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Zusammenfassung

Dieses Projekt untersucht die Belastung des Rumpfbereiches des menschlichen Kérpers durch
tragbare drahtlose Geréte in seiner unmittelbaren Umgebung. Aufgrund des grofien Frequenz-
bereiches von 450 MHz bis 6 GHz werden Kopplungseffekte sowohl unter Nahfeld- als auch unter
Fernfeldbedingungen beriicksichtigt. Neben der Betrachtung des im Hinblick auf die Einhaltung
der Grenzwerte relevanten maximalen SARs wird auch die Belastung verschiedener innerer Or-
gane an generischen und anatomisch korrekten Modellen des Kérpers untersucht. Ebenso wird
die thermische Belastung durch die absorbierte Strahlung bei verschiedenen Gewebezusammen-
setzungen ausgewertet.

Die theoretische Untersuchung der Absorption elektromagnetischer Felder erfolgt zun#chst
mittels planarer generischer Kérpermodelle, die die anatomische Schichtung des Gewebes ver-
schiedener Regionen des Rumpfes nachbilden. Es zeigen sich zwei verschiedene Effekte, die im
Vergleich zu homogenem Gewebe bzw. gewebesimulierenden Fliissigkeiten zu erhchtem lokalem
und gemitteltem SAR fithren konnen. Unter fernfelddhnlichen Bedingungen kann es zu Steh-
welleneffekten kommen, die die Absorption in der Haut stark ansteigen lassen. Im Vergleich
zu den standardisierten gewebesimulierenden Fliissigkeiten wurde ein Anstieg des Peak Spatial
Average SARs von bis zu 5dB ermittelt. In der Nahfeldzone kénnen senkrecht zur Koérperober-
fliche orientierte E-Felder verstiarkt in Gewebe mit geringer Dielektrizitéitszahl eindringen, was
ebenfalls zu einem Anstieg des lokalen SARs in der Haut fithren kann. Dieser Effekt ist jedoch
nur bei Frequenzen unter 450 MHz relevant und hingt stark vom verwendeten Antennentyp ab.
Die gewebesimulierenden Fliissigkeiten ermoglichen nicht unter allen Umsténden eine konser-
vative Abschiatzung des Peak Spatial Average SARs. Zu erhthter Absorption im Vergleich zu
homogenem Gewebe kommt es jedoch praktisch ausschliefSlich in der Hautschicht.

Die bei dem generischen Modell aufgetretenen Effekte werden an verschiedenen anatomisch
korrekten Modellen des Korpers bei Belastung durch einfache Antennen sowie durch realistische
Modelle drahtloser Geréte untersucht. Hierbei wurden sowohl das Peak Spatial Average SAR der
gesamten befeldeten Korperregionen als auch die Belastung einzelner innerer Organe bestimmt.
Die Auswertung des Peak Spatial Average SARs bestétigt die in durch das generische Korper-
modell vorausgesagten Effekte: Bei Frequenzen von 450 MHz und dariiber erlaubt der Vergleich
mit den in den einschlédgigen Standards definierten gewebesimulierenden Fliissigkeiten bei Bela-
stung im Nahfeld eine konservative Bestimmung des SARs. Die bei fernfelddhnlicher Kopplung
auftretenden Stehwelleneffekte, die durch die Fliissigkeiten nicht reproduziert werden, konnten
auch bei anatomisch korrekten Modellen nachgewiesen werden.

Die Auswertung der Belastung der im Inneren des Korpers liegenden Organe zeigte die zu er-
wartende deutliche Abnahme des SARs mit dem Abstand des Organs zur Strahlungsquelle durch
die Dampfung der eindringenden Felder. Eine iiberméflige Belastung einzelner Organe konnte
nicht nachgewiesen werden. Die zuverlissige Bestimmung der Variabilitéit der organspezifischen
Absorption zwischen verschiedenen Individuen an Hand der existierenden anatomischen Model-
le ist praktisch nicht moglich. Jedoch 148t die theoretische Analyse darauf schlieffen, dafl das
maximale SAR in jedem Fall in den oberflichennahen Gewebeschichten liegt. Daher 148t sich
die Belastung der inneren Organe unter den bereits beschriebenen Einschrinkungen mit einem
fliissigkeitsgefiillten Phantom konservativ abschétzen.

Der durch die Belastung des Korpers mit elektromagnetischen Feldern induzierte maximale
Temperaturanstieg wird ebenfalls an Hand eines planaren genersichen Koérpermodells unter-
sucht, um eine Grenzfallanalyse unter Einhaltung der SAR-Grenzwerte nach IEEE und ICNIRP
durchzufiihren. Die Ergebnisse des generischen Modells zeigen, dafl der IEEE-Standard konser-
vativer ist als die ICNIRP-Richtlinien. Wird die Konvektion auf der Haut verhindert, kann der
durch die elektromagnetischen Felder induzierte Temperaturanstieg deutlich iiber 3°C betragen.



Exposition durch kérpernahe Sender im Rumpfbereich 3

Hierbei ist jedoch zu beachten, dafl simtliche Temperaturregulationsmechanismen des Korpers
vernachléssigt wurden. Dieser Wert kann daher als Worst-Case betrachtet werden. Zur Unter-
suchung des Temperaturanstiegs der inneren Organe werden anatomische Modelle des Korpers
verwendet. Hier fillt die induzierte Erwarmung unter freier Konvektion und auch unter adiaba-
tischen Bedingungen deutlich geringer aus. Bei einer maximal zuléissigen Belastung von 2 W /kg
(10g SAR) wurde bei freier Konvektion ein maximaler Temperaturanstieg von 0,23°C und bei
adiabatischen Bedingungen von 0,31°C ermittelt. In allen Fiéllen liegen die Temperaturmaxima
zwischen 7mm und 22 mm unterhalb der Kérperoberfliche. Trotz der bei 450 MHz relativ hohen
Eindringtiefe konnte keine starke Erwérmung der inneren Organe beobachtet werden.

Da das fiir die thermische Modellierung verwendete Pennes-Modell die Effekte der Durchblu-
tung auf die Korpertemperatur nur mit beschrinkter Genauigkeit wiedergibt, wurde ein neues,
flexibles thermisches Modell fiir die Untersuchung der Wechselwirkung von Biologischer Mate-
rie und EM-Strahlung entwickelt. Es behebt eine Reihe von existierenden Problemen, indem es
die Gerichtetheit des Blutflusses und die Diskretheit der Gefifle sowie die Temperaturabhéngig-
keit verschiedener Gewebeparameter beriicksichtigt. Das neue thermische Modell wurde effizient
implementiert und in die bestehende Simulationsumgebung integriert. Im Hinblick auf die ex-
perimentelle Validierung des Modells besteht aber noch zusétzlicher Bedarf, so dal von seiner
Verwendung zur Uberpriifung der bei den anatomischen Modellen beobachteten sehr geringen
thermischen Belastung zunéchst abgesehen wurde.

Die Ergebnisse der Studie wurden im Hinblick auf den sich zur Zeit in Entwicklung befindenden
Standard IEC 62209, Teil 2 [1], beurteilt. Sie lassen sich wie folgt zusammenfassen:

e Auf Grund von nicht in diesem Ausmaf} erwarteten und noch nicht beobachteten Effekten,
die durch die Schichtung des Kérpergewebes auftreten, kann es im Vergleich zu homogenem
Gewebe oder gewebesimulierenden Fliissigkeiten zu erhchter Absorption elektromagneti-
scher Felder im Korper kommen. Hierbei sind zwei verschiedene Effekte zu unterscheiden:
1.) verstérktes Eindringen reaktiver Nahfeldkomponenten bei Frequenzen unterhalb von
450 MHz und elektrisch kleinen Antennen und 2.) Stehwelleneffekte bei fernfeldéhnlicher
Exposition. Maximale Uberhohungen von 5dB im Vergleich zu den standardisierten Fliis-
sigkeiten wurden ermittelt. Diese Effekte kénnen mit homogenen experimentellen Phanto-
men zur SAR-Bestimmung nicht reproduziert werden.

e Die Belastung verschiedener innerer Organe wurde bestimmt. Hierbei konnte keine iiber-
hohte Absorption fiir einzelne Organe beobachtet werden. Maflgeblicher Faktor fiir die Be-
lastung eines Organs ist seine Lage im Korper. In allen beobachteten Fillen ist das Peak
Spatial Average SAR an der Korperoberfliche grofler als das einzelner innerer Organe.

e Bisher existierende Standards [2, 3, 4] zur Typenpriifung von am Ohr betriebenen draht-
losen Geréten sind von den Ergebnissen dieser Studie nicht betroffen; die beschriebenen
Effekte treten auf Grund der unterschiedlichen Gewebeverteilung an den exponierten Re-
gionen des Kopfes nicht auf.

e Fiir am Korper betriebene Gerdte miissen die einschldgigen Standards zur Typenpriifung
angepaflt werden, um die beobachteten Effekte zu beriicksichtigen. Dazu wurden vom Auf-
tragnehmer dieser Studie bereits Vorschlige (frequenz- und abstandsabhéngiger Skalie-
rungsfaktor) in den entsprechenden Arbeitsgruppen von IEC TC106 und ICES TC 34
SC 2 eingebracht.

e Die durch die Exposition mit einem 10 g SAR von 2 W /kg induzierte Temperaturerhthung
im Gewebe kann unter Extrembedingungen (eindimensionales Modell mit adiabatischen
Randbedingungen, maximale Absorption, keine Thermoregulation) iiber 3,5°C betragen
und damit deutlich hoher sein, als es bisher angenommen wurde. Bei freier Konvektion
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wurden maximal 0,8°C ermittelt. Die mit dem anatomischen Modell unter Normalbedin-
gungen ermittelten Werte liegen bei bis zu 0,23°C bei freier Konvektion und bei bis zu
0,31°C bei adiabatischen Randbedingungen. Diese treten immer nahe der Koérperoberflé-
che auf. Der fiir die inneren Organe ermittelte Temperaturanstieg ist vernachldssigbar,
sofern die SAR-Grenzwerte eingehalten werden.
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Summary

This project analyzes the exposure of the trunk of the human body to wireless handheld and
portable devices operating in its immediate environment. Because of the large frequency range
from 450 MHz to 6 GHz, both near-field and far-field coupling effects are considered. In addition
to the evaluation of the peak spatial average SAR, which is the relevant quantity for compliance
with exposure limits, the exposure of various inner organs is discussed using generic and anato-
mically correct models of the human body. In addition, the impact of the absorbed radiation on
the temperature distribution is discussed for different tissue compositions.

First, the absorption of electromagnetic fields is analyzed theoretically with the help of generic
planar models of the body which mimic the layered structure of the body tissue at different
regions of the trunk. Two distinct effects are observed leading to an increase of the local and
average SAR compared to homogeneous tissue or tissue simulating liquids. Under far-field-like
conditions, standing wave effects can occur which lead to a strong increase of the local SAR in
the skin. In comparison to tissue simulating liquids, an increase of the peak spatial average SAR
of up to 5dB was found. In the near-field zone, E-fields oriented perpendicular to the surface of
the body penetrate into low permittivity tissue, which also causes an increase of the local SAR
in the skin. This effect is only relevant at frequencies below 450 MHz and strongly depends on
the antenna type. In conclusion, current tissue simulating liquids do not allow a conservative
assessment of the peak spatial average SAR under all circumstances. However, an increase of
the absorption compared to homogeneous tissue occurs only in the skin layer.

The effects observed for the generic model are investigated using different anatomically cor-
rect body models exposed to the radiation of generic antennas and realistic models of wireless
devices. Both the peak spatial average SAR of the exposed regions and the exposure of different
inner organs were analyzed. The evaluation of the peak spatial average SAR confirms the effects
predicted by the generic body model: At frequencies of 450 MHz and above, the tissue simulating
liquids as defined in the respective standards yield a conservative assessment of the exposure
under near-field-like conditions. For far-field-like exposure, the standing wave effects which can-
not be reproduced by tissue simulating liquids were also observed with the anatomically correct
models.

As expected, the evaluation of the exposure of the inner organs showed a distinct decrease of
the SAR with distance from the radiation source, resulting from attenuation of the fields in the
body. Excessive exposure of particular organs was not observed. Due to the limited number of
appropriate whole-body models, the reliable assessment of the exposure variability among diffe-
rent individuals is not feasible. Nevertheless, the theoretical analysis allows the conclusion that
the SAR maximum will always occur in the tissue layers close to the surface. Hence, the exposure
of the inner organs can be conservatively assessed with a liquid-filled phantom considering the
limitations described above.

The maximum temperature rise caused by the exposure of the body to electromagnetic fields
is also analyzed using a generic planar model of the body in order to assess the worst case while
meeting the SAR exposure limits according to IEEE and ICNIRP. The results show that the
IEEE standard is more conservative than the ICNIRP guidelines. If the convection at the skin is
suppressed, the temperature increase induced by the electromagnetic fields can be significantly
higher than 3°C. In this context, it should be noted that no thermal regulatory mechanisms of
the body are considered. This result can therefore be regarded as the worst-case. To analyze the
temperature increase of the inner organs, anatomical models of the body are used. With these
models, the induced tissue heating is noticeably lower. At the maximum permitted exposure
of 2W/kg (10g SAR), a temperature increase of 0.23°C was observed for free convection and
0.31°C for adiabatic conditions. In all cases, the temperature maxima occur between 7 mm and
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22 mm underneath the surface of the body. In spite of the comparatively high penetration depth
at 450 MHz, no strong increase of the temperature of the inner organs was found.

The Pennes model was used for the thermal simulations; however, this model reproduces the
effects of blood perfusion on the body temperature with only limited accuracy. Therefore, a
novel, flexible model for the analysis of the interaction of biological tissues and electromagnetic
radiation has been developed. The new model resolves several of the existing problems by con-
sidering directional blood flow and discrete blood vessels as well as the temperature dependence
of different tissue parameters. An efficient formulation for the implementation of the novel ther-
mal model has been found, and it could be integrated into the existing simulation environment.
Additional experimental validation of the model is in progress. Since the temperature increa-
se observed in the anatomical simulations is very low, it was refrained from reproducing these
findings.

The results of this study have been appraised with respect to the standard IEC 62209, Part 2
[1], which is currently under development. They can be summarized as follows:

e The absorption of electromagnetic fields in layered body tissue may increase with respect
to homogeneous tissue or tissue simulating liquids. This is due to effects whose great extent
had not been anticipated or which had not yet been observed: 1.) increased penetration
of reactive near-field components for frequencies below 450 MHz and electrically small
antennas, and 2.) standing wave effects for far-field-like exposure. The observed maximum
SAR increase was approximately 5dB in comparison to the standardized tissue simulating
liquids. These effects cannot be reproduced with homogeneous dosimetric phantoms.

e The exposure of different inner organs was assessed. Increased absorption in particular
organs was not observed. The constitutive factor for the exposure of an organ is its position
in the body. In all observed cases, the peak spatial average SAR at the surface of the body
is larger than that of the inner organs.

e The current standards for compliance testing of wireless devices operated at the ear [2, 3, 4]
are not affected by the results of this study; the observed effects do not occur at the exposed
regions of the head because of the different tissue composition.

e For devices operated at the body, the respective compliance testing standards must be
adapted to take into account the observed effects. The consortium of this study has sub-
mitted suggestions (frequency- and distance-dependent scaling factor) to the respective
working groups of IEC TC 106 and ICES TC 34 SC2.

e The temperature increase in the tissue due to exposure to a 10g SAR of 2 W /kg can reach
more than 3.5°C under extreme conditions (one-dimensional model with adiabatic boun-
dary conditions, maximum absorption, no thermal regulation). This significantly exceeds
the order of magnitude previously assumed. For free convection, a maximum increase of
0.8°C was observed. The temperature increase in the anatomical phantom reaches up to
0.23°C for free convection and 0.31°C for adiabatic boundary conditions. Such conditions
always occur close to the surface of the body. The temperature increase in the inner organs
is negligible, if the SAR exposure limits are met.
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1 Einfiihrung

Seit der Einfiihrung des Mobiltelefons wurde eine beachtliche Anzahl von Forschungsarbeiten
zur Absorption elektromagnetischer Felder duch in Nihe des Kopfes des Benutzers arbeitende
drahtlose Geréte verdffentlicht. Der zu Grunde liegende Absorptionsmechanismus fiir hochfre-
quente Felder basiert im wesentlichen auf der Induzierung von Wirbelstrémen auf der Haut und
im Gewebe. Diese werden durch das Magnetfeld der Strome auf dem Gerat und seiner Anten-
ne verursacht. Dieser Mechanismus wurde erstmalig in [5] beschrieben, und erweiterte Néhe-
rungsformeln fiir das Peak Spatial Average SAR, allgemeine Antennentypen und einen grofieren
Frequenzbereich werden in [6] und [7] diskutiert.

Alle diese Ansitze gehen jedoch von Absorption in homogen verteiltem stark wasserhaltigem
Korpergewebe aus. Fiir die zunehmende Anzahl in der Ndhe des Korpers arbeitender oder am
Korper getragener Geréte miissen jedoch Effekte berticksichtigt werden, die durch Gewebe ge-
ringen Wassergehalts (Fett, Knochen usw.) hervorgerufen werden kénnen. In [8] wird von einem
erheblichen Einflufl des Fettgewebes auf die von einem Hyperthermieapplikator induzierte Feld-
und SAR-Verteilung berichtet. Auf Grund der Fettschicht wurde ein starker Anstieg der in der
Haut eines Patienten absorbierten Leistung beobachtet, was zu einer starken Erwdrmung des
Gewebes fithrte. Bisherige theoretische und numerische Untersuchungen zum Einfluf3 schlecht
leitender Gewebeschichten auf das SAR (z.B. [9, 10, 11]) beschreiben die in [8] beobachteten
Effekte aber nicht ausreichend. Gerade fiir am Korper getragene Geréte ist die Untersuchung
der Absorption in Abhéngigkeit der Gewebezusammensetzung relevant. Auf Grund der vielen
verschiedenen Gerétetypen und der individuell unterschiedlichen anatomischen Eigenschaften
der Benutzer ergibt sich eine nahezu unendlich grofle Zahl auszuwertender Konfigurationen, und
die Untersuchung der Absorptionseffekte an Hand einiger weniger anatomischer Kérpermodel-
le kann praktisch kein vollstiandiges Bild aller moglichen Effekte liefern. Daher ist neben der
numerischen Beschreibung der Absorption mittels einzelner anatomischer Kérpermodelle eine
zusétzliche theoretische Analyse notwendig, um realistische Grenzfille (worst-cases) zu ermitt-
len.

2 Zielsetzung

Ziel dieser Studie ist die Charakterisierung der Absorption elektromagnetischer Felder im Rumpf-
bereich des menschlichen Korpers durch Sender in seiner unmittelbaren Néhe. Im einzelnen
umfafit dies

e die ausfiihrliche theoretische Analyse von Nahfeld- und Fernfeldeffekten verschiedener An-
tennentypen bei der Absorption elektromagnetischer Felder durch geschichtetes biologi-
sches Gewebe,

e die Validierung dieser Effekte mittels verschiedener numerischer Methoden,

e die Auswertung von Grenzfiillen (maximale Absorption) in Abhéngigkeit von Frequenz,
Antennentyp, Gewebezusammensetzung usw.,

e die Untersuchung der Feldverteilung im Koérper und der Belastung verschiedener Koérper-
regionen und Organe bei verschiedenen Expositionszenarien durch am Korper getragene
Gerite an Hand anatomischer Computermodelle des menschlichen Korpers,

e die Analyse der durch die absorbierte elektromagnetische Leistung induzierten Erwédrmung
der einzelnen Korperregionen,
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e die Entwicklung eines speziellen Filters fiir Staircasing-Artefakte bei der SAR-Berechnung
an schrigen und gekriimmten Fléchen,

e die Entwicklung erweiterter Modelle und Verfahren zur Simulation der thermischen Bela-
stung unter Beriicksichtigung anisotroper Warmequellen und -leitfahigkeit,

e die Bewertung der Ergebnisse im Hinblick auf bestehende Standards und Normen zur
Typpriifung drahtloser Gerite sowie die Beurteilung der Verallgemeinerbarkeit und Uber-
tragbarkeit auf andere Organe.

