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1. Einleitung

Kardiovaskuldare Erkrankungen sind in den westlichen Industrielandern die haufigste
Todesursache. Sowohl bei Frauen als auch bei Mannern fiihren die chronische
ischamische Herzkrankheit und der akute Myokardinfarkt diese Diagnosegruppe an,

auch wenn die Inzidenz in den letzten Jahren gering abnimmt [137].

Die Diagnostik der koronaren Herzerkrankung (KHK) sollte einem Stufenschema folgen,
welches zunachst Anamnese, korperlichen Befund und Ruhe-EKG, gefolgt von der
Ergometrie umfasst. Die einzelnen bildgebenden Modalitdaten sind in der heutigen
kardiovaskuldaren Diagnostik fir unterschiedliche Untersuchungsstrategien etabliert
(Tabelle 1). So kann mittels Echokardiographie sowohl die Morphologie dargestellt
werden als auch eine Funktionsdiagnostik des Herzens erfolgen [36]. Nuklear-
medizinische Untersuchungen gehoéren in den USA mit Giber 5 Millionen Patienten pro
Jahr zu den am haufigsten eingesetzten diagnostischen Verfahren am Herzen [51].
Hauptaufgabengebiet ist dabei die Myokardszintigraphie mittels SPECT oder PET sowie
die Vitalitatsdiagnostik [115]. Indikationen der Elektronenstrahl-
Computertomographie (EBCT) sowie der Mehrzeilen-Computertomographie (MDCT)
sind vor allem die Detektion von Koronarkalk sowie die Darstellung von

Koronararterienstenosen [107]. Zwar kann auch eine Funktionsdiagnostik mittels

Methode Sensitivitdt [%] Spezifitdt [%] Studien Patienten
Belastungs-EKG 68 77 132 24074
Myokard-SPECT 87 76 27 3237
PET 92 89 8 853
Stressechokardiographie 76 88 10 1174
Stress-MRT (Dobutamin) 86 84 7 385
MR-Perfusion 90 88 3 176
EBCT 94 42 6 2717

Tabelle 1: Sensitivitat und Spezifitdt verschiedener nichtinvasiver Methoden zur Primardiagnostik bei Verdacht
auf KHK. Referenz ist eine koronarangiographisch nachgewiesene, mehr als 50%ige Stenose in einem
KoronargefaB [2,19,71,112,113]
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MDCT erfolgen [34,74], jedoch sollten wegen der notwendigen Strahlenexposition

alternative Verfahren (Echokardiographie, MRT) bevorzugt werden.

Aufgrund der derzeit noch eingeschrankten ortlichen und zeitlichen Auflésung in der
CT und MRT ist die invasive Koronarangiographie Goldstandard in der Beurteilung der
KoronargefalRe [103]. Dies zeigt auch ein deutlicher Anstieg der Zahl diagnostischer
Angiographien, welche sich in den letzten 15 Jahren mehr als vervierfacht hat [130].
Zwar ist im gleichen Zeitraum auch die Interventionsquote um ca. 50% angestiegen;
trotzdem lasst die Statistik erkennen, dass in lediglich 38% der Fdlle auch eine
koronararterielle interventionelle Revaskularisierung folgte, welche eine invasive
Diagnostik zwingend voraussetzt. Im gleichen Zeitraum stieg die Anzahl
kardiopulmonaler Bypass-OPs um lediglich 15% mit Stagnation bzw. gering
ricklaufigen Zahlen in den letzten 5 Jahren [35]. Insgesamt bedeutet dies allerdings im
Umkehrschluss, dass fir jeden zweiten Patient ein mogliches alternatives,
kostengtinstigeres und vor allem nicht-invasives Verfahren, méglicherweise auch ohne
Anwendung ionisierender Strahlung, zum Ausschluss oder Nachweis einer KHK

ausreichend gewesen ware.

Die rasanteste Entwicklung in der letzten Zeit kann die kardiovaskuldre
Magnetresonanztomographie aufweisen, welche zunehmend Einzug in die klinische
Routine hélt [41]. Die Darstellung der Morphologie des Herzens und der GefaRe [52],
die Analyse der Pumpfunktion [3,104], von Durchblutungsparametern und
Vitalfunktionen sowie die Darstellung und Bewertung von Raumforderungen [40] bzw.
von entziindlichen Veranderungen [119] werden durch dieses nicht-invasive Verfahren
in bisher nicht gekannter Qualitat ermdéglicht. Waren bisher SPECT bzw. PET der
Goldstandard in der Myokard-Perfusion, so hat sich die MRT in den letzten Jahren
aufgrund der besseren ortlichen Auflésung, der fehlenden Anwendung von
Radionukliden bzw. ionisierender Strahlung sowie der kiirzeren Untersuchungszeit bei
dhnlichen Werten beziglich Sensitivitat / Spezifitat zu einem zumindest ebenbirtigen

Kontrahenten entwickelt [44].




1. Einleitung

Die Beurteilung der Myokardperfusion in der MRT dient der Diagnostik der koronaren
Herzkrankheit durch den Nachweis pharmakologisch induzierter
Durchblutungsstorungen. Dieses Verfahren ist bereits seit den frihen 90er Jahren
bekannt [4,10]. Wichtig ist eine kombinierte Untersuchung sowohl in Ruhe als auch
unter pharmakologischer Belastung, da viele hamodynamisch relevante Stenosen erst
unter Belastungsbedingungen zu einer Minderperfusion flhren [110]. Die
pharmakologische Wirkung beruht auf einer Vasodilatation der nicht betroffenen
Koronararterien und fiihrt somit konsekutiv durch einen ,Steal-Effekt” zu einer
Minderversorgung im Versorgungsgebiet der stenosierten Koronararterie [38].
Methode der Wahl in der Myokardperfusion ist die Parameter-Erhebung, wahrend das
Kontrastmittel zum ersten Mal das Myokard erreicht — die sogenannte Firstpass-
Technik [27,50]. Die Analyse der erhaltenen Daten kann zum einen qualitativ erfolgen.
Hierbei wird, wie in der Nuklearmedizin [82], ein visueller Vergleich des Kontrastmittel-
Enhancements in den unterschiedlichen Myokard-Arealen vorgenommen. Die absolute
Quantifizierung der myokardialen Perfusion ist derzeit Gegenstand der Forschung und

aufgrund fehlender Auswertungsprogramme noch nicht im klinischen Alltag etabliert.

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung und Erprobung eines standardisierten
Auswerteverfahrens fiir die quantitative Bestimmung der Myokardperfusion mittels
der MRT. Aufgrund der groflen Datenmengen sollte die Auswertung in einem
sinnvollen Mal8 automatisiert werden, um einen klinischen Einsatz zu ermdglichen. Die
Entwicklung und Erprobung erfolgte anhand repetitiver Untersuchungen an einer

herzgesunden Probandengruppe.
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2.1. Historische Entwicklung

Nachdem Stern et al. [121] bereits 1933 den Nachweis eines Protonenspins erbringen
konnten, wurde die Molekularstrahl-Magnetresonanz-Detektionsmethode erstmalig
von Rabi et al. 1939 beschrieben [97]. Bloch [9] und Purcell [96] stellten wenige Jahre
spater unabhdngig voneinander die zugrundeliegenden Zusammenhange der
magnetischen Kernresonanz (NMR) dar. Nachdem kurz darauf die Aufspaltung der
Spektren durch chemische Verschiebungen und skalare Kopplung erkannt wurde,
begann die NMR sich zu einer wichtigen Methode in der analytischen Chemie zu
entwickeln. Dabei gelang es, mit der Technik der Magnetresonanz-Spektroskopie
(MRS) nicht-invasiv Aussagen Uber die chemische Zusammensetzung verschiedener
Stoffe zu erhalten, welche eine Beurteilung des biochemischen Aufbaus und des
Stoffwechsels von Organen ermoglicht. Bereits ab Anfang der 60er Jahre waren schon
kommerzielle NMR-Impulsspektrometer in  Deutschland erhdltlich. Weitere
Fortschritte konnten Ernst et al. Mitte der 60er Jahre durch die Entwicklung der

gepulsten NMR erreichen [24].

Erst mit der Entwicklung einer Ortskodierung mittels magnetischer Gradientenfelder
durch Lauterbur [70] konnte eine Bildgebung auf der Grundlage der NMR ermoglicht
werden. Fir eine praktische Umsetzung dieser Entdeckung war die Entwicklung von
Echo-Planar-Sequenzen durch Sir Peter Mansfield [75] mitentscheidend. Ihm ist

zusatzlich die Einflhrung magnetisch abgeschirmter Gradientenspulen zu verdanken.

Vor allem durch verbesserte Sequenzen [37] sowie leistungsfahigere MR-Systeme und
Nachverarbeitungsmoglichkeiten entwickelte sich die Magnetresonanztomographie,
welche sowohl die Bildgebung (Magnetic Resonance Imaging — MRI) als auch die
metabolische Darstellung (MRS) umfasst, in der Folgezeit zu einem der wichtigsten

diagnostischen Verfahren in der Medizin.

