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ZUSAMMENFASSUNG

Hintergrund Seit mehr als zwei Dekaden liegt der Schwer-
punkt der Entwicklung in der MRT-Tomografie im Bereich
von Systemen mit Feldstarken von 1,5 T und mehr. MR-Tomo-
grafen mit Feldstdrken unter 0,5T, die eine Reihe von spezifi-
schen Vorteilen bieten, sind aus dem klinischen Alltag nahezu
verschwunden. Der Artikel soll eine Neubewertung der
Bedeutung des Faktors ,Feldstdrke“ anregen.

Methode Die Literaturrecherche erfolgte in der Datenbank
Medline (PubMed) im Suchzeitraum 1980-2019 mittels Frei-
text- und Schlagwortsuche (MeSH). Die Auswahl der Artikel
erfolgte entsprechend der Relevanz und, sofern verfiigbar,
dem Evidenzgrad.

Ergebnisse und Schlussfolgerung Nachteile von MRT mit ge-
ringerer Feldstdrke sind ein geringeres Signal-Rausch-Verhaltnis
(SNR) sowie eine reduzierte spektrale Differenzierung. Dafiir
bieten diese Systeme eine Vielzahl von Vorteilen, die derzeit
nicht oder nicht gentigend genutzt werden: Kiirzere T1-Relaxa-
tionszeit, besserer T1-Kontrast, weniger Metallartefakte, weni-
ger Suszeptibilitatsartefakte, geringere dielektrische Effekte,
bessere Gewebetransmission, geringere HF-Energiebelastung,
weniger Gefdhrdung durch Anziehung metallischer Objekte
(,missile effects“), geringerer Effekt auf biomedizinische Im-
plantate wie Shuntventile etc., geringerer Energieverbrauch,
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geringerer oder kein Heliumverbrauch. Wenn wir uns von der
Vorstellung befreien, dass nur MRT mit mehr als 1,5 T Feldstarke
klinisch geeignet sind, kbnnen wir eine Vielzahl medizinischer,
6konomischer und kologischer Vorteile fiir unsere Patienten
verfiigbar machen. Die Entwicklung hochwertiger MRT mit ge-
ringerer Feldstarke ist moglich und notwendig.

Kernaussagen:

= Feldstdrke ist einer von vielen Parametern, die die Bildqua-
litat beeinflussen.

= Geringere Feldstdrken erzeugen ein geringeres Signal-
Rausch-Verhaltnis (SNR).

= Moderne MR-Tomografen bieten Méglichkeiten, das Signal
zu steigern und das Rauschen zu minimieren. Damit kann
das diagnostisch erforderliche SNR bei geringerer Feld-
stdrke erreicht werden.

= Niederfeld-MRT bieten wichtige Vorteile, die dem Patien-
ten nicht vorenthalten werden diirfen.

Zitierweise
= Klein H-M. Low-Field Magnetic Resonance Imaging.
Fortschr Réntgenstr 2020; DOI 10.1055/a-1123-7944

ABSTRACT

Background For more than two decades, the focus of tech-
nological progress in MRI was restricted to systems with a
field strength of 1.5T and higher. Low- and mid-field MRI sys-
tems, which offer some specific advantages, are vanishing
from the market. This article is intended to initiate a re-evalu-
ation of the factor “field strength’ in MR imaging.

Method Literature review was carried out using MEDLINE da-
tabase (via Pubmed) over a time span from 1980 to 2019
using free-text and Medical Subject headings (MeSH). Article
selection was based on relevance and evidence.

Results and Conclusion Low-field MR systems are meanwhile
rare in clinical imaging. MRI systems with a lower field strength
provide a reduced signal-noise ratio (SNR) and spectral differen-
tiation. However, these systems offer a variety of advantages:
Shorter T1 relaxation, better T1 contrast, fewer metal artifacts,
reduced susceptibility and chemical shift artifacts, fewer dielec-
tric effects, better tissue penetration, less RF-power deposition,
fewer ‘missile effects’, reduced effect on biomedical implants
such as shunt valves, less energy and helium consumption. If we
free ourselves from the constraints of high-field strength, we are
able to offer multiple medical, economic and ecologic advanta-
ges to our patients. The development of high-quality low-field
MRl is possible and necessary.
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Einleitung

Die MR-Tomografie basiert auf der Resonanzabsorption hochfre-
quenter elektromagnetischer Wellen von Protonen des Kérperge-
webes in einem starken, statischen Magnetfeld. Dieses Signal hat
eine sehr geringe Amplitude. Es wird starker, wenn die Starke des
umgebenden Magnetfelds erhéht wird.

In den frihen Jahren der MR-Tomografie standen zwei techni-
sche Konzepte zur Erzeugung eines statischen Magnetfelds zur
Verfligung. Beide waren in der verfligbaren Feldstarke limitiert.

Zum einen waren dies C-férmige Permanentmagnete mit
einem statischen Feld senkrecht zur Patientenldangsachse. Diese
waren einfach herzustellen, hatten eine lange Lebensdauer, aber
erhebliches Gewicht. Letzteres erschwerte die Handhabung bei
hoéheren Feldstdrken. Permanentmagneten kénnen nicht ausge-
schaltet oder demagnetisiert werden. Das Feld ist permanent vor-
handen.

Zum anderen waren es Elektromagnete, bei denen der Patient
in der Magnetspule positioniert wurde, wobei das Feld entlang der
Langsachse des Patienten verlief. Diese Magnete waren leichter,
allerdings hatten sie einen erheblichen Energieverbrauch.

Mitte der 1980er-Jahre wurden die ersten MRT-Gerdte mit ei-
ner neuen Generation von ,supraleitenden“ Magneten in den Kili-
niken eingefihrt.

Bestimmte Materialien zeigen bei Temperaturen nahe dem ab-
soluten Nullpunkt, gekiihlt mit fliissigem Helium, einen Verlust
des Ohm’schen Widerstandes - sie werden ,supraleitfahig®. Su-
praleitende Magnete ermdglichten die Erzeugung statischer Fel-
der mit einem Vielfachen der bis dahin moglichen Feldstarke.

