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1 Einleitung

1.1 Quantitative Flussmessung in der kardialen Magnetresonanztomographie

Die quantitative Flussmessung in der kardialen Magnetresonanztomographie (MRT)
basiert auf der Phasenkontrast-Technik (Firmin et al. 1990). Die Urspringe dieser
Technik sind bereits in den 1960er Jahren zu finden, als Erwin Hahn erstmals die
Bewegung von Meerwasser durch die Anwesenheit eines aul3eren Magnetfeldes
darstellten konnte (Hahn 1960). Damit wurden die ersten Ansatze der MRT-
Flussmessung sogar noch vor der Veroffentlichung der grundlegenden Prinzipien der
morphologischen Magnetresonanz(MR)-Bildgebung von Lauterbur und Mansfield
gezeigt (Lauterbur 1973; Mansfield and Maudsley 1977). Der Nutzen der damals
hoch innovativen Technik wurde schon friih gerade fur den Bereich der kardiovasku-
laren Bildgebung erkannt. Dennoch hat die Translation in die klinische Anwendung
fast 30 Jahre gedauert. Die hohe Verfugbarkeit konkurrierender nichtinvasiver Ver-
fahren wie die Doppler-Echokardiographie sowie die Notwendigkeit einer aufwendi-
gen Nachverarbeitung standen der klinischen Verbreitung zunachst im Weg. Mit der
Einfihrung leistungsstarker MR-Gerate und dem Aufkommen einfacher Nachverar-
beitungsprogramme fand das Verfahren in den spaten 1990er Jahren schliel3lich ei-

nen breiten Einzug in die klinische Nutzung.

Die MRT-Flussmessung gilt heutzutage als theoretisch wie auch klinisch validiert und
findet ihren Einsatz vor allem auf dem Gebiet der kongenitalen Herzvitien (Cawley et
al. 2009). Mittlerweile gilt sie bei bestimmten Fragestellungen — wie der Quantifizie-
rung der Pulmonalklappeninsuffizienz — bei der Entscheidung zur Intervention als
zuverlassig einsetzbar und anderen Verfahren sogar Uberlegen (Achenbach et al.
2012). Trotzdem beinhaltet die zugrunde liegende Technik in vielen Situationen be-
deutsame Limitationen fur die klinische Anwendung. Dies hat in der Vergangenheit
zur Entwicklung noch schnellerer Techniken — den so genannten Echtzeit-Verfahren
— gefuhrt (Debatin et al. 1995 a; Korperich et al. 2004). Aufgrund der schlechten
Ortsauflésung und der hohen Artefaktanfélligkeit konnten sich diese Verfahren bisher
allerdings noch nicht in der klinischen Routine etablieren.



1.1.1 Grundlagen der MRT-Flussmessung

Die MRT basiert auf dem Verhalten magnetischer Momente (Spins) in einem aul3er-

lich angelegten Magnetfeld. Im menschlichen Korper stellen die Kerne der Wasser-

stoffprotonen den Grof3teil der Spins dar. In Abhangigkeit des Korpergewebes zeigen

die Spins verschiedene Verhaltensmuster im magnetischen Feld. Diese Variationen

machen eine Differenzierung der Gewebe in der morphologischen wie auch in der
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Abbildung 1: Oben: In einem konstanten
Magnetfeld weisen Spins in stationarem
Gewebe und in bewegtem Gewebe (Fluss
im GefaR) die gleiche Phase (®) auf.
Unten: Spins, die sich im Blutgefal3 ent-
lang eines linearen Magnetfeldgradienten
bewegen, nehmen anteilig eine Pha-
sendnderung auf. Die Phase unterscheidet
sich dadurch von der Phase stationarer
Spins in gleicher Schichtposition (modifi-
ziert nach Lotz et al. 2002, S. 652).

funktionellen MR-Bildgebung mdglich.
Im Zentrum der MRT-Phasenkontrast-
Flussmessung steht die Relation be-
wegter Spins (z. B. innerhalb eines
Blutgefal3es) zu stationéaren Spins (z. B.

in der GefalRwand).

Spins, die sich in einem &auRerlich an-
gelegten Magnetfeld befinden, erfahren
eine Rotationsbewegung entlang der
magnetischen Feldlinien — die so ge-
nannte Prazessionsbewegung. Die Ge-
schwindigkeit dieser Bewegung wird
mit Hilfe der Prazessionsfrequenz be-
schrieben, die auch als Resonanzfre-
guenz bezeichnet werden kann. Die
Resonanzfrequenz ist abh&ngig von
der Starke des &aul3erlichen Magnetfel-
des. In einem konstanten Magnetfeld
besitzen alle Spins — sowohl stationare
als auch bewegte Spins — die gleiche
(Abbildung 1).

Durch eine Erh6hung des auf3erlichen

Resonanzfrequenz

Magnetfeldes erhoht sich ebenfalls die
Resonanzfrequenz der Spins. Durch
eine Verringerung des Magnetfeldes

kommt es entsprechend zu einer Er-



niedrigung der Resonanzfrequenz. Feine Variationen des auf3erlichen Magnetfeldes
konnen in der MR-Bildgebung durch die Applikation von Magnetfeldgradienten er-
reicht werden. Durch die geringen Unterschiede des auf3eren magnetischen Feldes
weisen die Spins in stationarem Gewebe zueinander verschiedene Resonanzfre-
guenzen auf. Man spricht in diesem Zusammenhang auch von einer verédnderten
Phase zueinander. Spins, die sich in den Blutgefal3en entlang eines Magnetfeldgra-
dienten bewegen, erfahren nur anteilig eine Anderung der Resonanzfrequenz. Die
Phase bewegter Spins unterscheidet sich entsprechend in gleicher Position von der
Phase angrenzender stationarer Spins, man spricht von einer Phasendifferenz (Ab-
bildung 1). Unter der Verwendung linearer Magnetfeldgradienten konnte gezeigt
werden, dass die Phasendifferenz proportional zur Geschwindigkeit bewegter Spins
ist (Moran et al. 1985). Streng genommen gilt dies nur unter der Voraussetzung, dass

wahrend der Messung ein konstant laminarer Blutfluss im Gefal3 herrscht.

Die Phasendifferenz bewegter Spins relativ gesehen zu stationaren Spins kann nur
gemessen werden, wenn die Phasenanderung stationarer Spins kompensiert wird.
Aus diesem Grund wird der zuerst geschaltete Magnetfeldgradient anschlieRend mit
umgekehrter Polaritat wiederholt (Abbildung 2). Durch die Applizierung eines sol-

chen bipolaren Magnetfeldgradienten, der dann auch als flusskodierender Magnet-

Stationares Gewebe

Fluss im Gefalk Fluss im Gefal

Abbildung 2: Grundlegendes Prinzip der Phasenkontrast-Technik. Die Anlage eines
bipolaren Magnetfeldgradienten fuhrt zur Egalisierung der Phasenunterschiede im
stationdren Gewebe. Relativ dazu erfahren sich bewegende Spins in dem Gefal3
nach Schaltung des zweiten Gradienten (negativer Gradient) eine messbare Pha-
sendifferenz (modifiziert nach Lotz et al. 2002, S. 653).
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feldgradient bezeichnet werden kann, werden die zuvor langsameren Spins (niedrige
Resonanzfrequenz) beschleunigt, die zuvor schnelleren Spins (hohe Resonanzfre-
quenz) wieder abgebremst. Spins im stationdren Gewebe weisen nach der Schaltung
des bipolaren flusskodierenden Gradienten anschlieBend wieder alle die gleiche
Phase auf. Im Gegensatz dazu erreicht die Phase bewegter Spins nicht die gleiche
Phase wie angrenzende stationdre Spins, sodass eine Phasendifferenz bestehen
bleibt. Ublicherweise wird die gleiche Messung zweimal direkt hintereinander durch-
gefuhrt. Bei der zweiten Messung wird der bipolare Magnetfeldgradient leicht modifi-
ziert appliziert. AnschlieRend werden beide Messungen voneinander subtrahiert.
Durch dieses Vorgehen werden alle anderen Einflisse neutralisiert, die wahrend der
Datenakquisition zusatzliche Phasendifferenzen hervorgerufen haben kdnnen
(Spritzer et al. 1990).

Die Phasendifferenz ist eine gerichtete Gréf3e und wird in Grad angegeben. Sie kann
nur die auf einen Kreisbogen begrenzten Werte von -180° bis +180° annehmen. Da-
rum muss der Untersucher vor der Phasenkontrast-Flussmessung einen Geschwin-
digkeitsbereich bestimmen. Durch die Definition der so genannten Kodiergeschwin-
digkeit (VENC) werden die flusskodierenden Magnetfeldgradienten so eingestellt,
dass die VENC gerade einer Phasendifferenz von +/- 180° entspricht. Die VENC ist
eine Geschwindigkeit mit der Einheit cm s™ und sollte vom Untersucher entspre-

chend so gewahlt werden, dass sie gerade Uber der maximal zu erwartenden Fluss-
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Abbildung 3: Magnitudenbild (links) und Phasenbild (rechts) einer Phasenkontrast-
Flussmessung in axialer Schnittfihrung. Aorta ascendens (AAo0), Aorta descendens
(DAO0), Wirbelkorper (WK).
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geschwindigkeit in dem zu untersuchenden Gefal3 liegt. Die Verrechnung der Pha-
seninformation erfolgt bei der Rekonstruktion. Die gemessene Phasendifferenz (Wert
zwischen +/- 180°) wird dabei in eine Geschwindigkeit der GroRe cm s™* umgerech-
net (O'Donnell 1985; Pelc et al. 1991). Die Rekonstruktion ergibt typischerweise zwei
Datensétze. Zum einen werden so genannte Magnitudenbilder generiert, die zur ana-
tomischen Orientierung dienen, zum anderen werden Phasenbilder rekonstruiert, in
denen die eigentlichen Flussinformationen enthalten sind (Abbildung 3). Fir jedes
Voxel wird die errechnete Geschwindigkeit als Graustufe kodiert dargestellt. Neben
der Geschwindigkeitsinformation enthalt jedes Voxel im Phasenbild zusatzlich eine
Richtungsinformation. Sehr helle Graustufen kodieren dabei fur schnelle Flussge-
schwindigkeiten in Betrachtungsrichtung, sehr dunkle Graustufen kodieren entspre-
chend fur schnelle Flussgeschwindigkeiten in die entgegengesetzte Richtung. Diese
Eigenschaften lassen sich bei Betrachtung der Aorta ascendens (helle Graustufen)
und der Aorta descendens (dunkle Graustufen) in Abbildung 3 am besten nachvoll-
ziehen. Stationares Gewebe weist eine mittlere Graustufe auf, wie sie im Bereich des

Wirbelkdrpers erkennbar ist.

1.1.2 Konventionelle CINE-Flussmessung und Echtzeit-Flussmessung

Als Echtzeit-MRT werden MR-Verfahren bezeichnet, bei denen die notwendigen Da-
ten fir einen Herzzyklus innerhalb der Zeit eines einzigen Herzschlags vollstandig
aufgenommen werden konnen. Alle derzeit im klinischen Alltag gebréauchlichen Pha-
senkontrast-Flussmessungen (CINE-Flussmessungen) entsprechen dieser Anforde-
rung bisher nicht. Um eine adaquate zeitliche Auflésung zu erreichen, sind sie auf die
Datenakquisition multipler Herzzyklen angewiesen. Die Information mehrerer
Herzzyklen wird interpoliert und in dem Flussprofil eines ,synthetischen® Herzzyklus
angegeben. Dazu ist es notwendig, die Datenaufnahme mit dem Herzzyklus zu syn-
chronisieren. Fir CINE-Flussmessungen wird typischerweise ein retrospektives
EKG-Gating verwendet. Das bedeutet, dass die Datenaufnahme kontinuierlich tber
mehrere Herzzyklen vorgenommen wird und im Nachhinein mit der R-Zacke eines
mitregistrierten EKG synchronisiert wird. Die Interpolation mehrerer Herzzyklen zu
einem ,synthetischen® Herzschlag geht unweigerlich mit Limitationen fur die klinische
Anwendung einher (Ferreira et al. 2013). Es existieren Varianten der CINE-

Flussmessungen, die in freier Atmung oder in Atemstillstand durchgefuhrt werden
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konnen. Beide Moglichkeiten haben Vor- und Nachteile fur die klinische Anwendung.
Die Messung in Atemstillstand ist einerseits schneller, und Atemartefakte werden
vermieden. Andererseits ist die zeitliche Auflésung geringer und die Technik setzt
voraus, dass der Patient in der Lage ist, den Atem bis zu 15 Sekunden anzuhalten.
Die Messung in freier Atmung dauert einerseits deutlich langer und Atemartefakte
konnen die Qualitat der Flussmessung beeintrachtigen. Andererseits ist die zeitliche
Auflésung héher und eine Eignung flr Patienten, die den Atem nicht lGber einen lan-

geren Zeitraum anhalten kénnen, ist gegeben.

Die fur den klinischen Einsatz bedeutsamen Limitationen der CINE-Flussmessung
haben zur Entwicklung einer Reihe von Echtzeit-Flussmessungen gefthrt (Hansen et
al. 2012; Keenan und Pennell 2007; Macgowan et al. 2005; Steeden et al. 2010). Die
Schwierigkeit bei der Konzipierung von Echtzeit-Verfahren liegt im Allgemeinen darin,
trotz der extrem erhéhten zeitlichen Auflésung die raumliche Auflésung und die Bild-
qualitat aufrechtzuerhalten. Keines der bisher vorgestellten Echtzeit-Verfahren konn-
te diesen Anforderungen gerecht werden und sich fest in der klinischen Bildgebung
etablieren.

Das in der vorliegenden Arbeit verwendete Verfahren geht auf neue Entwicklungen
der biomedizinischen NMR Forschungs GmbH am Max Planck Institut fur biophysika-
lische Chemie in Gottingen zurlick, die erstmals MRT-Aufnahmen in Echtzeit mit
uberraschend hoher raumlicher Aufldsung und Bildqualitat erlauben (Niebergall et al.
2013; Uecker et al. 2008; Uecker et al. 2010 a; Zhang et al. 2010 a; Zhang et al.
2012). Dieses Verfahren eroffnet eine Vielzahl von véllig neuen Anwendungen in der
medizinischen Diagnostik, die von Gelenkbewegungen bis zu Schluck- und Sprech-
bewegungen reichen und sich insbesondere fur Untersuchungen des Herzens und
der grof3en GefalRe eignen (Uecker et al. 2010 b; Zhang et al. 2010 b). Durch eine
systematische Weiterentwicklung lasst sich diese Technik auch fir quantitative Pha-
senkontrast-Flussmessungen nutzen. In einer 2012 erschienenen Publikation konnte
die grundlegende Validierung dieses Ansatzes gezeigt werden. Dabei wurden die
Ergebnisse der Echtzeit-Flussmessung am Flussphantom validiert und bei wenigen
Probanden als Machbarkeitsstudie erfolgreich durchgefuihrt (Joseph et al. 2012). Die
Technik ist in der Lage, Flussprofile sukzessiver Herzzyklen mit einer realen zeitli-
chen Aufldsung von 40 ms aufzunehmen. Eine EKG-Synchronisation oder Atem-
kompensation ist bei der Verwendung nicht erforderlich.