3 Absorption elektromagnetischer Felder in geschichtetem bio-
logischem Gewebe

3.1 Einfiihrung und Zielsetzung

Dieses Kapitel untersucht den Einflu§ der in [12] besprochenen Faktoren auf die Absorption
elektromagnetischer Felder im Rumpfbereich des menschlichen Koérpers unter Beriicksichtigung
anatomisch korrekter Gewebeverteilung. Hierbei wird ein geschichteter dielektrischer Halbraum
als vereinfachtes Korpermodell angenommen. Die Absorption der elektromagnetischen Felder
wird zunéchst mit Hilfe eines theoretischen Verfahrens qualitativ untersucht. Die Quantifizie-
rung erfolgt dann fiir verschiedene generische Antennen (Dipole) durch numerische Simulation.
Um die Ergebnisse im Hinblick auf die einschlégigen Verfahren zur Typenpriifung drahtloser
Geriite beurteilen zu kénnen, werden stets homogene (d. h. nicht geschichtete) Koérpermodel-
le bzw. Phantome mit den standardisierten dielektrischen Parametern fiir gewebesimulierende
Fliissigkeiten zum Vergleich herangezogen. Dies beinhaltet

e die Definiton eines generischen Korpermodells, das die Absorptionseffekete in geschichte-
tem Gewebe wiedergibt,

e cine Analyse des Einflusses der Verteilung des Korpergewebes auf die Absopriton elek-
tromagnetischer Energie und das Peak Spatial Average SAR unter Beriicksichtigung von
Nah- und Fernfeldeffekten im in [12] diskutierten Parameterbereich,

e die Bestimmung von Grenzféllen (maximale Absorption) fiir die in [12] zusammengestellten
Gewebezusammensetzungen

e und die Validierung der Effekte mittels einfacher Dipolantennen und verschiedener nume-
rischer Methoden.

3.2 Generisches Korpermodell

Der wichtigste Parameter, der die dielektrischen Eigenschaften biologischer Gewebe bestimmt,
ist ihr Wassergehalt. Wihrend dieser in Korperfliissigkeiten leicht 90 % iiberschreiten kann, liegt
er zum Beispiel in bestimmten Knochen- oder Fettgeweben unterhalb von 20 % [13, 14]. Nach
[13] lassen sich biologische Gewebe in Gruppen mit hohem und mit niedrigem Wassergehalt
einteilen. Typische Gewebe niedrigen Wassergehalts sind beispielsweise Fett- oder Brustgewebe,
Knochen und die aufgeblihte Lunge. Diese besitzen eine vergleichsweise niedrige Permittivitit
und Leitfahigkeit. Findringende elektromagnetische Felder haben daher eine relativ hohe Wel-
lenléinge und werden nur schwach geddmpft. Das lokale SAR ist hier ebenfalls niedriger. Auf
Grund der unterschiedlichen Wellenimpedanzen von Geweben mit hohem und niedrigem Was-
sergehalt werden elektromagnetische Wellen an den Grenzen zwischen diesen Gewebetypen stark
reflektiert.
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Abbildung 1: Geschichtetes Korpermodell mit auf die Haut einfallender ebener Welle

Um den Einflufl der Gewebeeigenschaften auf die Absorption zu untersuchen, wird ein ge-
schichteter dielektrischer Halbraum gewéhlt, der eine Gewebeschicht mit niedrigem Wasserge-
halt (Fett) zwischen zwei Gewebeschichten mit hohem Wassergehalt (Haut und Muskel) enthélt
(Abbildung 1). Diese Gewebeverteilung kann stellvertretend fiir praktisch alle Kérperregionen
angenommen werden, da die dielektrischen Eigenschaften von Fett denen von Knochen #hnlich
sind, wihrend Muskelgewebe den meisten inneren Organen vergleichbare Eigenschaften besitzt.
Ein Halbraum wird gewé&hlt, weil mogliche Einfliisse der endlichen Grofie des Korpers in diesem
Abschnitt nicht diskutiert werden sollen.

Fiir die Haut wird eine Profildicke von 0,4mm bis 2,6 mm gewihlt [12]. Diese umfafit die
Epidermis und die Dermis fiir sémtliche Koérpterpartien und Altersgruppen vom Siugling bis zu
Sechzigjéhrigen. Eine zuverlissige Bestimmung der Dicke der Fettverteilung erscheint schwierig.
Um jedoch alle moglichen Absorptionseffekte abzudecken, wird ein Bereich von null bis A/2 fiir
die Dicke der Fettschicht angenommen, obwohl dieser im unteren Frequenzbereich realistische
Grenzen iiberschreiten kann. ! Daher werden simtliche Ergebnisse dieses Kapitels im Hinblick
auf ihre anatomische Korrektheit beurteilt. Die Muskelschicht schliefit das Korpermodell ab. Eine
weitere Gewebeschicht wird in dem Modell nicht beriicksichtigt, da die Effekte im K6rperinneren,
die durch Reflexionen auftreten konnen, dhnlicher Natur sind wie die in den vorderen Schichten.
Auf Grund der im Vergleich zu Fettgewebe relativ starken Dédmpfung der eindringenenden Felder
in der Muskelschicht ist von den weiter im Inneren liegenden Schichten kein signifikanter Beitrag
zum iiber ein Volumen gemitteltes SAR zu erwarten. Die dielektrischen Parameter und Dichten
der Gewebe, die fiir die folgenden Berechnungen verwendet werden, sind in den Tabellen 1 und
2 aufgefiihrt.

!Gewebedicken, die in Einheiten von A angegeben werden, beriicksichtigen immer die durch die dielektrischen
Eigenschaften des jeweiligen Gewebes verkiirzte Wellenldnge.
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Frequenz Haut Fett Muskel HTSL BTSL
[MHz] € o [S/m] | ¢ o [S/m] € o [S/m] € o [S/m] € o [S/m]
30 153,0 0,34 8,1 0,033 | 88,3 0,71 126,5 0,33 90,1 0,68
75 843 046 |63 0036 |696 074 | 768 042 | 696 0,72
150 615 054 |58 0037 |632 077 | 523 076 |619 080
236 53,0 0,61 57 0,039 | 60,7 0,80 48.3 0,82 59,8 0,85
450 45,8 0,71 56 0,042 | 58,5 0,85 43,5 0,87 56,7 0,94
900 41,4 0,87 55 0,051 56,9 1,00 41,5 0,97 55,0 1,05
1500 394 107 |54 0068 |558 127 | 405 1,20 | 540 1,33
1800 389 1,18 |54 0078 |553 144 | 400 140 |533 1,52
2450 38,0 1,46 53 0,105 | 54,4 1,88 39,2 1,80 52,7 1,95
5800 35,1 3,72 50 0,293 | 49,5 5,44 35,3 5,27 48,2 6,00

Tabelle 1: Dielektrische Parameter von Haut-, Fett- und Muskelgewebe sowie der standardisierten
Fliissigkeiten zur Typenpriifung drahtloser Gerite: Head Tissue Simulating Liquid (HTSL) und
Body Tissue Simulating Liquid (BTSL), Angaben nach [15, 16]

’ Gewebe ‘ p in kg/m3 ‘
Haut 1100
Fett 916
Muskel 1041
HTSL, BTSL 1000

Tabelle 2: Gewebedichten nach [17]

3.3 Charakterisierung der Absorption elektromagnetischer Felder in geschich-
tetem Gewebe

3.3.1 Spektrale Darstellung des einfallenden elektromagnetischen Feldes
Propagierende und reaktive Wellen

Die elektromagnetischen Felder, die von einer Antenne erzeugt werden, lassen sich als Funkti-
on propagierender und reaktiver ebener Wellen mit E- oder H-Polarisation beschreiben.? Die
Polarisation beschreibt die Orientierung des E- bzw. H-Feldvektors zur Grenzflache zwischen
Freiraum und Luft in Abbildung 1. Der Wellenvektor k; ist durch

ki=| ky (1)

definiert, wobei k, senkrecht auf der Grenzfliche steht. Da die Absorption aufler von den di-
elektrischen Eigenschaften des Korpermodells lediglich vom Einfallswinkel abhéngt, kann das
Koordinatensystem so gewéhlt werden, dafl die einfallende Welle immer in der xz-Ebene liegt.
Die z-Komponente des Wellenvektors kann dann mit ky = ]I_ﬂ als k, = \/k% — k2 geschrieben
werden. Man kann dann die folgenden Félle unterscheiden:

e K, /ko = 0 bedeutet senkrechten Einfall.

In der einschligigen Literatur werden E-polarisierte Wellen auch als TM-Wellen und H-polarisierte Wellen
auch als TE-Wellen bezeichnet [18].
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e 0 < |ky/ko| < 1 entspricht schrigem Einfall auf die Oberfliche. Bei |k;/ko| = 1 breitet
sich die einfallende Welle parallel zur Oberfliche aus.

o |ky/ko| > 1 entspricht dem reaktiven oder evaneszenten Teil des von der Antenne erzeugten
Spektrums. In verlustfreien Materialien ist k, rein imaginédr. Das Vorzeichen von k, muf} so
gewihlt werden, daf die evaneszenten Wellen mit zunehmendem Abstand von der Antenne
abnehmen.

Ein Beispiel fiir evaneszente Wellen ist die Totalreflexion, die bei Austritt eines Lichtstrahls
aus einem optisch dichteren Medium in ein optisch diinneres auftreten kann. Hierbei wird das
Licht vom Einfallslot weggebrochen. Bei hinreichend grofiem Einfallswinkel erreicht der Aus-
trittswinkel 90°, so dafl bei verlustlosen Medien keine Lichtleistung mehr iibertragen wird, und
man spricht von Totalreflexion. Dennoch dringen elektromagnetische Felder in das optisch diin-
nere Medium ein. Diese evaneszenten Felder besitzen eine rein imaginére Ausbreitungskonstante
und klingen daher sehr schnell mit dem Abstand von der Grenzfliche ab. Das von Antennen
endlicher Grofle abgestrahlte Wellenspektrum besteht sowohl aus propagierenden als auch aus
evaneszenten Wellen, wobei letztere nur im reaktiven Nahfeld der Antenne vorkommen.

SAR-Berechnung fiir spektrale Darstellung des Feldes

In jeder Schicht i in Abbildung 1 kann das elektrische Feld als Uberlagerung der einfallenden
und reflektierten spektralen Komponenten dargestellt werden.? Diese lassen sich als Funktion
des Wellenvektors k; und der z-Koordinate schreiben

—

Ei(ky,,2) = Eine,(ky,) 7% % 4 Erog, (ky,) e7F2i%. (2)

Die Amplituden der einfallenden und reflektierten Wellen E_"mQ und Ere #, kann man unter Be-
riicksichtigung der Randbedingungen an den Grenzflichen mittels eines einfachen Leitungsmo-
dells bestimmen. Der Index ¢ nimmt hierbei entsprechend den in Abbildung 1 dargestellten
Gewebeschichten Werte von 1 bis 4 an. Das Peak Spatial Average SAR in einem wiirfelférmigen
Yolumen der Masse m kann damit fiir eine einfallende propagierende oder reaktive ebene Welle
Ez' mit

NCAir

z2 ~
A 2
A%mmmzm/”%?”@ (3)
Z1

nach dem in Abschnitt 8.2.A von [19] beschriebenen Verfahren berechnet werden. o ist die
gewebeabhéngige Leitfihigkeit, und F ist die komplexe Amplitude des E-Feldes entlang der z-
Achse von z1 nach z9. Der Abstand von z; nach zo wird mit dem Querschnitt A multipliziert.
Das sich daraus ergebende Volumen enthélt die Masse, iiber die das SAR gemittelt werden soll.
Hierbei miissen die jeweiligen Dichten der im Integrationsweg enthaltenen Gewebe beriicksichtigt
werden.

Die sich ergebende rdumliche Verteilung des Feldes und des SARs héngt stark von der Wech-
selwirkung der reflektierten Wellen und der Stromverteilung auf der Antenne ab. Eine Ande-
rung der Reflexion beispielsweise auf Grund einer Anderung der Gewebestruktur beeinfluit die
Stromverteilung und daher auch die Belastung der Antenne. Daher kénnen die Felder und die
Fulpunktimpedanz der Antenne nur mit numerischen Methoden bestimmt werden. Dennoch
wird die Absorption der elektomagnetischen Felder in geschichtetem Gewebe als Funktion der

3In der abschlieBenden Muskelschicht sind sédmtliche reflektierten Komponenten gleich null.
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Abbildung 2: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs in einem geschichtetn Halbraum
(Abbildung 1) als Funktion der Haut- und Fettschichtdicke im Vergleich zu HTSL bei senkrech-
tem Einfall bei 900 MHz

Spektralkomponenten des einfallenden Feldes im folgenden qualitativ bestimmt. Abschnitt 3.4
wird die Ergebnisse dieser qualitativen Analyse anschlieBend fiir verschiedene Dipolantennen mit
Hilfe numerischer Methoden quantitativ diskutieren.

3.3.2 Absorption der Spektralkomponenten
Senkrechter Einfall

Bevor die Absorption bei schrigem Einfall und bei evaneszenten Wellen untersucht wird, soll
erst der Fall k, /ko = 0 (senkrechter Einfall) an Hand des generischen Modells analysiert werden.
Nach dem in [20] verwendeten Verfahren werden die Profildicken der Haut- und der Fettschicht
entsprechend den in Abschnitt 3.2 beschriebenen Grenzen variiert. Die propagierenden Anteile
des Spektrums dominieren das Fernfeld der Antenne. Bei niedrigen Frequenzen (unterhalb von
etwa 300 MHz) jedoch beginnt der Fernfeldbereich bei einem Antennenabstand, der in der Gro-
Benordnung der Abmessungen des menschlichen Koérpers selbst oder noch dariiber liegt. Er iiber-
schreitet daher auch die typischen Distanzen, in denen am Korper getragene Geréite verwendet
werden. Die niedrigste Frequenz, fiir die der senkrechte Einfall untersucht wird, ist 236 MHz. Die
Anwendung dieses Verfahrens auf niedrigere Frequenzen erscheint aus oben genannten Griinden
problematisch. Diese Frequenzen werden in den Abschnitten 3.3.2 und 3.4 ndher betrachtet.
Das 1g Peak Spatial Average SAR ist in Abbildung 2 als Funktion der Haut- und der Fett-
schichtdicke normiert auf den fiir HTSL erhaltenen Wert bei 900 MHz dargestellt. Durch Re-
flexionen an der Muskelschicht entsteht eine Stehwelle im Fettgewebe. Wenn die gesamte Dicke
der Haut- und der Fettschicht einer Phasenverschiebung von etwa /2 entspricht, kommt das
Stehwellenmaximum in der relativ stark leitfihigen Haut zu liegen. Das absolute Maximum des
1 g Peak Spatial Average SARs in der geschichteten Struktur liegt dann um mehr als 3dB iiber
dem mit HTSL erhaltenem Wert. Ahnliche gewebeabhingige SAR-Verteilungen lassen sich iiber
den gesamten untersuchten Frequenzbereich beobachten. Tabelle 3 enthélt die Schichtdicken fiir
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Frequenz [MHz] || duaut [mm] | dpets [mm] || dremfela [mm] |

30 2,6 475 5000
75 2,6 260 2000
150 2,6 150 1000
236 2,6 100 640
450 2,6 50 330
900 2,6 24 170

1500 1,5 15 100

1800 1,3 13 80

2450 1,2 7 60

5800 0,4 3,8 26

Tabelle 3: Dicke der Haut- und Fettschichten fiir maximales 1g Peak Spatial Average SAR im
generischen Koérpermodell (Abbildung 1) bei senkrechtem Einfall und ungefihrer Beginn der
Fernfeldzone von Antennen mit Abmessungen von etwa einer halben Wellenldnge

den Frequenzbereich von 236 MHz bis 5800 MHz, bei denen das hochste Peak Spatial Average
SAR in einem wiirfelférmigen Volumen von 1 g erreicht wird. Der ungefihre Beginn der Fernfeld-
zone von Antennen, deren Abmessungen in der Groflenordnung etwa einer halben Wellenlénge
liegen, ist ebenfalls angegeben [21]. Bei Frequenzen oberhalb von 450 MHz betréigt die Fett-
schichtdicke, bei der das hochste SAR auftritt, maximal 50 mm. Diese Groflenordnung kann fiir
die Gewebeverteilung verschiedener Korperregionen gesunder Personen durchaus angenommen
werden [22, 23]. Bei stark Ubergewichtigen erscheinen auch héhere Werte wie die bei 236 MHz
beobachteten 100 mm realistisch.*

Wie bereits erwdhnt wurden Stehwelleneffekte bei der Bestimmung der dielektrischen Para-
meter der gewebesimulierenden Fliissigkeiten in Betracht gezogen. Diese beriicksichtigen jedoch
nur die Gewebeverteilung um das Ohr und den Schlidfenknochen.

Abbildung 3 zeigt den Vergleich des maximalen 1g Peak Spatial Average SARs des generi-
schen Koérpermodells mit den mit koérpergewebesimulierenden Fliissigkeiten (HTSL und BTSL)
bestimmten. Die dielektrischen Paramteter von HTSL und BTSL sind in [15] fiir Frequenzen
von 150 MHz und dariiber angegeben. Bei 30 MHz und 75 MHz werden die in [16] genannten
Mittelwerte fiir Hirn- und Muskelgewebe verwendet. Bei allen Frequenzen {iberschreitet das ge-
schichtete Modell die Ergebnisse der gewebesimulierenden Fliissigkeiten um 2dB — 5dB. Die
in den einschlégigen Standards definierten Parameter ergeben daher keine konservative Ab-
schitzung der Belastung, wenn die Fernfeldkomponenten in dem auf den Korper einfallenden
Wellenspektrums vorherrschen. Bei Frequenzen oberhalb von 5 GHz ist dies bereits bei sehr
kurzen Abstdnden zum Korper von weniger als 30 mm der Fall, wenn die Abmessungen der
strahlenden Teile des Gerdtes nicht deutlich grofier als eine Wellenlénge sind (Abschnitt 3.4.4).
Die Bedeutung dieser Effekte fiir das Nahfeld wird in Abschnitt 3.3.2 besprochen.

Schriger Einfall und reaktive Wellen

Zur Charakterisierung der Absorption bei beliebigen Einfallswinkeln oder reaktiven Wellen wird
das 1g Peak Spatial Average SAR nach Gleichung (3) in geschichtetem Gewebe und in HTSL
normiert auf die Leistungsdichte der einfallenden Welle berechnet. Die folgenden Abschnitte
besprechen das Verhéltnis des SARs in geschichtetem Gewebe und Fliissigkeiten im Frequenz-
bereich von 30 MHz bis 5800 MHz.