Es kam zu einem Diskurs zwischen den Vertretern von Syste-
men niedriger und hoher Feldstarke. Peter Rinck hat diese Ausei-
nandersetzung treffend als ,Feldstarkekrieg“ bezeichnet [1]. Es
gab zwar gute Argumente fiir niedrigere Feldstarken [2]. Dennoch
wurden angesichts der besseren Bildqualitat die supraleitenden
Systeme zum neuen Standard [3]. Um das Jahr 2000 lag der Anteil
von MRT-Systemen mit einer Feldstdrke <1,5T bei ca. 30 %, heute
liegt er bei ca. 5%. Der Marktanteil von 3-T-Systemen ist in dieser
Zeit von 0% auf ca. 30 % gestiegen,

In den folgenden Jahren wurde ein Vielzahl von technischen
Verbesserungen entwickelt. Die supraleitenden Magnete wurden
kompakter und offener. Im Jahr 2003 wurden Feldstarken von
mehr als 2T als fir den Menschen ungeféhrlich eingestuft [4].
2009 wurde die Grenze auf 4 T heraufgesetzt. Derzeit werden sei-
tens der FDA Feldstarken bis zu 8,0 T bei Patienten alter als 1 Jahr
als unkritisch angesehen.

Klinische MR-Tomografen ermdglichen Feldstdrken bis zu
10,5T [5, 6]. Préklinische Ultrahochfeld-MRT sind bis zu 21,0 T ver-
flgbar.

Derzeit kann eine Feldstarke von 1,5 bis 3,0T als klinischer
Standard angesehen werden.

Die Qualitdt der HF-Sende- und -Empfangskomponenten wur-
de stetig verbessert. Die Gradientenamplituden wurden verviel-
facht. Statt der in fritheren Jahren Gblichen linear polarisierenden
oder Quadratur-Spulen wurden Array-Spulen mit einer hohen Ele-
mentzahl entwickelt, die zu einer erheblichen Verbesserung des
Signal-Rausch-Verhéltnisses fiihrten [7].

Da das Augenmerk auf der Entwicklung von Hochfeldsystemen
lag, wurden die meisten dieser Verbesserungen in Niederfeldsys-
temen bisher nicht oder nur teilweise angewandt.

Die Magnetresonanztomografie dhnelt einem Klavier: Seit
25 Jahren beschrdnken sich die Radiologen auf die obere Halfte
der Klaviatur. Vielleicht ist es an der Zeit, sich noch einmal der
unteren Halfte zuzuwenden.

Denn, um einen groRen Radiologen zu zitieren: ,Es macht
SpaR, das ganze Klavier zu spielen!” [8].

Physikalische Aspekte der Niederfeld-
Bildgebung

Grundsatzlich ist es mdglich, das Erdmagnetfeld zur MR-Bildge-
bung zu nutzen [9]. Die Steigerung der Feldstarke fiihrt zu einer
Vielzahl von physikalischen Effekten, die zum Teil vorteilhaft sind,
zum Teil aber durchaus auch nachteilig wirken kénnen. Vorteilhaft
sind insbesondere die Steigerung des Signal-Rausch-Verhdltnisses
sowie die bessere spektrale Trennung. Nachteilig sind unter ande-
rem eine hohere spezifische absorbierte HF-Dosis (SAR), Suszepti-
bilitdtsartefakte und eine Verlangerung der T1-Zeit sowie ein
reduzierter T1-Kontrast [2, 10].

Im Folgenden sollen feldstarkespezifische Unterschiede von
Hoch- und Niederfeld-Systemen und deren Verwendung oder
Kompensation behandelt werden.

Magnet

Permanentmagnete besitzen ein C-formiges Eisenjoch mit zwei
daran befestigten, senkrecht tibereinander positionierten Magne-
ten, die meist aus neodymdotiertem Edelstahl bestehen. Das
Magnetfeld B, verlauft bei ihnen senkrecht zur Patientenlangsach-
se.

Der Vorteil der Verwendung von Permanentmagneten liegt in
der Zuverldssigkeit, dem minimalen Energieverbrauch und der
langen Verwendbarkeit von bis zu 100 Jahren.

Ein Vorteil des senkrecht verlaufenden Feldes ergab sich aus
der Spulentechnik. Bis Ende der 90er-]Jahre wurden tiberwiegend
Solenoid- oder Helmholtz-Spulen verwendet. Diese Spulen haben
die groRte Ausdehnung des Messfelds senkrecht zur Spulenebe-
ne. Da die Messspulen senkrecht zum Hauptmagentfeld B, posi-
tioniert werden missen, kénnen solche Ringspulen bei den meis-
ten Organregionen optimal um das zu untersuchende Koérperteil
positioniert werden.

Bei Elektromagneten in Tunnelform wird der Patient in der Spu-
le positioniert. Das Magnetfeld B, verlduft in der Lingsachse des
Patienten. Mit der Entwicklung von supraleitenden Magneten
wurden deutlich hohere Feldstarken moglich.

Wahrend Solenoid-Spulen fiir Systeme mit senkrecht verlau-
fendem Feld gut geeignet waren, sind Tunnelssysteme ideal ge-
eignet fir die in den spdten 90er-Jahren entwickelten Mehrkanal-
und Arrayspulen [11].

Ein wichtiger Parameter fiir die Bildqualitat ist die Homogeni-
tat des Magnetfelds. Die Vorgaben der Kernspinvereinbarung fir
die Durchfiihrung von MRT-Untersuchungen bei Patienten der ge-

Klein H-M. Niederfeld-Magnetresonanztomografie... Fortschr Rontgenstr



setzlichen Krankenversicherung erfordern eine Homogenitdt von
<5ppm, gemessen peak to peak in einem 40-cm-Kugelphantom
[12]. Grund fiir diese Vorgabe ist die Technik der Ortskodierung.
Durch Verwendung von Gradientenfeldern wird die lokale Feld-
starke so moduliert, dass jede Resonanzfrequenz eindeutig einem
Ort zugeordnet ist. Bei inhomogenem statischem Feld wird die
Genauigkeit der rédumlichen Zuordnung beeintrachtigt.

Eine Technik, die entscheidend von guter Homogenitat ab-
héngt, ist die spektrale Fettunterdriickung. Bei einer Feldstarke
von 0,35 T mit einer Resonanzfrequenz von 14,9 MHz betrdgt der
Unterschied der Resonanzfrequenz von fett- und wassergebunde-
nen Protonen nur ca. 50 Hz.