Alle in diesem kurzen geschichtlichen Uberblick namentlich genannten Personen
erhielten fiur ihre Errungenschaften in der Entwicklung der NMR bzw. der MRT

Nobelpreise der Physik, Chemie, Physiologie bzw. Medizin.
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2.2. Physikalische Grundlagen

Die physikalische Grundlage der MRT bildet die Kernspinresonanz, wobei die Tatsache
ausgenutzt wird, dass Protonen ebenso wie Neutronen einen Eigendrehimpuls (Spin)
besitzen. Atome, welche eine ungerade Nukleonenanzahl aufweisen, verfligen tber ein
magnetisches Kernmoment [i. Der Wasserstoffatomkern ist der einfachste Atomkern
mit einer ungeraden Nukleonenanzahl und besitzt zudem das groRte magnetische
Kernmoment aller stabilen Isotope. In einem dulBeren Magnetfeld By richten sich die
Protonen entlang der Magnetfeldachse, der z-Achse, aus. Durch einen
Hochfrequenzimpuls (HF-Puls), welcher ein Transversalmagnetfeld By erzeugt, kdnnen
Protonen in eine Transversalebene ausgelenkt werden, wodurch die
Longitudinalmagnetisierung verringert wird. Die Protonen fiihren eine Kreisbewegung
um die z-Achse aus, welche als Prazession bezeichnet wird. Die Prazessionsfrequenz
der Spins wird als Resonanz- oder Lamorfrequenz bezeichnet und betragt wo= y - By.

Das gyromagnetische Verhaltnis y bezeichnet eine Konstante zwischen magnetischem

Moment [ und dem Kernspin T und besitzt fiir jedes Element einen typischen Wert.

Fir Protonen betragty = 2m - 42,58 MThZ

In der Empfangerspule, welche wie die Sendespule senkrecht zum dulReren Magnetfeld
orientiert ist, kann daraufhin ein gedampftes, zeitlich periodisches Signal mit der
Frequenz wo beobachtet werden. Dies wird als der freie Induktionszerfall (FID)
bezeichnet. Die Dampfung des Signals wird im Wesentlichen durch zwei
Relaxationsprozesse, die T1- und T2-Relaxation, hervorgerufen. Die T1-Relaxationszeit
(Spin-Gitter-Relaxationszeit) ist ein Mal fiur die Wiederherstellung der
Longitudinalmagnetisierung durch Ausrichten der Spins parallel zum &dulReren
Magnetfeld. Die T2-Relaxationszeit (Spin-Spin-Relaxationszeit) beschreibt die Starke
der Kopplung der magnetischen Momente untereinander und stellt den Zerfall der
Transversalmagnetisierung durch ein Auffachern (Dephasierung) der Spins in der

Transversalebene dar.

Voraussetzung fiir die Bildrekonstruktion ist die exakte Kenntnis Gber den jeweiligen

Entstehungsort des MR-Antwortsignals. Daflir sind drei Zusatzfelder (magnetische
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Gradientenfelder) notwendig, die durch Spulen erzeugt werden und eine Anderung
des Gesamtmagnetfeldes in jedem Volumenelement bewirken.

Der Schichtselektionsgradient erzeugt eine Verdanderung der Lamorfrequenz in
Richtung der z-Achse. Wird nun ein HF-Puls mit Lamorfrequenz appliziert, so wird
dadurch lediglich eine Schicht angeregt.

Der Phasenkodiergradient fihrt zu einer kontrollierten Dephasierung der Spins, so
dass in jeder Bildzeile die Spins eine andere Phasenlage haben.

Der dritte Gradient (Auslesegradient oder Frequenzkodiergradient) wird flr die
Zeit der Datenaufnahme orthogonal zu den beiden anderen Gradienten geschaltet und
bewirkt, dass sich die Lamorfrequenzen der bereits angeregten Spins in

Ausleserichtung andern.

Insgesamt sind genau so viele Frequenz- und Phasenkodierschritte nétig, wie das
erzeugte Schnittbild Bildpunkte in x- und y-Richtung (Matrix) haben soll. Der Ablauf
dieses komplizierten Prozesses aus HF-Pulsen, Gradientenschaltungen und
Datenaufnahme wird durch ein sogenanntes Sequenzprotokoll gesteuert (Abbildung
1). Durch Veranderung einzelner Messparameter, wie z.B. Echozeit (TE) und
Relaxationszeit (TR), kann dabei die Gewichtung (z.B. T1-/T2-Wichtung) beeinflusst

werden.

Die Signalintensitdt der Volumenelemente (Voxel) wird in Grauwerten kodiert
abgebildet. Da sie durch zahlreiche Parameter (z.B. Magnetfeldstirke und
Messparameter) bestimmt wird, gibt es keine Normwerte fiir das Signal bestimmter
Gewebe und keine definierte Einheit, wie es sie z.B. in der CT (Hounsfield-Einheiten)
gibt. Die Bildinterpretation stlitzt sich stattdessen auf den Gesamtkontrast, die
jeweilige Gewichtung der Messsequenz und die Signalunterschiede zwischen einzelnen

Gewebetypen.
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Abbildung 1: Pulssequenzschema einer Gradienten-Echo-Sequenz: Der Pulswinkel des Anregungspulses ist kleiner
als 90°, es wird ein Gradienten-Echo durch Umschaltung des Frequenzkodiergradienten erzeugt (nach Weishaupt
/ Kochli / Marincek [136])
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2.3. Kontrastmittel in der MRT

Die einfache Verdanderung der Kontraste von Geweben mit Hilfe der Messparameter
lieRen zu Beginn der Anwendung der Magnetresonanztomographie Kontrastmittel
Uberflissig erscheinen. Die Erfahrung lehrte jedoch, dass die Diagnostik durch

Kontrastmittel verbessert werden kann [116].

Paramagnetische Substanzen auf der Basis von Gadolinium-Derivaten (Gd) sind die
zurzeit am haufigsten verwendeten MR-Kontrastmittel. Laniado et al. [66] beschrieben
1984 die erste Anwendung von Kontrastmittel am Menschen. Das erste MR-
Kontrastmittel wurde in der Bundesrepublik Deutschland 1988 zugelassen (Gd-DTPA,

Schering, Handelsname Magnevist®, Konzentration 500 mmol/I).

Gadolinium ist ein chemisches Element im Periodensystem der Elemente mit dem
Symbol Gd und der Ordnungszahl 64. Durch das starke magnetische Moment, welches
600 — 800 mal starker ist als das eines Protons, verandert es die T1- und T2-
Relaxationszeiten im umliegenden Gewebe [87]. Im Vergleich zu anderen
paramagnetischen Substanzen (Cr**, Mn%", Fe*') bietet Gd*" in Hinblick auf die Anzahl
ungepaarter Elektronen, Anzahl der Ligandenstellen fiir Wassermolekiile, Mobilitat der
hydratisierten Molekiile und den Effekt auf die T1-Relaxationszeit die glinstigsten
Eigenschaften [132]. Da freies Gadolinium jedoch in den Interzellularraum diffundieren
und Kalziumbindungsstellen blockieren kann, besitzt es eine hohe Toxizitdt auf die
myokardiale Kontraktilitdt, die Koagulation, auf Kalzium-abhdngige Enzymreaktionen,
die Neurotransmission und auf Mitochondrien. Die Anwendung erfolgt daher in Form
von stabilen Komplexen wie zum Beispiel Gd-DTPA mit einer Stabilitatskonstante von

10 [21,22], die durch eine schnelle renale Elimination als sicher einzustufen sind [132].

Man kann zwischen extrazelluldren und intravaskuldren (blood pool) Kontrastmitteln
unterscheiden. Zu den extrazellularen Kontrastmitteln zdhlen Gd-DTPA, Gd-DOTA
(Dotarem®), das nichtionische Gadodiamid (Omniscan®) sowie Gadoteriol (ProHance®),
die alle dhnliche pharmakokinetische Eigenschaften besitzen und innerhalb von 24h zu
95% renal eliminiert werden. Gd-DTPA ist stark hydrophil und wird im Korper weder

biotransformiert noch an Plasmaproteine gebunden. Nach intravendser Applikation
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kommt es zu einem Anstieg (Peak) der Plasma-Kontrastmittel-Konzentration, der
innerhalb der ersten finf Minuten durch die Diffusion des Kontrastmittels in den

extrazellularen Raum wieder abfallt.

Es wird angenommen, dass extrazelluldare Kontrastmittel schon beim ersten Durchgang
durch die Gewebe zu etwa 50% extrahiert werden [88]. Dies bedeutet, dass sich das
Kontrastmittel nach einigen Umldufen (ca. 2-3 min) auf das gesamte extrazelluldre
Volumen, etwa 250 ml / kg KG, verteilt hat. Intravasale Kontrastmittel haben hingegen
die Eigenschaft, dass sie entweder gar nicht oder nur teilweise durch das Endothel
diffundieren. Das heildt, im Idealfall bleibt ihre Verteilung auf das Plasmavolumen,
etwa 50 ml / kg KG, beschrankt. Die Konzentration von intravasalen Kontrastmitteln
kann daher bei Erreichen der Gleichgewichtsverteilung fiinfmal hoher sein, als die

eines extrazellularen Kontrastmittels mit gleicher Dosierung.

Bei den intravasalen Kontrastmitteln kann man zwei grundlegend verschiedene
Ansatze unterscheiden, die beide auf bereits bekannte Technologien aufbauen. Der
erste Ansatz beruht auf superparamagnetischen Partikeln auf Eisenoxidbasis
(Clariscan®) als magnetischen Baustein, wodurch die korpuskulare Natur des
Kontrastmittels als Beschrankung der Verteilung genutzt wird [118]. Diese
Kontrastmittel werden vom retikulo-endothelialen System (RES) aufgenommen und
aus dem Kreislauf entfernt, woraus sich deren Anwendung als Negativ-Kontrastmittel

fur die Leberdiagnostik ableitet.

