) gefüllt und dienten 

dazu, dass der Scanner ein Signal generieren kann.  

  

2.3 DATENAUSWERTUNG 

Die Messdaten der Temperatursonden wurden mit Hilfe des Programms FTX 

Professional Software (Osensa, Coquitlam, Kanada) erfasst. Die Daten konnten nach der 

Messung als CSV-Datei exportiert werden und wurden mittels der Software Matlab 

(MathWorks, Natick, Massachusetts, USA) ausgewertet. Es wurde jeweils von der am An-

fang und Ende der Messung erfassten Temperatur des Stents (ΔTStent = TSmax – TS0) die Tem-

peratur der Referenzprobe (ΔTRef. =TRmax – TR0) subtrahiert:  

∆𝑇 = (𝑇!"#$ −	𝑇!%) − (𝑇&"#$ −	𝑇&%) 

Das Maximum der resultierenden Temperaturdifferenz während der Scans wurde als ΔT de-

finiert. Die absolute Ungenauigkeit des Messaufbaus betrug 0,1 K. Daher wurde in dieser 

Studie eine Temperaturdifferenz von mehr als 0,1 K als Erwärmung definiert. Die Daten 

wurden anschließend in Matlab graphisch aufbereitet. Eine Normalverteilung der Daten der 

geschlossenen Stents wurde mittels Shapiro-Wilk-Test in SPSS (IBM SPSS Statistics für 

Mac, Version 28.0, Armonk, New York, USA) überprüft. Der Zusammenhang zwischen der 

Erwärmung der Stents mit steigendem Durchmesser bei geschlossenen Stentstreben wurde 

anschließend mittels Pearson’s Korrelationskoeffizient ermittelt.   
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3 ERGEBNISSE 

3.1 MPI-MESSUNGEN 

Insgesamt zeigten alle Stents im MPI-Scanner einen messbaren Temperaturan-

stieg > 0,1 K, wie in Tabelle 2 und Abbildung 13 dargestellt. Der steilste Anstieg und damit 

das Maximum der Temperaturänderung über die Zeit, zeigte sich innerhalb der ersten zwei 

Minuten des MPI-Scans, während sich danach die Temperaturen zunehmend asymptotisch 

einem Plateau annähern. An dieser Stelle sei nochmal erwähnt, dass die Stents von Gruppe 

A und B sich dahingehend unterscheiden, dass der Durchmesser variiert, bei dem die Streben 

ihre Integrität verlieren. Der höchste Temperaturanstieg wurde von dem größten geschlos-

senen Stent (Stent 14B, Abb. 13) erreicht, den niedrigsten Temperaturanstieg verzeichnete 

der größte Stent mit geöffneten Streben (16B, Abb. 13). Bei der Untersuchung von bauglei-

chen Stents (Durchmesser: 6 bis 12 mm) variierte der gemessene Temperaturanstieg bis zu 

1,1 K (z. B. Stent 12 mm, Gruppe A/B: ΔT=2,3 K/3,4 K, Tabelle 2).  

 

Abb. 13: Temperaturkurven der gemessenen Stents im MPI.  
Die Hoch- und Runterregulierung der Anregungsfelder benötigt ca. 20 Sekunden und 
muss somit zu der Messzeit addiert werden. Die Bezeichnung der Stents basiert auf ihrer 
Gruppenzugehörigkeit mit dem Durchmesser und der Konfiguration der Streben. Die Re-
ferenztemperatur wurde bei den abgebildeten Temperaturkurven von der direkt am Stent 
gemessenen Temperatur subtrahiert.   
 



 

 35 

Tab. 2: Überblick über die gemessenen Temperaturdifferenzen (DT) in MPI.  
Erwärmung der Stents von Gruppe A (geöffnet bei 14 mm) und Gruppe B (geöffnet bei 
16 mm).  