-11 -



1.1.3 Auswertung von MRT-Flussmessungen

Alleine die Magnituden- und Phasenbilder einer MRT-Flussmessung ergeben noch

keine hamodynamischen Parameter (z. B. Flussvolumen, Maximalgeschwindigkeit)

Abbildung 4:

Auswertung
einer MRT-Flussmessung in
der Aorta ascendens (AAO0).
Definition einer initialen ROI
im Magnitudenbild (oben). Au-
tomatische Ubertragung der
Kontur auf alle Phasen (Mitte).
Korrekturbedurftige Kontur;
manuelle Korrektur-Tools ste-
hen zur Verfigung (unten).
Truncus pulmonalis (PA), Aor-
ta descendens (DAo0), Vena
cava superior (SVC).

der unterschiedlichen Zielgefal3e. Daher ist es not-
wendig, die rekonstruierten Bilder in einem geeig-
neten Auswertungsprogramm zu analysieren. Es
existieren Software-Pakete unterschiedlicher Her-
steller, deren Grundprinzip jedoch gleich ist (Abbil-
dung 4). Alle Programme unterstitzen das Ein-
zeichnen von Bildbereichen (ROI) um das zu analy-
sierende Gefal3. Die Einzeichnung einer initialen
ROI wird typischerweise im Magnitudenbild vorge-
nommen. Ein automatischer Segmentationsalgo-
rithmus ist anschlieend in der Lage, die initiale
ROI auf allen Magnitudenbildern zu erganzen und
auf die Phasenbilder zu ubertragen. Der dahinter-
liegende Algorithmus orientiert sich an der unter-
schiedlichen Kontrastierung von GefalZlumen und
angrenzendem Gewebe. Die Kontur sollte im Ideal-
fall kongruent zur Gefal3intima liegen. Der automa-
tische Algorithmus erkennt die gewlnschte ROI in
einigen Phasen allerdings nicht optimal. Deshalb ist
es notig, nach der automatischen Ubertragung die
ROI aller Phasen visuell zu Uberprifen und, falls
erforderlich, manuell zu korrigieren. Ublicherweise
stehen unterschiedliche Werkzeuge fur die manuel-
le Konturkorrektur zur Verfigung. Die h&dmodyna-
mischen Parameter werden aus den Graustufen der
ROIl-umfassten Pixel ermittelt und kbnnen in einem

Auswertungs-Report angezeigt werden.

Die Anwendung von Echtzeit-MRT-Flussmessungen stellt einige Anforderungen an

die Auswertungssoftware, die bei konventionellen CINE-Flussmessungen bisher kei-

ne Rolle spielten. Beispielsweise ergibt eine Echtzeit-Flussmessung (zeitliche Aufl6-
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sung: 40 ms) bei einer 10-sekindlichen Anwendung mehr als die 10-fache Daten-
menge (375 Phasen) einer konventionellen CINE-Flussmessung, bei der tblicher-
weise pro Messung nur 25 — 30 Phasen rekonstruiert werden. Der zeitliche Aufwand
fur die manuelle Konturkorrektur kann sich entsprechend aufwandiger gestalten. Des
Weiteren kann die Erhdhung der zeitlichen Auflésung mit EinbulRen der Bildqualitat
einhergehen. Dies konnte der Abgrenzbarkeit des Zielgefaf3es von umliegenden
Strukturen schaden und somit den manuellen Korrekturaufwand erhéhen. Ein geeig-
netes automatisches Auswertungsprogramm ist deshalb gerade fur die Analyse von
Echtzeit-Daten unumganglich. Die Zuverlassigkeit und die klinisch akzeptable Hand-
habung der Auswertbarkeit soll im Rahmen der vorliegenden Arbeit Uberpruft wer-

den.

1.1.4 Anforderungen bei MRT-Flussmessungen: Phasen-Offset-Fehler und an-

dere Fehlerquellen

Bei der Anwendung von MRT-Flussmessungen lassen sich grundsatzlich die vom
Untersucher beeinflussbaren sowie die unbeeinflussbaren Fehlerquellen unterschei-

den.

Zu den vom Untersucher beeinflussbaren Fehlerquellen zahlt die Wahl einer zu ge-
ringen bzw. zu hohen VENC bei der Planung einer Flussmessung, was zu Einfal-
tungsartefakten (Aliasing) bzw. einem erhéhten Rauschen fuhren kann. Die Schnitt-
ebene sollte im Idealfall orthogonal zur Flussrichtung liegen. Abweichungen, die tber
ein Mal3 von 15 ° von der Orthogonalen hinausgehen, kénnen ebenfalls zu Abwei-
chungen der Flussparameter fuhren (Tang et al. 1993). Nicht zuletzt kdnnen falsch
eingezeichnete ROI bei der Auswertung zu signifikanten Flussabweichungen fuhren.
Alle genannten EinflussgroRen kdnnen durch den erfahrenen Untersucher vermieden
bzw. durch eine wiederholende Messung oder Auswertung mit angepassten Ein-
flussgrof3en relativ einfach korrigiert werden. Ihr Einfluss auf die Gite von MRT-
Flussmessungen wurde vielfach untersucht (Lotz et al. 2002).

Daneben existieren technische EinflussgréRen, die durch den Untersucher nicht di-
rekt zu beeinflussen sind. Die Theorie der Phasenkontrast-Flussmessung geht von

einem kontinuierlichen, laminaren Fluss in dem zu messenden Gefal aus. Beschleu-
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nigungen oder Turbulenzen, wie sie bei Klappenstenosen oder -insuffizienzen auftre-
ten konnen, haben deshalb das Potenzial Fehler zu induzieren (Petersson et al.
2010). Eine weitere nichtbeeinflussbare Fehlerquelle stellen Phasen-Offset-Fehler
dar. Dies sind systematische Verschiebungen der Geschwindigkeitswerte, die sowohl
in stationarem als auch bewegtem Gewebe auftreten kbnnen. Je nach Ausmalf’ kon-
nen sie zu erheblichen Abweichungen der gemessen Flussparameter fihren (Holland
et al. 2010). Das Ausmal3 hangt dabei in erster Linie von lokalen magnetischen Feld-
inhomogenitaten und Gradientenfehlern ab (Lotz et al. 2002). Dazu kénnen die Lage
des ZielgefalRes relativ zum magnetischen Isozentrum, die Angulierung der Mess-
ebene, aber auch die VENC Einfluss auf das Auftreten haben (Chernobelsky et al.
2007). Die Schwierigkeit bei der Messung von Phasen-Offset-Fehlern liegt darin,
dass sie sowohl homogen als auch heterogen in der Messebene auftreten kénnen.
Sie lassen sich deshalb nur mit Hilfe eines statischen Phantoms zuverlassig bestim-
men, an dem die Flussmessung — nach einer Patientenmessung in gleicher Position,
wie das zuvor untersuchte Gefal3 — wiederholt wird. Im Rahmen der vorliegenden
Arbeit soll das Auftreten von Phasen-Offset-Fehlern in der neu entwickelten Echtzeit-

Flussmessung mit konventionellen CINE-Flussmessungen verglichen werden.

Eine der grof3ten Anforderungen bei allen quantitativen Flussbestimmungen in vivo
ist das Fehlen eines allgemein gultigen Referenzstandards (Lotz et al. 2002). Die
Angaben ber die Gute und die Genauigkeit verschiedener Techniken (MRT Pha-
senkontrast-Flussmessung, MRT Volumetrie, invasive Thermodilutionsverfahren,
Doppler-Echokardiographie) sind Naherungswerte, die in der Regel auf Phantom-
messungen basieren (Kimme-Smith et al. 1990; Siegel et al. 1996). Der tatséchliche
Fehler der in der Arbeit verwendeten MRT-Flussmessungen ist deshalb nur schwer
zu ermitteln. Es bleibt die Mdglichkeit, die Ergebnisse der Echtzeit-Flussmessung mit

anderen etablierten Methoden zu vergleichen.

1.2 Vergleich mit der Doppler-Echokardiographie

Im klinischen Kontext ist vor allem der Vergleich der MRT-Flussmessungen mit der
Doppler-Echokardiographie relevant. Die maximale Flussgeschwindigkeit entlang
einer Stenose wird als Ausdruck des Ausmalles einer Verengung verwendet. Bei

einigen klinischen Fragestellungen basiert die Entscheidung zur Intervention alleine
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auf der nichtinvasiv ermittelten (Doppler-Echokardiographie oder MRT-
Flussmessung) maximalen Flussgeschwindigkeit (Warnes et al. 2008). Aus diesem
Grund steht der Vergleich der Maximalgeschwindigkeiten zwischen Echtzeit-
Flussmessung, CINE-Flussmessung und Doppler-Echokardiographie im Vorder-

grund.

Frihere In-Vivo- und In-Vitro-Studien haben gezeigt, dass konventionelle CINE-
Flussmessungen tendenziell dazu neigen, die maximale Flussgeschwindigkeit im
Vergleich zur Doppler-Echokardiographie zu unterschéatzen (Siegel et al. 1996). Dies
wird mit der schlechteren zeitlichen Auflésung der CINE-Flussmessungen im Ver-
gleich zur Echokardiographie begriindet. Im Rahmen der Studie soll Uberprtft wer-
den, ob die Erhéhung der zeitlichen Auflésung der Echtzeit-Flussmessung dazu fuhrt,
dass héhere Maximalgeschwindigkeiten als in den CINE-Flussmessungen gemessen

werden und eher denen der Doppler-Echokardiographie entsprechen.

1.3 Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung mit dem Valsalva-Mandver

als physiologischem Stressor

Die physiologischen Variationen des Blutfluss wahrend des Valsalva-Manbvers (er-
hohter intrathorakaler Druck) wurden historisch mit Hilfe invasiver Verfahren ermittelt
(Brooker et al. 1974; Greenfield et al. 1967). Es konnte gezeigt werden, dass eine
abnorme Antwort des Blutflusses auf Variationen des intrathorakalen Drucks prog-
nostische Aussagen bei der Herzinsuffizienz haben konnen (Felker et al. 2006;
Lalande et al. 2012; Parisi et al. 1976). Eine zuverlassige und reproduzierbare nicht-
invasive Darstellung der hamodynamischen Reaktion auf das Valsalva-Mandver, z.
B. mit Hilfe der Doppler-Echokardiographie, gestaltet sich aufgrund der Abhangigkeit
anatomisch definierter Schallfenster schwierig (Gindea et al. 1990). Die technischen
Eigenschaften der konventionellen CINE-Flussmessungen basieren auf der Interpo-
lation multipler Herzzyklen, die schlieBlich in einem ,synthetischen® Flussprofil ange-
zeigt werden. Physiologische Anderungen des Blutflusses, die wahrend der Daten-
akquisition auftreten, unterliegen der Mittelung und sind bei der Auswertung nicht

erkennbar (vgl. 1.1.2).
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Die Echtzeit-Flussmessung erlaubt dagegen hdmodynamische Parameter direkt auf-
einanderfolgender Herzzyklen miteinander zu vergleichen. Diese Mdglichkeit soll im
Rahmen der Studie genutzt werden, um die physiologische Flussantwort des Valsal-
va-Mandvers (erhohter intrathorakeler Druck) bei herzgesunden Probanden darzu-
stellen. Die freie Wahl der Schnittebene als weiterer Vorteil der MRT soll in diesem
Zusammenhang ausgenutzt werden, um die physiologischen Flussvariationen simul-
tan in zwei GefalRen (Vena cava superior, Aorta ascendens), nicht-invasiv und zuver-

lassig in Echtzeit zu analysieren.

1.4 Ziele und Fragestellung

Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Evaluation des neu entwickelten Echtzeit-
Verfahrens zur quantitativen Flussmessung in der kardialen MRT. Im Einzelnen sind

folgende Fragen zu klaren:

1. Bestimmung des AusmafRes an Phasen-Offset-Fehlern in der Echtzeit-

Flussmessung. Als Referenz dienen konventionelle CINE-Flussmessungen.

2. Zuverlassigkeit der Echtzeit-Flussmessung bei der Erfassung hdmodynamischer
Parameter (Flussvolumen, Maximalgeschwindigkeit). Als Referenz dienen kon-

ventionelle CINE-Flussmessungen.

3. Eignung der Echtzeit-Flussmessung fir die Analyse in einer marktiblichen Aus-

wertungssoftware. Als Referenz dienen konventionelle CINE-Flussmessungen.

4. Exaktere Bestimmung der Maximalgeschwindigkeit in den Echtzeit-
Flussmessungen als in den konventionellen CINE-Flussmessungen. Als Referenz

dient die Doppler-Echokardiographie.

5. Eignung der Echtzeit-Flussmessung zur Erfassung physiologischer Flussvariatio-

nen wahrend des Valsalva-Manoévers (erhohter intrathorakaler Druck).
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2 Material und Methoden

Im Folgenden sollen die einzelnen Arbeitsschritte zur Evaluation des neu entwickel-
ten Echtzeit-MRT-Verfahrens zur quantitativen Flussmessung beschrieben werden
(Abbildung 5).

Evaluation der Echtzeit-CMR-Flussmessung

1. In-Vitro-Evaluation

Flussmessung am statischen Phantom zur Quantifizierung
von Phasen-Offset-Fehlern

2. In-Vivo-Evaluation

Echtzeit-CMR-Flussmessung vs. konventionelle CINE-Flussmessung

—> Erfassung hamodynamischer Parameter

—— Analysen zur Auswertbarkeit der MRT-Flussmessungen

—> Vergleich der Maximalgeschwindigkeit mit der
Doppler-Echokardiographie

3. Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung

Erfassung hamodynamischer Variationen unter
dem Valsalva-Mandver

Abbildung 5: Ubersicht zur Evaluation der Echtzeit-Flussmessung

2.1 Vergleich von Echtzeit-CMR-Flussmessung und CINE-Flussmessung

Das Echtzeit-Verfahren (Echtzeit-CMR-Flussmessung) wurde mit klinisch etablierten
und validierten Referenzmethoden (CINE-Phasenkontrast-Flussmessungen) vergli-
chen. Zur Erfassung von Phasen-Offset-Artefakten wurden die zu vergleichenden

MRT-Flussmessungen in vitro an einem statischen Phantom durchgefiihrt. Aul3er-
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dem wurden die verschiedenen Verfahren in vivo bei einer Probandengruppe durch-
gefuhrt, um die Echtzeit-Flussmessung in Bezug auf das Erfassen hAmodynamischer
Parameter, die Auswertbarkeit der erhobenen Datensatze und den Vergleich mit der

Doppler-Echokardiographie zu evaluieren.

2.1.1 In-Vitro-Evaluation der MRT-Flussmessungen zum Auftreten von Pha-

sen-Offset-Fehlern

Eine zuverlassige Evaluation von Phasen-Offset-Artefakten ist lediglich durch die
Messung eines statischen Phantoms mdoglich (Caprihan et al. 1990). Aus diesem
Grund wurde nach einem Rezept von Blechinger et al. unter Laborbedingungen ein

statischer Gelatine-Agarose-Phantomkoérper hergestellt (Blechinger et al. 1988).

2.1.1.1 Herstellung des Phantoms zur Messung von Phasen-Offset-Fehlern

Fur das Phantom wurde ein Behalter mit einem Fassungsvermdgen von 8 Litern ge-
wahlt, sodass dieser von Umfang und Volumen ungefahr dem Thorax eines Proban-
den entsprach. Tabelle 1 listet alle Komponenten auf, die fur die Herstellung von 8

Litern Phantommasse bendtigt wurden.

Tabelle 1: Material zur Herstellung der Phantommasse.

Produkt Menge
Glycerin 2880 ml
N-Propylalkohol 796 ml
destilliertes Wasser 6912 ml
Trockenagar 252 ¢
Gelatine 928 g
Vaseline ca. 1000 g
p-Methylbenzoesaure (p-Toluic acid) 60
37%-Formaldehydlésung 329
Paraffin-Platelets 600 g
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Die einzelnen Herstellungsschritte des statischen Phantomkoérpers beinhalteten:

1. Vorbereitung des Gelatine-Gels

In einem Behalter mit mindestens 8 Litern Fassungsvermégen wurden 6 g p-Methyl-
benzoesaure zusammen mit 332 ml N-Propylalkohol in einem Wasserbad von 90 —
100 °C auf 90 °C erhitzt. Dazu wurden 1200 ml Glycerol und 2468 ml destilliertes
Wasser (Zimmertemperatur) gemischt.

2. Vorbereitung des Agars
In einem zweiten Behéalter mit mindestens 8 Litern Fassungsvermdgen wurden 464
ml N-Propylalkohol mit 1680 ml Glycerol und 3456 ml destilliertem Wasser gemischt.

Dazu wurde unter Ruhren 252 g Trockenagar gegeben.

3. Erhitzen im Wasserbad

Beide Behalter wurden mit Aluminiumfolie (mit einem kleinen Loch zum Druckaus-
gleich) abgedeckt und in einem Wasserbad von 90 — 100 °C auf 85 — 90 °C erhitzt.
Sobald die Loésungen eine Temperatur von 85 °C erreichten, wurden sie durchmischt.

Oberflachlicher Schaum wurde abgeschopft, um Lufteinschlisse zu vermeiden.