Der zweite Ansatz hingegen basiert auf Chelaten des Gadolinium-lons, die entweder
eine kovalente Bindung der Chelate an ein Makromolekil (Gd-DTPA-Albumin [18], Gd-
DTPA-Polylysin [131], Gd-DTPA-Dextran [32]) oder eine reversible Bindung eines
niedermolekularen Kontrastmittels an ein endogenes Makromolekil (MS-325 /
Vasosist® [90], B-22956 [65]) aufweisen und aufgrund des resultierend hohen
Molekulargewichts an der Diffusion in den extrazelluldiren Raum gehindert werden.
Makromolekulare Kontrastmittel auf Gadoliniumbasis weisen durch ihre freie Diffusion
durch die Fenestrae des glomeruldren Filtrationsapparates eine &hnlich kurze

Plasmahalbwertszeit auf wie extrazelluldre Kontrastmittel. Allerdings sind die
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Plasmakonzentrationen zu jedem Zeitpunkt um ein vielfaches hoher.

Kontrastmittel mit niedermolekularer Natur (Molmasse etwa 1000 Dalton) enthalten
im Wesentlichen zwei Strukturelemente, namlich einen Gadolinium-Chelat-Komplex
als magnetisch aktives Element und ein weiteres Strukturelement, das eine hohe
Affinitat fir Serumalbumin hat. Diese intravaskuldaren Kontrastmittel gestatten die
Abbildung vaskuladrer Strukturen mit héherem Kontrast und wahrend eines grofReren
Zeitfensters als traditionelle extrazellulare Kontrastmittel, wie ein direkter Vergleich

zwischen Gd-DTPA und Vasovist® bei Kaninchen zeigte [12].

Erst seit wenigen Jahren gibt es ernst zu nehmende Hinweise, dass die Moglichkeit
einer Assoziation zwischen der Anwendung gadoliniumhaltiger Kontrastmittel mit
einer seltenen Sklerodermie-ahnlichen Systemerkrankung, der nephrogenen
systemischen Fibrose (NSF), besteht. In der Vergangenheit konnte dies vor allem nach
Anwendung von Gadodiamid (Omniscan©, GE Healthcare) und ausschlieBlich bei
Patienten mit Nierenschadigung beobachtet werden [39]. Am haufigsten sind dabei
Patienten mit chronischer Nierenerkrankung betroffen, wobei ca. 90% der Patienten
auf eine Dialyse angewiesen sind. Ob freies Gadolinium, der Gadolinium-Chelat-
Komplex oder der Chelator zur Entstehung der NSF beitragt, ist weiterhin unklar [63].
Sieber et al. [117] zeigten, dass das Risikopotential fiir lineare Kontrastmittel wie
Gadodiamid und Gadoversetamid (OptiMARK©, Covidien) deutlich hoher ist als bei
zirkular konfigurierten Makrolid-Kontrastmitteln, wie z.B. Gadoteratmeglumin
(Dotarem©, Guerbet) oder Gadobutrol (Gadovist©, Bayer Schering Pharma) und
vermuten, dass die Stabilitdt des Gadolinium-Chelat-Komplex eine Schliisselrolle fiir

die Gd-assoziierte NSF spielt.

Aufgrund der potentiell schwerwiegenden Risiken gelten derzeit eine eingeschrankte
Nierenfunktion (GFR < 30 ml/min/1,73m?) als Kontraindikation fiir die Gabe von
Magnevist und Omniscan®. Zusitzlich ist Omniscan® auch bei Patienten mit erfolgter
bzw. geplanter Lebertransplantation kontraindiziert. Alle anderen Gd-haltigen
Kontrastmittel sollten ebenso bei Risikopatienten nur mit Vorsicht und in moglichst

geringer Dosierung eingesetzt werden [39].
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2. Grundlagen

2.4. Parallele Bildgebungsverfahren

Flr eine bestmdgliche Detektion und Klassifizierung von Krankheiten ist nicht nur ein
optimaler Bildkontrast, sondern auch eine hohe raumliche und zeitliche Auflésung
notwendig. Dies resultierte in den Anfangszeiten der MRT in Messzeiten von bis zu
einer Stunde pro Sequenz. Um eine deutliche Verkiirzung der Messzeiten zu erreichen,
erfolgte in der Vergangenheit eine stetige Verbesserung der Gradientensysteme,
welche immer hohere Gradientenstdrken und schnellere Schaltzeiten aufwiesen. Eine
weitere Verklirzung mittels noch leistungsfahigerer Gradientensystemen ist jedoch
zum einen technisch schwierig zu realisieren und zum anderen kann es dadurch zu
peripherer Neurostimulation und Uberschreitung zuldssiger akustischer Grenzwerte
kommen. Der bisher erfolgreichste alternative Ansatz bestand in der Entwicklung von
Mehr-Kanal-Spulen-Anordnungen und damit verknlpft der Einfihrung der parallelen

Bildgebung in den spaten 90er Jahren [53,54].

Verschiedene Verfahren wie SMASH (Simultaneous acquisition of spatial harmonics),
SENSE (Sensitivity encoding) und SPACE RIP (Sensitivity profiles from an Array of coils
for encoding and reconstruction in parallel) haben Moglichkeiten zur Verkiirzung von
Messzeiten demonstriert [64,93,120]. Diese Methoden nutzen sowohl Gruppen von
mehreren parallel betriebenen und an der Korperoberfliche platzierten
Empfangsspulen als auch die raumliche inhomogene Sensitivitdit der einzelnen
Spulenelemente zur rdaumlichen Kodierung des Resonanzsignals [45,94,101]. Dabei
kann die simultane Kodierung durch mehrere verschiedene Sensitivititen die
sequentielle Gradientenkodierung ersetzen und ermoéglicht so eine erhebliche

Verkiirzung der Messzeit.

Die parallelen Verfahren erlauben den Abstand der abgetasteten k-Raum-Linien zu
erhéhen und so deren Anzahl zu reduzieren. Bei herkdmmlicher Bildrekonstruktion fur
jede Einzelspule hat dies zur Folge, dass sich das Field-of-view (FOV) in der
Phasenkodierrichtung proportional verkleinert. Uber das FOV hinausragende
Bildanteile werden dabei am gegeniiberliegenden Bildrand als Faltungsartefakte dem

eigentlichen Bild superponiert. Dies bedeutet, dass jeder Bildpunkt im reduzierten FOV
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2. Grundlagen

die Uberlagerung zweier oder mehrerer Signalanteile von &dquidistanten
Ursprungsorten reprasentiert. Die Bilder der einzelnen Spulen sind daher diagnostisch
nicht verwendbar. Aufgrund der parallelen Akquisition mit mehreren Spulen kénnen
Faltungsartefakte jedoch eliminiert werden. Entscheidend ist, dass bei der
Superposition dquidistanter Signalanteile jede Komponente mit der lokalen Sensitivitat
der verwendeten Spule individuell gewichtet wird [95]. Da die einzelnen
Spulenelemente stark verschiedene Sensitivitatsprofile aufweisen, miissen Spulen-
Sensitivitats-Profile erstellt werden. Dies erfolgt zumeist separat vor Akquisition der
parallelen Bilder. Um Fehler zu vermeiden, die durch Anderung der
Spulensensitivitaiten zwischen Erstellung des Spulenprofils und der eigentlichen
Akquisition entstehen kénnen, wurden verschiedene Methoden zur Auto-Kalibration
vorgestellt [47,79]. Diese Methoden missen zusatzliche Linien im k-Raum akquirieren
und erreichen somit nicht die Geschwindigkeit der Methoden, bei denen das Spulen-

Intensitats-Profil bereits im Voraus bekannt ist.

Die in dieser Arbeit verwendete Auto-SENSE-Technik [58] ist eine Kombination dieser
beiden Methoden fir dynamische Aufnahmen (selbst-kalibrierende sowie separat
erstellte Spulen-Sensitivitats-Profile), wodurch die Vorteile beider Verfahren genutzt
werden kdnnen: zum Einen die Eliminierung einer fehlerhaften Kalibrierung durch
Bewegungsartefakte zwischen beiden Messungen und zum Anderen ein maximaler

Beschleunigungsfaktor (Akzeleration) der parallelen Bildgebung.

time *

slice 1 slice 3 slice 5

slice 2 slice 4 slice 6

Abbildung 2: Darstellung einer Auto-SENSE-Sequenz in der Perfusionsbildgebung (nach Késtler et al. [58])
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2. Grundlagen

Fir die Herzperfusionsbestimmung werden nach EKG-Triggerung alle Spins mit einem
90°-Puls gesattigt. Daraufhin wird das Bild der ersten Schicht durch eine
Gradientenecho-Sequenz mit niedrigen Flipwinkeln (sog. Fast Low Angle Shot-Sequenz)
akquiriert, dem FLASH-Modul. Nach erneuten Sattigungs-Pulsen werden weitere
Schichten wahrend des selben Herzschlages gemessen (Abbildung 2). Abhangig von der
Herzfrequenz kdnnen somit sechs bis zehn Schichten wahrend eines Herzzyklus
akquiriert werden. Nach jedem Herzschlag werden die gemessenen k-Raum-Linien
anhand eines dynamischen Schemas gewechselt. Die Bestimmung des Spulen-
Intensitats-Profils erfolgt durch Kombination von aufgenommenen Bildern uber
mehrere Herzschlage, in denen sich das Objekt nicht dndert. Mit den Informationen
dieser Kombination werden die eingefalteten Bilder zu einem vollstandigen FOV
entfaltet. Wie bei UNFOLD [73] rekonstruiert Auto-SENSE vollstandige FOV-Bilder aus
alternierend-reduzierten FOV-Daten. Die Phasenkodierlinien wurden in umgekehrt
zentrischer Reihenfolge aufgenommen — die dulleren Linien des k-Raums sofort nach
dem Sattigungspuls und das k-Raum-Zentrum nach ca. 80 ms. Dadurch wird der gleiche

Kontrast erreicht, wie bereits Jerosch-Herold et al. [48] zeigen konnten.
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2. Grundlagen

2.5. Herzanatomie und Untersuchungsplanung

2.5.1. Anatomie & Physiologie

Das Herz ist ein nicht-paariges, muskuldares Hohlorgan. Es befindet sich innerhalb des
Herzbeutels im Mediastinum und liegt dem Zwerchfell breitbasig auf. Somit werden
die Bewegungen des Zwerchfells bei der Atmung auf das Herz tGbertragen. Nach lateral
wird das Herz durch die Pleura der beiden Lungenhalften begrenzt. Kranial des Herzens
teilt sich die Trachea in die beiden Hauptbronchien, wobei der linke Hauptbronchus
vom Aortenbogen Uberquert wird. Nach ventral liegt das Herz unmittelbar dem
Sternum an, nach dorsal grenzt es an den Osophagus. Makroskopisch besteht das Herz
aus 4 Kammern. Die Herzwand kann von aullen nach innen in Epikard, Myokard und

Endokard unterteilt werden.