Durchmesser (mm) DT Gruppe A (K) DT Gruppe B (K) 

6 0,5 0,5 

8 0,7 0,5  

10 1,4 1,3 

12 2,3 3,4 

14 0,5 4,7 

16 0,5 0,3 

 

Eine Normalverteilung der Temperaturerwärmung der geschlossenen Stents 

mit steigendem Durchmesser wurde mittels Shapiro-Wilk Test ermittelt. Die Signifikanz 

nach Shapiro-Wilk wurde für DT der Stents mit geschlossenen Streben der Gruppe A (6-12 

mm) mit 0,64 berechnet und für DT der Stents mit geschlossenen Streben der Gruppe B (6-

14 mm) mit 0,23. Somit liegen beide über einer Signifikanz > 0,05 was eine Annahme der 

Nullhypothese bedeutet, und somit für eine Normalverteilung spricht (IBM SPSS Statistics 

für Mac, Version 28.0, Armonk, New York, USA (2021)). Unter dieser Voraussetzung 

wurde angenommen, dass ein quadratischer Zusammenhang zwischen der Temperaturdiffe-

renz und dem Stentdurchmesser besteht. Bei den Stents mit geschlossenen Stentstreben nah-

men die gemessenen Temperaturdifferenzen in direkter Korrelation mit dem Stentdurchmes-

ser bis zu 12 mm bzw. 14 mm zu, während die Stents mit diskontinuierlichen Streben ledig-

lich eine Temperaturdifferenz von maximal 0,5 K zeigten (Abb. 14). Daher wurde eine di-

rekte Korrelation der Quadratwurzel der Temperaturdifferenz zu dem Stentdurchmesser be-

rechnet. Diese Korrelation zwischen dem Durchmesser der Stents mit geschlossenen Streben 

und der Quadratwurzel der gemessenen Temperaturdifferenz wurde mittels Pearson‘s Kor-

relationskoeffizienten (r) ermittelt und betrug für Stents der Gruppe A von 6 mm – 12 mm r 

= 0,99 und für Stents der Gruppe B von 6 mm – 14 mm r = 0,96. Es bestand somit eine 

direkte Korrelation zwischen dem Stentdurchmesser und dem gemessenen Temperaturan-

stieg der Stents mit geschlossenen Streben. 
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Abb. 14: Kurvenanpassung des Temperaturanstiegs der Stents der Gruppen A und B mit 
steigendem Durchmesser im MPI.  

 Darstellung der direkten Korrelation zwischen Stentdurchmesser und gemessener Tem-
peraturdifferenz bis zu dem Punkt, an dem die Integrität der Streben unterbrochen 
wurde. Dieser Effekt lässt sich beispielhaft am Vergleich der Stents 14A und 14B be-
obachten, wobei der Stent mit gebrochenen Streben (14A) einen geringeren Tempera-
turanstieg (DT = 0,5 K) im Vergleich zum Stent mit durchgehenden Streben (14B; DT = 
4,7 K) hat. 

 

3.2 MRT-MESSUNGEN 

In der MRT wurde kein Anstieg der Temperatur von > 0,1 K und somit keine 

Erwärmung der in zwei Raumrichtungen untersuchten Stents detektiert, wie in Abbildung 

15 dargestellt. Die Erwärmungskurven der MRT-Messungen zeigten geringe negative Stei-

gungen bzw. im Falle des Stents 14A eine wellenförmige Drift, welche am ehesten auf den 

Kühleffekt der Klimaanlage im Scannerraum zurückzuführen sind. Der differente Startpunkt 

der Graphen auf der y-Achse ist bedingt durch die unterschiedliche Starttemperatur der Mes-

sungen. Diese sind nicht nachträglich genullt worden.  
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Abb. 15: Temperaturkurven der gemessenen Stents im MRT.  

 Temperaturkurven der Stents während etwa jeweils 7-minütiger MRT-Scans.  