4. Zusammenfigen der Lésungen

Die beiden Loésungen (ca. 5 Liter Agar-Gemisch und 4 Liter Gelatine-Gel) wurden in
einem Behaélter von mindestens 10 Liter Fassungsvermégen zusammengegeben und
verrahrt. Unter regelmaflligem Umrihren wurde das Gemisch auf 50 °C abgekunhlt
und anschlieBend mit 32 g einer 37%-Formaldehydldsung vermischt.

5. Abdichtung mit Vaseline
Um zusatzliche Lufteinschlisse zu vermeiden, wurde das Phantom mit 1000 g ge-
schmolzener Vaseline abgedichtet. Das gesamte Gemisch wurde Uber 24 h zum Ab-

kiihlen gestellt.

6. Abdichtung mit Paraffin
Es wurden 600 g Paraffin-Platelets (Surgipath, Paraplast, Tissue Embedding Medi-
um) im Wasserbad zum Schmelzen gebracht und auf die ausgehartete Vaseline-

Schicht gegossen.
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2.1.1.2 Durchfuhrung der Phantommessungen zur Erfassung von Phasen-
Offset-Fehlern

Das statische Phantom wurde nach jeder Probandenmessung in dem Scanner posi-
tioniert (Abbildung 6). Die Messbedingungen (Schnittebene, Hohe des MRT-Tischs)
wurden dabei konstant gehalten, um identische Voraussetzungen wie bei der zuvor
erfolgten Probandenmessung zu erreichen. Das anteriore 16-Kanal-Spulenelement
wurde auf dem Phantom positioniert. Der Phantomkérper tbernahm somit nach der

Probandenmessung die Rolle des menschlichen Thorax.

el

Abbildung 6: Vorbereitung der statischen Phantommessung. Auf dem Phantom
(gelber Behalter) wurde die Thorax-Spule befestigt. An dem Phantom wurden alle
vier MRT-Flussmessungen nach der Probandenmessung wiederholt.

Die konventionellen, EKG-synchronisierten CINE-Flussmessungen (CINE-FB, CINE-
BH) und die Echtzeit-CMR-Flussmessungen (RT-CMR-Int, RT-CMR-Seq) erfolgten
jeweils ein Mal an dem statischen Phantom. Entsprechend den In-Vivo-
Untersuchungen wurden die Echtzeit-CMR-Flussmessungen fur 15 Sekunden durch-
gefuhrt. Ein simuliertes EKG-Signal mit einer Herzfrequenz von 60 bpm diente den
CINE-Flussmessungen zur Synchronisation und den Echtzeit-CMR-Flussmessungen

zur Simulation aufeinanderfolgender Herzzyklen.

Die Auswertung erfolgte mit einer Prototype-Software (QFlow, MEDIS, Medical Ima-
ging Systems BV, Leiden, Niederlande). Fir die Analyse wurde jeweils die gespei-

cherte Kontur der entsprechenden ersten Probandenmessung (z. B. die Kontur der
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ersten CINE-FB Messung fir die Messung der CINE-FB am statischen Phantom)
verwendet (vgl. 2.1.2.2). Die uber die entsprechende Querschnittflache des Phan-
toms gemittelte Durchschnittsgeschwindigkeit wurde zur Erfassung des Phasen-
Offset Fehlers verwendet. Im Idealfall sollten sich geringe positive und negative
Flusssignale gegeneinander aufheben. Eine Durchschnittsgeschwindigkeit von 0 cm
s™ entsprache schlieRlich einem Fehlen von Phasen-Offset-Fehlern.

2.1.1.3 Statistik

Die statistische Analyse wurde mit Hilfe von IBM SPSS Statistics Version 22 fur Ma-
cintosh OS X durchgefuhrt. Fir den Vergleich von Phasen-Offset-Fehlern diente je-
weils ein  Wert der Durchschnittsgeschwindigkeit (CINE-Phasenkontrast-
Flussmessungen) bzw. der Mittelwert der Durchschnittsgeschwindigkeit aus 10 simu-
lierten Herzschlagen (Echtzeit-CMR-Flussmessungen). Die Werte wurden — gemittelt
uber alle Phantommessungen — als Mittelwert + Standardabweichung angegeben.
Entsprechend den Vorarbeiten von Gatehouse et al. wurden Werte der Durch-
schnittsgeschwindigkeit > 0,6 cm s als signifikante Phasen-Offset-Fehler definiert
(Gatehouse et al. 2010).

2.1.2 In-Vivo-Evaluation der Echtzeit-CMR-Flussmessung

Die Ethikkommission der Universitatsmedizin Gottingen bewilligte im Vorab die
Durchfihrung der Studie. Das neu entwickelte Echtzeit-Verfahren wurde mit klinisch
etablierten CINE-Flussmessungen verglichen. Im Zentrum standen dabei der Ver-
gleich hamodynamischer Parameter (Schlagvolumen und Maximalgeschwindigkeit),
der Vergleich der Auswertbarkeit der MRT-Flussmessungen und der Vergleich der

Maximalgeschwindigkeit mit der Doppler-Echokardiographie.

Es wurden insgesamt 10 mannliche Probanden (25 + 2 Jahre [Mittelwert £ SD],
Spannbreite 20 — 30 Jahre; BMI 23 + 3, Spannweite 20 — 28) von der Georg-August-
Universitat Gottingen rekrutiert und prospektiv in die Studie eingeschlossen. Alle
Probanden waren zum Zeitpunkt der Untersuchung anamnestisch herzgesund und

stellten sich freiwillig fur die Studie zur Verfligung.
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Vor der MRT-Untersuchung erfolgte die Probandenaufklarung. Besonders eventuelle
Kontraindikationen, die eine MRT Untersuchung verbieten wirden (Herzschrittma-
cher, ferromagnetische Prothesen etc.), standen im Zentrum der Befragung. Auf-
grund der engen Platzverhéltnisse in dem MRT wurden die Probanden gezielt auf
eine moglicherweise bestehende Klaustrophobie befragt. Neben einem miundlichen
Gesprach erfolgte die Aufklarung anhand eines Aufklarungsbogens der NMR For-
schungs GmbH am Max Planck Institut fur biophysikalische Chemie sowie mit einer
schriftlichen Probandenaufklarung des Instituts fur Diagnostische und Interventionelle
Radiologie der Universitdtsmedizin Gottingen. Die Probanden wurden darin zusatz-
lich auf die Pseudonymisierung ihrer Daten hingewiesen.

Alle Messungen wurden in einem 3 Tesla MRT (Tim Trio, Siemens Healthcare, Er-
langen, Deutschland) in den Gebauden der NMR Forschungs GmbH am Max Planck
Institut flr biophysikalische Chemie in Géttingen durchgefiihrt. Die Probanden wur-
den in Ruckenlage auf der Liege des MRT positioniert. Anschlie3end wurde ein
MRT-taugliches Vektor-Elektrokardiogramm (EKG) mit drei Ableitungen entspre-
chend den Herstellerempfehlungen angelegt. Um die Ubertragung des EKG-Signals
zu sichern, wurde die Vorrichtung des EKG-Senders in eine Silikonapparatur einge-
bettet. Aufgrund des hohen Larmpegels wahrend der MRT Untersuchung erhielten
die Probanden einen Ohrenschutz. Fur die MR-Signalaufnahme wurde eine stan-
dardmallige 32-Kanal-Herzspule verwendet, die sich aus einem anterioren und
posterioren 16-Kanal-Element zusammensetzt. Das posteriore Element wurde in die
Patientenliege eingefasst, wahrend die anteriore Spule auf dem Thorax platziert wur-
de (Abbildung 7). Eine Alarmklingel ermdglichte den Probanden sich bei eventuell
auftretenden Problemen wahrend der MRT-Untersuchung bemerkbar zu machen.
Zusatzlich war die Person im MRT Uber ein Mikrophon und Lautsprecher mit dem
MRT-Vorraum in Kontakt.

Fur den Vergleich der MRT-Flussmessungen wurde als Messposition die aufsteigen-
de Aorta (AA0) ausgewdahlt. Dazu wurde eine Schnittebene gewéhlt, die senkrecht
zur AAo lag (sog. Through-plane-Messung). Aus dem sagittalen Localizer (multislice
radial fast low angle shot [FLASH]) wurde eine Schnitteben ermittelt, welche die rech-
te Pulmonalarterie im Querschnitt und die AAo im Langsschnitt zeigte. Aus dieser
Ebene wurde die endgiiltige Messebene definiert, die auf Hohe der rechten Pulmo-
nalarterie die AAo senkrecht zur Flussrichtung schnitt (Abbildung 8).
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Abbildung 7: Vorbereitung eines Probanden. a: 3 T MRT (TIM Trio, Siemens
Healthcare, Erlangen, Deutschland). b: Anlage der EKG-Elektroden. Silikonapparatur
um den EKG-Sender (rot) c: Proband mit sichtbarem anteriorem 16-Kanal-Element
der 32-Kanal-Herzspule auf dem Thorax. d: Proband wahrend der Messung im MRT.

Abbildung 8: Ermittlung der Messposition. Aus dem sagittalen Localizer (links)
wurde eine Schnittebene auf Hohe der rechten Pulmonalarterie (r-PA) erzeugt, die
senkrecht zur Aorta ascendens (AA0) lag (rote Linie). Endgultige Messebene (rechts)
mit Betrags-und Phasenbild. Aorta descendens (DAo), Vena cava superior (SVC),
linke Pulmonalarterie (I-PA), Truncus pulmonalis (PA).
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2.1.2.1 Vergleich hdamodynamischer Parameter

Fur den Vergleich der verschiedenen MRT-Flussmessungen wurden als quantitative
Parameter das Schlagvolumen (Flussvolumen pro Herzschlag) und die Maximalge-
schwindigkeit (Single-Pixel) verwendet. Es wurden 2 Varianten der CINE-
Flussmessung mit 2 Varianten der Echtzeit-Flussmessung verwendet. Die vier MRT-
Verfahren wurden bei jedem Probanden insgesamt drei Mal in randomisierter Rei-
henfolge wiederholt.

Echtzeit-CMR-Flussmessung

Die Grundlage der verwendeten Echtzeit-Methode bildet eine FLASH-Sequenz mit
einem bewegungskompensierenden Schichtselektionsgradienten und einem flussko-
dierenden bipolaren Gradienten (Joseph et al. 2014). Die Echtzeit-CMR-
Flussmessung ermoglichte die kontinuierliche Aufnahme von T1-gewichteten Bildern
mit einer zeitlichen Auflésung von 40 ms und einer nominellen Ortsauflésung von 1,3
x 1,3 mm? (Tabelle 2). Die k-Raum-Abtastung erfolgte radial mit Hilfe von 7 Spei-
chen. Die Echtzeit-CMR-Flussmessung wurde in zwei technischen Varianten ange-
wendet, die sich lediglich in der zeitlichen Anordnung der flusskodierenden bipolaren
Gradienten unterschieden. Diese Gradienten wurden innerhalb der zwei Messungen
entweder verschachtelt (RT-CMR-Int) oder sequentiell (RT-CMR-Seq) angeordnet.
Im Rahmen der Studie sollten beide Varianten getestet und mit den klinisch etablier-
ten CINE-Phasenkontrast-Flussmessungen verglichen werden. Die Echtzeit-CMR-
Flussmessungen sind weder auf eine EKG-Triggerung noch auf eine Atemkompen-
sation angewiesen. Es wurde dennoch ein EKG-Signal aufgezeichnet, um Zeitmar-
ken (R-Zacke) zu setzen. Diese Zeitmarken dienten der automatischen Unterteilung
in einzelne Herzzyklen in der spéateren Funktionsanalyse. Fir die Rekonstruktion der
Echtzeit-Daten wurde ein Verfahren mittels iterativ regularisierter, nichtlinearer Inver-
sion (NLINV) entwickelt (Uecker et al. 2010 a). Der NLINV-Rekonstruktions-
Mechanismus wurde auf einem bypass-Computersystem mit 8 parallel geschalteten
Graphikkarten implementiert (GPUs, GeForce GTX 580, Nvidia, Santa Clara, Califor-
nia), das eine Online-Rekonstruktion erlaubt. Dadurch konnten die rekonstruierten
Bilder bereits wahrend der Flussmessung mit einer kurzen zeitlichen Verzdgerung
von ca. 2 Sekunden auf den Monitoren der MRT-Workstation betrachtet werde. Alle
Echtzeit-CMR-Aufnahmen wurden in freier Atmung fur eine Dauer von 15 Sekunden
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durchgefuihrt. Die akquirierten Datensets umfassten je nach Herzfrequenz entspre-
chend 12 bis 15 Herzschlage.

Konventionelle CINE-Phasenkontrast-Flussmessung

Die beiden abgewandelten Formen der Echtzeit-CMR-Flussmessung wurden mit
zwei konventionellen, retrospektiv EKG-synchronisierten CINE-Phasenkontrast-
Flussmessungen verglichen. Dazu wurde zum einen eine CINE-Phasenkontrast-
Flussmessung verwendet, die eine Messung in freier Atmung (CINE-FB) erlaubt, zum
anderen eine CINE-Phasenkontrast-Flussmessung, die in Atemstillstand (CINE-BH)
durchgefuhrt werden musste. Die grundlegenden Messparameter waren fir beide
Sequenztypen identisch: Schichtdicke 6 mm, Flip-Winkel 25°, VENC = 200 cm s™.
Die nominelle Ortsauflésung und die zeitliche Auflésung waren bei CINE-FB héher
als bei CINE-BH (Tabelle 2). Die Daten wurden mittels paralleler Bildgebung
(GRAPPA, 24 Referenzlinien) rekonstruiert. Die Zeit flr eine gesamte Flussmessung
mit CINE-FB lag bei 3,5 Minuten, wahrend CINE-BH ca. 15 Sekunden bendtigte.

2.1.2.2 Vergleich der Auswertbarkeit

Alle derzeit kommerziell erwerbbaren Analyse-Softwares zur Auswertung von MRT-
Flussmessungen erlauben lediglich die Bildanzahl einer konventionellen CINE-
Phasenkontrast-Flussmessung (20-30 Bildpaare) einzulesen und zu analysieren. Die
Echtzeit-CMR-Flussmessung ergibt bei 15-sekindlichen Messungen (zeitliche Auflo-
sung 40 ms) jedoch 375 Bildpaare. Aus diesem Grund wurde eine Prototype-
Software auf der Grundlage der QFlow-Software (MEDIS, Medical Imaging Systems
BV, Leiden, Niederlande) entwickelt. Diese Prototype-Software ermdglicht das Einla-
den von bis zu 1000 Bildpaaren und erlaubt eine automatische Unterteilung der
Echtzeit-Daten in einzelne Herzzyklen. Dabei orientiert sich der Algorithmus an den
Zeitmarken, die durch die R-Zacke des miterfassten EKG-Signals gesetzt wurden.
Die Software unterliegt einem semiautomatischen Segmentationsalgorithmus. Um
eine Bildfolge zu analysieren, wurde anhand eines Magnitudenbildes eine initiale ROI
um die AAo definiert. Davon ausgehend wurden die Konturen in allen Phasen mittels
automatischer Erkennung erganzt. Alle Konturen wurden anschlielRend visuell kon-

trolliert und, wenn erforderlich, manuell korrigiert.
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Tabelle 2: Sequenzparameter der konventionellen CINE-Flussmessungen und der Echt-
zeit(RT)-CMR-Flussmessungen

Parameter CINE-FB CINE-BH RT-CMR-Int RT-CMR-Seq
Ortsauflosung 1,3x1,3x6 1,7x1,7x6 1,3x1,3x6 1,3x1,3x6
mm? mm? mm? mm?
FOV 320 x 240 mm? 320 x 220 mm? 192 x 192 mm?® 192 x 192 mm?
TR/TE/Flip- 20,05/2,18ms 46,90/192ms 2,86/193ms/ 2,86/1,93ms/
Winkel / 25° /| 25° 10° 10°
VENC (cm s™) 200 200 200 200
Zeitauflosung 20,05 ms 46,90 ms 40,0 ms 40,0 ms
interpoliert interpoliert real real
Gradientenko- verschachtelt verschachtelt verschachtelt sequentiell
dierung
EKG-Synchro- retrospektiv retrospektiv - -

nisation

Atem-
kompensation

k-Raum-
Abtastung

Rekonstruktion

Anzahl rekon-
struierter Pha-
sen pro
Herzzyklus

freie Atmung

kartesisch (24
Referenzlinien)

GRAPPA*

30

Atemstillstand

kartesisch (24
Referenzlinien)

GRAPPA*

20

nicht notwendig

radial
(7 Speichen)

NLINVT

abhangig von
Herzfrequenz:
15-30

nicht notwendig

radial
(7 Speichen)

NLINVT

abhangig von
Herzfrequenz:
15-30

* generalized autocalibrating partially parallel acquisition
Titerativ regularisierte nichtlineare Inversion

-26 -



Die QFlow-Prototype Software bietet fir die Korrektur der Konturen entsprechende
Werkzeuge an.