Moderne offene Permanentmagnete kénnen theoretisch die
Qualitatsanforderungen der Kernspinvereinbarung erftillen, Aller-
dings passt eine 40-cm-Kugel nicht in die klinisch verfiigbaren
Messspulen, sodass die formale Vorgabe nicht erfiillt werden
kann, auch wenn die Homogenitat im eigentlichen Messfeld aus-
reicht.

Die maximale Homogenitét des Systems liegt in der Mitte des
Magnetfelds. Da offene MRT eine flexiblere Position des Patienten
ermdglichen, kann die periphere Inhomogenitdt des Felds zum
Teil durch eine optimierte Lagerung kompensiert werden. Die Un-
tersuchung der Schulter erfolgt in offenen Systemen im Zentrum
des Felds, wahrend sie im geschlossenen System am Spulenrand
durchgefiihrt wird,

Die Anziehung von metallischen Objekten wachst proportional
zum Quadrat der Feldstarke. So sind in einer Niederfeld-MRT ope-
rative Eingriffe und anésthesiologische MaRnahmen sicherer und
einfacher duchzufiihren.

Auch die Beeinflussung von biomedizinischen Implantaten wie
etwa Shunt-Ventilen oder Schmerzpumpen ist in aller Regel deut-
lich geringer [13].

Signal und Rauschen

Das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) beschreibt, zusammen mit
raumlicher und zeitlicher Auflésung, die wesentlichen Merkmale
der Bildqualitat. Das Signal steigt proportional zum Quadrat der
Feldstdrke. Ein 1,5-T-Gerdt hat also theoretisch etwa die neunfa-
che Signalstérke eines 0,5-T-Systems.

Das Rauschen steigt, bei gleichen tibrigen Bedingungen, in ers-
ter Naherung linear mit der Feldstarke. Das Signal-Rausch-Verhalt-
nis steigt somit gleichfalls in etwa proportional zur Feldstarke.

Allerdings fiihrt eine Erh6hung der Feldstédrke zu einer Reihe
von Phdnomenen, die eine unterproportionale Steigerung des
SNR bewirken. Hochfeldsysteme arbeiten mit starkeren Gradien-
ten, die Empfdnger-Bandbreite bw, ist proportional zur Gradien-
tenamplitude. Das SNR verhilt sich proportional zu 1/Vbw,, es
sinkt bei steigender Bandbreite.

Ferner steigt die T1-Zeit mit der Feldstdrke. Das SNR verhalt
sich proportional zu [1 - exp (- TR/T1)]. Somit senkt eine T1-Ver-
langerung das SNR, solange T1<TR [14].

Eine Vielfalt von Parametern spielt fiir das Signal-Rausch-Ver-
héltnis eine Rolle: Gradientenleistung, Empfangerbandbreite,
Echo-Spacing, VoxelgréRe (rdumliche Aufldsung, Matrix, Schicht-
dicke), Spulenform und -anordnung (Mehrkanalspulen), Sig-
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nalverarbeitung (Reduktion der Rauschkomponente durch opti-
mierte HF-Sender und -Empfdnger, spulennahe A/D-Wandlung)
und -Leitung (optische Medien), Signaloptimierung durch
K-Raum-Segmentierung.

Auch Durchmesser und Leitfdhigkeit der untersuchten Region
sind von Bedeutung, da bei geringerer Resonanzfrequenz und da-
mit groRerer Wellenldnge die Schwdchung der elektromagneti-
schen Energie geringer wird. Im Vergleich zu Hochfeldsystemen
haben Niederfeldgerédte daher prinzipelle Vorteile bei der Unter-
suchung von Thorax und Abdomen [15].

Die Moglichkeiten zur Verbesserung des SNR, unabhéngig von
der Feldstdrke, sind entsprechend vielfiltig.

Relaxationszeiten

Bei geringerer Feldstarke wird die T1-Relaxation (Ldngs- oder
Spin-Gitterrelaxation) beschleunigt. Die T1-Differenz zwischen
verschiedenen Geweben, etwa grauer und weiRer Hirnsubstanz,
ist bei geringerer Feldstdrke groRer [16]. Fischer und Mitarbeiter
fanden ein Optimum des T1-Kontrasts (1/T1) bei einer Frequenz
von 10 MHz, entsprechend ca 0,23 T [17].

Der Effekt ist vergleichbar mit der Massenabsorption in der
Rontgendiagnostik, mit sinkendem Massenabsorptionskoeffizient
bei hoherer Strahlenenergie. Die T1-Relaxationszeit von Flissig-
keiten scheint bei verschiedenen Feldstarken weniger zu variieren.

Larmorfrequenz

Das Verhdltnis zwischen Resonanzfrequenz der Protonen, ausge-
driickt in der Winkelgeschwindigkeit w und der Feldstérke B,
wird in der Larmorgleichung beschrieben:

w=y * By

Die gyromagnetische Konstante y betrdgt fiir Protonen
42,6 MHz/T. Die hohere Winkelgeschwindigkeit und die damit er-
hohte Resonanzfrequenz haben sowohl positive als auch negative
Einfliisse auf die Bildgebung.

Die hohere Winkelgeschwindigkeit der Protonen ist vorteilhaft
fir Messsequenzen, die mit Phaseneffekten arbeiten, wie z. B. der
In-/opposed-Phase-Technik zur Fettunterdriickung. Die fiir die
Phasendifferenz korrekte Echozeit TE ist bei hoherer Feldstérke
kiirzer (4,6 ms bei 1,5T, 2,3 ms bei 3 T).

Dieser Effekt ist andererseits nachteilig fiir Messungen, in de-
nen eine exakte Phasenlage erforderlich ist, wie z. B. dynamische
kontrastverstarkte Mamma-MRT, weil die Phasendifferenz zwi-
schen gleichlaufender und entgegengesetzter Phase bei 3,0 T nur
1,15 ms betragt [18].