Der Herzmuskel durchlauft bei gesunden Erwachsenen in Ruhe etwa 60 — 80
Kontraktionszyklen pro Minute. Ein Kontraktionszyklus setzt sich aus Systole und
Diastole zusammen. Die Dauer der Systole ist sowohl in Ruhe als auch unter Belastung
in etwa konstant. Die Diastole hingegen verkiirzt sich unter Belastung und dient somit

als Zeitpuffer fiir héhere Herzfrequenzen.

Das Koronararteriensystem, welches im Sinus von Valsalvae entspringt und zwischen
Epikard und Myokard liegt, versorgt Uber drei Hauptarterien den Herzmuskel. Die
Koronararterien sind so genannte ,funktionelle Endarterien”. Dies bedeutet, dass eine
einzelne Arterie zwar mit anderen Arterien anastomosiert ist, diese Verbindungen
jedoch zu schwach sind, um bei Mangelversorgung eine Durchblutung des Gewebes

auf einem anderen Weg zu gewahrleisten.

2.5.2. Pathologie

Die KHK ist eine Erkrankung der Koronararterien. Sie wird durch Atherosklerose
verursacht — also durch Ablagerungen in den GefdaBwanden, die zu einer Verringerung
des GefaRinnendurchmessers und einer Versteifung der GefaRe fihren. Infolgedessen
kann die Durchblutung des Herzmuskels beeintrachtigt werden, so dass die

Sauerstoffversorgung unter Umstanden nicht ausreicht. Es entsteht ein Missverhaltnis
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2. Grundlagen

zwischen Sauerstoffbedarf und -angebot, welches als Koronarinsuffizienz bezeichnet

wird. Die Folge des Sauerstoffmangels im Herzmuskelgewebe ist die Ischamie.

Die KHK ist primar als chronische Erkrankung zu bewerten, die sich im Verlauf von
Jahrzehnten sukzessive durch einen schleichenden Prozess der Atherosklerose
verschlechtert. Leitsymptom der KHK sind einschnirende Schmerzen im Brustkorb
(Angina pectoris), die vor allem bei Belastung auftreten. Mit zunehmender Progredienz
der Erkrankung verschlechtern sich die Lebensqualitdit des Patienten und die
Wahrscheinlichkeit ~ fir  das  Auftreten  von Begleiterkrankungen,  wie
Herzrhythmusstorungen und Herzinsuffizienz. Zudem erhoht sich das Risiko von

akuten, lebensbedrohlichen Komplikationen wie dem Herzinfarkt.

2.5.3. Anatomische Untersuchungsplanung

Eine genaue und reproduzierbare anatomische Planung ist Grundlage einer guten MR-
Untersuchung, insbesondere, da die Darstellung des Herzens jeweils an die Anatomie
des Patienten angepasst werden muss. Dies erfolgt unter Verwendung von doppelt
angulierten Schnittfihrungen, welche dann den Achsen des Herzens und nicht den
Achsen des Raumes entsprechen. Durch die Wahl dieser doppelt angulierten Schnitte,
die weitgehend aus der Echokardiographie (ibernommen wurden, ist es moglich, eine

Vielzahl anatomischer Strukturen in wenigen Bildern zu erfassen.

Fiir die Perfusionsbildgebung werden Kurzachsenschnitte verwendet. Dafiir werden
nacheinander drei Ubersichtsmessungen (Scouts) gemessen, wobei der zweite Scout
auf den ersten und der dritte Scout auf den zweiten geplant werden. Auf dem
resultierenden doppelt angulierten dritten  Ubersichtsscan  (sog. Pseudo-
Vierkammerblick) kdénnen dann doppelt angulierte Kurzachsenschnitte geplant
werden, welche streng orthogonal zum Ventrikelmyokard liegen. Eine fehlerhafte
Planung der Kurzachsenschnitte fiihrt zu einem Schraganschnitt des linken Ventrikels,
der sich dann als ovale — und nicht korrekt als kreisrunde — Figur darstellt (Abbildung

3).
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Abbildung 3: Der doppelt-angulierte Kurzachsenschnitt (D) ist ein Querschnitt von linkem (und rechten) Ventrikel
und rechtwinklig zu beiden linksventrikuldren Lingsachsen. Die Planung erfolgt anhand von 3 Ubersichtsscans:

1. Mit Hilfe eines nicht angulierten transversalen Ubersichtsscans (A) wird ein zweiter Scan geplant, der den
linken Ventrikel in seiner maximalen Langsausdehnung erfasst (B). Dazu wird die Schnittebene durch die
Spitze des linken Ventrikels und die Mitte der Mitralklappe gelegt. Es resultiert ein einfach-angulierter
Ubersichtsscan, der sog. Pseudo-Zweikammerblick.

2. Der Ubersichtscan 3 (C) wird senkrecht zum Ubersichtsscan 2 (B) geplant - der vorangegangene Scan also um
90° gekippt. Der Schnitt wird ebenso durch Ventrikelspitze und Koarktationspunkt der Mitralklappe gelegt.
Es resultiert ein doppelt-angulierter Ubersichtsscan, der sog. Pseudo-Vierkammerblick.

3. Anhand des dritten Ubersichtsscans kénnen die Kurzachsenschnitte (D) geplant werden. Bei korrekter
Planung stellt sich dann das Myokard des linken Ventrikels kreisrund dar.

16



3. Material und Methoden

3. Material und Methoden

3.1. Bildakquisition

Samtliche Untersuchungen wurden an einem 1,5 Tesla MR-System Magnetom VISION
(Siemens Medizintechnik, Erlangen) durchgefiihrt. Zur Verbesserung des Signal-zu-
Rausch-Verhiltnisses (SNR) und fiir die parallele Bildgebung wurde eine 4-Kanal-
phased-array Koérperspule verwendet. Betriebssystem und Benutzersoftware basierten

auf einem UNIX Computersystem Sun Ultra-Sparc 20 (SUN Microsystems, Grassbrunn).

Die Probanden wurden in Riickenlage und Atemanhalte-Technik untersucht. Zunachst
wurde auf Scouts die zu erfassenden Bildebenen gewahlt. Die Aufnahmeebenen fiir die
Kurzachsenschnitte wurden doppelt anguliert, d.h. sie liegen quer zur langen
Herzachse. Bei Akquisition von 6-10 Schichten pro Herzschlag und einer Schichtdicke
von jeweils 8-10 mm konnte somit das gesamte linksventrikuldre Myokard erfasst
werden. Bei einer Bildaufldsung von 2-3 mm konnte eine differenzierte Beurteilung
von Subendokard und Subepikard ermoglicht werden. Als Sequenz dienten eine
Arrythmie-insensitive, EKG-getriggerte Turbo-FLASH-Sequenz [139] sowie die bereits

vorgestellte Auto-SENSE-Sequenz.

Fiir die Auto-SENSE-Aufnahmen wurden folgende Parameter verwendet: FOV 400 x
300 mm, Repetitionszeit (TR) 2,4 ms, Echozeit (TE) 1,2 ms, Flipwinkel 18°, Abstand
zwischen Sattigungspuls und Beginn der FLASH-Sequenz 10 ms, in Abhdngigkeit der
Herzfrequenz 24-40 Phasenkodierschritte, Schichtdicke 8-10 mm. Ein Vorteil der Auto-
SENSE-Technik war die Erhohung der Schichtanzahl, wodurch eine Beurteilung des
gesamten Myokards ohne Zwischenschichtabstand erfolgen konnte. Um unter
Verwendung der Turbo-FLASH-Sequenz eine moglichst reprasentative Aufnahme des
Myokards zu erreichen, musste zusatzlich ein Zwischenschichtabstand verwendet
werden, welcher der Schichtdicke entsprach (Abbildung 4). Beide Sequenzen wiesen
den Vorteil einer kurzen Akquisitionszeit auf, woraus eine Minimierung von

Bewegungsartefakten resultierte.