Um die Auswertbarkeit der Echtzeit-und CINE-Daten zu bewerten, wurde die Anzahl
an Phasen gezahlt, deren ROI manuell korrigiert werden musste. Des Weiteren wur-
de fur jede Auswertung die Zeit bestimmt, die fur die Korrektur erforderlich war. Um
die Interobserver-Variabilitdt zu minimieren, wurde im Konsensus-Reading-Verfahren
ausgewertet, sodass zwei Personen gleichzeitig an der Auswertung beteiligt waren.
Die manuellen Konturanderungen wurden in gemeinsamer Ubereinstimmung wech-
selseitig von einer Person vorgenommen, wahrend die zweite Person die Anzahl kor-
rigierter Konturen zahlte und die Korrekturzeit stoppte. Die Ergebnisse der funktionel-
len Flussparameter wurden sowohl vor als auch nach der manuellen Konturkorrektur
notiert. Dadurch sollte der Einfluss der manuellen Korrektur auf die Parameter

Schlagvolumen und Maximalgeschwindigkeit Gberprift werden.

2.1.2.3 Vergleich mit der Doppler-Echokardiographie

Nachdem die 10 Probanden an der MRT-Untersuchung teilgenommen hatten, wurde
bei ihnen zusatzlich die Maximalgeschwindigkeit mittels Continous-Wave (CW)-
Doppler (1,8 MHz) in der transthorakalen Echokardiographie im Herzzentrum der
Universitadtsmedizin Gottingen (Geratetyp: IE33, Fa. Philips, Niederlande) bestimmit.
Alle Messungen wurden von einem Untersucher mit Gber 20 Jahren Praxiserfahrung
auf dem Gebiet der Echokardiographie durchgefiihrt. Fir den Vergleich mit den
MRT-Flussmessungen wurde mindestens eins von vier Schallfenstern angestrebt:
apikaler Funf- oder Drei-Kammerblick, parasternale lange Achse oder ein Schallfens-
ter aus suprasternaler Blickrichtung. Dabei zielten alle Schallfenster auf die CW-

Doppler-Flussmessung entlang der Aortenklappe ab.

Die Bilddaten wurden zuerst im PACS-System der Universitatsmedizin Goéttingen
digital gespeichert und anschlieBend mit einer kardiologischen Analyse-Software
ausgewertet (2D Cardiac Performance Analysis, TomTec Imaging System, Miinchen,
Deutschland). Dazu wurde um das systolische Echosignal eine Kontur gelegt, des-
sen aul3erste Spitze der gemessenen Maximalgeschwindigkeit entsprach. In jedem

Ultraschallfenster wurde der CW-Doppler tber eine Schleife von 3 Herzzyklen aufge-

-27 -



nommen. Fir den Vergleich mit den MRT-Flussmessungen dienten die drei Schleifen
mit den hdochsten Maximalgeschwindigkeiten.

2.1.2.4 Statistik

Die statistische Analyse wurde mit Hilfe von Microsoft Excel 2011 und IBM SPSS
Statistics Version 22 fur Macintosh OS X durchgefiihrt. Der Shapiro-Wilk Test wurde

verwendet um die Normalerteilung der Daten zu Uberprtfen.

Vergleich hdmodynamischer Parameter

Werte des Schlagvolumens und der Maximalgeschwindigkeit wurden fir Echtzeit-
CMR-Flussmessungen aus 3 Wiederholungen mit je 10 Herzzyklen (insgesamt 30
Herzzyklen) und fur CINE-Phasenkontrast-Flussmessungen aus 3 Wiederholungen
mit je einem interpoliertem Herzzyklus (insgesamt 3 Herzzyklen) als Mittelwert +
Standardabweichung (SD) fiur jeden Probanden ermittelt. Es wurden Pearson-
Korrelationen und Bland-Altman-Analysen in prozentualer Transformation fir wieder-
holende Messungen zur Ermittlung der Ubereinstimmung durchgefiihrt (Bland and
Altman 1999). Die Werte wurden mit einem gepaarten, zweiseitigen t-Test vergli-

chen. Alle p-Werte < 0,05 wurden als statistisch signifikant definiert.

Vergleich der Auswertbarkeit

Die Zeit fur die manuelle Korrektur der MRT-Flussmessungen in der Funktionsanaly-
se wurde gestoppt und als Mittelwert + SD (10 Probanden, 3 Wiederholungen) ange-
geben. Die Anzahl korrekturbedurftiger Phasen wurde gezahlt und in absoluten Zah-
len als Mittelwert + SD sowie als prozentualer Anteil in Bezug zur Gesamtphasenan-
zahl angegeben. Der Mittelwert £ SD (10 Probanden, 3 Wiederholungen) des
Schlagvolumens und der Maximalgeschwindigkeit wurden sowohl vor der manuellen
Korrektur als auch nach der Korrektur ermittelt. Die Werte wurden mit einem gepaar-
ten, zweiseitigen t-Test verglichen. Alle p-Werte < 0,05 wurden als statistisch signifi-
kant definiert.

Vergleich mit der Doppler-Echokardiographie
Werte der Maximalgeschwindigkeit wurden fur Echtzeit-CMR-Flussmessungen aus 3
Wiederholungen mit je 10 Herzzyklen (insgesamt 30 Herzzyklen), fir CINE-

Phasenkontrast-Flussmessungen aus 3 Wiederholungen mit je einem interpoliertem
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Herzzyklus (insgesamt 3 Herzzyklen) und fur Doppler-Flussmessungen aus 3 Wie-
derholungen mit je 3 Herzzyklen (insgesamt 9 Herzzyklen) als Mittelwert £ SD fir
jeden Probanden angegeben. Es wurden Pearson-Korrelationen und Bland-Altman-
Analysen in prozentualer Transformation fur wiederholende Messungen zur Ermitt-
lung der Ubereinstimmung durchgefiihrt (Bland and Altman 1999). Die Werte wurden
mit einem gepaarten, zweiseitigen t-Test verglichen. Alle p-Werte < 0,05 wurden als

statistisch signifikant definiert.

2.2 Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung mit dem Valsalva-Manover

als physiologischem Stressor

Die Ethikkommission der Universitatsmedizin Goéttingen bewilligte vorab die Durch-
fuhrung der Studie. Fir die Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessungen unter
dem Valsalva-Manéver wurde ein zweites Studienkollektiv rekrutiert. 20 freiwillige,
anamnestisch herzgesunde Probanden (12 mannlich, 8 weiblich) im Alter von 33,9 +
12,8 Jahren (Spannweite 22 — 59 Jahre) mit einem BMI von 22,8 + 2,6 kg m™ nah-
men an der Studie teil. Die Messungen fanden in der biomedizinischen NMR For-
schungs GmbH am Max Planck Institut fur biophysikalische Chemie in Gottingen
statt. Die grundlegende Gerateausstattung (3 T MRT, 32-Kanal-Herzspule), Aufkla-
rung und Vorbereitung (Lagerung, EKG, Gehérschutz) der Probanden wurde iden-

tisch vorgenommen wie in der primar durchgefihrten Studie (vgl. 2.1.2).

2.2.1 Experimenteller Versuchsaufbau und Versuchsdurchfiihrung

Zur reproduzierbaren Durchfihrung der Valsalva-Manéver wurden die Probanden
aufgefordert, wahrend der Echtzeit-CMR-Flussmessung in ein Mundstiick (Oxford
Tracheal Tube 7,0) zu pressen, das Uber einen druckresistenten PVC-Schlauch au-
Berhalb des MRT-Raumes mit einem digitalen Manometer (GMSD 2 BR, Greisinger
electronic GmbH, Regenstauf, Deutschland) verbunden wurde. Uber eine LCD-Brille
wurde dem Probanden ein animierter Timer prasentiert (Abbildung 9). Die Prasen-
tation wurde zusammen mit der Echtzeit-CMR-Flussmessung (RT-CMR-Seq) gestar-
tet. Ein Druck von 40 mmHg erwies sich in friheren Studien als besonders effizient,

um hamodynamische Anderungen hervorzurufen (Robertson et al. 1977).
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mmHg

Bitte auf das Pressen vorbereiten.

Stopp — normal weiter atmen.

Abbildung 9: Versuchsaufbau der Echtzeit-CMR-Flussmessung unter dem Valsalva-
Mandver. Links: Proband mit 32-Kanal Herzspule, Mundstick und LCD-Brille.
Rechts: Prasentation, die dem Probanden wéhrend der Messung uber die LCD-Brille
prasentiert wurde. Die Balken wurden bewegungsanimiert und ,liefen“ wahrend der
Flussmessung von links nach rechts. Oben rechts: aktuell erreichter Druckwert.

Wahrend der MRT-Flussmessung wurde Uber die LCD-Brille der aktuell erreichte
Druck als Biofeedback angezeigt. Die Echtzeit-CMR-Flussmessungen wurden ftr 40
Sekunden durchgefuhrt. Der Blutfluss wurde dabei 10 Sekunden in Ruheatmung, 10
Sekunden unter dem Valsalva-Mandver und 20 Sekunden in der Erholungsphase
gemessen. Wahrend des Valsalva-Manovers sollte der Proband einen Druck von 40
mmHg aufrecht halten. Vor der MRT-Untersuchung wurde das Valsalva-Mandver im
MRT-Vorraum mehrfach getibt. Die 40 sekindlichen Messungen wurden insgesamt 3
Mal wiederholt. Zwischen den Messungen wurde zur Erholung eine 5-minitige Pause
eingelegt. Das Flussvolumen pro Herzschlag (ml) und die Gefal3querschnittsflache
(mm?) wurde wahrend des Valsalva-Manévers simultan in der oberen Hohlvene
(SVC) und der aufsteigenden Aorta (AA0) bestimmt. Dazu wurde eine Schnittebene
gewabhlt, die beide Gefalle senkrecht zur Blutflussrichtung schneidet (vgl. 2.1.2). Zur
Einstellung der Schnittebene wurden Localizer (multislice radial FLASH) sowohl in
Ruheatmung als auch unter dem Valsalva-Mandver angefertigt. Die Messposition
wurde entsprechend der physiologischen Verlagerung der mediastinalen Organe
wéahrend des Valsalva-Manovers, wenn erforderlich, entsprechend angepasst. Die
Analyse der Echtzeit-Daten wurde mit der QFlow-Prototype Software (MEDIS, Medi-
cal Imaging Systems BV, Leiden, Niederlande) vorgenommen. Dazu wurden zwei

initiale ROI definiert — eine um die SVC und eine um die AAo. Beide Konturen wur-
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den automatisch auf alle Phasen Ubertragen und, wenn erforderlich, manuell korri-
giert (vgl. 2.1.2.2).

2.2.2 Statistik

Die statistische Analyse wurde mit Hilfe von Microsoft Excel 2011 und GraphPad
Prism Version 6.0d fir Macinstosh OS X durchgefuhrt. Die Blutflussprofile der 40-
sekindlichen Echtzeit-CMR-Flussmessungen wurden modifiziert nach Parisi et al. in
5 Phasen eingeteilt (Parisi et al. 1976):

e Phase 1 (normale Atmung): Alle Herzzyklen wéhrend den ersten 10 Sekunden.
e Phase 2 (frihe Anspannung): Erste 4 Herzzyklen eines Valsalva-Mandvers.

e Phase 3 (spate Anspannung): Letzte 4 Herzzyklen eines Valsalva-Manovers.

e Phase 4 (frihe Erholung): Erste 3 Herzzyklen nach dem Valsalva-Manover.

e Phase 5 (spate Erholung): Alle Herzzyklen bis zum Ende der Messung.

Fur jede dieser Phase wurde ein Mittelwert + Standardabweichung der Parameter
Flussvolumen pro Herzschlag (ml) und GefaRquerschnittsflache (mm?) fir die SVC
und AoA ermittelt. Neben der Angabe absoluter Flusswerte wurden die Werte der
Phasen 2 — 5 zusétzlich in prozentuale Relation zu den Werten aus Phase 1 (norma-
le Atmung) gesetzt. Die Werte wurden tber 20 Probanden und 3 Wiederholungs-
messungen gemittelt (insgesamt 60 Valsalva-Mandver). Falls ein Proband nicht in
der Lage war den Zieldruck von 40 mmHg zu erreichen, wurde die Messung von der
statistischen Analyse ausgeschlossen. Durch die Anspannung der Atemmuskulatur
wahrend eines Valsalva-Manévers konnten Fehler in der EKG-Ubertragung auftreten.
Einzelne Phasen des Valsalva-Mandvers, in denen keine adaquate EKG-Ableitung

stattfinden konnte, wurden ebenfalls von der statistischen Analyse ausgeschlossen.

Der d’Agostino und Pearson’s omnibus Test wurde zur Uberpriifung einer Normalver-
teilung der Daten verwendet. Eine einfaktorielle Varianzanalyse fur wiederholende
Messungen wurde mit Greenhouse-Korrektur — gefolgt von einem Tukey’s-Test fur
mehrfache Vergleiche — durchgefiihrt, um Anderungen der hamodynamischen Para-
meter zwischen den unterschiedlichen Phasen des Valsalva-Mandvers festzustellen.

Alle p-Werte < 0,05 wurden als statistisch signifikante Unterschiede definiert.
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3 Ergebnisse

3.1 Vergleich von Echtzeit-CMR-Flussmessung und CINE-Flussmessung

Der zeitliche Rahmen, einschlieBlich Aufklarung und Vorbereitung einer MRT-
Probandenuntersuchung, lag bei 30 bis 40 Minuten. Die Messung am statischen
Phantom dauerte ca. 5 bis 10 Minuten. Die Doppler-echokardiographischen Untersu-
chungen nahmen durchschnittlich 10 bis 15 Minuten in Anspruch. Die im Folgenden
beschriebenen Ergebnisse wurden zum Teil bereits unter Joseph 2013 und Joseph
et al. 2014 publiziert.

3.1.1 In-Vitro-Evaluation der MRT-Flussmessungen zum Auftreten von Pha-

sen-Offset-Fehlern

Die Messungen am statischen Phantom konnten in allen Fallen erfolgreich durchge-
fuhrt werden (Abbildung 10). Die Ho6he an Phasen-Offset-Artefakten war bei allen
verwendeten MRT-Flussmessungen gering. CINE-BH und die neu entwickelten
Echtzeit-CMR-Flussmessungen (RT-CMR-Int, RT-CMR-Seq) zeigten in der Phan-
tommessung Durchschnittsgeschwindigkeiten, die im Mittel unter 0,6 cm s™ lagen.
CINE-FB zeigte im Vergleich den htéchsten Anteil an Phase-Offset-Artefakten. Die
Standardabweichungen der Durchschnittsgeschwindigkeit waren bei den Echtzeit-
CMR-Flussmessungen im Vergleich zu den CINE-Flussmessungen geringer (Tabelle
3).

Abbildung 10: Statische Phantommessung zur Ermittlung von Phasen-Offset-
Fehlern. Links: Phasenbild. Rechts: Betragsbild. Verwendete Sequenz: CINE-FB.
ROI (rot) entspricht der Gefallkontur der ersten CINE-FB Messung des zuvor ge-
scannten Probanden.
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Tabelle 3: Durchschnittsgeschwindigkeit der Phantommessungen (Mittelwert + Stan-
dardabweichung). Werte resultieren fir CINE-Flussmessungen aus 10 Messungen
mit einem interpolierten Herzzyklus, fur Echtzeit(RT)-CMR-Flussmessungen aus 10
Messungen mit 10 Herzzyklen.