“Die in Tabelle 3 aufgefithrten Ergebnisse fiir den Frequenzbereich von 30 MHz bis 150 MHz werden in Ab-
schnitt 3.3.2 besprochen.
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Abbildung 3: 1g Peak Spatial Average SAR bei senkrechtem Einfall (1 W/m?) auf einen Halb-
raum mit den dielektrischen Parametern von Head Tissue Simulating Liquid (HTSL), Body
Tissue Simulating Liquid (BTSL) und den fiir maximales SAR bestimmten Gewebeverteilungen
(Tabelle 3)
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Abbildung 4: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs in geschichtetem Gewebe (Abbil-
dung 1) und HTSL als Funktion der tangentialen Wellenzahl &, bei den in Tabelle 3 angegebenen
Gewebedicken
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Abbildung 5: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs in geschichtetem Gewebe (Abbil-
dung 1) und HTSL als Funktion der tangentialen Wellenzahl k, mit auf 20 % reduzierter Dicke
der in Tabelle 3 angegebenen Fettschicht

Abbildung 4 zeigt das Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs normiert auf HTSL in
geschichtetem Gewebe mit den Profildicken, die in Tabelle 3 fiir die Grenzfélle bei senkrechtem
Einfall angegeben sind. E- und H-Polarisation sind in den beiden Hailften der Abbildung darge-
stellt. Um die Bereiche des Wellenspektrums in einem einzigen Graphen zu zeigen, bei denen die
bereits besprochenen Stehwelleneffekte und die Maxima der reaktiven Nahfelder auftreten, sind
die Abszissen der Abbildungen 4 bis 7 gestaucht. Der Anstieg des SARs durch Stehwelleneffekte,
der bereits in Abschnitt 3.3.2 besprochen wurde, ist bei k;/kg = 0 deutlich zu erkennen. Dieser
Effekt kann nahezu iiber den vollstdndigen Bereich der propagierenden Wellen (d. h. auch bei
schrigem Einfall) beobachtet werden. Im reaktiven Teil des Spektrums |k, /kq| > 1 unterscheidet
sich die Absorption bei E-Polarisation stark von der bei H-Polarisation. Wihrend der Anstieg
des SARs im reaktiven Bereich bei E-Polarisation schnell abnimmt, steigt er bei H-Polarisation
und niedrigen Frequenzen stark an. Wellen dieser Polarisation enthalten E-Feldkomponenten, die
senkrecht auf der Grenzflidche stehen. Bei elektrisch diinner Hautschicht dringen die senkrechten
E-Feldkomponenten in das Fettgewebe mit niedriger Permittivitit ein, was widerum zu hohem
SAR in der Haut fithrt. Bei sehr hohen Werten von |k, /ko| néhert sich das SAR auf Grund
der wesentlich niedrigeren Eindringtiefe der reaktiven Komponenten dem Wert von homoge-
nem Gewebe. Diese Werte konnen bei niedrigen Frequenzen vergleichsweise grofi werden (z. B.
|kz/ko| > 500 fiir einen SAR-Anstieg von weniger als 1dB). Die in diesen Bereichen auftreten-
den Differenzen zu HTSL sind auf die in Tabelle 1 beschriebenen unterschiedlichen dielektrischen
Eigenschaften zuriickzufiihren.

Reduziert man die Dicke der Fettschicht, um Stehwelleneffekte zu vermeiden, dndert sich die
Absorption im Bereich der propagierenden Wellen, wie es in Abbildung 5 gezeigt wird. Hier wird
eine Fettdicke von 20 % des in Tabelle 3 Wertes angenommen. Im Bereich der propagierenden
Wellen ist das SAR unter diesen Umsténden niedrieger als in HT'SL, da keine Stehwelleneffekte
auftreten und ein mafigeblicher Teil des 1g-Volumens Fettgewebe mit niedriger Leitfdhigkeit
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Abbildung 6: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs in geschichtetem Gewebe (Abbil-
dung 1) und HTSL als Funktion der tangentialen Wellenzahl k, mit auf 50 % reduzierter Dicke
der in Tabelle 3 angegebenen Hautschicht

enthélt. Lediglich bei 5800 MHz steigt das SAR in geschichtetem Gewebe leicht an, da die Fett-
schicht nur eine Dicke von 0,76 mm hat und das 1 g-Volumen daher grofitenteils aus Muskelgewe-
be besteht. In den reaktiven Bereichen des Spektrums treten nur geringe Anderungen gegeniiber
Abbildung 4 auf. Bei H-Polarisation kann der Anstieg des SARs bei niedrigen Frequenzen eben-
falls beobachtet werden. Im Gegensatz zu den Stehwelleneffekten héngt dieser Effekt daher nicht
von der Dicke der Fettschicht, sondern in erster Linie von ihrem Vorhandensein ab.

Abbildung 6 zeigt den Einflufl der Verringerung der Hautdicke auf 50 % des in Tabelle 3 ange-
gebenen Wertes. Im Bereich der propagierenden Wellen ist das SAR niedriger, da der Beitrag der
Haut zum 1 g-Volumen abnimmt. Im reaktiven Bereich kénnen auch hier keine starken Anderun-
gen zu Abbildung 4 beobachtet werden. Entfernt man die Fettschicht jedoch vollsténdig, zeigen
sich iiber das ganze Spektrum praktisch keine Verédnderungen gegeniiber HTSL (Abbildung 7).

Diese Effekte lassen sich folgendermafien zusammenfassen:

e Ein Anstieg des SARs durch Stehwelleneffekte in geschichtetem Gewebe tritt fiir propagie-
rende Wellen bei allen untersuchten Frequenzen auf. Dieser Effekt hingt im wesentlichen
von der Frequenz und der Dicke der Fettschicht ab; er herrscht im Fernfeldbereich der
Antenne vor. Bei Frequenzen von 236 MHz und dariiber liegt der Anstieg des 1g Peak
Spatial Average SAR zwischen 2.0dB und 5.5 dB.

e Bei niedrigen Frequenzen (< 450 MHz) kann ein SAR-Anstieg bei Belastung durch H-
polarisierte evaneszente Wellen auftreten. Dieser Effekt entsteht durch senkrechte E-Feld-
komponenten, die auf Grund der niedrigen Permittivitit des Fettes in das Gewebe eindrin-
gen. Normalisiert man auf die Leistungsdichte der einfallenden Welle, ist ein Anstieg des
1g SARs in geschichtetem Gewebe um iiber 10 dB zu beobachten. Bei hoheren Frequenzen
nimmt dieser Effekt allerdings ab. Die tatséchliche Belastung durch reaktive Wellen héngt
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Abbildung 7: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs in geschichtetem Gewebe (Abbil-
dung 1) und HTSL als Funktion der tangentialen Wellenzahl k, ohne Fettschicht

jedoch stark vom Wellenspektrum des jeweiligen Antennentyps ab, ist aber im wesentlichen
unabhingig von der Fettschichtdicke.

Um die Absorption und Belastung in geschichtetem und homogenem Gewebe zu quantifizieren,
muf} der Antennentyp mit in Betracht gezogen werden. Dies ist nur mit numerischen Methoden
moglich (Abschnitt 3.4).

3.4 Absorption bei Belastung durch Dipolantennen
3.4.1 SAR im Nah- und Fernfeld von Antennen

Wie bereits erwédhnt kann die SAR-Verteilung bei Modellen realer Antennen nur numerisch be-
stimmt werden. In diesem Abschnitt wird das SAR in homogenem und geschichtetem Gewebe
fiir zwei unterschiedliche Dipolantennen (A/2 und A\/16) bei 236 MHz und 900 MHz untersucht.
Das durch den \/16-Dipol erzeugte Spektrum ebener Wellen ist deutlich breiter als das des A/2-
Dipols. Im Fernfeld beider Antennen treten jedoch lediglich die propagierenden Spektralkompo-
nenten auf. Die Berechnungen werden mit der Methode der finiten Differenzen im Zeitbereich
(Finite-Difference Time-Domain, FDTD) durchgefiihrt [24].

In Abbildung 8 ist das 1 g Peak Spatial Average SAR im geschichteten Modell (2,6 mm Haut,
15mm bzw. 105mm Fett) und in HTSL bei 236 MHz fiir den A\/2- und den A\/16-Dipol als
Funktion des Abstandes der Antenne vom Korper dargestellt. Alle Ergebnisse sind auf die abge-
strahlte Antennenleistung normiert. Sie zeigen einen signifikanten Anstieg des 1g Peak Spatial
Average SARs von etwa 2,5dB in geschichtetem Gewebe bei Belastung durch den A/16-Dipol
bei kurzem Abstand (< 40 mm). Dieser Anstieg ist nahezu unabhéngig von der Dicke der Fett-
schicht. Beim \/2-Dipol hingegen ist das SAR in HTSL hoher als im geschichtetn Modell. Bei
einem Abstand von iiber 130 mm steigt das SAR im geschichteten Modell mit 105 mm Fett-
schichtdicke auf Grund der Stehwelleneffekte wieder an. Beim A/2-Dipol beginnt dieser Effekt
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Abbildung 8: 1g Peak Spatial Average SAR in dB bei 1 W Antennenleistung (0dB = 1 W/kg)
bei 236 MHz fiir einen A/2- und einen \/16-Dipol in geschichtetem Gewebe (2,6 mm Haut, 15 mm
bzw. 105 mm Fett) und HTSL

etwas frither, da hier die propagierenden Spektralkomponenten vorherrschen. Innerhalb des hier
untersuchten Abstandsbereiches ist der Anstieg jedoch niedriger als der in Abschnitt 3.3.2 fiir
reine ebene Wellen beobachtete. Bei der diinneren Fettschicht (15 mm) kann man wie erwartet
keine Stehwelleneffekte beobachten.

Bei 900 MHz (Abbildung 9) liegt das SAR im geschichteten Modell (2,6 mm Haut, 5 mm bzw.
35mm Fett) im Nahfeld beider Dipole unter dem Wert von HTSL. Bei einem Abstand von iiber
50 mm und einer Fettschichtdicke von 35 mm steigt es auf Grund der Stehwelleneffekte um etwa
3dB an.

3.4.2 Verstimmung der Antenne

Im Gegensatz zum \/2-Dipol wird der \/16-Dipol in der Nihe des Koérpermodells stark ver-
stimmt. Ein elektrisch kurzer Dipol, der fiir Betrieb im Freiraum angepaft ist, strahlt nur einen
Bruchteil der Speiseleistung ab, wenn er in der Néihe eines Objektes betrieben wird und sein
Ausgangsverstirker iiber keine Leistungsregelung verfiigt. Um den Einflufl der Verstimmung auf
die Absorption in geschichtetem und homogenem Gewebe zu untersuchen, wurden die \/16-
Dipole bei 236 MHz und 900 MHz mittels eines einfachen Netzwerkes angepafit (Abbildung 10).
Das SAR wird dann auf eine Vorwértsleistung von 1 W normiert, wodurch die Reflexionen auf
Grund der Fehlanpassung durch die Belastung der Antenne durch das Kérpermodell beriicksich-
tigt werden.

Bei kurzem Abstand (10mm) tritt bei 236 MHz ein Anstieg des SARs von iiber 6dB im
geschichteten Gewebe im Vergleich zu HTSL auf, wihrend sich bei 900 MHz praktisch keine
Anderungen beobachten lassen (Abbildung 11). Bei grofieren Abstinden treten wie erwartet die
Stehwelleneffekte auf. Diese Ergebnisse hingen jedoch stark von der Konstruktion der Antenne,
dem Anpafinetzwerk und den Eigenschaften des Ausgangsverstirkers ab und sind daher praktisch
nicht zu verallgemeinern. Eine mefltechnische Ermittlung des Peak Spatial SARs verschiedener
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Abbildung 9: 1g Peak Spatial Average SAR in dB bei 1 W Antennenleistung (0dB = 1 W/kg)
bei 900 MHz fiir einen \/2- und einen \/16-Dipol in geschichtetem Gewebe (2,6 mm Haut, 5 mm
bzw. 35 mm Fett) und HTSL

R Quelle
1
| I |
@ L Shunt [2] Z Last
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Ubertrager

Abbildung 10: Generisches Anpafinetzwerk

GSM-Telefone als Funktion des Abstandes vom Phantom zeigt deutliche Unterschiede bei den
einzelnen Geritetypen [25]. Bei zweien dieser Gerite tritt das 1g Peak Spatial Average SAR
nicht beim kiirzesten Abstand zwischen Telefon und Phantom auf.

3.4.3 Kurze Dipole von 30 MHz bis 900 MHz

Wie bereits erwahnt steigt das SAR. in geschichtetem Gewebe durch Stehwelleneffekte, wenn sich
der Korper im Fernfeldbereich der Antenne befindet. Die Grenzfille fiir diese Effekte wurden be-
reits in Abschnitt 3.3.2 untersucht. Im Nahfeld elektrisch kleiner Antennen kann ein Anstieg bei
niedrigeren Frequenzen auf Grund der geringen Permittivitit der Fettschicht beobachtet werden.
Um diesen Effekt zu quantifizieren, wird im Folgenden das Peak Spatial Average SAR fiir A/16-
Dipole im Frequenzbereich von 30 MHz bis 900 MHz bei einer Hautdicke von 2,6 mm und un-
terschiedliche Fettschichtdicken berechnet. Hierfiir wird die Momentenmethode mit Green’schen
Funktionen fiir den geschichteten Halbraum verwendet [26]. Um den Einfluf§ von Fehlanpassun-
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Abbildung 11: 1 g Peak Spatial Average SAR in dB bei 1 W Vorwirtsleistung (0dB = 1 W/kg)
bei 236 MHz und 900 MHz fiir einen \/16-Dipol in geschichtetem Gewebe und HTSL; die Antenne

ist fiir Freiraumbetrieb angepafit.

gen auszuschlielen, werden alle Ergebnisse auf die abgestrahlte Antennenleistung normiert. Der
maximale SAR-Anstieg fiir die untersuchten Frequenzen ist in Abbildung 12 dargestellt. Die
Absténde zwischen den Antennen und dem Halbraum sind auf die jeweiligen Freiraumwellenlén-
gen normiert. Bei allen Frequenzen findet sich das Maximum bei einem Abstand von etwa 2,5 %
der Wellenldnge. Am deutlichsten tritt dieser Effekt bei der niedrigsten Frequenz von 30 MHz
hervor. Das 1g SAR steigt im geschichteten Gewebe um etwa 5dB im Verhiltnis zu homoge-
nem Gewebe an. Mit steigender Frequenz nimmt der Effekt ab. Bei 900 MHz kann bereits kein
Anstieg im Nahfeld mehr beobachtet werden.

3.4.4 SAR bei 5800 MHz

Bei hoheren Frequenzen nimmt auf Grund der geringeren Eindringtiefe die fiir die Maximierung
der Stehwelleneffekte erforderliche Hautdicke ab (Tabelle 3). Bei 5800 MHz betrigt sie lediglich
0,4 mm. Die entsprechende Fettschichtdicke betrigt 3,8 mm. Fiir eine solche Gewebekonfigurati-
on wurde das SAR bei zunehmendem Abstand eines A/2-Dipols ermittelt und mit dem SAR in
homogenem Gewebe verglichen. Tabelle 4 zeigt einen deutlichen Anstieg (1,9dB) des 1g Peak
Spatial Average SARs in geschichtetem Gewebe bereits bei einem Abstand von 10 mm zwischen
Antenne und Gewebe. Die lokale SAR-Verteilung ist in Abbildung 13 dargestellt.

3.5 Fernfeldexposition bei anatomisch korrekter Gewebeverteilung

Wie bereits erwdhnt verursachen die Reflexionen propagierender Moden an den Gewebegrenz-
schichten Stehwelleneffekte, die zu einem lokalen Anstieg des SARs fithren kénnen. Diese Effekte
wurden bereits in [27] bei kurzen Abstédnden zwischen Antenne und Koérper beobachtet. Man
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Abbildung 12: Maximaler Anstieg des 1g Peak Spatial Average SAR (geschichtet zu homogen
und auf abgestrahlte Leistung normiert) fiir einen A/16-Dipol bei 2,6 mm Hautdicke

Abstand [mm] H Verhiltnis des 1 g SARs [dB] ‘

5 0,9
10 1,9
15 2,4
20 2,1

Tabelle 4: Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs im geschichteten zum homogenem
Korpermodell bei Bestrahlung durch einen A/2-Dipol und einer Frequenz von 5800 MHz

kann sie mit Leitungsgleichungen auf einfache Weise untersuchen (Abbildung 1). Eine ausfiihr-
liche Besprechung der Giiltigkeit dieses Verfahrens im Vergleich mit realistischen anatomischen
Kopfmodellen im Nahfeld von Quellen findet sich in [20]. Um die Grenzfille der Gewebever-
teilungen zu ermitteln, werden sdmtliche Permutationen der Schichten und Gewebe, wie sie in
Tabelle 5 angegeben sind, bei den Frequenzen in Tabelle 6 ausgewertet. Die Schrittweite der
Schichtdicken betréagt 0.2 mm, so dafl sich {iber eine Milliarde verschiedener Fille pro Frequenz
ergibt. Die Feldverteilung in den einzelnen Gewebeschichten wird fiir eine einfallende ebene Wel-
le mit einer Leistungsdichte von 1 W/m? bestimmt. Das iiber 1 g und 10 g gemittelete SAR wird
dann durch Integration der Leistungsdichte in den einzelnen Geweben iiber ein wiirfelférmi-
ges Volumen der entsprechenden Massen berechnet, wie es der in [19] beschriebenen Prozedur
entspricht.

Die Gewebeverteilungen, bei denen das hochste 1g- und 10 g-SAR auftritt, sind in den Ta-
bellen 7 und 8 angegeben. Bei allen Frequenzen 148t sich eine charakteristische Gewebefolge
beobachten: Auf die Hautschicht mit ihrem hohen Wassergehalt folgt eine Schicht aus SAT oder
Brustgewebe mit niedrigem Wassergehalt. In dieser Schicht werden die sich ausbreitenden Wel-
len nur sehr schwach geddampft (sieche Tabelle 6 und [13]). Diese Schicht wird wiederum von
einer Schicht hohen Wassergehaltes abgeschlossen (Muskelgewebe oder innere Organe), an der
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Normalisiertes SAR [dB]

Abbildung 13: SAR-Verteilung in einem homogenen und einem geschichteten Halbraum (0,4 mm
Haut, 3,8 mm Fett) bei Bestrahlung durch einen A/2-Dipol und einer Frequenz von 5800 MHz

die Wellen reflektiert werden. Solche Gewebefolgen fiihren zu a) Impedanzanpassung, wodurch
ein grofler Teil der einfallenden Leistung in das Gewebe eindringen kann, und b) zu konstruktiver
Interferenz in den Gewebeschichten, was zu einem lokalen Anstieg des SARs in der Hautschicht
fithrt. In allen in den Tabellen 7 und 8 aufgefithrten Féllen liegt das absolute Maximum des
lokalen SARs in der Hautschicht. Dies ist in Abbildung 14 dargestellt. Die Verteilung des lo-
kalen SARs ist mit durchgezogenen Linien gezeichnet, die des iiber 1g gemittelten SARs mit
gestrichelten. Die schwarzen Linien stehen fiir die Gewebeverteilung in Tabelle 7 bei 900 MHz,
die dunkelgrauen Linien fiir eine nur aus Haut und SAT bestehende Schichtung ohne Muskeln
(kein Stehwelleneffekt) und die hellgrauen Linien fiir HTSL.