Uber eine Antekubital-Vene wurde das extrazellulire Kontrastmittel Gd-DTPA

(Magnevist®, Schering, Berlin) in einer Dosierung von 0,025 mmol/kg KG, gefolgt von
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20 ml physiologisch konzentrierter Natriumchloridlosung appliziert. Dies erfolgte
automatisch unter Verwendung eines Injektomaten (Medrad, Volkach) mit einer
Injektionsgeschwindigkeit von 4 ml/s. Die parallel zum Untersuchungsbeginn
gestartete Kontrastmittelgabe war somit durch eine moglichst kompakte Bolusform
charakterisiert. Durch die niedrige KM-Dosierung wurde gewahrleistet, dass bei den
verwendeten Sequenz-Einstellungen auch im linken Ventrikel annahernd von einem
linearen Zusammenhang zwischen Kontrastmittelkonzentration und gemessenem
Signal ausgegangen werden konnte. Nach Messungen von Jerosch-Herold et al. wird
die Konzentration des Kontrastmittels unter Annahme eines linearen Zusammenhangs
zwischen Signal- und Kontrastmittelkonzentration bei einer Konzentration von 2
mmol/l im linken Ventrikel um hochstens 11% unterschatzt [48]. Hohere KM-Dosen
hatten zwar zu einem verbesserten myokardialen Enhancement gefiihrt, jedoch wiirde
die héhere KM-Konzentration in den Ventrikeln zu Sattigungseffekten fihren, welche
sich negativ auf die Quantifizierung einer Perfusionsreserve auswirkt und zusétzlich

Artefakte im Ubergang zwischen Ventrikel und Myokard verursachen kdnnte [51].

In Atemanhalte-Technik erfolgte anschliefend die Aufnahme von 40 aufeinander-
folgenden Bildern, wobei die zeitliche Auflésung ein Bild pro Herzschlag betrug. Bei
einer Akquisitionszeit von < 200ms konnten unter Verwendung der Turbo-FLASH-
Sequenz je nach Herzfrequenz (RR-Intervall — Zeit zwischen zwei Herzaktionen) 3-5
Schichten pro Herzschlag akquiriert werden. Durch das parallele Bildgebungsverfahren
Auto-SENSE konnten 6-10 Schichten pro Herzschlag aufgenommen werden. Die
Schichten wurde so gewidhlt, dass sowohl die am weitesten basal als auch die am
weitesten apikal gelegene Schicht ein Lumen aufwiesen, welches vollstandig von
Myokard umgeben war. Es wurden die Schichten in einer versetzten Anordnung

(Reihenfolge der Datenakquisition z.B. 1./3./2./4. Schicht) aufgenommen.
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Abbildung 4: Exemplarische Schichtfiihrung an einem nicht doppelt-anguliertem Modell unter Verwendung einer Turbo-
FLASH-Sequenz (oben) sowie mittels Auto-SENSE (unten).
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3.2. Auswertung der Bilddaten

Die Datenauswertung erfolgte auf einem PC mit Linux Betriebssystem (SuSe Linux 8.0)
anhand von selbst entwickelten Software-Applikationen.  Mittels des
Segmentationsprogrammes CPER (CardioPerfusion), des Programmes zur Umrechnung
der Signalintensitats-Zeit-Kurven in Kurven mit Konzentrationsanderung CPER2DECO
(CardioPerfusion to Deconvolution) und des Entfaltungsprogrammes DECO
(Deconvolution) wurden 1656 Sektoren in 207 Schichten analysiert. Wahrend das
Segmentationsprogramm CPER auf Linux-Basis programmiert wurde, erfolgte fir die
beiden anderen Programme (CPER2DEO und DECO) die Verwendung der
Programmiersprache IDL (Interactive Data Language, Version 5.2 fir Windows;

Research Systems, Inc.).

Anhand dieser Programme erfolgte eine Korrektur des B;-Feldes (Basislinienkorrektur),
eine Kontaminationskorrektur sowie die Entfaltung der Signalintensitatszeitkurven auf

die arterielle Inputfunktion (AIF).
3.2.1. Segmentierung der Bilddaten - CPER

Fiir jede Schicht wurde ein Referenzbild vor Anfluten des Kontrastmittels definiert
(Abbildung 5). Unter Verwendung eines weiteren Referenzbildes zu einem Zeitpunkt
mit moglichst hohem Kontrast zwischen Ventrikellumen (deutliche Aufhellung durch
den Kontrastmittel-Bolus) und Myokard wurden manuell endo- und epikardiale
Myokardkonturen eingezeichnet sowie je eine Messflache (Region of Interest, ROI) in
das Lumen von linkem und rechtem Ventrikel gelegt (Abbildung 6). Die Papillarmuskeln
wurden zum Lumen gezahlt, aber von der Ventrikellumen-ROl ausgeschlossen. Die
Myokardkonturen wurden relativ restriktiv eingezeichnet, um Kontamination aus den
Ventrikeln durch ,spill-over” (Partialvolumeneffekte sowie Kontamination durch eine
limitierte Anzahl der Phasenkodierschritte) zu minimieren. Das bedeutet, dass das
Myokard wesentlich schmaler als die eigentliche Wanddicke eingezeichnet wurde.
AnschlieBend wurde das eingezeichnete Ventrikelmyokard in acht gleich grofRe
Sektoren eingeteilt. Per definitionem war die Verlangerung des anterioren Ubergangs

zwischen linkem und rechtem Ventrikelmyokard die Grenze zwischen erstem und
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achtem Sektor [105]. Die acht Sektoren wurden dem Uhrzeigersinn entgegengesetzt
angeordnet. Durch einen automatischen Algorithmus wurden die zuvor getroffenen

Einstellungen auf alle 40 Bilder einer Schicht Gbertragen.

Aufgrund der langen Aufnahmezeiten von bis zu 45 s und der gewahlten
Atemanhaltetechnik kam es bei einigen Perfusionsstudien zu atembedingten
Bewegungsartefakten durch die Atemverschiebung des Herzens. Alle Bilder pro Schicht
mussten deshalb manuell kontrolliert und gegebenenfalls die Myokardkonturen auf
die veranderte Situation der Einzelbilder angepasst werden. Dafiir konnten einzelne
Begrenzungspunkte sowohl hinzugefiigt als auch entfernt werden. Der automatische

Algorithmus stellte somit lediglich eine Hilfe dar.

Mittels des Unterprogrammes PCALC (Perfusion Calculation) wurden fir alle acht
Sektoren und die beiden ROIs einer Schicht sowie fiir alle Schichten jeweils ein
Mittelwert pro Bild errechnet und damit die Anderung der Signalintensitit fiir die Zeit
von 40 Herzschlagen im Sinne von Signalintensitats-Zeit-Kurven sowohl graphisch als

auch tabellarisch dargestellt.
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Abbildung 5: Perfusionsserie mit Akquisition von 40 konsekutiven Aufnahmen wahrend der KM-Gabe. Anhand
der Aufnahmen erfolgt die Definition eines Referenzbildes vor Anflutung des KM (z.B. Bild 3) und mit optimalem
Kontrast zur Markierung der Myokardkonturen (z.B. Bild 13 oder Bild 23).
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Abbildung 6: Screenshot des Segmentierungsprogramms CPER. Anhand der roten und blauen Punkte kann die
subendo- und subepikardiale Kontur definiert bzw. korrigiert werden. Sowohl die rote als auch die blaue Linie
verhilt sich dabei dhnlich eines Gummibandes. Im linken Teil des Programmfensters kann das darzustellende
Bild (Image) und die Schicht (Slice) angewihlt sowie die Myokardkontur und die ROl's bearbeitet werden.
Zudem konnen die Fensterung der Bilder verdndert (Center, Width) und Histogramme angezeigt werden. ROI-
0 (grine Umrandung) kennzeichnet den linken Ventrikel, ROI-1 den rechten Ventrikel. Das griine Kreuz
kennzeichnet den Ubergang von rechtem zu linkem Ventrikel ventralseitig und definiert somit die Grenze
zwischen erstem und achtem Segment. Die Segmente sind dem Uhrzeigersinn entgegengesetzt angeordnet.
Mit ,,Calculate” wird das Unterprogramm PCALC gestartet.
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3.2.2. Korrektur von Feldinhomogenititen und Kontamination - CPER2DECO

Mit CPER2DECO wurden unumgangliche Artefakte durch ein inhomogenes B1-Feld
(Basislinienkorrektur) sowie durch Kontamination (Partialvolumeneffekte, limitierte
Auflésung und Bewegungsartefakte) erkannt und entfernt. Die Geometrie der
resultierenden korrigierten Signalintensitats-Zeit-Kurven der einzelnen Sektoren liel3
somit eine relative Beurteilung des Schweregrads einer regionalen

Perfusionsminderung zu.

3.2.2.1. B1-Feld-Korrektur

Durch die Inhomogenitat des B;-Feldes [50] besallen die ohne Korrektur berechneten
Signalintensitdts-Zeit-Kurven unterschiedliche Basislinien. Dabei wurde deutlich, dass
oberflaichen- und somit spulennahe Sektoren (also die Sektoren im anterioren
Myokardbereich) eine hohere Intensitat aufwiesen als spulenferne Sektoren. Um diese
Inhomogenitat des Bi-Feldes auszugleichen (Abbildung 7), erfolgte eine Normierung
der Signalintensitatswerte (SI-Werte) entsprechend der mittleren Signalintensitat der
Basislinie. Dies bedeutet, dass das Signal der Basislinie vom Signal der Intensitatskurve

subtrahiert und die resultierende Signalintensitdts-Zeit-Kurve durch die Basislinie

dividiert wurde [60].