Durchschnittsgeschwindigkeit (cm s™)

CINE-FB 1,10+ 0,35
CINE-BH -0,12 + 0,17
RT-CMR-Int 0,07 £ 0,03
RT-CMR-Seq 0,05+ 0,02

3.1.2 In-Vivo-Evaluation der Echtzeit-CMR-Flussmessung

Die rekonstruierten Magnituden- und Phasenbilder der Echtzeit-CMR-
Flussmessungen zeigten eine klare Darstellung und Abgrenzbarkeit der grof3en tho-
rakalen Gefal3e. Die Bilder der CINE-Phasenkontrast-Flussmessung waren von ge-
ringen Ghosting-Artefakten begleitet. Die Echtzeit-CMR-Flussmessungen (RT-CMR-
Int, RT-CMR-Seq) zeigten geringe Streifenartefakte in maximaler Systole. Wahrend
der Diastole tendierten die Echtzeit-Sequenzen zu einer visuell besseren Bildqualitat
und Abgrenzbarkeit der GefaBwéande der groRen thorakalen Gefal3e als die CINE-

Phasenkontrast-Flussmessungen (Abbildung 11).

3.1.2.1 Vergleich hamodynamischer Parameter

Die Echtzeit-CMR-Flussmessungen ermdoglichten die Darstellung von Flussprofilen
sukzessiver Herzzyklen. Die kontinuierliche Datenakquisition tber multiple Herz-
schlage zeigte in regelmafiigen Abstanden von 3-4 Herzschlagen zyklische Variatio-
nen des Schlagvolumens und der Maximalgeschwindigkeit in der Aorta ascendes
(Abbildung 12). Das Schlagvolumen zeigte im dargestellten Beispiel innerhalb von
10 Herzzyklen Anderungen zwischen 99,5 ml und 114,2 ml (Mittelwert + SD: 106,5 +
4,7 ml), wahrend die Maximalgeschwindigkeit in zwei direkt aufeinander folgenden
Herzzyklen zwischen 101 cm s und 85 cm s™ (Abbildung 12 rechts; Herzzyklus 3

auf 4) variierte.
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Abbildung 11: Bildqualitat im Vergleich. Betrags- und Phasenbilder in Systole (links)
und Diastole (rechts) eines Probanden.
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Abbildung 12: Schlagvolumen (links) und Maximalgeschwindigkeit (rechts) 10 suk-
zessiver Herzschlage. Werte von einem Probanden einer Echtzeit-CMR-
Flussmessung in der Aorta ascendens. Verwendete Sequenz: RT-CMR-Int.

-34 -



Eine derartige Darstellung von Flussvariationen war mit den konventionellen CINE-
Phasenkontrast-Flussmessungen durch die Interpolation mehrerer Herzschlage zu

einem ,synthetischen® Herzzyklus nicht méglich.

Der Vergleich des Schlagvolumens (Flussvolumen pro Herzschlag), gemessen in der
Aorta ascendens, zwischen Echtzeit-CMR- und CINE-Flussmessungen zeigte eine
hohe Korrelation (r =2 0,98) mit allgemein geringen Abweichungen (Abbildung 13). Im
Vergleich mit CINE-FB zeigte RT-CMR-Int systematisch signifikant h6here Werte (p
< 0,001). Die entsprechende Bland-Altman-Analyse zeigte eine mittlere Differenz von
-5,0% mit Ubereinstimmungsgrenzen von -10,4 bis 0,4 %. RT-CMR-Seq zeigte da-
gegen eine leichte Unterschatzung der Werte des Schlagvolumens im Vergleich zu
CINE-FB (p < 0,05). Der korrespondierende Bland-Altman-Plot zeigte eine Abwei-
chung von +3,4% mit Ubereinstimmungsgrenzen von -2,9 bis 9,7 %. Im Gegenteil
dazu verhielten sich die ermittelten Werte des Schlagvolumens der Echtzeit-CMR-
Flussmessungen im Vergleich zu CINE-BH invers. Es wurde eine gute Ubereinstim-
mung zwischen RT-CMR-Int und CINE-BH mit einer Verzerrung von nur -0,5%
(Ubereinstimmungsgrenzen: -6,8 bis 5,8%) ohne signifikante Unterschiede (p > 0,05)
gefunden. RT-CMR-Seq zeigte gegeniber CINE-BH dagegen eine deutliche Unter-
schatzung (Mittlere Differenz: +7,9%, Ubereinstimmungsgrenzen: 0,8 — 15,1%, p <
0,001).

Der Vergleich des Schlagvolumens untereinander zwischen CINE-Flussmessungen
und Echtzeit-CMR-Flussmessungen zeigte ebenfalls eine hohe Korrelation, wiede-
rum mit systematisch geringen Abweichungen (Abbildung 14). CINE-BH zeigte im
Vergleich zu CINE-FB eine signifikante Uberschatzung (mittlere Differenz: -4,5 %,
Ubereinstimmungsgrenzen: -8,7 bis -0,3 %, p < 0,001), wahrend RT-CMR-Seq im
Vergleich zu RT-CMR-Int eine systematische Unterschatzung des Schlagvolumens
zeigte (mittlere Differenz: +8,4%, Ubereinstimmungsgrenzen: 3,9 bis 19,9%, p <
0,001).
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Abbildung 13: Links: Streudiagramm mit Winkelhalbierender. Schlagvolumina (Mit-
telwert + Standardabweichung) fur Echtzeit(RT)-Flussmessungen (10 Probanden, 3
Wiederholungen, 10 Herzzyklen) vs. CINE-Flussmessungen (10 Probanden, 3 Wie-
derholungen, ein interpolierter Herzzyklus). Rechts: Korrespondierende Bland-
Altman-Plots. Durchgezogene Linie entspricht der mittleren Differenz. Gestrichelte
Linien geben die Ubereinstimmungsgrenzen (mittlere Differenz + 2 SD) an.
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Abbildung 14: Links: Streudiagramm mit Winkelhalbierender. Oben: Schlagvolu-
men (Mittelwert = Standardabweichung) CINE-FB vs. CINE-BH (10 Probanden, 3
Wiederholungen, ein interpolierter Herzzyklus). Unten: Schlagvolumen RT-CMR-Seq
vs. RT-CMR-Int (10 Probanden, 3 Wiederholungen, 10 Herzzyklen). Rechts: Korres-
pondierende Bland-Altman-Plots. Durchgezogene Linie entspricht der mittleren Diffe-
renz. Gestrichelte Linien geben die Ubereinstimmungsgrenzen (mittlere Differenz + 2
SD) an.

Eine vergleichende Analyse der Flussprofile der unterschiedlichen Sequenzen konn-
te zeigen, dass sich die beiden Echtzeit-Varianten bei der Messung systolischer
Flussgeschwindigkeiten nicht unterschieden. Es fiel allerdings auf, dass mittels RT-
CMR-Seq in der frihen Diastole vermehrt negative durchschnittliche Flussgeschwin-
digkeiten gemessen wurden, wahrend diese kurzen Ruckfliisse bei Verwendung der
RT-CMR-Int nicht sichtbar waren (Abbildung 15). Des Weiteren zeigte RT-CMR-Int
— im Vergleich zu RT-CMR-Seq — im gesamten zeitlichen Bereich der Diastole hthe-
re durchschnittliche Flussgeschwindigkeiten. Dies wird bei Betrachtung der Flache
unter der Kurve im Bereich der Diastole in Abbildung 15 am deutlichsten, die sich
bei RT-CMR-Int gréf3er als bei RT-CMR-Seq darstellte.
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Abbildung 15: Durchschnittsgeschwindigkeit in zeitlicher Abh&ngigkeit von der R-
Zacke im EKG (RT-CMR-Seq, RT-CMR-Int). Gruppenkarte aller 10 Probanden (ins-
gesamt 300 Herzzyklen). Graue Flache: Diastole.
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Abbildung 16: Durchschnittsgeschwindigkeit in zeitlicher Abhangigkeit von der R-
Zacke im EKG (CINE-FB, CINE-BH). Gruppenkarte aller 10 Probanden (insgesamt
30 Herzzyklen). Graue Flache: Maximale Systole.
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Die Flussprofile der beiden Varianten der CINE-Flussmessungen unterschieden sich
in der Diastole weniger. Im zeitlichen Bereich der maximalen Systole zeigte CINE-BH
im Vergleich zu CINE-FB allerdings vermehrt hdhere durchschnittliche Flussge-
schwindigkeiten (Abbildung 16).

Der Vergleich der Maximalgeschwindigkeiten gemessen in der Aorta ascendens zwi-
schen Echtzeit-CMR- und CINE-Flussmessungen zeigte durchschnittlich leicht hdhe-
re maximale Flussgeschwindigkeiten bei Verwendung der Echtzeit-Verfahren (Abbil-
dung 17). Eine hohe Korrelation konnte bei allen Vergleichen erkannt werden (r =
0,8 bis 0,91). Es fallt auf, dass die Standardabweichungen innerhalb der 3 Wiederho-
lungen einer MRT-Sequenz hdher sind, als bei dem Vergleich der Schlagvolumina.
Die Hohe der Standardabweichungen war bei den Echtzeit-CMR-Flussmessungen
(RT-CMR-Int, RT-CMR-Seq) grol3er als bei den CINE-Phasenkontrast Flussmessun-
gen. Dabei muss beachtet werden, dass die Echtzeit-CMR-Flussmessungen Mittel-
werte + Standardabweichung aus 30 Herzzyklen beinhalten, wahrend CINE-
Phasenkontrast-Flussmessungen Mittelwerte + Standardabweichung aus nur 3 inter-
polierten Herzzyklen umfassen. Die korrespondierenden Bland-Altman-Analysen
zeigten eine leichte Uberschatzung der Echtzeit-CMR-Flussmessungen im Vergleich
zu den konventionellen CINE-Flussmessungen, wobei diese Abweichung nicht signi-
fikant waren (p > 0,05). Im Vergleich mit CINE-FB zeigten die Echtzeit-CMR-
Flussmessungen Abweichungen von -4,6% (Ubereinstimmungsgrenzen: -21,4 bis
12,2 %, RT-CMR-Int) bzw. -4,9% (Ubereinstimmungsgrenzen: -21,1 bis 11,3%, RT-
CMR-Seq). Die entsprechenden Streudiagramme zeigen, in welchen Bereichen die
Uberschatzung der Maximalgeschwindigkeit der Echtzeit-CMR-Flussmessungen zu
finden war. Dabei fallt auf, dass CINE-FB und Echtzeit-CMR-Flussmessungen bis zu
Werten von ca. 120 cm s™ ahnliche Maximalgeschwindigkeiten gemessen haben. Fiir
Maximalgeschwindigkeiten tber 120 cm s* haben beide Echtzeit-CMR-
Flussmessungen dagegen vermehrt hohere Werte erzielt. Die Abweichungen zwi-
schen Echtzeit-CMR-Flussmessungen und CINE-BH fielen gering aus. Im Vergleich
zeigte sich eine Abweichung von -1,3% (Ubereinstimmungsgrenzen: -21,4 bis 18,7%,
RT-CMR-Int) bzw. -1,6% (Ubereinstimmungsgrenzen: -19,7 bis 16,5%, RT-CMR-
Seq).
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Abbildung 17: Links: Streudiagramm mit Winkelhalbierender. Maximalgeschwindig-
keit (Mittelwert + Standardabweichung) fur Echtzeit(RT)-Flussmessungen (10 Pro-
banden, 3 Wiederholungen, 10 Herzzyklen) vs. CINE-Flussmessungen (10 Proban-
den, 3 Wiederholungen, ein interpolierter Herzzyklus). Rechts: Korrespondierende
Bland-Altman-Plots. Durchgezogene Linie entspricht der mittleren Differenz. Gestri-
chelte Linien geben die Ubereinstimmungsgrenzen (mittlere Differenz + 2 SD) an.
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Der Vergleich der Maximalgeschwindigkeiten untereinander zwischen CINE- und
Echtzeit-CMR-Flussmessungen zeigte eine gute Ubereinstimmung ohne signifikante
Abweichungen (Abbildung 18). Sowohl CINE- als auch Echtzeit-Flussmessungen
zeigten untereinander eine hohe Korrelation (r = 0,91 bis 0,97). CINE-FB erzielte im
Vergleich zu CINE-BH im Durchschnitt 1,5% geringere Maximalgeschwindigkeiten
(Ubereinstimmungsgrenzen: -13,1 bis 10,2 %). Die Robustheit der technischen Ab-
wandlungen der Echtzeit-CMR-Flussmessungen untereinander wurde bestétigt. Es
konnte eine hohe Korrelation (r = 0,97) ohne signifikante Unterschiede (p < 0,05) bei
einer mittleren Differenz von lediglich -0,3% (Ubereinstimmungsgrenzen: von -8,5 bis
7,9%) festgestellt werden.
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Abbildung 18: Links: Streudiagramm mit Winkelhalbierender. Oben: Maximalge-
schwindigkeit (Mittelwert + Standardabweichung) CINE-FB vs. CINE-BH (10 Proban-
den, 3 Wiederholungen, ein interpolierter Herzzyklus). Unten: Maximalgeschwindig-
keit RT-CMR-Seq vs. RT-CMR-Int (10 Probanden, 3 Wiederholungen, 10 Herzzyk-
len). Rechts: Korrespondierende Bland-Altman-Plots. Durchgezogene Linie ent-
spricht der mittleren Differenz. Gestrichelte Linien geben die Ubereinstimmungsgren-
zen (mittlere Differenz + 2 SD) an.
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3.1.2.2 Vergleich der Auswertbarkeit

Die Anzahl rekonstruierter Phasen unterschied sich zwischen den verwendeten Se-
guenzen. Bei der CINE-FB wurden 30 Phasen und bei der CINE-BH 20 Phasen re-
konstruiert. Die Echtzeit-Sequenzen wurden fur 15 Sekunden akquiriert. Bei einer
zeitlichen Aufldsung von 40 ms resultierten daraus entsprechend 375 Phasen. Die
ersten 10 Herzzyklen einer Echtzeit-Messung wurden in die Auswertung einge-
schlossen. Im Durchschnitt wurden pro Echtzeit-Messung 238 (RT-CMR-Int) bzw.
235 (RT-CMR-Seq) Phasen ausgewertet. Der prozentuale Anteil korrekturbedurftiger
Phasen war in den Echtzeit-Messungen geringer als in den CINE-Flussmessungen.
Die absolute Anzahl korrekturbedurftiger Phasen war bei den Echtzeit-Sequenzen
aufgrund der grol3eren Datenmenge entsprechend hoher, was sich in der Gesamt-
Korrekturzeit widerspiegelte. Die Korrekturzeit eines einzelnen Herzzyklus zeigte sich
in den Echtzeit-CMR-Methoden geringer als die Auswertung eines interpolierten

Herzzyklus der CINE-Flussmessungen (Tabelle 4).

Tabelle 4: Anteil manuell korrigierter Phasen und Korrekturzeit. Angaben ergeben
sich als Mittelwert + Standardabweichung von 10 Probanden und 3 Wiederholungen.
Die Korrekturzeiten sind fur die Echtzeit(RT)-CMR-Flussmessungen zusatzlich fur
einen einzelnen Herzzyklus berechnet.

Anteil korrigierter Phasen (%) Korrekturzeit (min:sec)

CINE-FB 38,1+14,1 01:25 + 00:43
CINE-BH 473+21,1 01:24 £ 01:18
RT-CMR-Int 27,4+ 10,5 09:41 £+ 04:57*
pro Herzschlag 00:58 + 00:30
RT-CMR-Seq 25,6 +9,3 09:22 + 05:04*
pro Herzschlag 00:56 + 00:30

* Korrekturzeit fir 10 sukzessive Herzzyklen
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Die Tabelle 5 vergleicht die ermittelten Werte des Schlagvolumens und der Maxi-
malgeschwindigkeit nach voll-automatischer Segmentationsanalyse und nach manu-
eller Konturkorrektur. Die manuelle Konturkorrektur hatte allgemein nur einen gerin-
gen Einfluss auf die Parameter Schlagvolumen und Maximalgeschwindigkeit. Die
Werte waren bei allen vier MRT-Sequenzen nach der manuellen Konturkorrektur
konsequent leicht niedriger. Im zweiseitigen, gepaarten t-test stellten sich nur der
minimale Unterschied im Schlagvolumen von durchschnittlich 0,3 ml (CINE-FB) und
der Unterschied der Maximalgeschwindigkeit von durchschnittlich 3,7 cm s™ (RT-
CMR-Seq) als signifikant (p < 0,05) heraus.