 

 

  



 

 38 

4 DISKUSSION  

Für die Behandlung der Aortenisthmusstenose im Kindesalter hat die interven-

tionelle Therapie seit mehreren Jahrzehnten eine bedeutende Rolle eingenommen. Einer der 

im Kindesalter durchführbaren Ansätze ist dabei die Stentimplantation. Da diese nach wie 

vor unter Fluoroskopie und digitaler Subtraktionsangiographie bzw. Fluoroskopie als Gold-

standard durchgeführt wird, Kinder jedoch sehr strahlensensibel sind (Fucic et al., 2007), 

gilt es hier Alternativen aufzuzeigen und deren Risiken abzuschätzen. Aufgrund seiner ho-

hen Sensitivität, der Möglichkeit einer quantitativen und Echtzeit-Bildgebung könnte MPI 

hier eine sehr gute Alternative darstellen. Es ist bereits bekannt, dass ferromagnetische Ob-

jekte sowohl in der MRT als auch im MPI durch die oszillierende Charakteristik der Mag-

netfelder eine Erwärmung der näheren Umgebung sowie des Materials selber induzieren 

können (Duschka et al., 2014; Wildermuth et al., 1998). Es gibt jedoch bestimmte Stentge-

ometrien, die nur zu einer geringen, oder sogar zu gar keiner messbaren Erwärmung im MPI 

führen (Wegner et al., 2018). Der in dieser Studie untersuchte redilatierbare BabyStent be-

steht aus einer Kobalt-Chrom-Legierung. Das spezielle Stentdesign ermöglicht ab einem 

Durchmesser von > 12 mm ein gezieltes Aufbrechen der Streben und somit durch die radiale 

Öffnung eine Anpassung an zwischenzeitlich gewachsene, größere Gefäßdurchmesser. In 

den MPI Messungen dieser Studie kam es zu dem bekannten Phänomen (Wegner et al., 

2018), dass die gemessene Temperatur bei geschlossenen Streben mit zunehmendem Stent-

durchmesser um bis zu 4,7 K anstieg. Das gezielte Aufbrechen des BabyStents hatte zur 

Folge, dass sich in diesem radial geöffneten Zustand nur noch eine minimale Erwärmung 

von maximal 0,5 K zeigte. In den durchgeführten MRT-Messungen zeigte er keine Erwär-

mung. Somit ist die zentrale Aussage dieser Studie, dass es aufgrund dieser nur niedrigen 

Erwärmung des BabyStents im MPI und nicht vorhandenen Erwärmung in der MRT sicher 

erscheint, den Stent in zukünftigen in vivo MPI- und MRT-Versuchen zu testen. 

Die Erwärmung von ferromagnetischen Objekten beruht sowohl im MPI als 

auch in der MRT auf zwei unterschiedlichen Mechanismen. Erstens ändern die ferromagne-

tischen Domänen metallischer Objekte ihre Orientierungen infolge der oszillierenden Mag-

netfelder, was auch als Ummagnetisierung bezeichnet wird. Die dabei entstehende Energie 

wird in Form von Wärme abgegeben, dem sogenannten Ummagnetisierungsverlust. Zwei-

tens werden während der Bildgebungssequenzen Wirbelströme induziert, da Stents in der 

Regel aus elektrisch leitfähigen Metallen bestehen. Die Erzeugung von Wirbelströmen ist 
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unter anderem von der Geometrie, der Ausrichtung und dem Material des metallischen Ob-

jekts abhängig (Camacho et al., 1995), wobei schon 1995 angenommen wurde, dass eine 

Unterbrechung der Leitungsbahn zu einer Reduktion der Hochfrequenz-Wirbelströmen füh-

ren könnte. HF-induzierte Wirbelströme können aufgrund des käfigartigen Designs von 

Stents zu einer Abschirmung von Spins innerhalb der Stents führen, was im MRT als Wir-

belstrom-Artefakte im Lumen des Stents ersichtlich werden kann (Bartels et al., 2001). Nach 

Faraday‘s-Gesetz steigt unter anderem die Menge der induzierten Wirbelströme in elektro-

magnetischen Feldern mit zunehmendem Materialdurchmesser. Dieser Zusammenhang 

konnte bereits in einer rezenten in vitro Studie für Stents in MPI nachgewiesen werden 

(Wegner et al., 2018). Bei den MPI-Messungen des BabyStents ließ sich dieser Effekt in 

dieser Studie ebenfalls bei den Stents in geschlossener Konfiguration beobachten.  