Abbildung 7: Darstellung der einzelnen Segmente, wobei Segment 1 fast unmittelbar retrosternal liegt (links) und
somit der Abstand zur Spule am kiirzesten ist. Rechts Darstellung der Funktion der B1-Feldkorrektur zur
Normierung der Basislinien.
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Um eine Quantifizierung bzw. Semi-Quantifizierung zu ermoglichen, musste die
arterielle Input-Funktion (AIF) gemessen werden. Dies erfolgte durch die Bestimmung
der Signalintensitatsveranderungen im ROl des linken Ventrikels wahrend der
Kontrastmittelbolus im ersten Korperkreislauf (,first-pass-effect”) das Herz erreicht. Es
erfolgte eine Normierung, indem die Signalintensitats-Zeit-Kurve der Messflache des
linken Ventrikels mit dem Mittelwert der Basislinien aller acht Sektoren einer Schicht
skaliert wurde. Um Artefakte zu Beginn der gemessenen Perfusionsstudien zu
verringern, wurden die beiden ersten Messwerte (nach einer und nach zwei Sekunden

bzw. Bild 1 und 2) ignoriert.

Das Ergebnis der B;-Feld-Korrektur waren Signalintensitats-Zeit-Kurven mit einer

normierten Intensitat und einem relativem Signalanstieg (Abbildung 8).
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3. Material und Methoden

3.2.2.2. Kontaminationskorrektur

Bei der in der Arbeit eingesetzten Untersuchungstechnik ist eine Kontamination der
Signalintensitats-Zeit-Kurven des Myokards durch Signal aus den Ventrikeln (,spill-
over”) in der MR-Herzperfusion unumganglich. Sie fuhrt zu Fehlbestimmungen der
Perfusion und ist durch einen zeitigen Signalanstieg in den Signalintensitats-Zeit-

Kurven des Myokards erkennbar. Flr den ,spill-over” gibt es verschiedene Griinde.

Da nicht alle Schichten orthogonal zum Myokard gelegt werden kdnnen, resultieren
bei einer Schichtdicke von 10 mm Partialvolumeneffekte. Diese Kontamination ist am

starksten in den basis- und spitzennahen Schichten ausgepragt.

Ein weiterer Grund fir die Kontamination ist die limitierte Auflésung. Die Kanten-Bild-
Funktion (,,edge spread function®) einer Sequenz zeigt, wie das Signal eines definierten
Objekts in benachbarte Regionen ragt und somit sowohl in Leserichtung (FOV 400 mm,
partielle Echo-Akquisition) als auch in Phasenkodierrichtung (reduziertes FOV von 300

mm) eine wesentliche Kontamination erkennbar ist (Abbildung 9).

.egde spread function®* read

0 phase

500 -

400 |

300

Intensity [%]

200

] B wh ¢ @ € ¥ 0 4 2 3 & 85 B 7
d [read pixelsize = 3.13 mm]

Abbildung 9: Darstellung der "edge spread function". Sowohl in der Phasenkodierrichtung als auch in der
Ausleserichtung kommt es zu einer Kontamination.
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Auch wenn mit den Perfusionssequenzen Akquisitionszeiten von unter 200 ms pro
Herzschlag und Schicht, d.h. pro Bild, erreicht werden, koénnen geringfligige
Bewegungsartefakte entstehen, da bei Bildaufnahme die Herzbewegung fast, jedoch

nicht vollstandig , eingefroren” ist. Dies ist insbesondere in der Systole zu erwarten.

Die Kontaminationskorrektur erfolgt durch eine einfache Methode, mit dem Ziel, die
Signalvarianz vor Anfluten des Kontrastmittels im Myokard zu minimieren. Fir jede
myokardiale Signalintensitadts-Zeit-Kurve wurde ein Raster mit 21 mal 21 Zeitkurven
erstellt, in denen 0-20 % der Signalintensitats-Zeit-Kurven vom linken und rechten
Ventrikel subtrahiert wurden. Aus diesem Raster wurde fiir jede Kurve die Basislinien-

Varianz berechnet und die Kurve mit der geringsten Basislinien-Varianz ausgewahlt.

Um die Effektivitat der Kontaminationskorrektur nachweisen zu kdénnen, wurden
sowohl am Modell, als auch anhand von Studiendaten zwei unterschiedliche
Parameter gepriift, welche eine Aussage (ber die Kontaminationskorrektur
ermoglichten. Dies ist zum einen das ,Delay”, also die Zeit zwischen
Signalintensitdtsanstieg im linken Ventrikel (die AIF) und Anstieg im Myokard
(Abbildung 10). Der zweite Parameter wird als xz bezeichnet und beschreibt die
Summe der Abstandsquadrate der einzelnen MelRwerte zur resultierenden
Ausgleichskurve, welche aus der Entfaltung der Signalintensitats-Zeit-Kurve mit der AIF
resultiert (Abbildung 11). Fir das Modell wurde eine idealisierte, rausch- und
kontaminationsfreie Signalintensitats-Zeit-Kurve verwendet. Durch Addition von
Gaul’schem Rauschen sowie 3% bzw. 8% Signalintensitat aus dem linken Ventrikel und
3% bzw. 8% aus beiden Ventrikeln wurden jeweils 128 verrauschte Signalintensitats-
Zeit-Kurven erstellt. Fir die Probandenstudie wurden 228 Sektoren segmentiert.
Nachfolgend wurden die jeweiligen Signalintensitdts-Zeit-Kurven und die
Kontamination fiir jeden einzelnen Sektor berechnet. Sowohl anhand der Modelldaten
als auch anhand der Probandenstudie wurden danach Kontaminationskorrekturen
durchgefliihrt und die unkorrigierten gegen die korrigierten Ergebnisse bezlglich der

beiden Parameter ,Delay” und ,,)(2” verglichen.
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Abbildung 10: Darstellung der Signalintensitits-Zeit-Kurven von Myokard und linkem Ventrikel (AIF, um Faktor 10
skaliert fiir eine bessere graphische Darstellung)
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Abbildung 11: x2 ist definiert als die Summe der Abstandsquadrate zwischen den einzelnen Messwerten
(Signalintensitats-Zeit-Kurve) und der "fit"-Kurve.
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3.2.3. Semiquantitative und quantitative Auswertung der Myokardperfusion

- DECO

Eine semiquantitative Auswertung der Perfusionsuntersuchung des Myokards kann
anhand verschiedener Parameter erfolgen. Zu diesen Parametern zadhlen die
Kontrastmittelanflutungszeit (,,Delay”), das Signalintensitatsmaximum (SIM), die Zeit
bis zum Erreichen des Signalintensitaitsmaximums (TTP), die Flache unter der
Signalintensitats-Zeit-Kurve (AUC) sowie die Steigung des linearen Fits (,Upslope”)

[44].

Zur Bestimmung dieser Parameter ist es nitzlich, eine geglattete Annaherung an die
einzelnen Werte der Signalintensitats-Zeit-Kurven zu berechnen — dies bedeutet, dass
eine Ausgleichskurve (,fit“-Kurve) erstellt wird (Abbildung 12). In der vorliegenden
Arbeit wurde die Modellkurve als Ausgleichskurve ausgewahlt, deren Faltung mit der
AIF das geringste xz ergibt (siehe 3.2.2.2). Eine weitere mogliche Kurvenform ist die

Gamma-variate-Funktion [125].

Bei Einsatz von kleinen Kontrastmitteldosen und T1-gewichteten Gradienten-Echo-
Sequenzen ist die gemessene Signalintensitdit weitgehend proportional zur
Kontrastmittelkonzentration [57]. Im Sinne der linearen Systemtheorie kann die
Signalintensitatskurve fiir eine Geweberegion als Faltungsintegral der arteriellen

Inputfunktion i,(t) mit der Impulsantwort R(t) dargestellt werden:
t
g(t) = [R(s—1)-i,q(s)-ds
0

Die Gewebeimpulsantwort zum Zeitpunkt R(t) gibt an, wie viel Kontrastmittel sich zu
einem beliebigen Zeitpunkt nach ,Impulsinjektion” des Kontrastmittels noch in der
Geweberegion befindet. Die Anfangsamplitude der Impulsantwort R(t=0) steigt linear
mit dem Blutfluss an — eine Tatsache, die fiir die Steigung von Gewebekurven nur Gber
einen beschrankten Bereich von Blutflussgeschwindigkeiten gilt [81]. Die
Impulsantwort kann nicht direkt durch Messung bestimmt werden, sondern héchstens

ndaherungsweise bei direkter Injektion des Kontrastmittels in eine Koronararterie.
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Abbildung 12: Signalintensitatszeitkurve eines Myokardsektors: Jeder Datenpunkt (Kreise) bildet den Mittelwert
der gemessenen Signalintensitdt eines myokardialen Sektors ab. Die Gamma-variate-Funktion (durchgezogene
Linie) erreicht fiir einen begrenzten Bereich (der Bereich zwischen den beiden vertikalen Pfeilen - somit die Zeit
des ersten Kreislaufs des KM) eine N&herungskurve der einzelnen Datenpunkte. Zusdtzlich sind drei
semiquantitative Parameter eingezeichnet: Upslope (ASl), t, (TTP = Time to Peak) sowie Peak (Sl,,). Abbildung

von Jerosch-Herold et al. [50]
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Dies bedeutet, dass die Dauer der Injektion wesentlich kiirzer sein misste als die
mittlere Aufenthaltsdauer des Kontrastmittels in der Geweberegion. Ein Ansatz zur
Berechnung der Impulsantwort bei Patientenmessungen mit intravendser Injektion des
Kontrastmittels besteht in der Entfaltung (,deconvolution”) der Signalintensitats-Zeit-

Kurve fir eine Geweberegion mit der gemessenen AlF.