Die Stufen im SAR in Abbildung 14 zeigen die Lage der Grenzschichten der Gewebe. Falls
die geschichtete Struktur nicht mit Muskelgewebe abgeschlossen ist, steigt das Maximum des
lokalen SARs um mehr als 3dB an. Bei ungiinstiger Dicke des Fettgewebes und Abschlufl mit
Muskelgewebe zeigt Abbildung 14 einen Anstieg um etwa 8dB im Vergleich zu HTSL. Die
gestrichelten Linien stellen den {iber 1g gemittelten SAR-Wert dar. Fiir die Gewebefolge ohne
abschliefende Muskelschicht erhidlt man noch eine konservative Abschidtzung der Belastung,
da die fetthaltigen Gewebe nicht stark zum gesamten SAR im Mittelungsvolumen beitragen.
Bei Abschlufl der Gewebefolge mit der Muskelschicht kann der lokale Anstieg des SARs durch
die Fliissigkeit jedoch nicht mehr kompensiert werden. Die Fliissigkeit unterschétzt den iiber
1 g gemittelten SAR-Wert in der geschichteten Struktur um etwa 3 dB. Prinzipiell kénnen solche
Stehwelleneffekte auch innerhalb des Korpers auftreten, wenn eine Gewebeschicht mit niedrigem
Wassergehalt von zwei Geweben hohen Wassergehalts umschlossen ist. Ebenso kann das Peak
Spatial Average SAR weiter im Inneren des Korpers liegen, wenn beispielsweise die Haut- und
Fettschichten sehr diinn sind und auf diese Schichten ein Gewebe mit hoherer Leitfdhigkeit
folgt. Unter diesen Bedingungen enthilt das Mittelungsvolumen moglicherweise nur Gewebe der
inneren Schichten. Verstédrkende Effekte durch Stehwellen oder Einkopplung reaktiver Felder
konnen hier jedoch nicht auftreten. Mit den standardisierten gewebesimulierenden Fliissigkeiten
ist in diesen Féllen eine konservative Abschéitzung des SARs moglich.
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Abbildung 14: Lokale und iiber 1 g gemittelte SAR-Verteilung in geschichtetem biologischem Ge-
webe entsprechend Tabelle 7 bei 900 MHz (2.2 mm Haut, 1.4 mm SAT, 22.2 mm Brustgewebe mit
und ohne Abschlufl durch eine Muskelschicht) in Vergleich zu gewebesimulierender Fliissigkeit
(HTSL) bei 1 W/m? Leistungsdichte der einfallenden ebenen Welle

Die Grenzfille der iiber 1g und 10 g gemittelten SAR-Werte werden in den Abbildungen 15
und 16 im Vergleich mit den gewebesimulierenden Fliissigkeiten fiir Frequenzen von 236 MHz bis
5800 MHz dargestellt. Abbildung 17 zeigt die entsprechenden Leistungsreflexionsfaktoren. Die
Impedanzanpassungseffekte durch die Gewebeschichtung sind hier deutlich zu erkennen.

3.6 Zusammenfassung und Schluf3folgerungen

Die theoretische Untersuchung der Absorption elektromagnetischer Felder in geschichtetem bio-
logischem Gewebe zeigt zwei verschiedene Effekte, die im Vergleich zu homogenem Gewebe zu
erhohtem lokalem und gemitteltem SAR fithren konnen. Unter fernfelddhnlichen Bedingungen
kann es zu Stehwelleneffekten kommen, die die Absorption in der Haut stark ansteigen lassen.
Im Vergleich zu den standardisierten gewebesimulierenden Fliissigkeiten wurde ein Anstieg des
Peak Spatial Average SARs von bis zu 5dB ermittelt.

In der Nahfeldzone kénnen senkrecht zur Korperoberfliche orientierte E-Felder verstérkt in
Gewebe mit geringer Dielektrizitéitszahl eindringen, was ebenfalls zu einem Anstieg des lokalen
SARs in der Haut fiihren kann. Dieser Effekt ist jedoch nur bei Frequenzen unter 450 MHz
relevant und héngt stark vom verwendeten Antennentyp ab.

Zusammenfassend 148t sich sagen, dafl die gewebesimulierenden Fliissigkeiten nicht unter al-
len Umsténden eine konservative Abschéitzung des Peak Spatial Average SARs ermdglichen.
Zu erhohter Absorption im Vergleich zu homogenem Gewebe kommt es jedoch praktisch aus-
schlieSlich in der Hautschicht. Im folgenden sollen weitere Untersuchungen an Hand anatomisch
korrekter Modelle des menschlichen Koérpers durchgefiihrt werden, um die beobachteten Effekte
zu validieren und die Belastung tiefer im Korper liegender Organe zu beurteilen.
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Abbildung 15: 1g Peak Spatial Average SAR bei den in Tabelle 7 aufgefiithrten Gewebekom-
binationen im Vergleich zu gewebesimulierenden Fliissigkeiten (HTSL und BTSL) bei 1 W /m?
Leistungsdichte der einfallenden ebenen Welle
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Abbildung 16: 10g Peak Spatial Average SAR bei den in Tabelle 8 aufgefithrten Gewebekom-
binationen im Vergleich zu gewebesimulierenden Fliissigkeiten (HTSL und BTSL) bei 1 W /m?
Leistungsdichte der einfallenden ebenen Welle
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Abbildung 17: Leistungsreflexionsfaktor bei den in Tabelle 7 und 8) aufgefiihrten Gewebeschich-
ten und in gewebesimulierenden Fliissigkeiten (HTSL and BTSL).
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4 Belastung in anatomischen Modellen des menschlichen Kor-
pers

4.1 Einfithrung und Zielsetzung

Dieser Abschnitt zeigt die Anwendbarkeit der Ergebnisse der mit den generischen Korpermodel-
len durchgefiihrten Untersuchungen (Abschnitt 3) auf realistische Szenarien. Hierzu werden ana-
tomisch korrekte Modelle eines erwachsenen Mannes und einer erwachsenen Frau (Abschnitt 4.2)
verwendet, die mit der Strahlung verschiedener numerischer Modelle drahtloser Geréte (z. B. Mo-
biltelefon, Laptop mit WLAN-Karte) belastet werden (Abschnitt 4.3). Zum Vergleich wird hier
wie in den vorhergehenden Abschnitten auch ein A/2-Dipol verwendet. Hierbei soll auf folgende
Fragen eingegangen werden:

e Untersuchung des gemittelten SARs an verschiedenen Korperregionen der beiden anato-
mischen Modelle im Vergleich zum fiir die Typenpriifung am Flachphantom ermittelten
Wert

e Exemplarische Bestimmung der Belastung einzelner Organe der beiden anatomischen Mo-
delle

e Nachweis der beim generischen Koérpermodell beobachteten Stehwelleneffekte in anato-
misch korrekten Modellen bei vergleichbarer Gewebeverteilung

e Zusammenfassende Beurteilung der Ergebnisse auch im Hinblick auf Variabilitét

4.2 Anatomische Koérpermodelle

4.2.1 Modell eines erwachsenen Mannes

Aus dem vom Visible Human Project entwickelten Satz von Kryosektionsaufnahmen [28] eines
ménnlichen Erwachsenen wurde ein dreidimensionales anatomisches Computermodell entwickelt
(Abbildung 18, links). An Stelle der hauptséchlich verwendeten Voxeldarstellung wurde eine be-
sondere Datenstruktur benutzt, die alle Details der urspriinglichen Aufnahmen bewahrt. Hierzu
wurden die Gewebegrenzen in den Schnittbildern mit Hilfe einer Bildverarbeitungssoftware iden-
tifiziert. Die Datenstruktur speichert die Koordinaten der Grenzflichen und ordnet die Gewe-
beverteilung mittels einer Transformationsmatrix den entsprechenden Zellen des Rechengitters
zu. Dadurch ist es moglich, Ungenauigkeiten zu vermeiden, die durch Drehen oder Verschieben
des Modells sowie durch Rediskretisierung mit einer anderen Auflésung entstehen koénnen. Das
Modell bietet daher eine wesentlich hohere Genauigkeit bei der Darstellung kleiner anatomischer
Details im Vergleich zu den voxelbasierten Modellen. In sédmtlichen Simulationen wurden Gitter
mit variiernder Schrittweite verwendet. Dabei wurde darauf geachtet, dal die Voxelgrole in den
zu exponierenden Geweben und Organen 1,1 mm nicht iiberschreitet. In der Hautschicht wurde
die Gitterschrittweite in Querschnittsrichtung zusétzlich auf 0.55 mm reduziert.

Fiir die Entwicklung des Modells wurden Schnittbilder in 2mm Abstand verwendet.® Die
Korpergrofie des Modells ist 1,80m und sein Gewicht ist 90,3kg. Das Modell unterscheidet
112 Organ- und Gewebetypen. Die dielektrischen Eigenschaften der Gewebe wurden nach [29]
zugeordnet.

Zur Bestimmung der Belastung durch einen Laptop-Computer in sitzender Position (Ab-
schnitt 4.5) wurde das Modell folgendermafien modifiziert: Die Waden und Schenkel wurden

5Im Kopf betrigt der Abstand der verwendeten Schnittbilder 1 mm.
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Abbildung 18: Anatomische Kérpermodelle: Visible Human (links) und japanisches Frauenmo-
dell (rechts)

abgetrennt und in angewinkelter Position an den Torso gesetzt (Abbildung 19, rechts unten).
Hierdurch ergeben sich iiberschneidungen im Bereich der Hiifte und der Knie. Hierbei wurde
jedoch die Prioritdt der verschiedenen Gewebetypen im Simulationsgitter so gewéhlt, dafl die
Organe des Rumpfes und der Hiifte (z. B. Gonaden) anatomisch korrekt wiedergegeben werden.
Die Schenkel und die Waden des sitzenden Modells wurden so skaliert, daf3 das urspriingliche
Korpergewicht des Modells erhalten blieb.

4.2.2 Modell einer erwachsenen Frau

Ein numerisches Modell einer erwachsenen Frau in einer der in Abschnitt 4.2.1 beschriebenen
Qualitét existiert nicht. Praktisch alle anderen verfiigbaren anatomischen Modelle, die fiir die
SAR-Simulation verwendet werden kénnen, sind voxelbasiert [30]. Das derzeit genaueste Mo-
dell einer erwachsenen Frau [31] basiert auf Magnetresonanzaufnahmen einer 22 Jahre alten
Freiwilligen von 1,60 m Kérpergrofie und 53 kg Gewicht (Abbildung 19, rechts). Es besteht aus
2x2x2mm?> groBen Voxeln und 51 verschiedenen Gewebetypen. Die fiir die Simulationen ver-
wendete Software SEMCAD X ermoglicht es, Daten, die in voxelbasiertem Format vorliegen,
gitterunabhéngig zu verschieben, zu rotieren und erneut zu diskretisieren. Die fiir die folgen-
den Simulationen gewéhlten Gitter entsprechen den fiir den Visible Human verwendeten (Ab-
schnitt 4.2.1), so daf alle anatomischen Details (z. B. geschlossene Hautschicht) trotz der fiir die
Positionierung der Antennen und Geréte erforderlichen Drehungen des Modells korrekt wieder-
gegeben werden.
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Abbildung 19: Positionen der Antennen bzw. drahtlosen Geréte zur Belastung der einzelnen
Korperregionen und Organe

4.2.3 Exponierte Korperregionen und Organe

Abbildung 19 zeigt die exponierten Korperregionen und Organe. Alle Regionen werden mit den
Dipolantennen und Geréatemodellen belastet (Abschnitt 4.3). Aufler bei den ménnlichen Gonaden
wurden die Regionen im Hinblick auf den kiirzesten Abstand zwischen dem zu exponierenden
Organ und der Korperoberfliche ausgew#hlt. Fiir die Exposition der ménnlichen Gonaden wurde
eine Position gew#hlt, in der sich ein in der Hosentasche getragenes Gerit befinden kann. In allen
Fillen betragt der Abstand zwischen der Korperoberfliche und der Antenne bzw. dem Gerit
10mm. Die Absténde von der Antenne zu den einzelnen Organen sind in Tabelle 9 aufgefiihrt.

4.3 Antennen- und Geritetypen

4.3.1 Dipolantennen

Neben den weiter unten beschriebenen Gerétetypen werden zur Belastung der in Abschnitt 4.2
aufgefithrten Korperregionen bei 450 MHz, 900 MHz und 1950 MHz A/2-Dipolantennen verwen-
det, um Vergleichswerte fiir verschiedenartige Quellen zu erhalten. Bei 5800 MHz wird ausschlief3-



Exposition durch kérpernahe Sender im Rumpfbereich 33

’ Organ ‘ Modell H Abstand [mm)] ‘ Masse [g] ‘

Brust weibl. 11,5 131
Herz ménnl. 44 291
Lunge ménnl. 53,5 2110
Leber méannl. 45 1800
Galle ménnl. 46,5 27
Niere maéannl. 91 330
Darm mannl. 38,5 938
Magen méannl. 40 139
Milz ménnl. 68 234
Pankreas | méannl. 105,5 83
Gonaden | ménnl. 92,5 21
Gonaden | weibl. 76 36

Tabelle 9: Absténde zwischen dem Antennenfufipunkt bzw. den Gerdten und den exponierten
Organen geméss Abbildung 19 und Masse der Organe

’ Freq. [MHz] H Lénge [mm)] ‘ Durchm. [mm|] ‘

450 316 3.6
900 153 3,6
1950 70,5 3,6
5800 22,5 1,0

Tabelle 10: Abmessungen der \/2-Dipolantennnen

lich ein A/2-Dipol verwendet. Die Abmessungen der auf (75 + 2+ j2) Q abgestimmten Antennen
sind in Tabelle 10 aufgefiihrt.

4.3.2 Walkie-Talkie mit Helixantenne

Fiir die Untersuchungen bei 450 MHz wird ein generisches Modell eines Walkie-Talkies verwen-
det. Das Modell besteht aus einer kunststoffumschlossenen Massefliche und einer Helixantenne
von 67,5mm Léinge, 2,0 mm Steigung und 4,0 mm Durchmesser. Die relative Dielektrizitdtskon-
stante des verlustlosen Gehéduses ist 3,7. Die Antenne ist mit einem Anpafinetzwerk auf 50 (2
bei 450 MHz abgestimmt. Die weiteren Abmessungen und der Eingangsreflexionsfaktor sind in
Abbildung 20 dargestellt.

4.3.3 Multibandtelefon mit integrierter Antenne

Fiir die Belastung bei 900 MHz (GSM) und 1950 MHz (UMTS) wird ein generisches Mobiltele-
fon mit integrierter Zweibandantenne verwendet. Die Antenne wurde fiir den Betrieb bei den
beiden genannten Frequenzen optimiert. Die Antenne und die Massefliche sind in ein verlust-
loses Kunststoffgehduse (¢, = 3,7) eingebettet. Abbildung 21 zeigt die Abmessungen und den
Eingangsreflexionsfaktor des Telefons. Die Antenne ist bei allen Simulationen zum Korper hin
orientiert.
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Abbildung 20: Generisches Walkie-Talkie mit Helixantenne fiir 450 MHz
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Abbildung 21: Generisches Multiband-Telefonmodell mit integrierter Antenne fiir 900 MHz und
1950 MHz

4.3.4 Laptop-Computer mit WLAN-Karte

Ein typischer Einbauort fiir Antennen fiir drahtlose Netzwerke in Laptop-Computern ist der
Rahmen des Displays. Nach [32] kommen verschiedene Antennentypen, z. B. Monopol, Helix,
Patch, Slot oder Inverted-F (INF), zum Einsatz. Auf Grund des bei normalen Betriebsbedin-
gungen grofien Abstandes der im Displayrahmen eingebauten Antennen zum Benutzer erfolgt
die Belastung des Korpers bei den typischen WLAN-Frequenzen unter Fernfeldbedingungen.
Diese sind von der Quelle bzw. Antenne unabhéngig und werden in den Abschnitten 3.5 und
4.6 diskutiert. Fiir die Bestimmung der Belastung bei Verwendung eines Laptop-Computers mit
WLAN-Antenne wird daher ein Modell einer PCMCIA-Karte verwendet, die an der Seite eines
generischen Laptopmodelle angebracht ist. Das Laptopmodell besteht aus einem elektrisch lei-
tenden Gehdusekern mit Kunststoffummantelung (e, = 3,7). Die Massefléiche des Displays ist
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Abbildung 22: Generisches Modell eines Laptop-Computers mit WLAN-Karte fiir 2450 MHz

iiber leitende Scharniere mit dem Gehéusekern verbunden. Sie ist um 6° von der Senkrechten
vom Benutzer nach hinten geneigt. In die verwendete WLAN-Karte ist eine INF-Antenne einge-
baut, die auf 2450 MHz abgestimmt ist. Der Abstand vom Boden des Gerétes bis zur Antenne
ist 13 mm. Dies entspricht gleichzeitig dem minimalen Abstand zum Benutzer, wenn das Gerét
auf dem Schofl gehalten wird. Abbildung 22 zeigt den Laptop-Computer mit den Details der
WLAN-Karte sowie den Eingangsreflextionsfaktor.

4.4 Belastung spezifischer Organe und Korperregionen

Samtliche in Abschnitt 4.2.3 aufgefithrten Korperregionen bzw. Organe wurden mit den in Ab-
schnitt 4.3 beschriebenen Geréten in einem Abstand von 10 mm zur Kérperoberfliche belastet.
Bestimmt wurden das Peak Spatial Average SAR (1g und 10g) an der Koérperoberfliche und
im jeweiligen Organ sowie die Gesamtbelastung der Organe. Die Werte an der Kérperoberfliche
wurden mit denen fiir ein mit gewebesimulierender Fliissigkeit (Head Tissue Simulating Liquid
[15]) gefiilltes Flachphantom verglichen. Das Flachphantom hat eine elliptische Grundfliche mit
400 mm und 600 mm Achsenlinge und einen 2mm starken dieletrischen Boden (e, = 3,7). Es
entspricht dem in der aktuellen Version des 2. Teils des Standards IEC 62209 [1] vorgeschlagenen
Phantom zur Typenpriifung am Korper getragener drahtloser Gerite.

Abbildungen 23—26 zeigen die an der Korperoberfliche gemittelten 1g Peak Spatial SAR-
Werte im Verhéltnis zu dem mit dem Flachphantom ermittelten Wert fiir die Dipolantennen und
die Geréte. In den Tabellen 11 und 12 sind die entsprechenden Werte fiir 1 g und 10 g bei einem
Watt Ausgangsleistung angegeben. Fiir fast alle Korperregionen und Konfigurationen liefert
das Flachphantom eine konservative Abschétzung des Peak Spatial Average SARs. Geringe
Unterschiitzungen treten teilweise beim iiber 1g gemittelten SAR Wert auf (z. B. etwa 5% bei
Positionierung des Dipols iiber der Niere bei 1950 MHz).

Fiir die Auswertung der Absorption in den jeweiligen Organen wurde das SAR ausschlief3-
lich im entsprechenden Gewebetyp beriicksichtigt. Die Belastung der jeweiligen Organe selbst
ist im Wesentlichen von ihrer Lage im Korper bzw. ihrem Abstand zur Koérperoberfliche ab-
héingig. Abbildungen 27—29 zeigen Verhéltnis des 1g Peak Spatial Average SARs zu dem mit
dem Flachphantom ermittelten Wert bei Frequenzen von 450 MHz bis 1950 MHz. Bei Organen,
die nahe an der Korperoberfliche liegen (z. B. Magen, Darm), liegt das gemittelte SAR um
mindestens 2.5 dB unterhalb dem des Flachphantoms. Das SAR im Brustgewebe ist auf Grund
der geringeren Leitfahigkeit dieses Gewebetyps trotz der noch geringeren Distanz zur Antenne
bzw. Korperoberfliche um 6 dB - 11 dB niedriger als das im Flachphantom. Bei tiefer im Kor-
per liegenden Organen (Niere, Pankreas) ist fillt das SAR um etwa 15dB (450 MHz) bis 30 dB



Exposition durch kérpernahe Sender im Rumpfbereich 36

150%

@ Dipol
O Walkie-Talkie

130%

110%

90% N

70% |

50% - u

19 SAR Verhaltnis in %

30% - u

10% A |

0% Le——
6\){’" \z\Q} (\0.’ P

%
<,

Abbildung 23: Verhéltnis des 1 g Peak Spatial-Average SARs an der Koérperoberfliche iiber dem
entsprechenden Organ zum 1g SAR im Flachphantom bei 450 MHz.
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Abbildung 24: Verhiltnis des 1 g Peak Spatial-Average SARs an der Korperoberflache iiber dem
entsprechenden Organ zum 1g SAR im Flachphantom bei 900 MHz.