Tabelle 5: Schlagvolumen (ml) und Maximalgeschwindigkeit (cm s™) in der Aorta
ascendens (Mittelwert * Standardabweichung). Werte resultieren fir CINE-
Flussmessungen aus 10 Probanden und 3 Wiederholungen mit einem interpolierten
Herzzyklus, fur Echtzeit(RT)-CMR-Flussmessungen aus 10 Probanden und 3 Wie-
derholungen mit 10 Herzzyklen.

voll-automatische nach manueller t-test
Analyse Konturkorrektur (p Wert)
CINE-FB
Schlagvolumen 109,3+2,3 109,0£1,9 0,01*
Maximalgeschwindigkeit 121,3+£8,2 118,8£4,2 0,34
CINE-BH
Schlagvolumen 1144 + 5,7 113,9+4,6 0,06
Maximalgeschwindigkeit 1246 £ 6,6 1229+4,4 0,30
RT-CMR-Int
Schlagvolumen 115,3+6,4 114,7+£6,1 0,24
Maximalgeschwindigkeit 129,3 +£15,8 125,6 £+ 11,5 0,004*
RT-CMR-Seq
Schlagvolumen 106,2 £5,8 105,6 £ 5,5 0,15
Maximalgeschwindigkeit 130,8 + 15,7 125,9 + 10,3 0,07

* signifikant (p < 0,05)
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3.1.2.3 Vergleich mit der Doppler-Echokardiographie

Bei allen Probanden konnte die Doppler-echokardiographische Flussmessung erfolg-
reich durchgefuhrt werden. Bei 9 Probanden wurden alle Messungen im apikalen
Funf-Kammerblick fir die Auswertung verwendet. Bei einem Probanden waren die
Schallbedingungen im apikalen Funf-Kammerblick und in der parasternalen langen
Achse stark eingeschrankt, sodass hier die Doppler-Messungen aus einem supras-
ternalen Schallfenster in der statistischen Analyse verwendet wurden.

Der Vergleich der Maximalgeschwindigkeit zwischen MRT-Flussmessungen und
Doppler-Messungen zeigte mit Korrelationskoeffizienten zwischen r = 0,43 und r =
0,81 einen schwacheren linearen Zusammenhang als bei dem Vergleich der Maxi-
malgeschwindigkeit innerhalb der MRT-Flussmessungen (Abbildung 19). Es fallt
auf, dass die Standardabweichung bei den CINE-Flussmessungen am geringsten
ausgefallen ist. Hierbei ist zu beachten, dass diese lediglich Werte aus 3 interpolier-
ten Herzzyklen in der Darstellung beinhalten. Die Standardabweichungen der Echt-
zeit-CMR- und der Doppler-Messungen waren hoher. Die entsprechenden Angaben
beinhalten hierbei Werte von 30 (RT-CMR) bzw. 9 Herzzyklen (Doppler).

Die Bland-Altman-Analyse zeigte geringe Abweichungen zwischen den gemessenen
Maximalgeschwindigkeiten aus den MRT- und Doppler-Flussmessungen. Alle MRT-
Flussmessungen zeigten durchschnittlich leicht héhere Werte als die Doppler-
Messungen. Fur CINE-FB zeigte sich im Vergleich zu den Ergebnissen aus der
Doppler-Echokardiographie eine Abweichung von -1,1% (Ubereinstimmungsgrenzen:
-27,0 bis 24,9%, p > 0,05). CINE-BH zeigte eine Abweichung von -2,6%, wobei hier
die beste Korrelation mit r = 0,81 vorlag und die Ubereinstimmungsgrenzen mit -22,1
bis 17,0% am geringsten ausgefallen sind (p > 0,05). Die Echtzeit-CMR-
Flussmessungen zeigten im Vergleich Abweichungen von -3,8% (RT-CMR-Int, r =
0,43, p > 0,05) und -4,1% (RT-CMR-Seq, r = 0,44, p > 0,05) mit groReren Uberein-
stimmungsgrenzen, die von -38,9% bis 31,3% (RT-CMR-Int) und -39,2% — 31,0 %
(RT-CMR-Seq) reichten.
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Abbildung 19: Links: Streudiagramm mit Winkelhalbierender. Maximalgeschwindig-
keit (Mittelwert £ Standardabweichung) fur Echtzeit(RT)-CMR-Flussmessungen (10
Probanden, 3 Wiederholungen, 10 Herzzyklen) und CINE-Flussmessungen (10 Pro-
banden, 3 Wiederholungen) vs. Ultraschall Doppler-Messungen (10 Probanden, 3
Wiederholungen, 3 Herzzyklen). Rechts: Korrespondierende Bland-Altman-Plots.
Durchgezogene Linie entspricht der mittleren Differenz. Gestrichelte Linien geben die
Ubereinstimmungsgrenzen (mittlere Differenz + 2 SD) an.
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3.2 Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung mit dem Valsalva-Manover

als physiologischem Stressor

Bei allen 20 Probanden konnten die Echtzeit-CMR-Flussmessungen mit gleichzeiti-

ger intraoraler Druckmessung — sowohl unter Ruhebedingungen als auch unter dem

Valsalva-Manéver — erfolgreich durchgefiihrt werden. Die im Folgenden beschriebe-

nen Ergebnisse wurden bereits unter Kowallick et al. 2014 b publiziert.

Es wurden insgesamt 60 Messungen unter dem Valsalva-Mandver bei 20 Probanden

(3 Wiederholungen) durchgefuhrt. Ein Proband erreichte den Zieldruck von 40 mmHg

PR E0 S ™
Abbildung 20: Echtzeit-CMR-Fluss-
messung in den unterschiedlichen Pha-
sen eines Valsalva-Manovers. Linke
Spalte: Phasenbild. Rechte Spalte: ent-
sprechendes Magnitudenbild. A: normale
Atmung, B: frihe Anspannung, C: spate
Anspannung, D: frihe Erholung, E: spate
Erholung. * Aorta ascendes, Pfeil: Vena
cava superior.
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in keiner der 3 Wiederholungen. In 4
weiteren Einzelmessungen wurde der
Zieldruck nicht tUber die erforderliche
Zeit von 10 Sekunden aufrechterhal-
ten. Diese 7 Messungen wurden von
der statistischen Analyse ausge-
schlossen. Zusatzlich konnte das
EKG-Signal bei einer Messung wah-
rend der spaten Anspannungsphase
und bei 5 Messungen wahrend der
frihen Erholungsphase nicht adaquat
abgeleitet werden. Demnach wurden
die Werte von insgesamt 19 Proban-
den und 53 Messungen (normale At-
mung, frihe Anspannung, spate Erho-
lung) bzw. 52 Messungen (spate Er-
holung) und 48 Messungen (frihe
Erholung) in die statistische Analyse
eingeschlossen. Eine Echtzeit-MRT-
Messung uber 40 Sekunden resultier-
te in 994 Phasen bzw. 1988 rekon-
struierten Bildern (Magnituden- und
Phasenbild). Es wurden demnach ca.
60.000 Phasen mit 120.000 Bildern



analysiert. Die Abbildung 20 zeigt eine Abfolge von Magnituden- und Phasenbildern
einer Echtzeit-CMR-Flussmessung unter dem Valsalva-Manéver in den 5 unter-
schiedlichen Phasen. Darauf ist erkennbar, dass der erhdhte intrathorakale Druck zu
einer Kompression der grof3en thorakalen Gefal3e fuhrte. Dieser Effekt zeigte sich
am deutlichsten in der SVC wahrend der spaten Anspannungsphase. In der frihen
Erholungsphase zeigte die SVC eine Zunahme des GefaRlumens und eine Anderung

der Form von dreieckig bis nahezu rund.

Hamodynamik unter dem Valsalva-Mandver

Die hamodynamischen Variationen konnten in aufeinanderfolgenden Herzzyklen zu-
verlassig in Echtzeit dargestellt werden. Die Abbildung 21 zeigt eine Ubersicht der
Anderungen des Flussvolumens pro Herzschlag, der GefaRRquerschnittsflache und
der Herzfrequenz bei einem Probanden in den unterschiedlichen Phasen eines Val-
salva-Manovers. Die Tabelle 6 zeigt die Werte dieser Parameter (Mittelwert + SD
und in prozentualem Verhaltnis zu Werten in normaler Atmung) gemittelt Gber alle

Messungen der 19 Probanden.

Wahrend des Valsalva-Manovers wurde ein signifikanter Abfall des Blutflussvolu-
mens pro Herzschlag in der AAo (normale Atmung: 87 + 16 ml, spate Anspannung:
37 + 13 ml, p < 0,001) und SVC (normale Atmung: 28 + 8 ml, spate Anspannung: 10
+ 6 ml, p <0,001) beobachtet. Zu Beginn eines Valsalva-Manévers blieb der Blutfluss
in der AAo unverandert (frithe Anspannung: 91 £ 16 ml, p > 0,05) und nahm an-
schlieBend kontinuierlich ab, wahrend er in der SVC abrupt sistierte (frihe Anspan-
nung: -3 + 6 ml, p < 0,001) und stetig auf einem niedrigen Level blieb. Sobald die
Probanden aufhérten zu pressen, kam es in der SVC zu einem Uberschuss des
Flussvolumens (friihe Erholung: 52 + 16 ml, p < 0,001), wéhrend der Blutfluss in der
AAo in dieser Phase weiterhin reduziert blieb (frihe Erholung: 33 £ 12 ml, p < 0,001)
und sich erst 3 bis 4 Herzzyklen spater erholte (Abbildung 21). Die Herzfrequenz
erhohte sich im Verlauf des Pressversuchs kontinuierlich (frihe Anspannung: 75 + 8
bpm, spate Anspannung: 98 + 16 bpm, p < 0,001), blieb direkt nach dem Valsalva-
Mandver erhoht (frihe Anspannung: 99 + 15 bpm, p < 0,001) und zeigte anschlie-
Rend im Vergleich zu Werten vor dem Valsalva-Manéver signifikant niedrigere Werte

(spate Erholung: 68 = 9 bpm, p < 0,001). Wie zuvor in Abbildung 20 visuell gezeigt,
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wurden die grofRen thorakalen Gefal3e durch den erhéhten intrathorakalen Druck
komprimiert. Die GefalRquerschnittsflache der AAo wurde durchschnittlich um 17 %
(normale Atmung: 728 + 141 mm?, spate Anspannung: 601 + 133 mm?, p < 0,001),
die der SVC durchschnittlich um 35 % reduziert (normale Atmung: 296 + 6 mm?, spa-

te Anspannung: 188 + 58 mm?, p < 0,001).
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Abbildung 21: Hamodynamische Reaktion unter dem Valsalva-Mandver in der Aorta
ascendens (rot) und Vena cava superior (blau) bei einem 24-jahrigen Probanden.
Graue Zone: 10 Sekunden Valsalva-Mandéver. Die Zahlen in dem Balken erlautern
die Unterteilung der Messungen in 5 Phasen (1: normale Atmung, 2: frihe Anspan-
nung, 3: spate Anspannung, 4: frihe Erholung, 5: spéte Erholung).
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Tabelle 6: Himodynamische Variationen unter dem Valsalva-Mandver in der Vena

cava superior und Aorta ascendens.

normale  frihe An-  spate An- frihe spate

Atmung spannung spannung Erholung Erholung

Fluss-
" 100% 106 + 12% 42 + 12% 39 +13% 106 + 8%
c volumen
3 (87 £ 16) (91 £ 16) (37 £ 13)* (33 £12)* (92 £ 19)
c (ml)
(]
)
@
!
S Flache 100% 96 + 3% 83+ 12% 89 + 9% 101 + 2%
<
(mmz) (728 £141) (701+133) (601 £133)* (639 +£129)* (733 +136)
Fluss-
S 100% -13 + 24% 37 +21% 194 +53% 113 +20%
‘= volumen
L (28 + 8) (-3 £ 6)* (10 £ 6)* (52 £ 16)* (307)
S (ml)
(7]
©
g Flache 100% 72 +17% 65 + 18% 98 + 8% 102 + 4%
g (mmz) (296 £ 65) (210+56)* (188 +£58)* (289 £58) (301 64)Jr

Herz-
100% 103+ 14% 132+20% 134 +20% 91+11%
frequenz
(75 £ 8) (77 £13) (98 £ 16)* (99 = 15)* (68 £ 9)*
(bpm)

Werte sind angegeben in prozentualem Verhéltnis zu den Werten wahrend der nor-
malen Atmung und als Mittelwert £+ SD (19 Probanden). Das Signifikanzniveau ist
relativ zu den Werten wahrend der normalen Atmung angegeben:

*p <0,001

"p<0,05
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4 Diskussion

4.1 Vergleich von Echtzeit-CMR-Flussmessung und CINE-Flussmessung

Ziel der hier vorliegenden Arbeit war die Evaluation eines neu entwickelten Echtzeit-
Verfahrens zur quantitativen Flussmessung in der MRT. Das Verfahren wurde bezig-
lich des Auftretens von Phasen-Offset-Fehlern, der Erfassung hamodynamischer Pa-
rameter und der Auswertbarkeit der erhobenen Datensatze Uberprift. Als Referenz-
standard dienten Kklinisch etablierte CINE-Flussmessungen bzw. die Doppler-
Echokardiographie. Ein Vorteil des Echtzeit-Verfahrens besteht darin beat-to-beat-
Flussvariationen darzustellen. Diese Moglichkeit wurde genutzt, um die hdmodyna-
mischen Auswirkungen eines physiologischen Stressors — wie dem Valsalva-
Mano6ver — mit Hilfe der neu entwickelten MRT-Technik in Echtzeit darzustellen.

Die Validierung der als Referenzstandard verwendeten CINE-Flussmessungen zur
Bestimmung von Flussvolumina, Klappenstenosen, Klappeninsuffizienzen und
Shuntvolumina ist zuvor vielfach erfolgt (Beerbaum et al. 2008; Kozerke et al. 2001;
Makowski et al. 2011). Dennoch beinhalten die CINE-Flussmessungen fur den klini-
schen Einsatz bedeutsame Limitationen. Die reale zeitliche Auflosung der interpolier-
ten Daten ist deutlich schlechter als vergleichbare Verfahren wie z. B. die Doppler-
Echokardiographie. Die Technik der CINE-Flussmessung setzt voraus, dass der zu
messende Blutfluss streng periodisch verlauft. Diese Voraussetzung ist bei Patienten
mit Arrhythmien nicht gegeben, was zu gré3eren Abweichungen der erfassten Fluss-
parameter bis hin zur Unbrauchbarkeit einer kardialen MRT-Untersuchung fuhren
kann (Lardo et al. 2005; McVeigh et al. 1998). Diese Limitationen der konventionellen
CINE-Flussmessung fur den klinischen Einsatz haben zur Entwicklung einer ganzen
Reihe von MRT-Verfahren gefiihrt, die eine Datenaufnahme in Echtzeit oder nahe-
rungsweise Echtzeit erlauben (Hansen et al. 2012; Keenan and Pennell 2007). Die
meisten dieser Verfahren erreichen die beschleunigte Aufnahme durch eine gezielte
Unterabtastung der rdumlichen Daten, die zu einem Verlust an drtlicher Auflosung
fuhrt. Die kardiale MRT-Flussmessung stellt in erste Linie eine quantitative Auswer-
tung dar, in der morphologische Details der Bilder nur eine untergeordnete Rolle
spielen. Dennoch ist auch hierbei eine adadquate Ortsauflésung Voraussetzung, um

eine gute Abgrenzbarkeit der GefalRwande zu gewahrleisten, die fur die Funktions-
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analyse unverzichtbar ist. Eine der bekanntesten technischen Varianten einer schnel-
len Flussmessung ist die Flussmessung auf Grundlage der echo-planaren (EPI) Bild-
gebung (Debatin et al. 1995 b; Eichenberger et al. 1995; Guilfoyle et al. 1991). Ihr
Nachteil ist die hohe Artefaktanfalligkeit, verbunden mit einem niedrigen Signal-zu-
Rauschverhaltnis, was zu Ungenauigkeiten bei der Flussquantifizierung fuhren kann
(Walker et al. 1993). Andere Methoden der Rekonstruktion mittels paralleler Bildge-
bung, wie die k-t-Blast Technik, ermdglichen ebenfalls eine rasche Flussmessung
(Thunberg et al. 2012). Wiederum stellen auch hier die nachteilige Ortsauflésung und
die Artefaktanfalligkeit begrenzende Faktoren dar. Ein weiterer Grund fur die fehlen-
de Etablierung in der klinischen Routine ist darin zu sehen, dass diese Techniken vor
der eigentlichen Flussmessung auf einen Referenzscan angewiesen sind. Dieser ist
notwendig um die Empfindlichkeitsprofile aller Spulenelemente vor der Datenakquisi-
tion zu ermitteln (Pruessmann et al. 1999). Die zeitliche Ersparnis durch eine schnel-
lere Datenakquisition hebt sich dabei durch die Lange der vorbereitenden Messung
zum Teil wieder auf. Des Weiteren setzt die Technik voraus, dass zwischen Refe-
renzscan und Datenakquisition keine Verschiebung der Spulenelemente stattfindet.
Dies bedeutet im Umkehrschluss, dass zwischen Referenzscan und Datenakquisition
keine Verschiebung der Anatomie, beispielsweise durch Muskelkontraktionen oder
Bewegungen des Zwerchfells, stattfinden darf. Diese Voraussetzung ist in der kardio-
vaskularen Bildgebung selten gegeben, sodass eine fehlerhafte Registrierung der
Spulenprofile unweigerlich zu Rekonstruktionsartefakten fihrt (Niendorf and
Sodickson 2006). Das in dieser Studie verwendete Echtzeit-Verfahren ist dagegen
autokalibrierend, sodass ohne Referenzscan sofort mit der Flussmessung begonnen

werden kann und oben genannte Fehler ausgeschlossen werden kdnnen.