Die Entfaltung bei Rauschen in den Daten ist sehr instabil. Eine Linearitat zwischen
Kontrastmittel-Konzentration und Signalintensitat ist erreichbar durch eine geringe
Kontrastmittel-Konzentration. Die Unabhangigkeit von der Herzfrequenz kann durch
Arrhythmie-insensitive Saturation-Recovery-Sequenzen erreicht werden [69,126]. Eine
weitere Voraussetzung fir die Quantifizierung der Perfusion ist, dass das Verhaltnis
von Signalintensitdt zu Kontrastmittel-Konzentration fir Blut (,blood pool“) und
Myokard gleich ist [124]. Ublicherweise erfolgt dafiir eine Bestimmung der AIF aus
einer ROl aus dem linken Ventrikel, dhnlich wie es bei der Quantifizierung der

Myokardperfusion mit der Positronenemissionstomographie Ublich ist [135].

Mit diesen Annahmen haben Jerosch-Herold et al. [48] die Fermi-Funktion als

empirisches Modell fiir die Impulsantwort angewendet:

~ A
~1+exp[-(t—w)/7]

R(T)

Die drei variablen Parameter A, w und t werden durch einen nichtlinearen
Optimierungsalgorithmus bestimmt. Die zu optimierende Funktion ergibt sich aus der
Faltung der Fermi-Funktion mit der AIF. Das dadurch ermittelte Residuum
reprasentiert eine Systemantwort auf einen 6-Impuls [59]. Der erste Wert dieser
Residuum-Funktion ist der quantitative Wert der myokardialen Perfusion.
Mathematisch gesehen verringert eine numerische Entfaltung die Summe der
Abstandsquadrate x* der relativen Signalintensitats-Zeit-Kurven und der resultierenden
Ausgleichskurve. Im Gegensatz zur semiquantitativen Beurteilung mittels der Gamma-
variate-Funktion kann die Auswertung der gesamten gemessenen Signalintensitats-
Zeit-Kurve verwendet werden, d.h. die Rezirkulationskomponenten missen nicht

ausgeschlossen werden und kénnen als verzogerter ,,Input” betrachtet werden [81].
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3.3. Probanden

Die Studie wurde von der Ethikkommission der Universitat Wirzburg genehmigt. Die
Untersuchungen wurden an insgesamt 15 Probanden (4 weibliche und 11 méannliche)
mit einem Altersdurchschnitt von 25,5 + 3,5 Jahren (22 — 34 Jahre) durchgefihrt. Alle

Untersuchungen konnten erfolgreich durchgefiihrt werden.

Die Probanden wurden vor der Untersuchung Uber den Untersuchungsvorgang und
dessen eventuelle Risiken aufgeklart und gaben ihr schriftliches Einverstandnis fir die

Teilnahme. Generelle Ausschlusskriterien waren:

e Ferromagnetische Gegenstiande am / im Korper

e Implantierte elektronische Gerate (z.B.: Herzschrittmacher,
Medikamentenpumpe, Neurostimulator, Cochlearimplantat etc.)

e Eingeschrdnkte Nierenfunktion und / oder erfolgte bzw. geplante
Transplantation (NSF-Risikofaktoren)

o GrofRflachige Tatowierungen

e Schwangerschaft

e Platzangst

3.4. Statistische Auswertung

Alle gezeigten Daten wurden als Mittelwert + Standardabweichung (SD) aufgefiihrt.
Fir die statistische Analyse wurden der Kruskal-Wallis-Test (flr k verschiedene
unverbundene Stichproben), der Mann-Whitney-U-Test (fir 2 verschiedene
unverbundene Stichproben), der Kendall-W-Test (fir k verschiedene verbundene
Stichproben) sowie der Wilcoxon-Test (fiir 2 verschiedene verbundene Stichproben)

verwendet. Ein Wert von p < 0,05 wurde als statistisch signifikant angenommen.
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4. Ergebnisse

4.1. Kontaminationskorrektur

Die Signalintensitats-Zeit-Kurven des Myokards wurden durch verschiedene Effekte
aus dem linken und rechten Ventrikel kontaminiert (siehe Kapitel 3.6.2.2.). Die
vorgeschlagene Kontaminationskorrektur erfolgte sowohl anhand einer Simulation als

auch an Probandendaten.

4.1.1. Kontaminationssimulation

In  der Simulation wurde zunachst eine Signalintensitats-Zeit-Kurve ohne
Kontamination und Bildrauschen erstellt und die beste Ausgleichskurve bestimmt
(Abbildung 13). Zusatzlich wurden Signalintensitats-Zeit-Kurven mit 3% (Abbildung 14)
bzw. 8% (Abbildung 15) Kontamination aus dem linken Ventrikel und 3% (Abbildung
16) bzw. 8% (Abbildung 17) aus beiden Ventrikeln simuliert und deren
Ausgleichskurven bestimmt. Bei einer geringen Kontamination zeigte sich dabei eine
Abflachung des Anstiegs der Signalintensitats-Zeit-Kurven aufgrund eines zeitigeren
Beginns des Signalanstiegs. Dies fuhrte zu einer Unterschatzung der Perfusion. Bei
hoheren Kontaminationswerten zeigte sich eine Umkehr der kontaminierten
Signalintensitats-Zeit-Kurve mit Uberschiatzung der Perfusionswerte durch einen
starkeren Signalanstieg. Dieser Signalanstieg ist jedoch ebenso wie bei einer geringen
Kontamination verfriiht. Es wurde also deutlich, dass sich der Abstand zwischen einem
Signalanstieg im linken Ventrikel (AIF) und im Myokard durch eine Kontamination der
Signalintensitats-Zeit-Kurve verkiirzte — das Delay verringerte sich. Zusatzlich zeigte
sich, dass die verwendete Modellfunktion bei starker Kontamination nur unzureichend
eine Ausgleichskurve an die Signalintensitadts-Zeit-Kurve angleichen kann. Es kommt

somit zu einer VergréRerung von x2.

In der Simulation von Signalintensitats-Zeit-Kurven mit Kontamination und Rauschen
sowie ohne Kontaminationskorrektur zeigte sich eine Beeinflussung der
Perfusionswerte abhangig vom Grad der Kontamination (Abbildung 18). Wie in der
rauschfreien Simulation fiihrte eine geringe Kontamination zu einer Unterschatzung

der Perfusionswerte. Mit steigender Kontamination konnte eine Uberschitzung der
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Perfusionswerte dargestellt werden. Ohne Korrektur resultierte aus der
Kontamination, unabhdngig vom AusmaB, eine Verkilirzung des Delays zwischen
Anstieg der Signalintensitats-Zeit-Kurve im Ventrikel und Myokard (Abbildung 19).
Auch in der Simulation mit Rauschen und Kontamination konnte ein zunehmender
Abstand zwischen Signalintensitats-Zeit-Kurve und Ausgleichskurve bei grofRerer
Kontamination dargestellt werden. Dies resultierte in einer Zunahme von x? (Abbildung

20).

Durch die angewandte Kontaminationskorrektur konnte eine Normalisierung der
Perfusionswerte erreicht werden. Auch Delay und x? blieben konstant. Somit bestand
fir alle drei Parameter nach Kontaminationskorrektur keine Korrelation zum Grad der

Kontamination.
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Abbildung 13: Relative Signalintensitats-Zeit-Kurve mit idealer Ausgleichskurve fiir eine Simulation
ohne Kontamination
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Abbildung 14: Relative Signalintensitats-Zeit-Kurve mit Ausgleichskurve fiir eine Simulation mit 3%
Kontamination aus dem linken Ventrikel
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Abbildung 15: Relative Signalintensitats-Zeit-Kurve mit Ausgleichskurve fiir eine Simulation mit 8%
Kontamination aus dem linken Ventrikel
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Abbildung 16: Relative Signalintensitats-Zeit-Kurve mit Ausgleichskurve fiir eine Simulation mit 3%
Kontamination aus linkem und rechtem Ventrikel
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Abbildung 17: Relative Signalintensitats-Zeit-Kurve mit Ausgleichskurve fiir eine Simulation mit 8%
Kontamination aus linkem und rechtem Ventrikel
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Abbildung 18: Darstellung der Perfusionswerte fiir unterschiedlich kontaminierte Signalintensitats-
Zeit-Kurven im Vergleich vor und nach erfolgter Kontaminationskorrektur.
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Abbildung 19: Darstellung des Delays der Signalintensitats-Zeit-Kurven in Abhangigkeit vom Grad der
Kontamination (keine Kontamination, 3% bzw. 8% Kontamination im LV, 3% bzw. 8% Kontamination aus
beiden Ventrikeln
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Abbildung 20: Darstellung der Abhiingigkeit von x2 vom Grad der Kontamination sowie die Normalisierung
von x2 nach Kontaminationskorrektur
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4.1.2. Kontaminationskorrektur am Probanden

Die Auswertung der Probandendaten zeigte in 37 von 228 untersuchten Sektoren
(16,2%) keine Kontamination. In 47 Sektoren (20,6%) gab es 1% Kontamination, 2% in
27 Sektoren (11,8%), 3-4% in 46 Sektoren (20,2%), 5-7% in 43 Sektoren (18,9%) und in
28 Sektoren (12,3%) immerhin 8-20% Kontamination (Abbildung 21). Abbildung 23
zeigt acht Signalintensitats-Zeit-Kurven einer apikalen Schicht ohne jegliche Korrektur
(a), mit Basislinienkorrektur (b), um den Effekt des inhomogenen Sensitivitatsprofils
der Oberflachenspule zu minimieren sowie mit kombinierter Basislinien- und
Kontaminationskorrektur  (c).  Abbildung 23a  verdeutlicht dabei, dass
Signalintensitdten, und somit auch Anstieg und maximale Signalintensitdt, von der
Sensitivitdt der Oberflachenspule abhangig sind. Abbildung 23b zeigt, dass einige
Signalintensitdts-Zeit-Kurven einen deutlich verfrihten Anstieg aufweisen (z.B. dick
gestrichelte Linie). Die Kontaminationskorrektur errechnete fiir diese Signalintensitats-
Zeit-Kurve eine Kontamination von 12%. In Abbildung 23c l3sst sich ein gemeinsamer

Beginn des nun homogeneren Signalanstiegs nachweisen.