Eine zusätzliche Beobachtung der Studie von Wegner et al. war, dass ein in 

Längsrichtung diskontinuierliches Stentstrebendesign, z.B. mit Teflon-Interponaten, eine 

Erwärmung verhindert (Wegner et al., 2018). In dieser Arbeit konnte nun ergänzend gezeigt 

werden, dass durch den Verlust der radialen Integrität der Stentstreben des BabyStents die 

Wärmeentwicklung in der Stentmitte relevant reduziert wird. Das Brechen der Stentstreben 

scheint die Leitfähigkeit dieses neuartigen Stentdesigns stark zu beeinflussen und damit die 

Menge der Wirbelströme zu reduzieren (Camacho et al., 1995). Für zukünftige MRT- und 

MPI-kompatible Stentdesigns sind diese nicht leitfähigen Interponate ein bedeutsamer An-

satz, insbesondere für großlumige Stents, bei denen es erwartungsgemäß zu einer stärkeren 

Erwärmung kommen könnte. 

Obwohl die Hochfrequenzfelder in der MRT im Megahertz-Bereich liegen, 

also deutlich oberhalb der Frequenzen im MPI, scheint dies zusätzlich zu den Gradienten-

pulsen einen geringeren Einfluss auf die Erwärmung von ferromagnetischen Materialien zu 

haben als beim MPI, wo die Schwingungsfrequenzen etwa 25 Kilohertz aufweisen. Außer-

dem können die Ummagnetisierungsverluste im MRT eventuell durch das statische B0-Feld 

unterdrückt werden, da innerhalb des Feldes ferromagnetisches Material gesättigt vorliegt 

(Wegner et al., 2018). Das statische Selektionsfeld des MPI-Scanners scheint zu gering, um 

eine Sättigung von metallischen Materialien innerhalb des Bildfeldes zu bedingen. Wie be-

reits erwähnt, wurden in der Literatur nur geringe Temperaturerhöhungen von Stents wäh-

rend MRT-Untersuchungen beschrieben (Shellock & Shellock, 1999). Es ist daher anzuneh-

men, dass das Erwärmungsverhalten von Stents keinen limitierenden Faktor für die Sicher-

heit von MRT-Untersuchungen darstellt. 
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In dieser Studie konnte während der MRT-Messungen keine Erwärmung der 

BabyStents festgestellt werden. Auch im MPI betrug die gemessene Erwärmung weniger als 

5 K. In diesem Bereich von Erwärmungen zwischen 3,5 und 5 K wurden in Studien zwar 

Auswirkungen auf die Zellreplikation beschrieben, jedoch sind makromolekulare Verände-

rungen bei einer Temperaturerhöhung von mehr als 6 K deutlich häufiger (Roti Roti, 2008). 

So hemmt zum Beispiel eine Temperaturerhöhung von 6 K die Proliferation der glatten Mus-

kulatur von Gefäßwänden (Orihara et al., 2002). Zusätzlich muss angemerkt werden, dass 

das Platzieren der Stents in luftgefüllten Silikonphantomen ein Worst-Case-Szenario dar-

stellt. In vivo muss der zusätzlich kühlende Effekt des Blutflusses ergänzend berücksichtigt 

werden. Es kann daher davon ausgegangen werden, dass unter reellen Bedingungen die in 

dieser Studie beobachtete Erwärmung der BabyStents klinisch nicht relevant sein wird. Eine 

Scandauer von etwa 7 Minuten wurde gewählt, da selbst während einer komplexen Inter-

vention diese Scandauer einer Bildgebungssequenz nicht überschritten werden sollte. Dies 

soll eine möglichst repräsentative Aussage für klinische Anwendungen ermöglichen, sowohl 

im MPI als auch in der MRT. 