Ein weiterer Vorteil der in dieser Studie eingesetzten Echtzeit-CMR-Flussmessung ist
die Kombination von hoher zeitlicher und raumlicher Auflésung. Diese technischen
Eigenschaften werden mit den oben beschriebenen Echtzeit-Verfahren bislang nicht
erreicht. Der Vergleich der Bildqualitat der Echtzeit-CMR-Flussmessung mit den ClI-
NE-Flussmessungen bestatigte eine hohe Bildqualitat der Echtzeit-Daten. Die gerin-
gen Streifenartefakte in der frihen Systole, die auf die radiale k-Raumauslesung zu-
rickzufuhren sind, zeigten sich hauptsachlich in peripheren Bildabschnitten und
fuhrten deshalb zu keinem Qualitatsverlust im Untersuchungsfeld der Aorta ascen-

dens. Ein weiterer Vorteil der Echtzeit-CMR-Flussmessung ist die Unabhangigkeit
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einer EKG-Synchronisation. Eine zuverlassige quantitative Bestimmung des Blutflus-
ses kann deshalb auch bei Patienten durchgefiihrt werden, deren Blutfluss aufgrund
von Arrhythmien nicht streng periodisch verlauft. Dies ist bei den konventionellen CI-

NE-Verfahren nicht gegeben.

Die Echtzeit-CMR-Flussmessungen kdnnen fakultativ in freier Atmung, in Atemstill-
stand oder unter verschiedenen Atemmanovern durchgefuhrt werden. Dadurch lasst
sich der Blutfluss zuverlassig und vor allem schnell bei Patienten bestimmen, die
konstitutionsbedingt oder aufgrund ihrer Erkrankung nicht in der Lage sind, die At-
mung Uber einen langeren Zeitraum anzuhalten. In der klinischen Routine wird der-
zeit bei entsprechenden Fallen die konventionelle CINE-Flussmessung in freier At-
mung verwendet, die eine Untersuchungszeit von ca. 3,5 Minuten in Anspruch
nimmt. Unter der Beriicksichtigung, dass der Blutfluss bei Herzklappenvitien im klini-
schen Alltag in der Regel in drei Ebenen gemessen wird (unter der Klappe, auf Klap-
penebene, Uber der Klappe), nimmt eine adaquate MRT-Flussmessung teilweise bis
zu 10 Minuten der Untersuchungszeit fir nur eine Herzklappe in Anspruch (Cawley et
al. 2009). Durch eine entsprechende Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung
von beispielsweise 10 Sekunden in jeder der drei Ebenen (insgesamt 30 Sekunden)

konnte die Untersuchungszeit massiv reduziert werden.

Empfindlichkeit der MRT-Flussmessungen gegentiber Phasen-Offset-Fehlern

Phasen-Offset-Fehler konnen bei MRT-Flussmessungen zu erheblichen Abweichun-
gen der Flussparameter fihren und gehdren zu den vom Untersucher unbeeinfluss-
baren Fehlerquellen. Das Ausmal} an Phasen-Offset-Fehlern wurde mit Hilfe eines
statischen Phantoms bestimmt. Die Ergebnisse aus den Phantommessungen haben
gezeigt, dass weniger Phasen-Offset-Fehler bei den Echtzeit-CMR-Flussmessungen
im Bereich der Aorta ascendens auftreten als bei konventionellen CINE-

Flussmessungen.

Frihere Studien haben das Auftreten von Phasen-Offset-Fehlern bei CINE-
Phasenkontrast-Flussmessungen mehrfach untersucht (Chernobelsky et al. 2007;
Lankhaar et al. 2005; Miller et al. 2009). Aus diesen Arbeiten ergibt sich als zusam-

menfassende Konsequenz, dass ein Phasen-Offset-Fehler von 0,6 cm s™ als akzep-
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tabler Grenzwert angesehen werden kann. Bei einer durchschnittlichen aortalen Ge-
faRquerschnittsflache eines Erwachsenen von 7 cm? lage der Fehler bei der Mes-
sung des Schlagvolumens entsprechend unter 5 % (Gatehouse et al. 2010). Die Er-
gebnisse dieser Studie haben gezeigt, dass die Hohe an Phasen-Offset-Artefakten
bei den verwendeten Echtzeit-CMR-Flussmessungen deutlich unter dem akzeptablen
Grenzwert von 0,6 cm s™ liegt. Das Auftreten von Phasen-Offset-Artefakten war da-
gegen bei den konventionellen CINE-Phasenkontrast Flussmessungen hoéher. Der
Fehler der CINE-BH lag ebenfalls unter dem annehmbaren Grenzwert von 0,6 cm™,
wohingegen CINE-FB das Limit bei einem durchschnittlichen Phasen-Offset-Fehler
von 1,1 cm s™ iiberschritten hat.

Eine Schwierigkeit der Erfassung von Phasen-Offset-Artefakten liegt darin, dass die
interindividuelle Variabilitdt oftmals hoch ist (Gatehouse et al. 2012). Interessanter-
weise konnte gezeigt werden, dass die Standardabweichung bei Mittelung des Pha-
sen-Offset-Fehlers Uber alle Probanden bei den Echtzeit-CMR-Flussmessungen
deutlich geringer ist als bei den konventionellen CINE-Flussmessungen. Dies zeigt,
dass Phasen-Offset-Artefakte bei den Echtzeit-CMR-Flussmessungen homogen und
vor allem konsequent auf niedrigem Niveau aufgetreten sind, wahrend die groReren
Standardabweichungen bei den konventionellen CINE-Flussmessungen eine héhere

interindividuelle Variabilitat bestéatigen.

In der vorliegenden Arbeit wurde nur der Phasen-Offset-Fehler in der Aorta ascen-
dens bestimmt. Frihere Studien haben gezeigt, dass das Auftreten von Phasen-
Offset-Artefakten vor allem im Bereich des rechtsventrikularen Ausflusstraktes von
Bedeutung ist (Miller et al. 2009). Bei Patienten mit kongenitalen Herzvitien zeigten
konventionelle CINE-Flussmessungen mit anschlieRender Phantom-Korrektur Ande-
rungen der pulmonalen Regurgitationsfraktion von bis zu 27 % (Holland et al. 2010).
Basierend auf diesen Ergebnissen wird bei entsprechenden Fragestellung die Kor-
rektur mit Hilfe eines statischen Phantoms empfohlen (Fratz et al. 2013; Kilner et al.
2010). In der klinischen Routine ist der Einsatz einer korrigierenden Phantommes-
sung allerdings aufwendig und wird deshalb nur unregelmafiig durchgefiihrt. Die neu
entwickelten Echtzeit-CMR-Flussmessungen sollten deshalb in Zukunft innerhalb
klinischer Studien, vor allem auch im Bereich des pulmonalen Ausflusstraktes, auf
Phasen-Offset-Fehler Uberprift werden. Die Ergebnisse kdnnten mit hoher Wahr-

scheinlichkeit dazu fuhren, dass eine zeitintensive korrigierende Phantommessung
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bei zuklnftiger Verwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessungen im klinischen Alltag
nicht mehr erforderlich ist.

Der am Phantom festgestellte Phasen-Offset-Fehler wurde in den Ergebnissen der
Probandenmessung nicht verrechnet. Eine entsprechende Verrechnung ist nicht
durch eine triviale Subtraktion der ermittelten Flussparameter am Phantom von den
Werten aus der dazugehdrigen Probandenmessung moglich, sondern musste pixel-
weise vorgenommen werden. Entsprechende Software-Funktionen sind fur das neu
entwickelte Echtzeit-Verfahren derzeit noch nicht verfigbar. Neben der Korrektur von
Phasen-Offset-Fehlern mit Hilfe eines statischen Phantoms existieren alternative An-
satze zur automatischen Korrektur durch entsprechende Nachverarbeitungssoftware
(Lankhaar et al. 2005; Walker et al. 1993). Die dahinterliegenden Algorithmen orien-
tieren sich direkt an den Phasen-Bildern einer In-vivo-Flussmessung bei Probanden
bzw. Patienten. Sie versuchen anhand der Geschwindigkeitsdistribution verschiede-
ner Gewebe alle Pixel des stationdaren Gewebes (z. B. Brustwand, Wirbelkérper) im
FOV zu identifizieren, um daraus naherungsweise den Phasen-Offset-Fehler zu be-
stimmen. Diese Verfahren missen zukinftig dahingehend evaluiert werden, ob sie

eine zeitintensivere Phantomkorrektur ersetzen kénnen.

Bestimmung hamodynamischer Parameter

Das neu entwickelte Echtzeit-Verfahren zeigte im Vergleich zu den konventionellen
MRT-Flussmessungen eine ebenbirtige Erfassung des Flussvolumens. Darlber hin-
aus konnten hohere maximale Flussgeschwindigkeiten in den Echtzeit-Messungen
dargestellt werden.

Die Echtzeit-CMR-Flussmessung ist nicht auf die Interpolation multipler Herzzyklen
angewiesen und ermdglicht somit die Aufnahme von Blutflussprofilen sukzessiver
Herzzyklen. In dieser Studie wurde pro Echtzeit-Messung jeweils eine Abfolge von 10
Herzschlagen betrachtet. Die herzgesunden Probanden zeigten dabei eine eindeutig
periodische Flussdynamik des Flussvolumens und der Maximalgeschwindigkeit. Da-
bei handelt es sich um ein bekanntes physiologisches Phdnomen, das auf die kardio-
respiratorische Kopplung zurtickzuftihren ist (Ruskin et al. 1973). Beobachtungen

von Flussvariationen dieser Art wurden bei MRT-Flussmessungen bisher nicht be-
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schrieben. Die ermittelten Werte des Schlagvolumens und der Maximalgeschwindig-
keit zeigten im Vergleich ahnliche, aber nicht identische Werte. Die in freier Atmung
durchgefliihrten Echtzeit-CMR-Flussmessungen zeigten im Vergleich zur durchgeat-
meten CINE-Flussmessung (CINE-FB) bis zu Maximalgeschwindigkeiten von 120 cm
s™ vergleichbare Werte. Bei Maximalgeschwindigkeiten tiber 120 cm s™ ermitteln die
Echtzeit-CMR-Flussmessungen hohere Werte. Die CINE-Flussmessungen tendieren
durch die Interpolation multipler Herzzyklen und der damit real schlechteren zeitli-
chen Auflosung bekanntlich dazu, die maximale Flussgeschwindigkeit zu unterschat-
zen (Lotz et al. 2002). Die in den zeitlich hochauflésenden Echtzeit-CMR-
Flussmessungen ermittelten hoheren Flussgeschwindigkeiten koénnen deshalb

durchaus korrekt sein.

Bei Mittelung der Maximalgeschwindigkeiten zeigten die Echtzeit-CMR-
Flussmessungen hohere Standardabweichungen als die CINE-Flussmessungen.
Dies ist am wahrscheinlichsten auf die beobachteten physiologischen Variationen der
Maximalgeschwindigkeit zurtiickzufiihren. Der Vergleich der Maximalgeschwindigkei-
ten zwischen den beiden abgewandelten Varianten der Echtzeit-CMR-Flussmessung
(RT-CMR-Int und RT-CMR-Seq) bestatigt durch eine gute Ubereinstimmung mit en-
gen Ubereinstimmungsgrenzen und hoher Korrelation die Robustheit und Konsistenz

der Echtzeit-Flussmessung bei der Bestimmung maximaler Flussgeschwindigkeiten.

Der Vergleich der ermittelten Schlagvolumina zeigte interessanterweise eine gute
Ubereinstimmung zum einen zwischen RT-CMR-Seq und CINE-FB, zum anderen
zwischen RT-CMR-Int und CINE-BH. Die beiden abgewandelten Formen der Echt-
zeit-Methode zeigten im Vergleich geringe (im Mittel 8,4%), jedoch augenscheinlich
systematische Abweichungen, wobei RT-CMR-Int héhere Werte aufwies. Eine magli-
che Erklarung fur diese Abweichung wurde in Abbildung 15 gezeigt: RT-CMR-Int
zeigte im Vergleich zu RT-CMR-Seq in der Diastole hohere Durchschnittsgeschwin-
digkeiten und keine negativen Flisse in der friihen Diastole. Das Schlagvolumen
(Flussvolumen pro Herzschlag) berechnet sich aus dem Produkt der Gber das Gefal3-
lumen gemittelten Durchschnittsgeschwindigkeit und der Gefaldquerschnittsflache mit
anschlieRender Integration Uber die Zeit eines Herzschlages. Der kurze Ruckfluss in
der Aorta ascendens in friher Diastole stellt eine bekannte physiologische Beson-
derheit dar und entspricht dem Ruckstrom des Blutes in die Koronararterien (Casper
et al. 1956; Seed and Wood 1971). Die unterschiedlichen diastolischen Flussverhalt-
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nisse kénnen deshalb zur Diskrepanz der netto gemessenen Flussvolumina zwi-
schen den beiden Echtzeit-Varianten gefuhrt haben. Ein separater, quantitativer Ver-

gleich diastolischer Flussvolumina ist in dieser Studie allerdings nicht erfolgt.

Die beiden Varianten der CINE-Flussmessungen zeigten bei Messung des Schlagvo-
lumens ebenfalls systematische Abweichungen (im Mittel 4,5 %), wobei CINE-BH im
Vergleich hthere Werte gemessen hat. Eine mdgliche Erklarung fur die Abweichung
wurde in Abbildung 16 gezeigt: CINE-BH zeigte in maximaler Systole hdhere
Durchschnittsgeschwindigkeiten als CINE-FB. Wahrend CINE-FB in Ruheatmung
durchgefiihrt werden konnte, wurde bei CINE-BH nach forcierter Inspiration und Ex-
spiration die Luft angehalten. Aus diesem Grund kénnen die Abweichungen der ge-
messenen Flussvolumina auch auf die verschiedenen physiologischen Zustande

wahrend der Messung zurtickzufihren sein.

Auswertbarkeit der MRT-Flussmessungen

Die Zuverlassigkeit der voll-automatischen Auswertung der Echtzeit-Daten konnte flr
die Analyse von Flussvolumina gezeigt werden. Fir die Analyse von maximalen
Flussgeschwindigkeiten stellte sich die automatische Auswertung mit manueller

Nachkorrektur dagegen als erforderlich heraus.