Hohere Resonanzfrequenz erfordert einen hoherfrequenten
HF-Anregungspuls. Je hoherfrequenter und damit kurzwelliger
der HF-Puls ist, desto groRer ist die im Korper absorbierte
HF-Energie. Ferner spielen konstruktive und destruktive Uberlage-
rungen eine Rolle, die durch kiirzere Wellenldnge beglinstigt
werden [19]. Dies fiihrt zu einer inhomogenen Anregung der Pro-
tonen (auch als B;-Feld-Inhomogenitdt bezeichnet), mit resultie-
render Signalinhomogenitat.
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Dariiber hinaus kommt es zu einer starkeren Erhitzung des Ge-
webes; die maximal zuldssige Hochfrequenzdosis (SAR) wird
schneller erreicht, was zu einer Verringerung des praktisch verfiig-
baren SNR fiihrt [15].

Die Resonanzfrequenz wird in geringem MaR von der moleku-
laren Umgebung der Protonen beeinflusst. In Fettgewebe gebun-
dene Protonen haben bei einer Feldstarke von 1,5T eine um
220 Hz abweichende Resonanzfrequenz. Der Effekt kann genutzt
werden, um durch einen frequenzselektiven Sattigungpuls oder
eine frequenzselektive Anregung die Fettkomponente des Gewe-
bes zu unterdriicken. Solche spektralen Fettsattigungstechniken
sind robuster bei hoheren Feldstarken, soweit eine entsprechende
Feldhomogenitdt gegeben ist. Bei 0,35 T betrdgt die spektrale Dif-
ferenz zwischen fett- und wassergebundenen Protonen nur ca.
51 Hz. Vorteilhaft sind allerdings die geringeren Suszeptibilitatsef-
fekte, die geringere Feldinhomogenitdten bewirken.

Ein als ,chemische Verschiebung“ bezeichneter Effekt be-
schreibt die Entstehung von Linienartefakten, z. B. an Fett-Was-
ser-Grenzflachen. Auch dieser Effekt ist bei geringeren Feldstar-
ken reduziert.

Ein wesentlicher Vorteil hoherer Feldstarken und daraus resul-
tierender Resonanzfrequenzunterschiede findet sich in der MR-
Spektroskopie. Die bessere spektrale Trennung der Gewebemole-
kiile wird allerdings zum Teil kompensiert durch breitere Spektral-
linien als Folge der verkiirzten T2 *-Zeit.

Kontrastmittel

Das Wirkungsprinzip von Gd-haltigen Kontrastmitteln ist die Ver-
kiirzung der T1-Zeit. Die Relaxivitdt, der Grad der T1-Verkiirzung,
ist feldstarkeabhdngig. Wahrend der Effekt zwischen 1,0und 5,0 T
relativ konstant ist, wird bei geringeren Feldstarken mit primar
kiirzerer T1-Zeit der Kontrastmitteleffekt deutlich kleiner. Ent-
sprechend ist eine vermehrte Kontrastanreicherung im Hochfeld-
MRT besser sichtbar als im Niederfeld-MRT [20].

Es gibt nur wenige Berichte (iber kontrastangehobene MR-
Angiografien (CE-MRA) mit MRT-Systemen geringerer Feldstarke,
da die meisten Systeme nicht in der Lage sind, Sequenzen mit aus-
reichend kurzer Echozeit zu messen. In eigenen Studien war die
diagnostische Leistung vergleichbar [21].

Suszeptibilitat

Der Begriff ,,Suszeptibilitdt“ beschreibt die Eigenschaft der Mag-
netisierbarkeit von Materialien oder Geweben, das heit die Fihig-
keit, in einem duReren Magentfeld ein eigenes Feld zu entwickeln.
Das Eigenfeld von Korpergewebe (iberlagert sich dem externen
Magnetfeld mit einer Stérke, die durch die jeweilige Suszeptibilitat
bestimmt wird.

Die meisten Kdrpergewebe sind diamagnetisch, was bedeutet,
dass sie das lokale Magnetfeld leicht abschwachen. Paramagneti-
sche Substanzen wie gadoliniumhaltige Kontrastmittel verstarken
das lokale Magnetfeld und damit die lokale Feldinhomogenitdt.

Sowohl Abschwéchung als auch Verstérkung des Feldes fiihren
zu einem beschleunigten T1-Signalzerfall und erhéhter T1-Sig-
nalintensitdt (Kontrasteffekt). Superparamagnetische Stoffe wie

Hamosiderin oder Ferrit (Eisenoxid) erhéhen die lokale Feldstarke
starker als paramagnetische. Ferromagnetische Materialien wie
Eisen oder Stahllegierung erzeugen eine sehr starke Feldverstar-
kung und erhebliche Bildartefakte [22].

Die Messung der Suszeptibilitdt kann genutzt werden, um klei-
ne Blutungen oder Himosiderindepots zu erkennen, zum Beispiel
im Gehirngewebe oder bei Endometriose. Diese Suszeptibilitdtsef-
fekte sind bei geringerer Feldstdrke deutlich reduziert.

Im Fall des Vorliegens metallischer Implantate, Gelenkendo-
prothesen, Aneurysmaclips etc., kann bei geringerer Feldstarke
dagegen eine deutlich bessere Bildqualitét erzielt werden [13].
Wichtig sind eine minimierte TE-Zeit, maximale Empfan-
gerbandbreite, Orientierung des Frequenzkodiergradienten ent-
lang der Metall-Langsachse und, bei T2-Wichtung, ein mdglichst
langer Echozug (Turbofaktor).

Dielektrische Effekte

Die Wellenldange elektromagnetischer Strahlung ist definiert
durch Frequenz, Lichtgeschwindigkeit und die Dielektrizitatskon-
stante des Gewebes. Bei 3,0T liegt die Frequenz bei 128 MHz.
Die resultierende Wellenldnge betrdgt 2,4m im Vakuum. In
schwach leitfahigen (dielektrischen) Geweben wird die Wellenlan-
ge reduziert, in Wasser liegt sie bei ca. 26 cm. Die Dielektrizitat
des Gewebes hat Einfluss auf Absorption und Reflexion von HF-
Strahlung im Kérper und damit die Homogenitdt der magneti-
schen Bedingungen.

Sie kann zur Fokussierung von HF-Energie fihren, mit lokal
sehr viel hoherer Energiedeposition im Kérperinneren. Ferner
kann es zur Reflexion der hochfrequenten Anregungswellen an
Strukturen mit hoherer Leitfahigkeit kommen, etwa Brust- und
Bauchwand, Zwerchfell oder biomedizinische Implanate (dielek-
trische intrakorporale Resonanz) [19]. Der mit steigender Feld-
starke steigende dielektrische Widerstand ist der wichtigste Fak-
tor fiir die Zunahme des Rauschens.