Die Durchführung von Interventionen in der MRT ist aufgrund mehrerer Her-

ausforderungen aktuell noch nicht vollständig klinisch etabliert. Die im Vergleich zur DSA 

recht lange Bildaufnahmezeit, während derer jegliche Bewegungen zu Artefakten führen, 

sowie das lange Liegen in der Gantry erfordern eine hohe Compliance des Patienten bzw. 

eine Sedierung von Kleinkindern. Für eine exakte Gefäßdarstellung wird im MRT ein gado-

liniumbasiertes Kontrastmittel verwendet, welches in der Regel gut verträglich ist, jedoch 

für Patienten mit eingeschränkter Nierenfunktion oder für Patienten mit Gadolinium-Aller-

gie ein Risiko darstellt (Sammet, 2017). Hierbei gibt es neuere Ansätze, wie zum Beispiel 

die time-of-flight Angiographie, welche eine Gefäßdarstellung ohne Kontrastmittel ermög-

licht (Frölich et al., 2011). Trotzdem sind auch in der MR-Angiographie Auslöschungsarte-

fakte angrenzend an Kalk oder Stents zu beobachten, die in der Gefäßdiagnostik eine exakte 

Lumenquantifizierung erschweren oder sogar verhindern können. Konventionelle MRT-

Scanner erlauben darüber hinaus keinen komfortablen Zugang zum Patienten der während 

des Eingriffs und insbesondere in Notfallsituationen notwendig ist. Des Weiteren schränkt 

nicht nur die lokale Erwärmung in der Nähe leitfähiger Metalle im Körper (Schick, 2019) 

die Nutzung der MRT für Interventionen ein, auch begrenzt die noch ungenügende MRT-

Kompatibilität etablierter Instrumentarien und medizinischer Geräte deren Verwendung 

stark.  
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Die neue Bildgebungsmodalität MPI steht derzeit mit seinem präklinischen 

Status noch vor der Transformation zur klinischen Bildgebung. Viele Vorteile qualifizieren 

die Methode jedoch in großem Maße für den Einsatz zum Monitoring von Stentimplantati-

onen, insbesondere thorakal. Die kurze Bildaufnahmezeit eines 3D-Volumens liegt in einem 

Bereich von wenigen Millisekunden, womit z.B. auf lange Atemkommandos verzichtet wer-

den kann. Die Möglichkeit zur Echtzeit-Bildgebung (Grothoff et al., 2014; Herz, Vogel, 

Dietrich, et al., 2018) im MPI ist außerdem Voraussetzung für eine suffiziente Interventions-

führung. Die exakten Quantifizierungsmöglichkeiten mittels MPI könnten vorab eine genaue 

Stenosegraduierung ermöglichen (Herz, Vogel, Kampf, et al., 2018; Vaalma et al., 2017). 

Darüber hinaus könnte in Follow-Up Untersuchungen das Stentlumen nicht invasiv mit ho-

her Genauigkeit dargestellt werden (Wegner et al., 2021). Auch die Zugangsmöglichkeiten 

während einer Intervention könnten durch bereits vorgestellte Konzepte einseitiger MPI-

Scanner deutlich verbessert werden (Cooley et al., 2018; Gräfe et al., 2016). Diese Scanner-

topologie kann nicht nur einen freien Zugang zum Patienten gewährleisten, sondern ist auch 

eine gute Alternative für adipöse und klaustrophobe Patienten.  