(1950 MHz) ab. Bei 5800 MHz ist die Belastung der inneren Organe und Gewebe auf Grund
der wesentlich geringeren Eindringtiefe in allen Féllen noch deutlich geringer. Die vollstdndigen
Werte (gemitteltes SAR, durchschnittliche Belastung im Gewebe und Standardabweichung) sind
in den Tabellen 13—16 aufgefiihrt.

4.5 Belastung durch Laptop mit WLAN-Antenne

Fiir die Bestimmung der Belastung durch einen Laptop-Computer mit an der Seite eingebauter
WLAN-Antenne (Abschnitt 4.3.4) werden die in Abbildung 30 dargestellten Positionen aus-
gewertet. Bei der links im Bild dargestellten Position (Position 1) befindet sich der Laptop
symmetrisch auf dem Schof3 des Benutzers. Bei der Position rechts im Bild (Position 2) wurde er
verschoben, so dafl der Abstand von der Antenne zum Oberschenkel minimal wird (13 mm). Zum
Vergleich wird das SAR bei Positionierung des Laptops unter dem in Abschnitt 4.4 beschrie-
benen Flachphantom bestimmt. Hierbei wird der Boden des Laptops nach der Beschreibung in
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Abbildung 25: Verhiiltnis des 1 g Peak Spatial-Average SARs an der Korperoberflache iiber dem
entsprechenden Organ zum 1g SAR im Flachphantom bei 1950 MHz.
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Abbildung 26: Verhiltnis des 1 g Peak Spatial-Average SARs an der Korperoberfliche iiber dem
entsprechenden Organ zum 1g SAR im Flachphantom bei 5800 MHz.

[1] direkt an den Boden des Flachphantoms positioniert. Der sich ergebende Abstand von der
Antenne zur gewebesimulierenden Fliissigkeit ist auf Grund des 2 mm starken Phantombodens
15 mm. Neben dem Peak Spatial Average SAR im Oberschenkel (der der Antenne néchsten Stelle
des Korpers) wird auch das SAR in den Gonaden bestimmt.

Tabelle 17 zeigt das SAR im Flachphantom und im im Oberschenkel des Visible Humans.
Der direkte Vergleich zwischen dem Peak Spatial Average SAR in Position 2 und dem des
Flachphantoms zeigt, da} das Phantom wegen der grofleren Distanz zur gewebesimulierenden
Fliissigkeit nicht immer eine konservative Schétzung des SARs liefern kann. Erhoht man den
Abstand zwischen Laptop und Oberschenkel um 2 mm, ergibt das Flachphantom einen konser-
vativen Wert fiir das 1g Peak Spatial Average SAR und nur noch eine geringe Unterschétzung
von 0,2dB fiir das 10g SAR. Bei der einer normalen Arbeitshaltung vergleichbaren Position 1
fillt das maximale SAR im Oberschenkel jedoch um mehr als 13dB im Vergleich zu dem mit
dem Flachphantom ermittelten Wert. Die Belastung der Gonaden im Verhiltnis zu dem im
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Korper- 450MHz 900MHz 1950MHz 5800MHz
region 1lg SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR
Flachphantom 5,1 3,2 13,7 8,2 38,0 19,8 55,6 15,7
Brust 1,9 1,3 4,6 2.4 13,8 7,7 32,3 4,0
Herz 3,2 2,3 8,7 5,8 24,2 14,7 30,4 9,6
Lunge 3,2 2,3 8,7 5,8 24,2 14,7 30,4 9,6
Leber 2.3 1,8 5.9 4,2 27 4 15,0 37,4 12,1
Galle 2.3 1,8 5,9 4,2 27 4 15,0 37,4 12,1
Niere 3.3 2,0 10,3 5,6 39,9 18,3 46,8 15,0
Darm 3,7 2,0 8,7 4,6 32,5 16,8 35,2 11,2
Magen 2,9 2,2 6,6 4,9 30,8 17,3 34,2 11,3
Milz 2,3 1,4 7.5 3.9 15,8 7,5 15,8 6,1
Pankreas 2.9 2,2 6,6 4.9 30,8 17,3 34,2 11,3
Gonaden m. 2,5 1.8 5,2 43 19,0 12,7 41,5 15,0
Gonaden w. 3,2 2.4 9,1 5,6 24,8 15,8 20,9 8,8

Tabelle 11: Maximales Peak Spatial-Average SAR der Korperoberfliche iiber dem entsprechen-
den Organ und im Flachphantom bei Bestrahlung durch einen A\/2-Dipol bei 1 W Sendeleistung

Korper- 450MHz 900MHz 1950MHz
region 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR
Flachphantom 16,1 8,2 8,3 57 6,5 3,5
Brust 4,6 2,0 4,1 1,8 4,5 2,0
Herz 10,5 5,6 4.4 3,3 6,5 3,8
Lunge 10,5 5,6 44 3,3 6,5 3,8
Leber 15,1 6,3 5,9 4,0 5,9 4,0
Galle 15,1 6,3 5,9 4,0 5,9 4,0
Niere 16,6 7,5 6,9 4.1 49 2,2
Darm 6,5 4.3 5,8 3,1 5,3 2,6
Magen 10,5 5,5 5,3 3,8 5,8 3,2
Milz 5,0 3,1 4,6 2,7 2,3 1,1
Pankreas 10,5 5,5 5,3 3,8 58 3,2
Gonaden m. 9,5 4.4 4,5 3,4 6,3 4,2
Gonaden w. 16,3 6,4 5,7 3,6 6,8 4,2

Tabelle 12: Maximales Peak Spatial-Average SAR. der Korperoberfliche {iber dem entsprechen-
den Organ und im Flachphantom bei Bestrahlung durch ein Walkie-Talkie Modell mit Helix-
Antenne (450 MHz) und ein Mobiltelefon mit integrierter Antenne (900 MHz und 1950 MHz) bei
1 W Sendeleistung

Oberschenkel ermittelten maximalen Peak Spatial Average SAR ist sehr stark von der Position
des Laptops abhéingig. Der Abstand vom Antennenfufipunkt bis zum n#chsten Punkt des Hoden
betrégt 314 mm in Position 1 und 262 mm in Position 2. Sowohl 1g als auch 10g SAR liegen
jedoch in allen untersuchten Konfigurationen um mehr als 35dB unter dem im Oberschenkel
ermittelten Maximalwert. Die Gefahr einer Erwérmung des Gewebes durch Belastung mit elek-
tromagnetischer Strahlung erscheint daher sehr unwahrscheinlich. Jedoch wird in [33] von einem
deutlichen Anstieg der Temperatur (iiber 0.5° C) im Skrotum eines Laptop-Benutzers durch die
Verlustwirme des Computers berichtet.
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Abbildung 27: Verhiltnis des 1g Peak Spatial-Average SARs des belasteten Organs zum 1g
SAR im Flachphantom bei 450 MHz.
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Abbildung 28: Verhiltnis des 1g Peak Spatial-Average SARs des belasteten Organs zum 1g
SAR im Flachphantom bei 900 MHz.

4.6 Stehwelleneffekte im anatomischen Korpermodell

Bei den in Abschnitt 3.5 beschriebenen Schichtungen des Korpergewebes kann es bei fernfeld-
dhnlichen Bedingungen zu lokaler Erhohung der SAR-Verteilung kommen. Ist dies der Fall,
kann das SAR nicht mehr konservativ mit gewebesimulierenden Fliissigkeiten bestimmt werden.
Bei dem in den vorhergehenden Abschnitten verwendeten Abstand von 10mm konnten diese
Effekte zumindest bei der Absorption in der Haut, wo das hochste SAR auftritt, nicht beob-
achtet werden. Um die Effekte mittels eines anatomisch korrekten Modells zu reproduzieren,
wurden ein groflerer Abstand zwischen Antenne und Korper sowie eine Position am Abdomen
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Abbildung 29: Verhiltnis des 1g Peak Spatial-Average SARs des belasteten Organs zum 1g
SAR im Flachphantom bei 1950 MHz.

Korper- 450MHz 900MHz 1950MHz 5800MHz
region 1lg SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR
Brust 0,42 0,25 1.4 0,80 5,9 3,6 13 4,0
Herz 0,79 0,62 1,6 1,1 1,4 0,86 2,7e-2 1,0e-2
Lunge 0,92 0,71 2,5 1,4 3,7 1,2 6,0e-3 1,2e-3
Leber 0,96 0,74 1,7 1,1 2,4 1,2 2,2e-2 2,4e-3
Galle 1,7 1,1 3,3 2,2 2,5 1,6 9,2e-3 2,4e-3
Niere 0,13 0,10 0,13 0,087 0,027 0,014 <le-5 <le-5
Darm 2,8 1,1 5,4 1,4 11 2,1 2,8e-1 3,9e-2
Magen 24 1,1 7,0 2,8 8,2 3,2 5,5e-2 9,8e-3
Milz 0,43 0,29 0,71 0,52 0,40 0,20 2,2e-4 4,9¢-5
Pankreas 0,15 0,084 0,21 0,10 0,021 0,0085 3,3e-5 <le-5
Gonaden m. 0,17 0,11 0,080 0,060 0,021 0,016 3,6e-2 1,4e-2
Gonaden w. 0,32 0,20 0,23 0,18 0,075 0,035 <le-5 <le-5

Tabelle 13: Maximales Peak Spatial-Average SAR in W/kg in den belasteten Organen bei Be-
strahlung durch einen \/2-Dipol bei 1 W Sendeleistung

des Visible Humans (Abschnitt 4.2) gewéhlt, deren Fetschichtdicke auf einer hinreichend grofien
Fléache moglichst gut der in den Tabellen 7 und 8 bei einer Frequenz von 1800 MHz angegebe-
nen entspricht. Der Kérper wurde mit einem A/2-Dipol und mit einem generischen Telefon mit
integrierter Zweibandantenne bei 1800 MHz bestrahlt.® Abbildung 31 zeigt diese Konfiguration
und die entsprechenden Gewebeschichtdicken. Die Gewebeschichten im unmittelbaren Bereich
des Strahlungseinfalls wurden mit einer Gitterschrittweite von 0,3 mm aufgelost. Zusétzlich zur
anatomisch korrekten Gewebeverteilung wird das SAR auch mit homogenen dielektrischen Pa-
rametern (HTSL, €, = 40,0 = 1,4S/m) berechnet.

Abbildung 32 zeigt die SAR-Verteilung bei anatomischer Gewebeverteilung und HTSL. Das

5Bei einer Frequenz von 1800 MHz kénnen, wie in Abschnitt 3.4 gezeigt wurde, bei einem Abstand von 50 mm
zwischen Antenne und Koérper bereits fernfeldihnliche Bedingungen angenommen werden.
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Korper- 450MHz 900MHz 1950MHz
region 1lg SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR | 1g SAR 10g SAR
Brust 1,1 0,76 14 0,76 1,5 1,0
Herz 1,3 1,0 0,90 0,56 0,53 0,28
Lunge 1.8 1,1 1,1 0,58 0,42 0,11
Leber 1,6 1,3 1,1 0,73 1,2 0,44
Galle 2,6 2,6 3,0 1,7 0,18 0,075
Niere 0,20 0,15 0,065 0,043 0,0031 0,0014
Darm 3,1 0,95 4.4 2,2 1,7 0,58
Magen 3,6 1,7 3,1 1,1 1,6 0,052
Milz 0,90 0,63 0,053 0,53 0,048 0,022
Pankreas 0,15 0,018 0,021 0,12 0,0038 0,0018
Gonaden m. 0,18 0,11 0,14 0,085 0,056 0,035
Gonaden w. 0,39 0,22 0,15 0,099 0,022 0,0095

Tabelle 14: Maximales Peak Spatial-Average SAR in W/kg in den belasteten Organen bei Be-

strahlung durch ein Walkie-Talkie Modell mit Helix-Antenne (450 MHz) und ein Mobiltelefon

mit integrierter Antenne (900 MHz und 1950 MHz) bei 1 W Sendeleistung

450MHz 900MHz 1950MHz 5800MHz
Mittelw. Std.-Abw. | Mittelw. Std.-Abw. | Mittelw. Std.-Abw. | Mittelw. Std.-Abw.

[W/kg] [dB] [W/kg] [dB] [W/kg] [dB] [W/kg] [dB]
Brust 0,14 -2,6 0,39 -1,4 1,3 0,3 8,5e-01 4,5
Herz 0,16 0,0 0,20 14 0,092 3,7 5,0e-04 8,1
Lunge 0,040 3,7 0,046 5,8 0,022 9,0 1,6e-04 8,3
Leber 0,069 2,3 0,057 4,2 0,021 8,0 9,2e-05 10,8
Galle 0,67 -1,7 1,3 -1,5 0,83 -0,4 8,9e-04 5,2
Niere 0,054 -2,5 0,030 0,0 0,002 0,6 <le-5 -
Darm 0,11 3,5 0,079 9,3 0,038 9,1 8,3e-04 28
Magen 0,20 3,2 0,38 4,5 0,32 6,1 7,8e-04 9,2
Milz 0,14 -1,7 0,16 0,0 0,026 3,7 <le-5 -
Pankreas 0,031 -0,4 0,030 1,2 0,030 2,4 <le-5 -
Gonaden m. 0,096 -5,2 0,057 -5,3 0,011 2,8 7,7¢-03 -4,6
Gonaden w. 0,18 -4,0 0,16 -5,7 0,029 -6,9 <le-5 -

Tabelle 15: Mittelwert und Standardabweichung des SARs in den belasteten Organen bei Be-
strahlung durch einen \/2-Dipol bei 1 W Sendeleistung

durch die Stehwelleneffekte stark erhthte SAR in der Hautschicht ist deutlich zu erkennen.
Der iiber 1g gemittelte SAR-Wert des anatomischen Modells liegt 1,6 dB iiber dem Wert bei
homogener Gewebeverteilung. Der iiber 10g gemittelte SAR-Wert des geschichteten Modells
iiberschreitet den des homogenen noch um 1,4dB. Das Quadrat in Abbildung 32 zeigt die Posi-
tion des 1 g-Mittelungsvolumens. Die Dicke der Hautschicht an dieser Position ist etwa 2,2 mm,
die der Fettschicht ist etwa 10 mm.

Bei Bestrahlung mit dem Telefonmodell liegt das gemittelte SAR-Maximum nicht unmittel-
bar vor der Antenne (Abbildung 33). Die Dicke der Hautschicht betréagt hier etwa 3,3 mm, die
der Fettschicht etwa 9 mm. Das gemittelte SAR im anatomischen Modell iiberschreitet das des
homogenen um 1,2dB (1g) bzw. um 0,6dB (10g). Diese Werte sind niedriger als die in Ab-
schnitt 3.5 fiir das generische Modell ermittelten. Dies liegt jedoch an der Gewebeverteilung des
anatomischen Modells, die nicht genau der in den Tabellen 7 und 8 angegebenen entspricht. Ab-
bildung 34 zeigt das Verhéltnis des gemittelten SARs in einem geschichteten generischen Modell
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450MHz 900MHz 1950MHz
Mittelw. Std.-Abw. | Mittelw. Std.-Abw. | Mittelw. Std.-Abw.

[W/kg] [dB] [W/kg] [dB] [W/kg] [dB]
Brust 0,40 -1,7 0,31 -0,4 0,31 0,6
Herz 0,21 0,6 0,086 -2,4 0,021 4,8
Lunge 0,037 5,2 0,020 6,0 0,007 5,5
Leber 0,087 3,1 0,026 5,4 0,007 8,2
Galle 1,2 -2,3 0,86 -0,1 0,34 14
Niere 0,063 -0,7 0,021 -1,1 0,0002 4,0
Darm 0,095 4,1 0,11 5,8 0,017 8,3
Magen 0,26 3,8 0,14 4,9 0,045 6,6
Milz 0,25 -1,3 0,069 1,2 0,004 2,8
Pankreas 0,032 -0,3 0,039 1,0 0,0005 2,3
Gonaden m. 0,10 -5,3 0,069 -4,4 0,024 -2,0
Gonaden w. 0,18 -2,6 0,084 -4,0 0,007 -0,5

Tabelle 16: Mittelwert und Standardabweichung des SARs in den belasteten Organen bei Be-
strahlung durch ein Walkie-Talkie Modell mit Helix-Antenne (450 MHz) und ein Mobiltelefon
mit integrierter Antenne (900 MHz und 1950 MHz) bei 1 W Sendeleistung

Antenne Antenne

Abbildung 30: Modell des Visible Humans mit Laptop-Computer in mittiger Position (Position 1,
links) und mit Antenne in 13 mm Abstand direkt iiber dem Oberschenkel (Position 2, rechts)
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Phantom Position 1g SAR | 10g SAR
[(W/kg] | [W/kg]
Flachphantom 15,9 8,7
Visble Human | symmetrisch (Pos. 1) 0,66 0,41
Visble Human | Antenne iiber Oberschenkel (Pos. 2) 15,6 9,9
Visble Human | Antenne {iber Oberschenkel, 2 mm nach oben verschoben 13,7 9,2

Tabelle 17: Spatial Peak Average SAR im Flachphantom und im Oberschenkel bei den in Abbil-
dung 30 beschriebenen Positionen bei 1 W Sendeleistung; die Antennenposition am Oberschenkel
um 2mm nach oben verschoben entspricht rdumlich in etwa der Situation am Flachphantom.

/ Haut

Mobil-
50mm telefon

Muskel
Fett

Abbildung 31: Positionierung des Telefonmodells in 50 mm Abstand vor der Bauchdecke; die
Dicke der Hautschicht liegt zwischen 2,0 mm und 3,5 mm, die der Fettschicht zwischen 7 mm
und 15 mm.

zum SAR in einem homogenen Halbraum bei Einfall einer ebenen Welle als Funktion der Haut-
und der Fettschichtdicke. Die Gewebedicken des anatomischen Modells am Ort der SAR-Maxima
sind fiir Bestrahlung mit dem Dipol und dem generischen Telefon eingetragen. Der SAR-Anstieg
im generischen Modell entspricht mit groler Genauigkeit dem im anatomischen Modell beobach-
teten. Dies bestéitigt die Anwendbarkeit des generischen Modells zur Ermittlung der Grenzfille
der SAR-Belastung fiir realistische Expositionsszenarien.