Hochfrequenzexposition und spezifische
Absorptionsrate

Der wichtigste potenziell schidliche Faktor der MRT-Bildgebung
ist die Hochfrequenzexposition. Diese wdchst in etwa quadratisch
mit der Feldstérke [15]. Dabei werden in der Literatur (iberwie-
gend thermische Effekte betrachtet [23]. Fiir DNA-Schaden und
gentoxische Effekte gibt es Hinweise, jedoch keine endgiltige
Bewertung [24].

Die maximal zuldssige, vom Korper absorbierte HF-Energie lag
in den 1980er-Jahren bei 0,4 W/kg. Im Zuge der Entwicklung von
supraleitenden Hochfeldmagneten wurde sie auf 4 W/kg be-
grenzt. Dieser Wert soll eine kritische Erwdrmung des Kérperge-
webes verhindern.

In einer tierexperimentellen Studie wurden Schweine an einem
3,0-T-System wéhrend 30 bzw. 60 Minuten mit 2,5 bis 5,2 W/kg
untersucht. Es traten erhebliche Gewebeschdden auf, wobei die
im Gewebe gemessene Hitzeverteilung deutliche Schwankungen
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aufwies, was auf dielektrische Effekte und insuffiziente lokale
Thermoregulation beim Schwein zurtickgefiihrt wurde [25].

Kompensation niederfeldspezifischer
Probleme

Rauschen

Eine Reduktion des Rauschens fiihrt zu einer linearen Verbesse-
rung des SNR.

Dabei spielt die Raumtemperatur eine wichtige Rolle, da alle
elektronischen Komponenten ein thermisches Rauschen aufwei-
sen.

Die Spulenkonstruktion als Grundlage der Spulenempfindlich-
keit ist von Bedeutung. Wichtig ist ferner die Temperatur der
Empfangerkomponenten. Diese konnen gekiihlt und somit kann
der elektronische Rauschanteil verringert werden.

Entscheidend ist die Spulengeometrie. Je besser diese an Gro-
Re und Form des zu untersuchenden Korperteils angepasst ist,
desto besser ist die ,Fiillung“ der Spule und damit das Verhaltnis
zwischen Signal und Rauschen.

Ein Meilenstein der Bildverbesserung war die Einfiihrung von
paralleler Bildgebung und Mehrelement- oder Array-Spulen.

Durch analog/digitale Konvertierung des gemessenen Signals
maoglichst nahe an oder sogar in der Spule kdnnen der Verlust
des Signals sowie die Zunahme der Rauschkomponente erheblich
verringert werden.

Eine haufig angewandte Technik zur Rauschreduktion ist die
Durchfiihrung mehrerer Messungen (Signal Averaging). Die Ver-
doppelung der Zahl der Messungen fiihrt zu einer Verbesserung
des SNR um den Faktor V"2 bei Verdopplung der Messzeit (s. u.).

In der Bildverarbeitung finden Filter ihren Einsatz, die zwar
rauscharmere Bildern erzeugen, allerdings nicht verlustfrei sind.
Neuere Techniken wie durch ,Deep Learning“ unterstiitzte Re-
konstruktion fiihren zu einer Rauschreduktion ohne Informations-
verlust [27].

Homogenitat

Die Homogenitdt des Magnetfelds ist von groRer Bedeutung fiir
die Bildqualitat. Inhomogenitdten fiihren zu ungenauer raumli-
cher Zuordnung, da der Ort der Signalentstehung (ber die lokale
Resonanzfrequenz kodiert ist. Ferner sind Methoden der spektra-
len Fettsattigung von einem homogenen Magnetfeld abhangig.

Sollte die Homogenitdt nicht ausreichend gewahrleistet sein,
konnen alternativ bei Niederfeld-MRT auch wasserangeregte Se-
quenzen Verwendung finden [26].

Niederfeld-MRT mit Permanentmagneten erfordern einen be-
sonders aufwendigen Korrekturprozess (Shimming). Vor Untersu-
chungen mit hohen Anforderungen an die Homogenitat (z. B. Di-
xon-Sequenzen) kann eine erneute individuelle Korrektur
erfolgen.

Messzeit

Bei sonst gleichen Bedingungen fiihrt eine Verdoppelung der
Feldstarke von 0,5T auf 1,0 T theoretisch zu einer Vervierfachung
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des Signals und einer Verdoppelung des SNR. Eine Verdoppelung
der Messzeit verbessert entsprechend das SNR um den Faktor v2.
Eine Halbierung der Feldstarke kann somit durch Vervierfachung
der Messzeit kompensiert werden.

In praxi ist, abhangig von der verwendeten Sequenz, eine un-
terproportionale Zunahme des SNR mit der Feldstdrke anzuneh-
men. Ursache dafir sind, wie ausgefiihrt, die Effekte der T1-Ver-
langerung, dielektrische Effekte und die notwendige Begrenzung
der HF-Absorption (SAR) [15]. Bei einer Halbierung der Feldstdrke
kann insofern etwa ein SNR-Verlust um den Faktor v'2 angenom-
men werden, was durch eine Verdoppelung der Messzeit kompen-
siert wiirde.

Angesichts der heute verfligbaren Mdoglichkeiten zur Verkiir-
zung der Messzeit (Partial-, Half-Fourier, Phasenauflésung, paral-
lele Bildgebung, compressed sensing etc.), zur Verbesserung des
Signals durch neue Spulentechnik (Mehrkanal- oder Matrixspulen)
und zur Reduktion des Rauschens durch Verbesserung der Sig-
nalverarbeitung (digitaler Signalweg, Filter- und Rekonstruktions-
algorithmen) ist der Faktor Feldstérke in seiner Bedeutung relati-
viert. Das diagnostisch notwendige SNR wird so bei geringerer
Feldstdrke erreichbar.