Die Entwicklung einer Echtzeit-Methode zur quantitativen Flussmessung stellt einige
Anforderungen an die Auswertungssoftware zur Funktionsanalyse, die bei konventi-
onellen CINE-Phasenkontrast-Flussmessungen nur eine untergeordnete Rolle ge-
spielt haben. Die Echtzeit-CMR-Flussmessung lieferte bei einer Akquisition von 10
Herzzyklen im Vergleich zur CINE-Phasenkontrast-Flussmessung ca. 8 Mal (CINE-
FB) bzw. 12 Mal (CINE-BH) so viel Datenmaterial. Alle kommerziell erwerbbaren
Analysesoftwares erlauben derzeit keine Auswertung von Datenmengen in diesen
Dimensionen. Der auf Grundlage der Software QFLow (MEDIS, Medical Imaging
Systems BV, Leiden, Niederlande) entwickelte Prototype erlaubt die Auswertung der
anfallenden Datenmengen. Es zeigte sich, dass die Auswertung der Echtzeit-Daten
fur 10 Herzzyklen ca. 6 Mal so lange dauerte wie die Auswertung eines interpolierten
Herzzyklus in den CINE-Flussmessungen. Ein einzelner Herzzyklus der Echtzeit-

Aufnahmen konnte damit durchschnittlich schneller analysiert werden als ein interpo-

- 56 -



lierter Herzzyklus in den CINE-Flussmessungen. Im Vergleich zu den CINE-
Flussmessungen zeigten die Bilder der Echtzeit-Daten im zeitlichen Verlauf der Dias-
tole sogar eine bessere Abgrenzbarkeit der aortalen GefdRwand. Die schlechtere
Bildqualitat der CINE-Flussmessungen ist hierbei wahrscheinlich auf die Interpolation
multipler Herzzyklen zuruckzufihren, deren Varianz vor allem im zeitlichen Bereich
der Diastole stattfindet. Da ein Grof3teil der manuellen Korrektur gerade im zeitlichen
Bereich der Diastole stattfindet, kann die schnellere Auswertung eines einzelnen
Herzzyklus in den Echtzeit-CMR-Flussmessungen auf die bessere Bildqualitat in der
Diastole zurtickzuftihren sein. Nichts desto trotz sollte nicht die Auswertungszeit ei-
nes singularen Herzzyklus zur Beurteilung der Auswertbarkeit der Echtzeit-Daten
herangezogen werden, da gerade die Erfassung von Flussprofilen sukzessiver

Herzzyklen einen groRen Vorteil der Echtzeit-CMR-Flussmessung darstellt.

Die Bestimmung von Maximalgeschwindigkeiten beruht auf der Definition eines ein-
zelnen Pixels und muss daher immer mit Vorsicht durchgefuhrt werden (Kilner et al.
2007). Es wurde gezeigt, dass die manuelle Konturkorrektur in den Echtzeit-CMR-
Flussmessungen signifikante Anderungen der Maximalgeschwindigkeit mit sich brin-
gen kann. Der wahrscheinlichste Grund dafiir ist eine Tendenz zur Uberschatzung
der GefalRkontur des automatischen Segmentationsalgorithmus. Idealerweise sollte
die Kontur deckungsgleich zur Intima des zu analysierenden Gefalies liegen. Ist die
Kontur allerdings weiter aufl3en lokalisiert, steigt die Wahrscheinlichkeit maximale
Flussgeschwindigkeiten eines Pixels zu definieren, dessen Phase durch Artefakte
oder Rauschen entsteht (Chai and Mohiaddin 2005).

Interessanterweise konnte dagegen kein signifikanter Unterschied des Schlagvolu-
mens durch die manuelle Konturkorrektur bei der Analyse der Echtzeit-CMR-
Flussmessungen gezeigt werden. Als Konsequenz dieser Beobachtungen ergibt
sich, dass die zeitaufwandige manuelle Konturkorrektur im Rahmen zukunftiger klini-
schen Studien, bei alleiniger Bestimmung des Flussvolumens in der Aorta ascendens
— abgesehen von groben Konturfehlern — nicht mehr zwingend erforderlich ist. Um
dagegen eine zuverlassige Ermittlung von Maximalgeschwindigkeiten zu gewahrleis-
ten, sollte weiterhin stets die manuelle Konturkorrektur vorgenommen werden. Ma-
thematische Weiterentwicklungen des automatischen Segmentationsalgorithmus
werden angestrebt, um auch die Bestimmung von Maximalgeschwindigkeiten in der

Aorta ascendens zukinftig voll-automatisch vornehmen zu kénnen (muindliche Aus-
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kunft der Software-Entwickler der Firma MEDIS, Medical Imaging Systems BV, Lei-
den, Niederlande).

Vergleich mit der Doppler-Echokardiographie

Die Maximalgeschwindigkeiten der MRT-Flussmessungen wurden mit Werten aus
der Doppler-Echokardiographie als klinischer Goldstandard verglichen. Dieser Ver-
gleich bietet sich an, da die Doppler-echokardiographische Flussmessung ebenfalls
ein Echtzeit-Verfahren darstellt. Die Ergebnisse der vorliegenden Studie zeigten im
Vergleich keine signifikant unterschiedlichen Ergebnisse der maximalen Flussge-
schwindigkeiten zwischen MRT- und Doppler-Flussmessung. Die mittlere Differenz
war gering, wohingegen die Streuung der Messwerte sehr hoch war, was sich in wei-

ten Ubereinstimmungsgrenzen in der Bland-Altman-Analyse widerspiegelte.

Der Vergleich von Maximalgeschwindigkeiten zwischen konventioneller CINE-
Flussmessung und Doppler-echokardiographischer Messung ist vielfach in vivo er-
folgt (Kilner et al. 1993; Mohiaddin et al. 1997; Zananiri et al. 1993). In Abh&angigkeit
des Studiendesigns wurden zum Teil gute und zum Teil schlechte Ubereinstimmun-
gen und Korrelationen der Maximalgeschwindigkeiten dokumentiert.  In-Vitro-
Vergleiche an kontinuierlichen und pulsatilen Flussphantomen zeigten dagegen kon-
sequent eine Unterschatzung der Maximalgeschwindigkeit der CINE-
Flussmessungen im Vergleich zur Doppler-Echokardiographie (Hosten et al. 1998;
Siegel et al. 1996). Die Unterschatzung ist dabei am ehesten auf die real schlechtere
zeitliche Auflésung und dem bekannten Problem der Phasen-Mittelung in den CINE-
Flussmessungen zurtckzufuhren (Siegel et al. 1996).

Die MRT-Untersuchungen und Doppler-Messungen kénnen aufgrund technischer
Limitationen nicht simultan durchgefuhrt werden. Es mussten deshalb Werte vergli-
chen werden, die zu unterschiedlichen Zeitpunkten gemessen wurden. Alle echokar-
diographischen Messungen wurden in dieser Studie von einem erfahrenen Untersu-
cher durchgefuhrt. Es handelt sich trotzdem um ein stark untersucherabhéngiges
Verfahren. Die Doppler-echokardiographische Flussbestimmung unterliegt einer gro-
Ben Intra- und Interobserver-Variabilitat, die in dieser Studie nicht weiter analysiert

wurde (Lui et al. 2005; Tessler et al. 1990). Bei zwei Probanden zeigten die Doppler-
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echokardiographischen Werte im Vergleich zu allen MRT-Flussmessungen eine
deutliche  Unterschatzung.  Maximalgeschwindigkeiten, die bei  Doppler-
echokardiographischen Flussgeschwindigkeitsmessungen wie in diesem Fall deutlich
unter dem erwarteten Wert liegen, sind am wahrscheinlichsten auf die Schwierigkeit
zurickzufuhren ein Schallfenster mit adaquatem Doppler-Signal zu erhalten (Lui et
al. 2005). Eine genaue Doppler-echokardiographische Bestimmung der Maximalge-
schwindigkeit ist weiterhin nur méglich, wenn der Schallstrahl genau im Jet des Blut-
flusses lokalisiert ist. Der Abweichungswinkel zwischen Schallstrahl und Jet ist aus-
schlaggebend fur die Intra- und Interobservervariabilitat, die je nach maximaler
Flussgeschwindigkeit Abweichungen von bis zu 25 % (Variationskoeffizient) hervor-
rufen kann (Hadlock und Beach 2009; Hoskins 1996).

Die Robustheit und Konsistenz der MRT-Flussmessungen bei der Bestimmung ma-
ximaler Flussgeschwindigkeiten wurde gezeigt. Die Streuung der Werte ist am ehes-
ten auf die Limitationen des Studiendesigns (nicht-simultane Flussmessung) und die
hohe Variabilitat bei der Durchfiihrung der Doppler-echokardiographischen Fluss-

messungen zuruckzufihren.

4.2 Anwendung der Echtzeit-CMR-Flussmessung mit dem Valsalva-Manover

als physiologischem Stressor

Die Ergebnisse der Echtzeit-CMR-Flussmessungen unter dem Valsalva-Manover
haben gezeigt, dass die Vorteile der neu entwickelten Technik (Darstellung von Vari-
ationen sukzessiver Herzzyklen, Unabhéangigkeit einer Atemkompensation) effektiv
genutzt werden konnten, um physiologische Variationen des Blutflusses unter erhoh-
tem intrathorakalen Druck quantitativ zu ermitteln. Die Ergebnisse der Anderungen
des Flussvolumens unter dem Valsalva-Mandver entsprechen den Beobachtungen

aus invasiv ermittelten Werten aus dem Herzkatheterlabor (Greenfield et al. 1967).

Die hamodynamischen Schwankungen unter erhdhten intrathorakalen Druck konnten
im Rahmen der Studie erstmals mit einer MRT-basierten Echtzeit-Flussmessung in
einer grol3eren Probandengruppe nachgewiesen werden. Frihere Studien konnten
die Effekte des Valsalva-Mandvers in kleineren Probanden- bzw. Patientengruppen

mit zum Teil groRen Variationen beobachten (Attubato et al. 1994; Brooker et al.

-59 -



1974; Eichenberger et al. 1995). Die dabei beobachteten starken Variationen waren
am ehesten auf die unterschiedliche Durchfiihrung des Valsalva-Manovers zwischen
den Probanden zuriickzuftihren. Aus diesem Grund wurde in der vorliegenden Studie
besonderer Wert auf eine standardisierte Durchfiihrung gelegt. Der intraorale Druck
wurde wahrend den Echtzeit-CMR-Flussmessungen Uber ein digitales Manometer
aufgezeichnet und den Probanden als Biofeedback tber eine LCD-Brille prasentiert.
Die visuelle Kontrolle fuhrte zur exakten und reproduktiven Durchfiihrung des Valsal-
va-Mandvers Uber einen fest definierten Zeitraum von 10 Sekunden. Die Méglichkeit
der freien Wahl einer Messebene in der MRT ermoglichte eine Schichtposition zu
wahlen, in der der Blutfluss simultan in der oberen Hohlvene und der aufsteigenden
Aorta gemessen wurde. Die gleichzeitige Analyse von Flussvolumen, Gefal3quer-
schnittsflache und Herzfrequenz in beiden Gefal3en erlaubte eine detaillierte Darstel-
lung des Zusammenspiels von Vorlast, Nachlast und reflektorischer Herzfrequenz-
modulation unter erhohten intrathorakalen Druck (Looga 2001; Looga 2002;
Robertson et al. 1977). Fruhere Studien haben versucht die hamodynamischen Ef-
fekte des Valsalva-Mandvers echokardiographisch zu bestimmen (Gindea et al.
1990; Parisi et al. 1976). Die Doppler-echokardiographische Flussmessung ist auf die
Erfassung der Flussgeschwindigkeiten in einem Gefald beschrankt. Eine gleichzeitige
Messung von Flussvolumen und Gefal3querschnittsflache ist nicht moglich. Gindea et
al. haben versucht die Auswirkung des Valsalva-Mandvers in der oberen Hohlvene
echokardiographisch darzustellen (Gindea et al. 1990). Die Messung der Gefal3quer-
schnittsflache war dabei lediglich bei 39 % der Probanden mdglich. Die Echtzeit-
CMR-Flussmessung bietet im Vergleich dazu ein robusteres und schnelles Verfahren
zur Darstellung hamodynamischer Variationen unter erhéhten intrathorakalen Druck.
Die Flussmessungen konnte bei allen Probanden erfolgreich durchgefihrt und aus-
gewertet werden. Die adaquate Ableitung eines EKG-Signals unter Anspannung der
Atemmuskulatur stellte sich bei einigen Probanden als limitierender Faktor heraus. In

diesen Fallen musste die Messung der statistischen Analyse entzogen werden.

Die kardiale Reaktion auf das Valsalva-Mano6ver wird klinisch verwendet werden, um
echokardiographisch den Grad der linksventrikularen diastolischen Dysfunktion zu
bestimmen (Weidemann et al. 2013). Auch fur die kardiale MRT werden zunehmend
Techniken entwickelt, die eine Analyse der diastolischen Relaxation erlauben
(Kowallick et al. 2014 a; Kowallick et al. 2014 c; Kowallick et al. 2014 d). Aktuell wird
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das in der vorliegenden Arbeit beschriebene Verfahren bei Patienten mit Herzinsuffi-
zienz mit erhaltener linksventrikularer Ejektionsfraktion angewendet. Abnorme hamo-
dynamische Reaktionen kénnten dabei helfen, den bisher unzureichend geklarten
Pathomechanismus dieser Erkrankung genauer zu verstehen. Die Ergebnisse der
vorliegenden Arbeit werden in diesem Zusammenhang als hamodynamische Refe-

renzantwort herzgesunder Probanden verwendet.
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5 Zusammenfassung

Ziel der vorliegenden Arbeit war die Evaluation eines neu entwickelten Echtzeit-
Verfahrens zur quantitativen Flussmessung. Die in vitro erhobenen Messungen zeig-
ten weniger Phasen-Offset-Fehler in den Echtzeit-Flussmessungen. Die in vivo ermit-
telten Ergebnisse bestétigten eine zuverlassige Erfassung des Flussvolumens in der
aufsteigenden Aorta. Im Vergleich zu den CINE-Flussmessungen wurden hohere
Maximalgeschwindigkeiten gemessen, die aufgrund der real besseren zeitlichen Auf-
l6sung durchaus richtig sein kénnen. Die Doppler-Echokardiographie stellte in die-
sem Zusammenhang keinen zuverlassigen Referenzstandard dar. Eine schnelle,
voll-automatische Auswertung der Echtzeit-Daten ist bei alleiniger Bestimmung von
Flussvolumina akzeptabel, wahrend bei der Bestimmung maximaler Flussgeschwin-
digkeiten eine manuelle Konturkorrektur empfohlen wird. Die Echtzeit-Flussmessung
erlaubte die Darstellung von Flussprofilen sukzessiver Herzzyklen. Diese Mdglichkeit
wurde genutzt, um die hamodynamischen Variationen unter einem physiologischen

Stressor wie dem Valsalva-Manéver detailliert und zuverlassig darzustellen.

Die Echtzeit-CMR-Flussmessung bietet im Vergleich zur konventionellen CINE-

Flussmessung Uberzeugende Vorteile fir den klinischen Einsatz:

1. Unempfindlichkeit gegeniiber Phasen-Offset-Fehlern: Eine zeitaufwéndige
Phantomkorrektur dirfte in der klinischen Routine nicht mehr erforderlich sein.

2. Hohere maximale Flussgeschwindigkeiten: eine Evaluation stenosierter Herz-
klappen oder Gefal3e konnte zuverlassiger vorgenommen werden.

3. Keine Notwendigkeit einer Atemkompensation: eine zuverlassige Flussmes-
sung mit deutlicher Reduktion der Untersuchungszeit wird auch bei Patienten
maoglich, die den Atem konstitutionsbedingt oder aufgrund ihrer Erkrankung nicht
uber einen langeren Zeitraum anhalten konnen (z. B. Kinder).

4. Keine Notwendigkeit einer EKG-Synchronisation: Eine zuverlassige Flussbe-
stimmung wird auch bei Patienten mit kardialen Arrhythmien mdglich sein.

5. Darstellung von beat-to-beat-Flussvariationen: Abnorme hamodynamische
Variationen (z. B. unter dem Valsalva-Manoéver) konnten als Biomarker bei unter-

schiedlichen kardiovaskularen Krankheitsbildern dienen.

Die aufgefuhrten Vorteile der Echtzeit-Flussmessung muissen zukinftig innerhalb

klinischer Studien bestatigt werden.
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