In jüngster Zeit wurde ein MPI-Kopf-Scanner mit einem Messfeld in Men-

schengröße für zerebrale Perfusionsbildgebung vorgestellt (Graeser et al., 2019). Die Größe 

des Bildfeldes dieses Scanners erlaubt prinzipiell auch die Visualisierung des menschlichen 

Herzens oder von Extremitäten. Auf dem Weg zur klinischen Bildgebung sind für die Ska-

lierung der MPI-Scanner zwei bedeutende Sicherheitsfaktoren zu berücksichtigen: die durch 

elektromagnetische Felder im Niederfrequenzbereich entstehende periphere Nervenstimula-

tion (PNS) (Saritas, Goodwill, Zhang, et al., 2013) und die Gewebeerwärmung mit der SAR 

(Panagiotopoulos et al., 2015). Mit einer Vergrößerung des Scanners auf klinische Dimen-

sionen muss die Feldstärke proportional zu den Abmessungen des zu scannenden Objekts 

ansteigen um noch eine ausreichend hohe Bildauflösung zu erreichen (Bakenecker et al., 

2018; Borgert et al., 2013). Sowohl die PNS als auch die SAR sind körperliche Folgen der 

elektrischen Feldstärke und würden somit demnach auch zunehmen (Borgert et al., 2013). 

Obwohl hier schon Grenzwerte für die MRT-Bildgebung vorliegen, können diese aufgrund 

der Unterschiede bei der Feldart (homogenes Magnetfeld vs. Gradientenfeld) und Frequen-

zen nicht direkt auf MPI übertragen werden (Saritas, Goodwill, Zhang, et al., 2013).  

 Zusätzlich zu technischen Herausforderungen ist die Verfügbarkeit eines kli-

nisch zugelassenen MPI-Tracers wichtige Bedingung für die erfolgreiche klinische Etablie-
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rung des Verfahrens. Aktuell sind nur wenige SPION für die Bildgebung mittels MRT zu-

gelassen. Neben der limitierten klinischen Anwendungsbreite (z.B. keine Zulassung für ar-

terielle Injektionen von Resovist) sind insbesondere suboptimale Eigenschaften der Partikel 

für die Bildgebung mittels MPI ein bestehender Nachteil. Für eine Translation von MPI in 

die klinische Bildgebung ist es somit essentiell, neue Tracermaterialien zu entwickeln, die 

Bildgebungseigenschaften der verfügbaren Tracer für MPI zu optimieren und klinische Zu-

lassungsstudien für die intendierte Nutzung durchzuführen.  

 

4.1 LIMITATIONEN 

Eine der Hauptlimitationen dieser Studie ist ihre präklinische Charakteristik. 

Während der Skalierung von MPI-Scannern für den humanen Einsatz müssen die MPI-

Parameter eventuell angepasst und diese Ergebnisse neu bewertet werden. Da bereits erste 

MPI Systeme mit klinischen Dimensionen eingeführt wurden und deren magnetische Feld-

stärke bei einer Ortsauflösung < 1 cm die des präklinischen Systems in dieser Studie nicht 

überschreitet, wird zunächst keine bedeutende Abweichung der Ergebnisse erwartet 

(Graeser et al., 2019). Für zukünftige MPI Systeme mit deutlich abweichenden Messpara-

metern sollte eine Reevaluation der Ergebnisse erfolgen. 

Es wurde bewusst durch die Messungen in einfachen, luftgefüllten Phantomen 

ein Worst-Case-Szenario mit statischen Bedingungen geschaffen. Der Fokus dieser Arbeit 

war es somit jegliche Kühleffekte durch umgebendes Wasser oder durch Strömung auszu-

schließen, und die absolute Erwärmung der Stents zu erfassen. In vivo würden umliegendes, 

wärmeleitendes Gewebe sowie ein vorhandener Blutfluss zu einem geringeren Temperatur-

anstieg führen. Die Erwärmung im umgebenden Gewebe wurde in dieser Studie nicht be-

rücksichtigt. Dies sollte folglich in weiteren Studien evaluiert werden. Um den Kühleffekt 

des Blutflusses abzubilden, sollten die Ergebnisse zukünftig auch ex vivo in einem men-

schenähnlichen Phantom unter Strömungsbedingungen bzw. in vivo reevaluiert werden.  