Klinische Anwendung

Die Qualitdtsanforderungen an die klinische MR-Tomografie wur-
den durch den GKV-Spitzenverband in der sog. Kernspinvereinba-
rung als Anlage zum Bundesmantelvertrag festgelegt [12]. Wah-
rend die in den 90er-Jahren verfligbaren Niederfeldsysteme diese
technischen Vorgaben nicht erfiillen konnten, sind Niederfeldge-
rate der letzen Generation dazu in der Lage.

Kopf

Abgesehen von MR-Spektroskopie und funktioneller MRT sind alle
Bildtechniken auch an Niederfeldsystemen verfiigbar (» Abb. 1).
T1- und STIR-Sequenzen profitieren vom guten Kontrast-Rausch-
Verhdltnis sowie der kiirzeren T1-Zeit bei geringerer Feldstarke.

Die Qualitat von T2- und FLAIR-Sequenzen ist vergleichbar mit
Hochfeld-Systemen, bei ldngerer Scanzeit. Auch diffusionsge-
wichtete Sequenzen sind moglich.

Hals

Die Sequenzen der Niederfeld-Bildgebung von Halsweichteilen
und Halswirbelsdule entsprechen im Wesentlichen denen der
Hochfeld-MRT. Das fiir vertikale Feldorientierung optimierte Spu-
lendesign ermdglicht die Lagerung in einem Solenoid-Spulenring,
was gutes ,Filling“ der Spule und optimale Orientierung des Mess-
felds ergibt.

Wirbelsaule

Die Bildgebung der Wirbelséule profitiert erheblich von der neuen
Technik der Multi-Element(Array)-Spulen. Fiir offene Niederfeld-
MRT sind bisher nur Ringspulen mit mehreren Elementen verfiig-
bar, die bei bestimmten Geometrien Vorteile haben, den Array-
spulen jedoch unterlegen sind. Durch Kombination von mehreren
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» Abb. 1 Niederfeld-MRT, 0,4 T (Aperto 0,4 T, Hitachi Medical Systems GmbH, Wiesbaden). Kleine, frische, ischamische Lésion im hinteren
Kapselschenkel rechts. T2- und T1-gewichtetes Spin-Echo-, FLAIR- und diffusionsgewichtete EPI-Sequenz.

Spulenelementen bei einem 4-Kanal-System und Bildkombination
sind Ganzwirbelsdulen-MRT mdoglich (> Abb. 2).

Lee und Mitarbeiter verglichen ein 0,25-T-MRT mit 1,5- und
3,0-T-Systemen bezliglich der Diagnostik degenerativer LWS-
Veranderungen. Sie fanden sehr qute Ubereinstimmung der
Ergebnisse, wobei das Niederfeldsystem mehr Bewegungsartefak-
te aufwies, was auf die verldngerten Messzeiten zuriickgefiihrt
wurde [28].

Gelenke

Im Bereich der Gelenkdiagnostik hat die Niederfeld-Bildgebung
bis heute die groRte Verbreitung [29] (> Abb. 3). Wahrend friihe
Studien eher negative Ergebnisse zeigten, begriinden jiingere
Untersuchungen ein erneutes Interesse an Niederfeld-Applika-
tionen [30, 31]. Raby und Mitarbeiter fanden gute Ergebnisse in
der Diagnostik von Skaphoid-Frakturen [32]. Ahn und Mitarbeiter
untersuchten Knorpelldsionen des Femoropatellargelenks an
einem 0,2-T-MRT und fanden gute Ergebnisse fiir hhergradige
Knorpelldsionen [33].

Eine Reihe von Arbeiten analysierte die diagnostische Leistung
von MRT des Kniegelenks an Hoch- und Niederfeld-Geraten. Riel
und Mitarbeiter fanden unbefriedigende Ergebnisse bei 0,2 T [34].
Cotten und Mitarbeiter fanden vergleichbare Resultate zwischen
Gerdten mit geringer und hoher Feldstarke [35]. Kreitner und Mit-
arbeiter fiihrten eine prospektive, arthoskopisch kontrollierte Stu-
die an einem 0,2-T-MRT durch. Sie betonten die langere Untersu-
chungszeit sowie die Abhdngigkeit von der Erfahrung des
Untersuchers [30].

Krampla und Mitarbeiter verglichen MRT-Systeme mit 1,0, 1,5
und 3,0 T in der Diagnostik von Kniebeschwerden. Sie fanden kei-
ne signifikanten Unterschiede. Die Zahl falsch negativer Befunde
hing eher von der Erfahrung des Untersuchers als von der Feld-
starke ab [36].

Magee untersuchte Hoch- versus Niederfeld-MRT der Schulter
und fand Vorteile der hoheren Feldstdrke aufgrund besserer
rdumlicher Auflésung [37]. Loew und Mitarbeiter verglichen MR-
Arthrogramme der Schulter an 0,2- und 1,5-T-MRT. Sie fanden
vergleichbare Ergebnisse, wobei der bessere T1-Kontrast bei
geringer Feldstarke positiv bewertet wurde [38].

» Abb. 2 Darstellung der gesamten Wirbelsaule mit einem 4-Kanal-
0,35-T-Niederfeld-System. T2-gewichtete Spin-Echo-Sequenzen. Die
Bilder wurden digital zusammengesetzt (Magnetom C!, Siemens
Healthineers/Erlangen).
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» Abb.3 MRT des Kniegelenks. Links: T1-gewichtete Spin-Echo-Sequenz. Guter T1-Kontrast von hyalinem Knorpel, Menisken und Knochenmark.
TE 15ms, TR 500 ms, SD: 3 mm, Matrix: 512 x 640, interpoliert, 2 Messungen, Messzeit 3:50. Rechts: T2-Relaxometrie (Magnetom C!, 0,35T,

Siemens Healthineers/Erlangen).

» Abb.4 Thorax-MRT, 0,35 T (Magnetom C!, Siemens Heathineers,
Erlangen). T2-gewichtete, atemgetriggerte TSE-Sequenz mit Bewe-
gungskompensation (BLADE). Aufgrund der besseren HF-Transmis-
sion gute Darstellung des Lungengewebes. TE 114 ms, TR 2510 ms,
SD 5 mm, Matrix 256, Messzeit 4:40 min.
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Tung untersuchte die Darstellung von labro-ligamentéaren
Ldsionen an Nieder- und Hochfeld-MRT. Die Erkennung von
Labrumdefekten gelang in Niederfeld-MRT mit einer Sensitivitat/
Spezifitdt von 0,67/0,8. 75 % der arthroskopisch kontrolliert falsch
negativen Ldsionen waren SLAP-1-Defekte (aufgefasertes
Labrum) [39].