4.7 Zusammenfassung und Schluf3folgerungen

Die Absorption elektromagnetischer Felder im Nahfeld und Fernfeld verschiedener Modelle draht-
loser Geriite wurde an Hand hochaufgeloster anatomischer Modelle des menschlichen Koérpers
untersucht. Hierbei wurden sowohl das Peak Spatial Average SAR der gesamten befeldeten
Korperregionen als auch die Belastung einzelner innerer Organe bestimmt. Die Auswertung des
Peak Spatial Average SARs bestétigt die in Abschnitt 3 mittels des generischen Koérpermodells
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Abbildung 32: SAR-Verteilung bei Belastung durch den A/2-Dipol bei homogener und ana-
tomisch korrekter Gewebeverteilung (1800 MHz, 50 mm Abstand zum Korper); die Quadrate
markieren das im Volumen des 1g Peak Spatial Average SARs eingeschlossene Gewebe.

anatomisch homogen

-10

Normiertes SAR [ dB]

-25

Abbildung 33: SAR-Verteilung bei Belastung durch das Telefonmodell bei homogener und ana-
tomisch korrekter Gewebeverteilung (1800 MHz, 50 mm Abstand zum Korper); die Quadrate
markieren das im Volumen des 1g Peak Spatial Average SARs eingeschlossene Gewebe.

vorausgesagten Effekte: Bei Frequenzen von 450 MHz und dariiber erlaubt der Vergleich mit den
in den einschlidgigen Standards definierten gewebesimulierenden Fliissigkeiten bei Belastung im
Nahfeld eine konservative Bestimmung des SARs. Die bei fernfeldédhnlicher Kopplung auftreten-
den Stehwelleneffekte, die durch die Fliissigkeiten nicht reproduziert werden, konnten auch bei
anatomisch korrekten Modellen nachgewiesen werden.

Die Auswertung der Belastung der im Inneren des Korpers liegenden Organe zeigte die zu
erwartende deutliche Abnahme des SARs mit dem Abstand des Organs zur Strahlungsquelle
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Abbildung 34: Verhiltnis des 1g und 10g Peak Spatial Average SARs in einem geschichteten
Halbraum als Funktion der Haut- und Fettschichtdicke im Vergleich zu HTSL bei senkrechtem
Einfall bei 1800 MHz mit Markierungen entsprechend den Gewebeverteilungen an den Orten der
SAR Maxima beim anatomischen Modell

durch die Dampfung der eindringenden Felder. Eine iiberméfliige Belastung einzelner Organe
konnte nicht nachgewiesen werden. Die zuverlédssige Bestimmung der Variabilitéit der organspe-
zifischen Absorption zwischen verschiedenen Individuen an Hand der existierenden anatomischen
Modelle ist praktisch nicht moglich. Jedoch lassen die theoretische Analyse (Abschnitt 3) und
die Ergebnisse dieses Abschnitts darauf schliefen, dafi das maximale SAR in jedem Fall in den
oberflichennahen Gewebeschichten liegt. Daher 1é8t sich die Belastung der inneren Organe unter
den bereits beschriebenen Einschrinkungen mit einem fliissigkeitsgefiillten Phantom konservativ
abschétzen.

5 Thermische Belastung des Rumpfbereichs nach dem Pennes-
Modell

5.1 Einfiihrung und Zielsetzung

Die Regelwerke, die die Grenzwerte fiir die Belastung des menschlichen Koérpers durch elektro-
magnetische Felder bestimmen, fuffen grofitenteils auf thermischen Effekten. Dennoch werden
Feld- oder Leistungsgroffen als Basisgrenzwerte anstelle des Temperaturanstieges verwendet.
Vor kurzem gab die Internationale Kommission zum Schutz vor Nichtionisoerender Strahlung
(International Commission on Non-Ionizing Radiation Protection, ICNIRP) eine Erkldrung zum
Schutz von Patienten bei Untersuchung im Magnetresonanztomographen ab [34]. Diese Erkla-
rung gibt Auskunft iiber Belastung und gesundheitliche Auswirkungen durch magnetische und
hochfrequente Felder, wie sie bei solchen Untersuchungen vorkommen, und iiber Vorsorgemaf-
nahmen, um Gesundheitsgefihrdung bei Patienten und Freiwilligen zu vermeiden. Dabei werden
ebenfalls gesundheitliche Auswirkungen durch Erwédrmung beriicksichtigt, weswegen dies als er-
ster Schritt zu einer realitéitsnahen Begrenzung des Temperaturanstiegs angesehen werden kann.

Nach [34] ist anzunehmen, daB sich schédliche Effekte mit angemessener Sicherheit vermeiden
lassen, wenn die lokale Temperatur im Kopf nicht iiber 38° C, im Rumpf nicht {iber 39° C und
in den Gliedmaflen nicht iiber 40° C steigt. Diese Werte weisen auf die Grenzen hin, die fiir den
Temperaturanstieg bei lokaler Belastung durch elektromagnetische Felder angenommen werden
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Gewebe Mittlere thermische Spezifische Wéarme- | Durchblutung Stoffwechselbedingte
Leitfihigkeit [W/m/K] | kapazitit [J/kg/K] | [ml/min/kg] | Wirmeerzeugung [W/m?]
Haut 0,35 3437 7170 1620
Fett 0,25 2524 1671 300
Muskel 0,53 3546 1969 480
Knochen 0,40 1289 2936 610
Brust 0,50 2524 1692 300
Darm 0,56 3653 70521 9500
Herz 0,54 3720 64441 9600
Niere 0,52 3745 270000 48000
Lunge 0,44 3625 17698 1700
Tabelle 18: Thermische Parameter menschlichen Gewebes
konnen.

Dieser Abschnitt untersucht die physiologischen und physikalischen Parameter bei bestimmten
lokalen Belastungssituationen, die zu einem Grenzfall des Temperaturanstiegs im Gewebe fithren
konnen. Zusétzlich wird die durch Belastung mit elektromagnetischen Feldern induzierte lokale
Temperaturerhchung in einem hochaufgelosten anatomischen Modell des menschlichen Korpers
bestimmt. Dies beinhaltet

e die Analyse thermischer Grenzfiille mittels eines generischen eindimensionalen Kérpermo-
dells,

e die Entwicklung eines neuartigen Staircasing-Filters, das unphysikalische lokale Erwér-
mung durch Artefakte bei der SAR-Berechnung an schrigen und gekriimmten Oberflichen
verhindert und

e die Bestimmung der maximalen Erwirmung und der thermischen Belastung spezifischer
Organe durch lokale EM-Exposition an Hand eines anatomischen Modells.

5.2 Grenzfallanalyse bei einem generischen Modell
5.2.1 Vorgehensweise bei der thermischen Grenzfallanalyse

Wie bei den elektromagnetischen Simulationen wird zur Bestimmung der thermischen Grenz-
fille das ebene geschichtete Koérpermodell (Abschnitt 3.5) verwendet. Ebene Modelle kann man
als gute Néaherung auch fiir zylindrische oder kugelférmige Strukturen betrachten, sofern deren
Radius 100 mm (Zylinder) oder 150 mm (Kugel) nicht unterschreitet [35, 36]. Diese Bedingung
ist bei lokaler Belastung Erwachsener durch elektromagnetische Felder in der Regel erfiillt, und
solche Modelle wurden bereits hdufig zur Bestimmung der thermischen Belastung durch elektro-
magnetische Felder verwendet [37, 38, 39].

Fiir die Untersuchung der thermischen Grenzfille werden die in den Tabellen 7 und 8 aufge-
fithrten Gewebeverteilungen fiir maximales 1 g- und 10 g-SAR verwendet. Bei diesen Verteilungen
ist auch die hochste thermische Belastung zu erwarten. Zur Berechnung des Temperaturanstiegs
wird wird die eindimensionale Warmegleichung fiir biologisches Gewebe nach Pennes [40] ver-
wendet, die mit der Methode der finiten Differenzen im Zeitbereich auf einem Gitter mit 0,05 mm
Schrittweite gelost wird. Die Leistungsdichte der einfallenden elektromagnetischen Welle wird so
skaliert, dafl die jeweiligen Grenzwerte von 1,6 W /kg fiir das 1 g-SAR nach IEEE C95.1 (Stand
1999) [41] und 2,0 W /kg fiir das 10 g SAR nach ICNIRP [42] erreicht werden. Tabelle 18 enthilt
die thermophysiologischen und physikalischen Eigenschaften der vorkommenden Gewebe.
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Abbildung 35: SAR- (links) und Temperaturverteilung (rechts) bei Bestrahlung des Thorax’ bei
450 MHz und einem 10 g Peak Spatial Average SAR von 2W /kg

Die Umgebungsbedingungen, die bei den Simulationen angenommen werden, stellen die the-
mischen Randbedingungen der duflersten Gewebeschicht (Haut) dar. Zur Bestimmung der Ba-
saltemperatur wurden freie Konvektion und Strahlung fiir die Haut angenommen. Die Basal-
temperatur in den tieferen Gewebeschichten betriagt 37° C, auf den dufleren Schichten liegt sie
darunter. Der kombinierte Warmeiibertragungskoeffizient (fiir natiirliche Konvektion und Ab-
strahlung in die Luft) wird mit 7W/(Km?) angenommen. Dieser Wert liegt an der unteren
Grenze der in der Literatur [43, 44] verwendeten Angaben, da hier Grenzfallbedingungen un-
tersucht werden sollen. Nach erreichen einer stabilen Basaltemperatur wurden zwei Félle unter
Belastung durch elektromagnetische Strahlung simuliert: 1) Hitzeaustausch (freie Konvektion
und Strahlung) und 2) Isolierung (adiabatisch, kein Temperaturaustausch zwischen Haut und
Umgebung). Der letztere Fall kann auftreten, wenn die Umgebungstemperatur gleich der Kor-
pertemperatur ist oder der Korper in Kontakt mit einem isolierenden Material ist. In diesem Fall
regelt der Korper seine Temperatur im Wesentlichen durch Verdampfung (Schwitzen) und/oder
durch erhchte Durchblutung. Diese Mechanismen sind jedoch im Pennes-Modell nicht enthal-
ten. Als Randbedingung fiir die innerste Gewebeschicht wird ein konvektiver Warmezuflufl von
70 W/(Km?) angenommen. Dies entspricht dem Zehnfachen des Umgebungswertes (siehe oben)
und stellt sicher, daf die kérperinneren Gewebe ohne duflere Einfliile eine Temperatur von 37° C
halten.

5.2.2 Ergebnisse

Die Temperaturverteilung wurde nach Belastungen von 6 Minuten und 30 Minuten Dauer aus-
gewertet. Nach 30 Minuten blieb die Verteilung bei allen untersuchten Fillen praktisch konstant.
Abbildung 35 zeigt die SAR- und Temperaturverteilung bei der als Grenzfall fiir den 10 g-SAR
Wert ermittelten Gewebeverteilung bei 450 MHz (vorderer Thorax, Tabelle 7). Die Rolle des Fett-
und Brustgewebes zeigt sich in dem erohten Temperaturanstieg beim Beginn der Muskelschicht
(rechts in Abbildung 35). Eine géinzlich andere Temperaturverteilung erhélt man bei 5.8 GHz
(Abbildung 35). Auf Grund der niedrigen Eindringtiefe steigt die Temperatur in der Hautschicht
schnell an, wihrend im Gewebeinneren keine nennenswerten Temperaturverdnderungen durch
die Bestrahlung zu beobachten ist.

Der maximale Temperaturanstieg fiir alle in den Tabellen 7 und 8 beschriebenen Gewebe-
und SAR-Verteilungen ist in Abbildung 37 fiir freie Konvektion (links) und adiabatische Bedin-
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Abbildung 36: SAR- (links) und Temperaturverteilung (rechts) bei Bestrahlung des Thorax’ bei
5800 MHz und einem 10 g Peak Spatial Average SAR von 2 W /kg
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Abbildung 37: Maximaler Temperaturanstieg bei freier Konvektion (links) und adiabatischen
Bedingungen (rechts) fiir die SAR-Grenzwerte nach IEEE [41] und ICNIRP [42] entsprechend
den Gewebezusammensetzungen in den Tabellen 7 und 8

gungen (rechts) dargestellt. Bei allen untersuchten Fillen tritt die maximale Erwédrmung in der
Hautschicht oder unmittelbar dahinter auf. Unter adiabatischen Bedingungen ist diese jedoch
wesentlich hoher (iiber 3,5° C, rechts in Abbildung 37). Dies zeigt, dafl der innerhalb einer sechs-
miniitigen Belastung erfolgende Temperaturanstieg die Grenzwerte, die in [42] fiir den Rumpf
angegeben sind, iiberschreiten kann, wenn keine Thermoregulation durch den Korper wie z. B.
Anstieg der Durchblutung entgegenwirkt. Der Vergleich mit der Erwidrmung mit den in [41]
angegebenen Grenzwerten fiir Belastung durch elektromagnetische Felder zeigt, dafi [41] den
konservativeren Ansatz darstellt: Bei erreichen des SAR-Grenzwertes ist der Temperaturanstieg
geringer. Eine Schicht aus Fettgewebe kann isolierend wirken und zu hohem Temperaturen an
beiden Grenzflichen fiithren, was bereits in [39] beobachtet wurde. Die Behinderung der Wiér-
meabfuhr durch die Haut fiithrt in jedem Fall zu starkem Temperaturanstieg in der Haut. Dieser
kann bis zu fiinfmal hoher sein als bei freier Konvektion.
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Abbildung 38: FDTD-Gitter (2D) mit gestuftem Ubergang zwischen den zwei Materialien eq
und €1

5.3 Staircasing-Filter
5.3.1 Beschreibung des Problems

Bei der Simulation schriger und gekriimmter Oberflichen mit der FDTD-Methode kann es an
Materialiibergéingen zu lokalen Uberhéhungen der Feldkomponenten oder des SARs kommen
[45]. Diese sogenannten Staircasing-Artefakte sind in der Regel auf einzelne Voxel beschrinkt.
Bei der Berechnung des Peak Spatial-Average SARs kann man diese einzelnen iiberhohten Werte
in der Regel vernachlissigen, da das Mittelungsvolumen bei angemessener Gitterauflosung aus
mehreren hundert Voxeln besteht und der Beitrag eines einzelnen Wertes darin sehr gering
ausfillt. Wird die im Gewebe absorbierte Leistungsdichte jedoch verwendet, um thermische
Effekte zu berechnen, kann es auf Grund des Staircasings zu unphysikalischen lokalen Hot-Spots
kommen. Daher wurde fiir die Simulationen in Abschnitt 5.4 ein spezielles Filter entwickelt, das
die Staircasing-Artefakte erkennt und unterdriickt. Das Filter wird nach der Simulation bei der
Berechnung der Leistungsdichte oder des SARs angewendet.

Zur Berechnung des SARs oder der Leistungsdichte in einem einzelnen Voxel des FDTD-
Gitters werden die Vektorkomponenten des elektrischen Feldes auf den Kanten des Voxels in
sein Zentrum interpoliert [46]. Abbildung 38 zeigt einen solchen Fall fiir ein zweidimensionales
FDTD-Gitter. Ist eine Voxelkante von verschiedenen Materialien umgeben, verwenden die mei-
sten Implementationen des FDTD-Algorithmus’ den mit dem jeweiligen Zellquerschnitt gewich-
teten Mittelwert der die Kante umgebenden Materialien zur Berechnung des elektrischen Feldes
[47, 48]. Liegen die Kanten entlang der Oberfléiche eines Materialiiberganges, entstehen dadurch
keine Fehler, da das tangentiale elektrische Feld auf beiden Seiten der Grenzflache gleich grof ist.
Ist die Fliache jedoch gekriimmt oder liegt sie schrig im Gitter, tragen die in Abbildung 38 in rot
dargestellten Komponenten zum SAR im jeweiligen Voxelzentrum bei. Da fiir die Berechnung
des Feldes auf der Gitterkomponente ein Mittelwert der beiden Materialien angenommen wird,
kann der Wert auf dieser Kante sehr hoch werden, wenn das einfallende elektrische Feld hohe
zur Grenzfliche senkrecht orientierte Komponenten aufweist. Wird dieser Feldwert dann mit der
(nicht interpolierten) Leitfihigkeit des Voxels gewichtet, konnen die Stetigkeitsbedingungen fiir
das senkrechte elektrische Feld verletzt werden. Der in das Voxelzentrum interpolierte Betrag
des elektrischen Feldes iiberschreitet dann den physikalisch korrekten Wert, und es kommt zu
einem Staircasing-Artefakt.

5.3.2 Funktionsweise des Filters

Das Staircasing-Filter iiberpriift an allen unebenen Materialiibergéngen, ob das Verhéltnis der
senkrecht auf der Grenzflache stehenden E-Felder dem entspricht, den man auf Grund der Ste-
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tigkeitsbedingungen zu erwarten hat. Ist dies der Fall, kann das E-Feld auf der Kante in das
Voxelzentrum interpoliert werden, ohne daf eine unphysikalische Uberschiitzung des SARs auf-
tritt. Ist dies nicht der Fall, wird der Wert auf der betroffenen Gitterkante verworfen, und es wird
ein Ersatzwert aus den Stetigkeitsbedingungen fiir ungemittelte Materialparameter bestimmt.
Diese Annahme kann fiir elektrisch kleine Gitterschritte gemacht werden. Hierbei wird immer
davon ausgegangen, dafl das Feld im Material mit der niedrigeren Permittivitiat korrekt ist. Das
heifit, dafl die Felder im Gewebe stets nach unten skaliert werden, die Beitrdage der vollstéandig von
einem Material umschlossenen Gitterkanten zur im Voxel absorbierten Leistung jedoch erhalten
bleiben. Auf diese Weise lassen sich unphysikalische Felderh6hungen an Stufen des diskretisierten
Modells vermeiden.

Da das Filter lediglich auf einzelnen Gitterkanten wirkt und nicht wiahrend der Simulation,
sondern nur im Postprozessor verwendet wird, hat es keinen Einflu} auf benachbarte Gitter-
zellen. Weiterhin wirkt es lediglich auf Voxel an der Grenzfliche zweier Materialien. In diesen
Voxeln wird die absorbierte Leistung in jedem Falle reduziert. Eine weitere Verstirkung der lo-
kal absorbierten Leistung ist daher nicht moglich. Bei sémtlichen relevanten Simulationen dieses
Projektes wurden diinne Gewebeschichten mit mindestens vier Voxeln aufgelost. Die 1g- und
10 g-Mittelungsvolumen bestehen daher aus mehreren hundert bzw. tausend Voxeln, so dafl die
Beitrége einzelner Voxel auf das Ergebnis vernachléssigbar sind. Bei den im Folgenden beschrie-
benen thermischen Simulationen zeigt sich, dafl die durch Staircasing entstehenden erwadhnten
lokalen Erwérmungen wirksam unterdriickt werden.

5.4 Anatomische Modelle

5.4.1 Untersuchte Konfigurationen

Fiir die Analyse der thermischen Belastung in einem anatomisch korrekten Modell wurde der
bereits in Abschnitt 4.2.1 beschriebene Visible Human verwendet. Die Simulation der Erwér-
mung der weiblichen Gonaden wird an Hand des in Abschnitt 4.2.2 vorgestellten Modells einer
japanischen Frau durchgefiihrt.

Die fiir den gemittelten SAR-Wert mafigebliche Absorption ist bei allen Frequenzen an der
Korperoberfliche zu finden. Um die Belastung der inneren Gewebe fiir einen realistischen Grenz-
fall zu maximieren, werden die Temperaturverteilung nur bei 450 MHz simuliert. Bei dieser Fre-
quenz ist auf Grund der gréfleren Eindringtiefe mit einer stéirkeren Erwdrmung der inneren Or-
gane zu rechen. Die Antennenleistung wurde hierbei so skaliert, daf sich ein 10 g-SAR-Maximum
von 2 W /kg ergibt (Abschnitt 4.4). Hierfiir ist eine groBere Leistung erforderlich als bei einem
1 g-Maximum von 1,6 W/kg. Da zum Erreichen des Grenzwertes im Mittelungsvolumen nur
oberflichennahe Gewebe beitragen, kann man bei dieser Art der Leistungsskalierung bei héhe-
ren Frequenzen keine signifikanten Anderungen der Temperaturverteilung in der Haut erwarten,
wenn die Antennenleistung unter diesen Gesichtspunkten gewihlt wird.