Ein Vergleich des Erwärmungsverhaltens von anderen Kobalt-Chrom-Stents 

mit dem BabyStent wurde in dieser Arbeit nicht durchgeführt und sollte daher Teil zukünf-

tiger Analysen sein. Außerdem sollte die Erwärmungscharakteristik von mehreren überlap-

penden Stents im Hinblick auf das im Erwachsenenalter notwendige In-Stent-Stenting un-

tersucht werden. Da in der MRT in den letzten Jahrzehnten viele neue Sequenzen entwickelt 
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wurden, die schnellere Akquisitionszeiten ermöglichen, sollten auch die verwendeten MRT-

Parameter in weiteren Studien variiert und deren möglicher Einfluss auf die Erwärmung der 

Stents getestet werden.  

 

4.2 SCHLUSSFOLGERUNG 

Die gemessenen Erwärmungen des BabyStents in MRT und MPI sind als kli-

nisch unbedenklich zu bewerten und erlauben es somit den Stent in vivo zunächst im Tier-

modell umfassend zu testen. Der Stentdurchmesser konnte als Einflussparameter für die Er-

wärmung von Stents in Magnetwechselfeldern bestätigt werden. Zudem wurde eine Diskon-

tinuität der zirkulären Stentgeometrie als reduzierender Faktor für die Temperaturentwick-

lung von Stents in MPI identifiziert. Diese Erkenntnisse sind mögliche Ansatzpunkte für die 

Entwicklung von zukünftigen MPI kompatiblen Stentdesigns.  
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5 ZUSAMMENFASSUNG  

Fragestellung:  

Evaluierung des Erwärmungsverhaltens eines redilatierbaren BabyStents zur Behandlung 

der Aortenisthmusstenose im Kindesalter mit der neuen Bildgebungsmodalität Magnetic 

Particle Imaging und der klinisch etablierten Magnetresonanztomographie.  

Material und Methoden:  

12 Kobalt-Chrom-Stents (BabyStent, OSYPKA AG, Rheinfelden, Deutschland) in 6 unter-

schiedlichen Durchmessern wurden mittels Magnetic Particle Imaging sowie 3 Kobalt-

Chrom-Stents in 2 verschiedenen Durchmessern in der Magnetresonanztomographie unter-

sucht. Das spezielle Design des BabyStents erlaubt ein Aufbrechen der Stentstreben ab ei-

nem bestimmten Durchmesser. Es gab zwei Gruppen von Stents: in Gruppe A brachen die 

Stentstreben bei 14 mm Durchmesser, in Gruppe B brachen sie bei 16 mm Durchmesser. Es 

wurden Temperaturmessungen der Stents unter statischen Bedingungen in Luft nach 7-

minütigen Magnetic Particle Imaging- und Magnetresonanztomographie-Scans mit faserop-

tischen Thermometern durchgeführt. Die Stents wurden in beiden Bildgebungsmodalitäten 

in Längsrichtung zur Scannerbohrung und in der Magnetresonanztomographie zusätzlich in 

Querrichtung untersucht.  

Ergebnisse:  

Die gemessenen Temperaturunterschiede im Magnetic Particle Imaging stiegen mit zuneh-

mendem Durchmesser auf bis zu 4,7 K an, während die Stents mit diskontinuierlichen Stre-

ben bei 14 mm und 16 mm nur eine minimale Erwärmung von max. 0,5 K zeigten. Die 

Messungen mittels Magnetresonanztomographie zeigten unter identischen Bedingungen 

keine Erwärmung der Stents.  

Diskussion:  

Der BabyStent erwärmt sich in Magnetic Particle Imaging und Magnetresonanztomographie 

nicht in einem klinisch relevanten Ausmaß. Zusätzlich verursacht das Aufbrechen der Stre-

ben einen starken Abfall der Temperaturerhöhung. Es bleibt offen und sollte in weiteren 

Versuchen in vivo untersucht werden, wie sich das Erwärmungsverhalten des Stents unter 

reellen Bedingungen mit umgebendem Medium und Blutfluss verhält.   
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