Thorax

Die Untersuchung der Thoraxorgane stellt fir die MRT eine
Herausforderung dar.

Eine aktuelle Studie beschreibt eine Vielzahl positiver Effekte
der Bildgebung bei geringer Feldstérke an einem 0,55-T-Tunnel-
system (modifiziertes Magnetom AERA, Siemens, Erlangen).
Durch Verwendung einer atemgetriggerten T2-gewichteten TSE-
Sequenz mit Bewegungskorrektur (BLADE) sind kontrastreiche
Aufnahmen des Lungengewebes mdglich [40]. Wir haben die
beschriebene Technik bei 0,35T eingesetzt (> Abb. 4).

Die MRT der Mamma an Niederfeld-MRT wurde bisher nur in
wenigen Studien untersucht. Pddkko und Mitarbeiter verglichen
in einer histologisch korrelierten Studie MR-Mammografien an
einem Hochfeld- und einem Niederfeld-MRT bei Brustherden mit
8-20 mm Durchmesser. Sie fanden vergleichbare Ergebnisse [41].

Sittek und Mitarbeiter berichteten iiber praoperative Markie-
rung von Brustherden an einem 0,2-T-System [42]. Alle mammo-
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» Abb.5 Lebermetastasen. Obere Reihe: T1-gewichtete, atemgetriggerte RARE-Sequenz mit multiplen signalarmen Herden. TE 4,28 ms,
TR 155 ms, SD 8 mm, Matrix 256, Messzeit: 3:22. Untere Reihe: Kombination mit einer diffusionsgewichteten HASTE-Sequenz (Magnetom C!,
0,35T, Siemens Healthineers/Erlangen).

grafisch diagnostizierten Herde konnten lokalisiert und markiert
werden.

Abdomen

Niederfeld-MRT haben aufgrund der geringeren Frequenz eine
groRere HF-Wellenldnge. Dadurch wird die gewebebedingte
Schwédchung deutlich reduziert. Entsprechend verbessert sich
das SNR im Zentrum des Kérpers im Vergleich zu Geraten hoherer
Feldstarke. Dieser Effekt ist fir die Untersuchung von Abdomen
und Becken im Niederfeld-Gerat vorteilhaft [40].

Durch Kombination einer RARE-Sequenz mit einer diffusions-
gewichteten HASTE-Sequenz sind Vitalitdtsuntersuchungen von
Lebermetastasen mdoglich [43] (> Abb.5).

GefaRBe

Sowohl kontrastfreie, als auch kontrastverstarkte MR-Angiografie-
techniken kénnen an Niederfeld-Sytemen eingesetzt werden.

Kontrastverstarkte MR-Angiografien zeichnen sich durch ein
sehr gutes SNR aus. Moderne Niederfeld-Systeme bieten die daftr
notigen kurzen Echozeiten dank leistungsfahiger Gradientensys-
teme.

Obwohl der reduzierte Kontrastmitteleffekt potenziell negativ
sein konnte, fanden wir eine vergleichbare Qualitat fiir CE-MR-
Angiografien mit MRT-Systemen hoher und niedriger Feldstarke
[20] (» Abb.6).

Funktionelle Bildgebung

Der Einfluss des Kérpergewichts ist fiir die Untersuchung des
muskuloskelettalen Systems von groRer Bedeutung. Die Durch-
fihrung von MRT im Stehen oder Sitzen ist in speziellen Systemen

maoglich. Die Untersuchung der Wirbelsdule in In- und Reklination
wird in offenen Niederfeld-Geraten durch einfachere Lagerung
begtinstigt [44].

Kardiale MRT

Die ersten klinischen MRT-Untersuchungen des Herzens wurden
von Herfkens und Higgins an einem supraleitenden 0,35-T-Mag-
neten durchgefihrt [45].

Die kardiale MRT ermdoglicht die Darstellung der Anatomie, die
quantitative Analyse der kardialen Funktion, der myokardialen
Perfusion in Ruhe und unter Stressbedingungen sowie die Erfas-
sung von postischdamischen myokardialen Narben.

Obwohl kardiale MRT heute fast ausschlieBlich an Hochfeld-
MRT durchgefiihrt werden, haben Niederfeld-Systeme durchaus
Vorteile. Eine bessere Zugdnglichkeit zum Patienten ist, beson-
ders in Akutsituationen, hilfreich und verbessert die Sicherheit
des Patienten. Bewegungseingeschrankte oder tibergewichtige
Patienten profitieren gleichfalls von einer offenen Magnetgeome-
trie [46]. Die Erhitzung von implantierten Materialien, z. B. Koro-
narstents, durch HF-Wirbelstréme ist in aller Regel deutlich gerin-
ger.

Wir haben kardiale MRT an einem 0,35-T-Sytem durchgefiihrt
(Magnetom C!, Siemens Healthineers, Erlangen) [47]. Das Gra-
dientensystem hat eine Starke von 24 mT/m bei einer Slew Rate
von 55 T/m/s. Ein 3-Kanal-EKG wurde zur Triggerung verwendet.
Wir verwendeten eine modifizierte Cine-True-Fisp-Sequenz fiir
die Darstellung der kardialen Anatomie. Die kardiale Perfusion
wurde mit einer dynamischen, SR-prdparierten FLASH-Sequenz
dargestellt. Fir die Darstellung der myokardialen Narbe (Delayed
Enhancement, DE) stand eine IR-praparierte T1-gewichtete Tur-
bo-Gradientenecho-Sequenz zur Verfligung.
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» Abb.6 MR-Angiografie der intra- und extrakraniellen HirngefdBe (Magnetom C!, 0,35 T, Siemens Healthineers/Erlangen). Links: TOF-MRA der
intrakraniellen GefaRe, MIP. Rechts: CE-MRA der extrakraniellen HirngefdRe, VRT-Rekonstruktion. TE 2,21 ms, TR 6,52 ms, SD 1,3 mm, Matrix 256,
Messzeit: 20's.