Die Temperaturverteilung der folgenden Koérperregionen (Abbildung 19) bei Belastung mit
einem \/2-Dipol wurde simuliert: Herz, Magen /Pankreas, Milz, Niere sowie ménnliche und weib-
liche Gonaden. An der Haut wurden freie Konvektion als auch adiabatische Randbedingungen
spezifiziert; die Umbebungstemperatur betrug 20° C und die Basaltemperatur im anatomischen
Modell 37° C. Um eine stabile Temperaturverteilung zu erreichen, wurde das Modell zuerst 40
Minuten lang ohne Belastung durch die Antenne simuliert. Danach erfolgte die 40 Minuten
dauernde Befeldung.

5.4.2 Ergebnisse

Tabelle 19 zeigt den maximalen Temperaturanstieg nach einer Belastung von 40 Minuten Dauer
mit einem 10 g Peak Spatial Average SAR von 2 W /kg bei freier Konvektion. Der héchste Tem-
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Abbildung 39: Temperaturanstieg in den untersuchten Korperregionen (Abbildung 4.2.3) in der
Ebene des Temperaturmaximums bei freier Konvektion nach 40 Minuten Belastung mit einem
A/2-Dipol in 10 mm Abstand bei 450 MHz und einem 10 g Peak Spatial Average SAR von 2 W /kg

peraturanstieg tritt wie beim in Abschnitt 5.2.2 besprochenen eindimensionalen Modell in den
oberflichennahen Gewebeschichten auf. Bei den untersuchten Konfigurationen liegt er 7mm —
22 mm unter der Korperoberfldche in einer Muskel- oder Bindegewebsschicht. Es wurden Werte
zwischen 0, 16° C und 0, 23° C ermittelt. Die Erwdrmung der tiefer im Korper liegenden Organe
fallt erwartungsgeméfl deutlich geringer aus und ist bei den untersuchten Fillen stets kleiner als
0,1° C. Abbildung 39 zeigt die Verteilung der Erwérmung im Korper um das jeweilige Maxi-
mum. Unter adiabatischen Randbedingungen (Tabelle 20) tritt bei den anatomischen Modellen
im Gegensatz zum generischen Modell (Abschnitt 5.2) kein starker Temperaturanstieg vergli-
chen mit freier Konvektion auf. Der maximale beobachtete Temperaturanstieg ist 0,31° C und
tritt ebenfalls in der Muskel- oder Bindegewebsschicht auf. Die thermische Belastung der inneren
Organe ist auch hier relativ gering.

Bei dem generischen Modell wurden die Gewebezusammensetzungen so gewahlt, dal das SAR
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Exponierte Ganzer Korper Organ
Position AT [°C] \ Position AT [°C] \ Position H AT [°C] \ Position
Herz 0,16 Muskel, 12mm von 0,04 Pericardium
der Oberflache
Magen /Pankreas 0,18 Muskel, 13 mm von 0,08 Magen < 0,01 | Pankreas
der Oberflache
Milz 0,23 Muskel, 15 mm von 0,03 Milz
der Oberfliache
Niere 0,20 Bindegewebe, 14 mm < 0,01 | Nierenkortex
von der Oberfléiche
Ménnliche 0.21 Muskel, 21 mm von < 0,01 Penis < 0,01 Hoden
Gonaden der Oberflache
Weibliche 0.17 SAT, 7mm von der 0,016 Fierstock 0.037 Uterus
Gonaden Oberfldche

Tabelle 19: Temperaturanstieg im anatomischen Modell fiir freie Konvektion bei Bestrahlung
mit einem A/2- Dipol in 10 mm Abstand bei einer Frequenz von 450 MHz und einem 10 g Peak
Spatial Average SAR von 2 W /kg

Exponierte Ganzer Korper Organ
Position AT [°C] ‘ Position AT [°C] ‘ Position H AT [°C] ‘ Position
Herz 0,23 Muskel, 8 mm von 0,05 Perikardium
der Oberflache
Magen /Pankreas 0,26 Muskel, 10 mm von 0,11 Magen < 0,01 | Pankreas
der Oberfliache
Milz 0,31 Bindegewebe, 13 mm 0,04 Milz
von der Oberfliche
Niere 0,28 Bindegewebe, 12 mm < 0,01 | Nierenkortex
von der Oberfldche
Ménnliche 0,31 Muskel, 22 mm von < 0,01 Penis < 0,01 Hoden
Gonaden der Oberflache
Weibliche 0,26 Haut, 2mm von der 0,02 FEierstock 0,04 Uterus
Gonaden Oberfliache

Tabelle 20: Temperaturanstieg im anatomischen Modell fiir adiabatische Bedingungen bei Be-
strahlung mit einem A/2- Dipol in 10 mm Abstand bei einer Frequenz von 450 MHz und einem
10 g Peak Spatial Average SAR von 2 W /kg

auf Grund von Stehwelleneffekten maximiert wird. Sowohl das maximale SAR als auch die
maximale Temperaturerhthung treten in der Hautschicht auf. Auf diese haben dann auch die
verwendeten Randbedingungen den grofiten Einflufl. Die Zielsetzung bei den Simulationen der
anatomischen Modellen war hingegen, die mogliche Erwérmung der inneren Organe zu unter-
suchen. Die Belastung durch den Dipol ist im Gegensatz zu den Fernfeldbedingungen des ge-
nerischen Modells stark lokalisiert, und die Zusammensetzung der Gewebeschichten weicht hier
deutlich von der des generischen Modells ab. Die maximale Erwédrmung tritt daher hier auch im
Korperinneren auf und wird durch die Wahl der Randbedingungen weniger stark beeinflufit.

5.5 Zusammenfassung und Schluf3folgerungen

Die Ergebnisse der Grenzfallanalyse mit dem eindimensionalen Modell ergeben, dafl der IEEE-
Standard konservativer ist als die ICNIRP-Richtlinien. Wird die Konvektion auf der Haut ver-
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hindert, kann der durch die elektromagnetischen Felder induzierte Temperaturanstieg deutlich
iiber 3°C betragen. Hierbei ist jedoch zu beachten, daf§ sémtliche Temperaturregulationsmecha-
nismen des Korpers vernachléssigt wurden. Dieser Wert kann daher als Worst-Case betrachtet
werden.

Der Temperaturanstieg im anatomischen Modell fillt unter freier Konvektion und auch unter
adiabatischen Bedingungen deutlich geringer aus. Bei einer maximal zuléssigen Belastung von
2W/kg (10g SAR) wurde bei freier Konvektion ein maximaler Temperaturanstieg von 0,23°C
und bei adiabatischen Bedingungen von 0,31°C ermittelt. In allen Féllen liegen die Tempera-
turmaxima zwischen 7mm und 22 mm unterhalb der Korperoberfliche. Trotz der bei 450 MHz
relativ hohen Eindringtiefe konnte keine starke Erwérmung der inneren Organe beobachtet wer-
den.

6 FErweiterte Modelle und Verfahren zur Simulation der ther-
mischen Belastung

6.1 Einfiihrung

Es gibt nur wenige bekannte und anerkannte Mechanismen, die den Einflu} von elektromagne-
tischer (EM) Strahlung auf den Menschen erklidren kénnen. Am bedeutendsten sind sicherlich
thermische Effekte. Die strahlungsbedingte Erwérmung hat direkte Konsequenzen fiir zellmeta-
bolische Vorgénge und korpereigene chemische Reaktionen. Es ist zweifellos die unumstritten-
ste Wechselwirkung zwischen biologischem Gewebe und elektromagnetischen Feldern (Bio-EM).
Deswegen ist es bei der Beurteilung von Gesundheitsrisiken, welche von EM Energieabsorption
herriithren, beinahe wichtiger, iiber ein verldfliches Bild der Temperaturverteilung zu verfiigen als
die SAR-Verteilung zu kennen. Das gleiche gilt beispielsweise auch bei der Optimierung der Lei-
stungsdeposition in der hyperthermischen Medizin, wo bewuf3t Erwédrmung induziert wird, um
Tumorzellen abzutéten oder sonstiges unerwiinschtes Gewebe abzutragen. Die gleichen Griinde,
welche fiir Simulationen im SAR-Bereich sprechen, lassen sich auch fiir die Notwendigkeit von
Temperatursimulationen auffiithren:

e billigere, schnellere Durchfithrung als bei experimentellen Anséitzen

o umfassenderes Gesammtbild (mit hoherer Auflsung)

e bessere Kontrolle iiber relevante Parameter

e cinfachere Entkopplung von Faktoren (Sensitivitits-Studien)

e keine ethischen Vorbehalte

e gute Moglichkeit zur Optimierung von Antennen und anderen Parametern

Um diese Zielsetzung zu erreichen, ist es aber umgekehrt unerléaflich, bei den Simulationen
einen hohen Grad von Verldflichkeit und gute Auflosungen zu erreichen, wobei die einzelnen
Berechnungen schnell oder zumindest in verniinftiger Zeit erfolgen sollten.

6.2 Theorie

Aus mathematischer Sicht geht es darum, eine Poisson-Differentialgleichung unter Beriicksichti-
gung von flexiblen Randbedingungen zu l6sen. Hinzu kommen Quell-Terme, welche den Einfluf}
der Gewebedurchblutung und von metabolischen Vorgingen im Korper beschreiben. Letzte-
re konnen Nichtlinearititen enthalten, was den Einsatz von ’Fast Poisson Solvern’ (basierend
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auf Fourier-Transformation der Differentialgleichung) und Matrix-Inversion/Faktorisations Me-
thoden verunmoglicht oder uninteressant werden 14ft. Hinzu kommt, daf3 der Zeitverlauf der
Erwarmung selber von Interesse sein kann, was eine schrittweise Integration der Gleichung na-
helegt. Fiir dieses Projekt wurde dafiir auf die Finite-Difference Time-Domain (FDTD) Methode
zuriickgegriffen, wobei eine Variante auf einem nicht-uniformen Gitter gewdhlt wurde. Das er-
moglicht schnell sowie lokal hochaufgeldst (an kritischen oder besonders relevanten Stellen) zu
rechnen und dabei Informationen iiber den gesammten Zeitverlauf zu sammeln. Auflerdem hat
diese Wahl den Vorteil, dafl die Resultate der EM Simulationen bereits auf demselben Git-
ter vorliegen und nicht zusétzlich fehlerbehafteten Interpolationen unterzogen werden miissen.
Schliefllich kommt noch hinzu, dafl der bereits existente Gittergenerator auch fiir den thermi-
schen Solver verwendbar wird. Die Geschwindigkeit von FDTD erlaubt die Berechnung von
Modellen mit vielen Millionen von Voxeln und es gehort zu den Vorteilen von FDTD, dafl die
einzelnen Voxel jeweils {iber eigene Materialparameter verfiigen kénnen was (z.B. im Gegensatz
zu Finite Element Methoden (FEM)) die Berechnung von in hohem Grade inhomogenen Mo-
dellen ermoglicht. Das ist insbesondere fiir das im weiteren prasentierte BlutfluBmodell relevant,
das ortsabhéngige Inhomogenitéten diktiert.

Die Pennes’ Bioheat Equation (PBE) [40] ist zweifelsohne das meistgebrauchte Modell fiir
thermische BioEM Simulationen. Die Formel lautet:

pc(g =V - (kVT) + pQ + pS — pyeppw(T — Tp) (4)

k ist die Wiarmeleitfihigkeit, S steht fiir das SAR, w f die Durchblutungsrate (Perfusion), ¢ ist
die spezifische Warmekapazitét, p die Dichte und @ ist die metabolische Warmegenerierungsrate.
T steht natiirlich fiir die Temperatur, und der Index b deutet auf eine Bluteigenschaft hin.

Die Wirme verteilt sich also tiber Diffusion. Sie wird durch metabolische Vorgénge und durch
die deponierte Strahlungsleistung generiert. Kiihlend wirkt hingegen ein homogener ’heat-sink’
Term, welcher die Abfiihrung der Warme durch den Blutflul beriicksichtigen soll. Metabolische
Waérmegenerierung, spezifische Warmekapazitat, Warmeleitfahigkeit, Dichte und der Durchblu-
tungsgrad sind gewebespezifisch. Die SAR-Verteilung ist vorgegeben.

Die PBE ist in verschiedener Hinsicht problematisch:

e Sie geht von einem perfekten Warmeaustausch zwischen Blutgefifien und einem Gleich-
gewichtszustand aus, der in dieser Form nur bei Mikrovaskulatur (<0.2-0.3 mm) zutrifft
[49].

e Die im menschlichen Korper verbreiteten Counter Current Netzwerke (parallele Venen und
Arterien mit lokal preferentieller Ausrichtung und daraus resultierender lokaler Anisotro-
pie) werden nicht beriicksichtigt.

e Das kontinuierliche Modell beriicksichtigt den Einflu8 von diskreten Blutgefdfien nicht,
obwohl groflere Gefile die Temperaturverteilung in ihrer Umgebung dominieren kénnen.

e Im allgemeinen wird bei der Implementation der PBE nicht darauf geachtet, dafl die Ge-
webeparameter temperaturabhéngig sein konnen. Vereinzelte Ausnahmen existieren (z. B.

[50])-

Insgesammt 148t sich sagen, daf3 die PBE auf der Idee eines Equilibriums zwischen Blutzirku-
lation und Gewebe basiert und nur bei geringen Erwédrmungen von ausschliefllich fein durchblu-
tetem Gewebe eine verniinftige Annahme darstellt.

Weitere Modelle wurden entwickelt, wobei im weiteren nur die Modelle betrachtet werden,
welche fiir diese Arbeit relevant sind. Da wiéren:
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Das Modell der effektiven Wiarmeleitfihigkeit oder reduzierte Weinbaum-Jiji Modell [51]:
In dieses Modell sind Erkenntnisse iiber Counter Current Netzwerke eingeflossen. Der
Heat-Sink Term fillt weg und wird durch eine anisotrope, effektive Wirmeleitfihigkeit
ersetzt. Das heiflt, dafl anstelle einer isotropen Wirmeleitfahigkeit eine tensorielle steht.
Auch dieses Modell ist nur fiir feine Blutgefiafie geeignet. Hinzu kommt, dafl das Modell
in seiner Standard-Implementation (von denen es sowieso nur wenige gibt) eine homogene
Verteilung der Anisotropie annimmt (konstant iiber ein ganzes Organ/Gewebe hinweg).

Das Modell von Brinck und Werner [52]: Sie fithren eine Ortsabhéngigkeit fiir den Perfusions-
Term in der PBE ein, der von der Distanz zum Blutgefaf3 abhéngt. Es handelt sich also um
eine inhomogene, aber dafiir isotrope (kein Tensor) Gleichung. Das Modell wurde kaum
eingesetzt und beruht auf Effizienzfunktionen, welche einzig fiir einen Spezialfall bestimmt
worden sind.

Das Modell von Wren, Karlsson und Loyd [53]: Dieses Modell schldgt vor, einfach linear
zwischen dem reduzierten Weinbaum-Jiji Modell und der PBE zu interpolieren. In der
entstehenden Gleichung gibt es also sowohl einen Heat-Sink Kiihlungsterm als auch eine
effektive Wirmeleitfihigkeit, welche allerdings nur als vektoriell (nicht tensoriell) ansetzt,
was einer Ausrichtung der Hauptachsen entlang dem Gitterkoordinatensystem entspricht.

e Das Discreet Vasculature (DIVA) Modell: Es wurde von Lagendijk aufgestellt und von
Kotte [54] weiterentwickelt. Dieses Modell gibt den Kontinuumszugang auf und beriick-
sichtigt den Einflul des Blutes stattdessen, indem parallel zur 3D Simulation noch eine
Pseudo-1D-Simulation des Gefaflbaumes durchgefiihrt wird und man die beiden Simu-
lationen koppelt. An der Oberfliche der Blutgefafle findet Wirmeaustausch statt, und
die Bluttemperaturverteilung wird durch den Strom im Gefafi weitertransportiert. Aufler-
dem ist es an Verzweigungspunkten oder Gefdflenden moglich, Blut aus der Umgebung
aufzunehmen (Venen) oder an das Gewebe abzugeben (Arterien). Dieses Modell bietet
eine unvergleichbar detailiertere Ansicht der Warmeverteilung und kann zweifellos wesent-
lich realistischere Bilder liefern. Allerdings ist Information iiber ein iiberaus detailliertes
Netzwerk beinahe notwendig, was die Simulationen verlangsamt und inpraktikabel macht.
Schon die Beschaffung der notwendigen Information und die Generierung eines Gewebe-
modells kann viel Zeit in Anspruch nehmen (Entwicklung eines Augenmodells: ca. 2 Jahre
[55]).

e Das Ganzkorpermodell von Charny und Levin [56]: Es handelt sich hierbei um ein kompli-
ziertes Modell, welches die Metabolische Reaktion des ganzen Korpers auf die Erwdrmung
zu beschreiben sucht. Es beriicksichtigt Faktoren wie Transpiration und Bekleidung, Drii-
sen, Temperaturen und vieles weiteres. Dabei fiillt eine grofle Zahl von Parametern an,
was zu Unsicherheiten und Schwierigkeiten bei der Modellgenerierung fiithrt. Die Resultate
werden willkiirlich und unverléfllich. Deswegen wurde entgegen fritheren Absichten darauf
verzichtet, diese Moglichkeiten in das nachfolgend beschriebene neue Modell aufzunehmen.

6.3 Entwickeltes Modell fiir erweiterte thermische Simulationen

Aufgrund der oben geschilderten Nachteile existierender Modelle wurde ein neues Modell ent-
wickelt und implementiert. Es wurde bewuf3t versucht, auf der PBE aufzubauen, weil mittlerweile
viele experimentelle Messungen existieren, in welchen Parameter fiir dieses Modell bestimmt und
dokumentiert wurden. Diese MeBresultate sollten weiterhin brauchbar bleiben. Gleichzeitig wird
aber versucht, durch Erweiterung des Modells die erwéhnten Probleme zu iiberwinden.

Das wird erreicht, indem in der PBE eine tensorielle, effektive Wirmeleitfihigkeit zugelassen
wird (kK — kj;), ohne auf den Heat-Sink Term zu verzichten. Auflerdem ist es wie im DIVA
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Modell moglich, die Simulation an eine Simulation des Blutgefafibaumes zu koppeln. Nur ist
es im Gegensatz zum DIVA Modell nicht nétig, einen detailierten Gefilbaum zu spezifizieren.
Stattdessen beschréankt man sich auf die grofiten Blutgefiafle, welche z. B. leicht aufgrund von
medizinischen Bilddaten (MRI/CT) segmentiert werden konnen. Diese Blutgefifie bestimmen
ihrerseits in ihrer Umgebung durch ihre Ausrichtung die Hauptachsen der lokalen Wérmelei-
tungstensoren und den Grad der Anisotropie. Man erhélt somit ein inhomogenes, anisotropes
Modell, welches die Diskretheit und die Gerichtetheit der Blutgefidfie beriicksichtigt und doch
leicht aufzusetzen ist und mit wenig Parametern auskommt.