» Abb.7 Kardiale MRT, 0,35T. Links: Kurzachse. Cine true FISP.
Rechts: DE-Sequenz: IR-praparierte FLASH 2 D. TE 5,5 ms, Flipwinkel
35 Grad, Tl 220 ms, FOV 360 x 300, max. Trigger-Verzégerung,

8 mm SD, Matrix 192% 131, 1 Acquisition. Kontrastreiche Darstel-
lung der myokardialen Narbe (Magnetom C!, 0,35T, Siemens
Healthineers/Erlangen).

» Abb.9 Narkoseuntersuchung im offenen Niederfeld-MRT. Gerin-
gere Anziehung metallischer Objekte. Guter Zugang zum Patienten.

Die Bildqualitdt, insbesondere der myokardialen Narbe, war
vergleichbar mit Hochfeld-Geraten (> Abb. 7).

Metall

Metallartefakte stellen ein erhebliches Problem in der klinischen
MR-Diagnostik dar. Eisenhaltiges Material, z. B. infolge von
Arbeitsunfillen oder Kriegsverletzungen, kann bei hohen Feld-

> Abb. 8 Geringere Metallartefakte im Niederfeld-MRT. Beide stirken mechanischen Kriften ausgesetzt sein, die zu inneren
Untersuchungen wurden mit systemspezifisch optimierten Para-
metern durchgefiihrt. Frequenzkodiergradient in Richtung der

Prothesenldangsachse. Links: Patient mit Hiiftendoprothese. 1,5T

Verletzungen fithren kdnnen. Gleiches gilt beispielsweise fiir
Aneurysma-Clips, sofern diese aus ferromagnetischen Materialien

(Magnetom Symphony, Siemens Healthineers, Erlangen). Rechts: hergestellt sind, was nur bei sehr alten Modellen vorkommen
Derselbe Patient. 0,35 T (Magnetom C!, Siemens Healthineers, kann. Diese Effekte treten bei Feldstarken unter 0,5T nahezu
Erlangen) TE 8,9 ms, TR 515ms, TF 7, SD 5 mm, Matrix 192 x 256 nicht auf.

(384 x512i), bw 260 Hz/Pixel.
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> Abb. 10 Energiebilanz einer Kombination aus 0,35-T-MRT-System mit Permanentmagnet (Magnetom C!, Siemens, Erlangen) und einer PV-Anlage
(ENATEK, Hadamar). Ein sonniger Tag mit einzelnen Wolken (gezackte Kontur des Energieprofils). Griin: Direktverbrauch. Gelb: Netzeinspeisung
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46 % Eigenverbrauch.
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Metallische Impantate wie Gelenkendoprothesen und Osteo-
synthesematerial fiihren zu erheblichen lokalen Suszeptibilitdtsar-
tefakten. Bei Niederfeld-MRT treten diese Artefakte in deutlich
geringerem Male auf (» Abb. 8). Von Bedeutung ist die Optimie-
rung der Sequenzparameter mit Wahl der Frequenzkodierrich-
tung in Ldngsachse des Implantats, maximaler Bandbreite und
Selektion eines minimalen TE.

Interventionelle MRT

Das offene Design von Niederfeld-MRT-Systemen mit Permanent-
magneten erleichtert den Einsatz zur MRT-gesteuerten Intervention.
Sowohl Schmerztherapie als auch bioptische Eingriffe profitieren von
der guten Zuganglichkeit. Petersilge schlug den Einsatz der offenen
MRT als Fiihrungsmittel fiir die MR-Arthrografie vor [48]. Tunnelsyste-
me mit geringer Feldstarke bieten Vorteile beim Einsatz in operativen
Bereichen, wie zum Beispiel Hybrid-OPs (» Abb. 9) [40].

Derzeit wird die Kombination von Niederfeld-MRT mit Linear-
beschleunigern untersucht [49].

Energieoptimierte MRT

MRT-Systeme mit geringer Feldstérke, insbesondere Permanent-
magneten, weisen einen geringen Energieverbrauch auf. Im
Stand-by-Betrieb liegt die Leistungsaufnahme unter 2 kW, im
Scanbetrieb bei ca. 9 kW. Durch Kombination mit einer Photovol-
taikanlage mit einer Leistung von 29,8 kW, konnten wir eine MR-
Installation mit positiver Energiebilanz realisieren (» Abb. 10). In
einer Hochrechnung auf das gesamte Jahr ist ein Energietiber-
schuss von ca. 50 % zu erwarten. Bei Nutzung von chemischen
Speicherkonzepten (Power to Gas) ist somit ein komplett energie-
autarker Betrieb moglich [50].

Schlussfolgerung

MRT-Systeme mit einer Feldstdrke von etwa 0,5T und darunter
bieten eine Reihe von wichtigen Vorteilen fir die klinische Bildge-
bung:

Die Bildqualitdt profitiert von kiirzerer T1-Zeit und besserem
T1-Kontrast. Geringere Suszeptibilitditsunterschiede und Fett-
Wasser-Verschiebung reduzieren Artefakte und ermdglichen Bild-
gebung auch bei Metallimplantaten. Geringere dielektrische Ef-
fekte verbessern HF-Penetration, Rauschen und Feldhomogenitét.

Die Sicherheit des Patienten wird verbessert durch eine qua-
dratische Senkung der Hochfrequenzexposition (SAR), geringere
Anziehung von metallischen Objekten (,,missile effects*), geringe-
re Stérung von bioelektrischen und biomechanischen Implanta-
ten und besseren Zugang zum Patienten.

Ein offenes Design verbessert den Patientenkomfort.

Permanentmagnete haben eine lange Lebensdauer, brauchen
kein Helium und sehr wenig Energie.

Ein differenzierter Einsatz von unterschiedlichern Feldstarken
liegt nahe:
= Klinischer Standard sind Systeme mit 1,0 bis 1,5T Feldstarke.
= Fir hochauflésende Untersuchungen, insbesondere oberfla-

chennaher Strukturen, funtionelle Bildgebung (fMRI, BOLD)

und Spektroskopie sind Hochfeldsysteme (23,0 T) sinnvoll.
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= Fir die Untersuchung von Thorax, Abdomen und Becken sowie
bei Metallimplantaten und in Funktionsbereichen (Hybrid-OP,
Strahlentherapie) bieten Gerdte mit geringerer Feldstérke Vor-
teile.
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