AuBlerdem erlaubt das neue Modell temperaturabhéingige Gewebeparameter. Im Moment sind
nur einfache Temperaturabhingigkeiten (linear) fiir den Durchblutungsgrad und die elektrische
Leitfahigkeit (w — w(T") und 0 — (7)) implementiert. Kompliziertere Abhéngigkeiten sollten
in einem weiterfithrenden Modell zu einem spéteren Zeitpunkt untersucht werden. Insbeson-
dere die Durchblutung ist in der Praxis stark temperaturabhingig, und es wird erwartet, daf}
das Einfiihren einer solchen Abhingigkeit im Modell viel dazu beitragen wird, die Vorhersa-
gen realitdtsgetreuer ausfallen zu lassen. Die Beriicksichtigung der Temperaturabhéingigkeit der
elektrischen Leitfahigkeit bedeutet, dafl nur der SAR-Heizungsterm temperaturabhéingig wird.
Obwohl also die EM simulation nicht mit temperaturabhingigen Parametern wiederholt wird,
188t sich auf diese Weise der Effekt der temperaturbedingten EM-Feld-Verdnderung imitieren
und beriicksichtigen.

Es ist im neuen Modell und seiner Implementation moéglich, eine zeitabhéngige Warmegenerie-
rungsrate (QQ — Q(t)) zu spezifizieren. Das erlaubt es erstens, die Veréinderung der korperlichen
metabolischen Aktivitdt unter thermischem Streff zu beriicksichtigen, und zweitens, die lang-
same Erwidrmung korperfremder Geréte, welche mit dem Korper im Kontakt stehen, iiber die
Bestrahlungszeit hinweg einzubezichen. Letzteres ist zum Beispiel bei Mobiltelephonen relevant,
welche iiber Batterien verfiigen, die sich im Lauf des Gespréchs/Experiments erwérmen - ein Ef-
fekt, der Korpererwirmungen in der gleichen Groéflenordnung wie die EM bedingte Erwédrmung
zur Folge hat und somit iiberaus bedeutsam ist.

6.4 Implementierung

Das ober beschriebene Modell wurde implementiert. Wie bereits oben erwdhnt und begriindet
wurde fiir die Realisierung die FDTD Methode gewéhlt. Die rdumliche Diskretisierung erfolgt
auf einem rektilinearen Gitter mit variablen Zellgroflen (‘graded/nonuniform Mesh’). Zur Be-
stimmung der Koeffizienten wird auf eine ’control Volume’ Formulierung zuriickgegriffen [57].
Die Gleichung wird jeweils in einem dem Referenzpunkt zugewiesenen Volumen (dem Voxel)
integriert und durch algebraische Manipulation wird der Diffusionsterm in eine Serie von Ener-
giefliissen durch die Voxelflichen konvertiert. Die zeitlichen und rdumlichen Ableitungen und
Grandienten werden unter Annahme eines lokal linearen Temperaturvariationsprofils diskreti-
siert. Auf Energiekonservierung wird geachtet (aufler bei der Simulation des Gefafibaumes, wo
eine unvollstdndige Angabe der Blutfliisse zu Energieverlusten fithren kann). Zur Bestimmung
der interpolierten Wirmeleitkoeffizienten an Materialiibergdngen wird ein spezielles Mittelungs-
verfahren verwendet [57], dafl physikalischere Resultate liefern sollte, aber gemifi unseren Un-
tersuchungen nur minimalen Einflufl auf das Resultat hat.

Die neu entwickelten Solver und das Interface wurden in SEMCAD X integriert (Abbil-
dung 40), so dal auf den bereits vorhandenen Gittergenerator, die Post-Processing Tools, die
Visualisierungs-Moglichkeiten und die File-Interfaces aufgebaut werden konnte. Auch der Zugriff
auf errechnete EM-Verteilungen gestalltet sich so leichter. Trotzdem arbeiten die eigentlichen
Solver nachwievor auch selbstéindig. Es muf} lediglich die notwendige Modellinformation in einer
Datei iibergeben werden.

Es lassen sich die Resultate von mehreren EM-Simulationen gleichzeitig als Warmequellen
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Abbildung 40: Integration des neuen thermischen Solvers in SEMCAD X: Die Modelle kénnen
generiert, Parameter gesetzt und Gitter generiert werden. Die Resultate koénnen anschlieflend in
SEMCAD X dargestellt werden.

verwenden. Dies ist vor allem fiir Situationen relevant, wo mehrere Antennen vorhanden sind,
die unabhéngig voneinander betrieben werden kénnen. Die verschiedenen Felder kénne kohérent
iiberlagert werden, was die Beriicksichtigung von Interferenzeffekten erlaubt, oder inkohérent
addiert werden, was bei Situationen mit unkorrelierten Phasen (z. B. nicht exakte Ubereinstim-
mung der Frequenzen usw.) wiinschenswert ist und einer Addition des SARs entspricht. Bei
kohirenter Addition kénnen die Phasen und die Amplituden spezifiziert werden. Uberhaupt las-
sen sich jeweils die Amplituden der einzelnen Felder separat setzen und auch zeitabhingig im
Laufe der Simulation variieren. Das ermoglicht die Simulation von gepulsten Strahlungsquellen,
sofern die Pulsdauer im Vergleich zum Simulations-Zeitschritt grof} ist. Variationen der Strah-
lungsintensitit im Laufe der Simulationsdauer kénnen so gut studiert und Effekte beim An- oder
Ausschalten kénnen untersucht werden.

Fiir die Randbedingungen stehen ein grofie Zahl von Méglichkeiten zur Verfiigung. Der Be-
nutzer kann fixe Randtemperaturen, definierte Energiefliisse, temperaturabhéngige Fliisse und
Mischformen spezifizieren. (Aus mathematischer Sicht handelt es sich um Neumann- und Dirichlet-
Randbedingungen sowie erweiterte Mischformen.) Fiir jedes Paar von Materialien 148t sich eine
separate Randbedingung fiir das Interface setzen (z.B. feste Temperatur eines Muskels an der
Grenze zu einem Blutgefafl und temperaturabhéngiger Strahlungsverlust an der Hautoberflédche
usw.) Die Randbedingung mufl an einem Interface nicht in beide Richtungen identisch sein. So
kann z.B. die Leben an ihrer Grenze zur Pfortader durch eine Randbediung mit einer fixen Ra-
te gekiihlt werden, und die Pfortader doch normal iiber Warmediffusion durch das umliegende
Lebergewebe erhitzt werden.

Bei der Implementation wurde in erster Linie auf Ausfithrgeschwindigkeit geachtet. Trotz
stark erweiterter Moglichkeiten konnte ein bedeutender Gewinn an Rechengeschwindigkeit erzielt
werden. Trotz der Konzentration auf Geschwindigkeit wurde auch auf effiziente Nutzung des
Speichers geachtet.
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Abbildung 41: Ein gerades Blutgefifl, welches in einen Muskelzylinder eingebettet wurde. Man
erkennt, wie sich die Bluttemperatur im Verlauf der Umgebung anpaflt und entsprechend nicht
mehr so stark kithlend wirkt. Es 148t sich eine Equilibriumsl”’ange bestimmen.

Der neue Solver benétigt relativ wenig Speicher, so dafl auch grofie Modelle simuliert werden
konnen. Eine Version fiir 64-bit Plattformen steht zur Verfiigung. Der neue Solver besitzt die
Moglichkeit, die Berechnung auf beliebig geformte aktive Bereiche zu reduzieren. Das fiihrt eine
Serie von Vorteilen mit sich: Es kann Speicherplatz gespart werden und die Ausfiihrgeschwin-
digkeit steigt. Aulerdem kann auf diese Weise darauf verzichtet werden, Regionen mit geringer
Dichte (wie z.B. die Umgebungsluft, oder Lufteinschliisse im Kérper) oder hoher Wérmeleit-
fihigkeit (z.B. metallische Telephonteile) mitzusimulieren. Diese wiirden némlich den maximal
moglichen stabilen Zeitschritt potentiell stark reduzieren und die Simulationsdauer eventuell
massiv erhdhen.

6.5 Validierung, Tests und Beispiele

Der neue thermische Solver wurde erst beschriankt validiert, aber ausfiihrlich getestet. Folgende
Schritte wurden unternommen:

e Mit geeigneten Einstellungen 148t sich das neue thermische Modell wie ein Pennes-Modell
verwenden. Das ermoglicht es, den neuen Solver mit dem bisher verwendeten reduzier-
ten PBE solver zu vergleichen. Verschiedene generische Modelle (z.B. Kugel mit gefiillten
Lochern neben Dipolantenne, konstante Warmegenerierung, homogene Durchblutungskiih-
lung) wurden sowohl mit dem neuen als auch mit dem alten Solver simuliert. Die Uber-
einstimmung der Ergebnisse ist sehr gut (< 1% Abweichung der Maximaltemperatur).

e Die Simulationsergebnisse fiir einige analytisch 16sbare Probleme (z.B. Abkiihlen einer
diinnen Platte mit zwei thermisch isolierten Seiten und zwei konvektiv gekiihlten Seiten,
[58]) wurden mit der exakten Losung verglichen. Auch hier ist die Ubereinstimmung sehr
gut (< 0.7 % maximaler lokaler Fehler).

e In Abwesenheit von Wirmeleitung 148t sich die Differentialgleichung (wenn kein Blutge-
fiBnetzwerk im Spiel ist) leicht punktweise 16sen. So wurde z. B. die temperaturabhéngige
Durchblutung und die temperaturabhéngige elektrische Leitfahigkeit getestet.

e Fiir einfache Anordnungen 143t sich auch der Steady State berechnen. Das wurde fiir ein
einfaches Beispiel (Block mit konstanter metabolischer Wéarmegenerierung und homogener
Perfusionskiihlung, isolierende Randbedingungen) getan und die Ubereinstimmung ist im
Subpromillbereich.
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Abbildung 42: HF-Ablationskatheter in einem Tumor mit benachbartem Blutgefif: Isotempera-
turfliche

e Das Modell fiir den diskreten Blutfluf wurde getestet, indem ein einfacher Fall (gera-
des Blutgefi entlang der Achse eines Muskelzylinders) analytisch gelost wurde (Abbil-
dung 41). Es 148t sich dann entlang dem Blutgefifl eine lokale Equilibrierungsléinge be-
stimmen [59]. Dies ist eine iiberaus empfindliche Groe. Die Ubereinstimmung ist (aufier
an den Simulationsréndern, wo das Equilibriumskonzept nicht anwendbar ist) besser als

1%.

e Schliellich wurden noch Zusatzroutinen geschrieben, welche sowohl fiir das Blutgefafimo-
dell, als auch fiir das Kontinuumsmodell die Energieerhaltung iiberpriifen. Es wurden keine
unerlaubten Verletzungen festgestellt.

e Um die Simulierbarkeit von komplexen Setups an realistischen Beispielen zu testen, wurde
ein Beispiel aus der hyperthermischen HF-Ablation modelliert (ohne das korrekte Resultat
zu kennen). Dieses Beispiel wurde gewéhlt, da bei der thermischen Ablation ein starker
Einfluf der diskreten Blutgefifle erwartet wird. Es wird ein Katheter minimal invasiv in
Tumorgewebe insertiert. Die emittierte elektromagnetische Strahlung heizt das umliegende
Gewebe bis zum Absterben. Die modellierte Situation umfafit einen kleinen, unregelmé-
Bigen Tumor, ein benachbartes Blutgefafi und eine detailiert rekonstruierte ’Cap-Choke’
Antenne. In den Resultaten (Abbildungen 42 und 43) kann man sehr schon erkennen, wie
die Anwesenheit des Blutgefifles die Erwarmung lokal beeintrachtigt. Die Gewebetempe-
ratur wurde hierbei bewuflt unterhalb der des Blutes angenommen, um den Einflufl des
Blutgefiafles deutlich hervorzuheben.

6.6 Schluf3folgerung

Ein neues, flexibles thermisches Modell fiir die Untersuchung der Wechselwirkung von Biologi-
scher Materie und EM-Strahlung wurde entwickelt. Dieses Modell setzt einen besonderen Akzent
auf die Berticksichtigung des Einflusses der Durchblutung. Es behebt eine Reihe von existieren-
den Problemen, indem es die Gerichtetheit des Blutflusses und die Diskretheit der Gefifie sowie
die Temperaturabhéngigkeit verschiedener Gewebeparameter beriicksichtigt.
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Abbildung 43: HF-Ablationskatheter in einem Tumor mit benachbartem Blutgefafl: Tempera-
turverteilung in verschiedenen Schnittebenen

Das neue thermische Modell wurde effizient implementiert. Die FDTD Methode auf ’graded
Meshes’ und eine Anzahl programmiertechnischer Tricks erlaubt ein schnelles Lésen von grofler
Probleme und die Simulation iiberaus inhomogener Probleme, wie sie in der BioEM h&ufig auf-
treten. Die Implementation ist flexibel und benutzerfreundlich und erlaubt es, dem Benutzer
sein Modell unter grofler Freiheit aufzusetzen. Es wurden Anstrengungen unternommen, das
Modell und seine Implementation zu validieren und zu testen. Vor allem im Bereich der Valida-
tion besteht aber noch zusézlicher Bedarf. Das neue Modell sollte auch auf experimentelle Weise
validiert werden.

Die in Abschnitt 5.4 beobachtete Erwdrmung der inneren Organe der anatomischen Modelle
wiirde bei Verwendung der hier entwickelten neuen Methoden auf Grund der verbesserten Model-
lierung des Blutflusses noch geringer ausfallen. Da die experimentelle Validierung des Verfahrens
noch aussteht, ist anzunehmen, dafl die Gesamtunsicherheit im Hinblick auf die doch sehr ge-
ringen beobachteten Effekte iiberwiegen wiirde, so daf3 die Wiederholung der Simulationen aus
Abschnitt 5.4 zur Zeit nicht lohnend wire.

Insgesammt 148t sich sagen, dafl der in diesem Subprojekt entwickelte thermische Solver neue
Moglichkeiten zur verldfilichen Simulation thermischer BioEM Phiénomene bietet und es ist zu
hoffen, daf3 er z. B. im bedeutungsvollen Feld der Risikoabschétzung wertvolle Dienste leisten
wird.

7 AbschlieBende Bewertung und Ubertragbarkeit der Ergebnis-
se

Im Rahmen der vorliegenden Studie wurde die Belastung des Rumpfbereiches durch von kérper-
nahen Sender verursachte elektromagnetische Strahlung bei Frequenzen von 30 MHz bis 6 GHz
untersucht. Nahfeld- und Fernfeldabsorption sowie die durch die Felder induzierte Temperatur-
verteilung wurden an Hand von theoretischen und anatomischen Modellen analysiert. Hierbei
wurden die folgenden neuen Erkenntnisse gewonnen und neuen Methoden implementiert:

e Auf Grund von iiberhthtem SAR, das in anatomischen Modellen beobachtet wurde, wur-
de eine ausfiihrliche theoretische Analyse zur Absorption elektromagnetischer Strahlung
im Nahfeld und im Fernfeld durchgefiihrt und ein neuer Absorptionsmechanismus fiir ge-
schichtetes Gewebe beschrieben.
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o Stehwelleneffekte in geschichtetem Gewebe durch fernfelddhnliche Exposition treten frither
auf als bisher angenommen (Anstieg des 1g Peak Spatial Average SARs um 1,9dB bei
5800 MHz und 10 mm Abstand zwischen Antenne und Gewebe).

e Ein neues Modell zur thermischen Simulation wurde entwickelt, das unter anderem die
anisotrope Modellierung von Warmeflufl und Durchblutung ermdoglicht.

e Die systematische Unsicherheitsanalyse der zur thermischen Simulation verwendeten Lei-
stungsdichte zeigte, daf Staircasing-Artefakte, die bei der FDTD-Simulation von schriagen
und gekriimmten Oberflichen auftreten kénnen, zu unphysikalischer lokaler Erwédrmung
fiihren. Um dies zu verhindern, wurde ein spezieller Algorithmus entwickelt, der diese Ar-
tefakte erkennt und zuverldssig herausfiltert.

Die Ergebnisse der Studie wurden im Hinblick auf den sich zur Zeit in Entwicklung befindenden
Standard IEC 62209, Teil 2 [1], beurteilt. Sie lassen sich wie folgt zusammenfassen:

e Auf Grund von nicht in diesem Ausmaf} erwarteten und noch nicht beobachteten Effekten,
die durch die Schichtung des Kérpergewebes auftreten, kann es im Vergleich zu homogenem
Gewebe oder gewebesimulierenden Fliissigkeiten zu erhohter Absorption elektromagneti-
scher Felder im Ko6rper kommen. Hierbei sind zwei verschiedene Effekte zu unterscheiden:
1.) verstirktes Eindringen reaktiver Nahfeldkomponenten bei Frequenzen unterhalb von
450 MHz und elektrisch kleinen Antennen und 2.) Stehwelleneffekte bei fernfeldéhnlicher
Exposition. Maximale Uberhohungen von 5dB im Vergleich zu den standardisierten Fliis-
sigkeiten wurden ermittelt. Diese Effekte kénnen mit homogenen experimentellen Phanto-
men zur SAR-Bestimmung nicht reproduziert werden.

e Die Belastung verschiedener innerer Organe wurde bestimmt. Hierbei konnte keine iiber-
hohte Absorption fiir einzelne Organe beobachtet werden. Mafigeblicher Faktor fiir die Be-
lastung eines Organs ist seine Lage im Korper. In allen beobachteten Fillen ist das Peak
Spatial Average SAR an der Korperoberfliche grofler als das einzelner innerer Organe.

e Bisher existierende Standards [2, 3, 4] zur Typenpriifung von am Ohr betriebenen draht-
losen Geriten sind von den Ergebnissen dieser Studie nicht betroffen; die beschriebenen
Effekte treten auf Grund der unterschiedlichen Gewebeverteilung an den exponierten Re-
gionen des Kopfes nicht auf.

e Fiir am Korper betriebene Gerédte miissen die einschlidgigen Standards zur Typenpriifung
angepaflt werden, um die beobachteten Effekte zu beriicksichtigen. Dazu wurden vom Auf-
tragnehmer dieser Studie bereits Vorschlidge (frequenz- und abstandsabhéngiger Skalie-
rungsfaktor) in den entsprechenden Arbeitsgruppen von IEC TC106 und ICES TC 34
SC 2 eingebracht.

e Die durch die Exposition mit einem 10 g SAR von 2 W /kg induzierte Temperaturerhthung
im Gewebe kann unter Extrembedingungen (eindimensionales Modell mit adiabatischen
Randbedingungen, maximale Absorption, keine Thermoregulation) iiber 3,5°C betragen
und damit deutlich hoher sein, als es bisher angenommen wurde. Bei freier Konvektion
wurden maximal 0,8°C ermittelt. Die mit dem anatomischen Modell unter Normalbedin-
gungen ermittelten Werte liegen bei bis zu 0,23°C bei freier Konvektion und bei bis zu
0,31°C bei adiabatischen Randbedingungen. Diese treten immer nahe der Koérperoberflé-
che auf. Der fiir die inneren Organe ermittelte Temperaturanstieg ist vernachléssigbar,
sofern die SAR-Grenzwerte eingehalten werden.
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An Hand der im Verlauf dieses Projektes gewonnenen neuen Erkenntnisse und vorgeschlagenen
Losungen kénnen zuverlissige Typenpriifverfahren fiir in der Nahe des menschlichen Korpers ar-
beitende Sender definiert werden. Entsprechende Vorschlidge wurden bereits bei den zustdndigen
Standardisierungsgremien eingebracht. Ein grofier Teil der Ergebnisse wurde in einschldgigen
Fachzeitschriften zur Veroffentlichung eingereicht oder ist bereits erschienen [60, 61, 62]. Wegen
des unter Extrembedingungen beobachteten iiberraschend hohen Temperaturanstieges sollte im
Rahmen einer zusétzlichen Studie iiberpriift werden, ob die Grundlagen der heutigen Grenzwerte
zuverldssig genug sind, um Gesundheitsrisiken durch thermische Belastung auszuschlielen.
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