Der Anstieg der Signalintensitats-Zeit-Kurven wurde abhdngig vom Grad der
Kontamination veradndert, was in einer Alteration der Flusswerte resultierte.
Kontaminationen von bis zu acht Prozent flhrten dabei im Mittel zu einer
Unterbewertung der Perfusionswerte, hohere Kontaminationen im Mittel zu einer
Uberbewertung (Abbildung 22). Die Streubreite der Perfusionswerte war bei einer
Kontamination von 2% am geringsten (SD=7,8) und bei einer Kontamination von 8-20%

am hochsten (SD=67,2).

Auch in der Probandengruppe konnte in den unkorrigierten Daten eine Verkiirzung des
Delays bei zunehmender Kontamination nachgewiesen werden. Bereits ab einer
Kontamination von 5-7% wies das Delay negative Werte auf. Dies wiirde im
Umkehrschluss bedeuten, dass das Kontrastmittel eher (bzw. zeitgleich) im Myokard
als im linken Ventrikel (AIF) anflutet. Durch die zu untersuchende
Kontaminationskorrektur konnte jedoch eine Normalisierung des Delays erreicht
werden (Abbildung 24). Ohne Kontaminationskorrektur zeigte sich ein Anstieg der

Streubreite bei Kontaminationen tber 5% mit einer Varianz der Streubreite von 1,5 bei
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3-4% Kontamination bis 3,7 bei 8-20% Kontamination. Unter Verwendung der
Kontaminationskorrektur lie sich eine Varianz der Streubreite von 1,4 bei 2%

Kontamination bis 1,9 bei 8-20% Kontamination nachweisen.

In der Patientengruppe zeigte sich zudem eine Zunahme der Summe der
Abstandsquadrate (x?) zwischen Signalintensitats-Zeit-Kurve und resultierender
Ausgleichskurve (Abbildung 25). Durch die Kontaminationskorrektur konnte fir )(2 eine
Normalisierung erreicht werden. Dies galt jedoch nur fiir geringe Kontaminationen bis
5%. Bei Kontaminationen von lber 5% zeigte sich ein gradueller Anstieg von )(2,
welcher jedoch ebenso wie die Standardabweichungen im Vergleich zu den
unkorrigierten Ergebnissen wesentlich geringer ausgepragt war. Die Streubreite der
unkorrigierten Werte von X’ lag zwischen 17,6 (0% Kontamination) und 265 (8-20%
Kontamination). Die Streubreite von )(2 nach Kontaminationskorrektur war zwischen 17

(0% Kontamination) und 80,4 (8-20% Kontamination).
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Abbildung 21: Anzahl der Sektoren mit unterschiedlichen Kontaminationen
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Abbildung 22: Perfusionsdifferenz aus korrigierten und unkorrigierten Flusswerten
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Abbildung 23: Signalintensitadtszeitkurven von acht Sektoren einer apikalen Schicht ohne Korrektur (a),
mit Basislinienkorrektur (b) sowie mit Basislinien- und Kontaminationskorrektur (c)
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Abbildung 24: Abhdngigkeit zwischen Delay und Kontamination an Probandendaten
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Abbildung 25: Abhdngigkeit zwischen xz und Kontamination an Probandendaten

44



4. Ergebnisse

4.2. Validierung an Probandenuntersuchungen

Durch die Lage des Herzens im menschlichen Kérper sowie dessen Morphologie und
Funktionalitat ergaben sich unterschiedliche Parameter, welche die Firstpass-
Perfusions-MRT beeinflussen kdnnen. Um den vorgeschlagenen Auswertealgorithmus
zu validieren, wurden deshalb folgende Parameter an Probandenuntersuchungen

gepruft:

1. Gibt es eine Korrelation auf Schichtebene zwischen Sektorenwahl und
resultierender Perfusion?

2. Gibt es eine Korrelation zwischen unterschiedlichen Schichten und
resultierender Perfusion?

3. Gibt es eine Korrelation zwischen nacheinander folgenden Untersuchungen

und der daraus resultierenden Perfusion?

Zur Uberpriifung dieser Parameter wurden unterschiedliche Probandenkollektive
gebildet und die Messdaten jeweils mit dem vorgeschlagenen Algorithmus
ausgewertet. Um eine Vergleichbarkeit zu erreichen, war dieser Auswertealgorithmus
fir die einzelnen Untergruppen identisch (insbesondere B;-Feld- und

Kontaminationskorrektur).

Die Validierung aller drei Parameter erfolgte anhand von Untersuchungen, welche mit
Turbo-FLASH-Sequenzen durchgefihrt wurden. Zur Prifung einer moglichen
Korrelation zwischen Parameter und resultierenden Perfusionsergebnissen wurden fiir
den Parameter [Sektor] insgesamt 1070, fiir [Schicht] 895 und fiir [Untersuchung] 664

Sektoren ausgewertet (Tabelle 2).

Korrelation zwischen Perfusion und
Sektor Schicht Untersuchung

untersuchte Sektoren 1070 895 632

Tabelle 2: Anzahl der untersuchten Sektoren in Bezug auf die zu untersuchenden Parameter
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4.2.1. Absolute Perfusionswerte

Zur Beurteilung der absoluten Perfusionswerte wurden insgesamt 133 Probanden-
Untersuchungen eingeschlossen, die mit Turbo-FLASH-Sequenzen akquiriert wurden.
Die Analyse von insgesamt 1070 Sektoren ergab im Mittel eine Perfusion von 0,88 +

0,31 ml/g/min pro Sektor.

4.2.2. Korrelation zwischen Perfusion und Sektorenwahl

Bi-Feld-Inhomogenitaten fihren zu unterschiedlichen Signalintensitatsniveaus (vgl.
Kapitel 2.6.2.1). Je spulenferner bzw. je weiter im Korperinneren das zu messende
Areal gelegen ist, desto geringer ist die resultierende Signalintensitat (Abbildung 26).
Durch die B;-Feld-Korrektur wurden die Signalintensitatsniveaus der acht Sektoren pro
Schicht vor Anfluten des Kontrastmittels normalisiert und somit die Bi-Feld-

Kontamination minimiert.

i

Sektor [n]

SNR

Abbildung 26: SNR in Abhdngigkeit vom Sektor ohne Korrekturalgorithmus
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4. Ergebnisse

Die Analyse der Perfusionswerte Uiber acht Sektoren ergab anndhernd gleiche
Flusswerte in einem Bereich zwischen 0,85 — 0,91 ml/g/min (Tabelle 3). Eine
sektorenabhangige Veranderung der Flusswerte auf einer Schichtebene war nicht

signifikant nachweisbar (p = 0,464, Kruskal-Wallis-Test).

Sektor1 @ Sektor2 Sektor3 = Sektor4 Sektor5 Sektor6 Sektor7 = Sektor 8

Fluss- 0,85 0,86 0,88 0,88 0,86 0,88 0,91 0,85
werte +0,26 +0,28 +0,32 +0,38 +0,36 +0,33 +0,31 +0,27

Tabelle 3: Abhingigkeit der Perfusionswerte (in [ml/g/min] £ SD) vom Sektor

Zur besseren Vergleichbarkeit mit anderen Studien, welche in Anlehnung an die
Koronarangiographie lediglich 4 Segmente pro Schicht verwendeten [5,84], erfolgte
zusatzlich die Kombination einzelner Sektoren. Es wurde somit durch Kombination der
Sektoren 1 und 2 das Segment ,Septum’ definiert. Die Kombination der Sektoren 3 und
4 ergab das Segment ,Hinterwand’. Die Sektoren 5 und 6 bildeten das Segment
,Seitenwand’ und das Segment ,Vorderwand’ wurde durch die Kombination der

Sektoren 7 und 8 definiert (Abbildung 27).
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Septal (1+2) Dorsal (3+4) Lateral (5+6) Ventral (6+7)

Segment (Kombination der Sektoren)

Abbildung 27: Paarweise Kombination der Sektoren zu vier Segmenten (Septal, Dorsal, Lateral, Ventral) fiir eine
bessere Vergleichbarkeit mit anderen Studien mit Darstellung der Abhangigkeit der Perfusionswerte (in
[ml/g/min] £ SD) vom Segment
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4. Ergebnisse

4.2.3. Korrelation zwischen Perfusion und Schichtwahl

Die Auswirkungen der Schichtwahl auf die Perfusionsergebnisse wurden an 31 Studien
mit insgesamt 1123 zu beurteilenden Sektoren untersucht. Bei diesen 31
Untersuchungen handelte es sich um 19 Studien mit jeweils vier akquirierten Schichten

pro Herzschlag und elf Studien mit jeweils drei Schichten (Tabelle 4).

Flusswerte
Schicht 1 0,88 + 0,37
(n =248)
Schicht 2
(n = 248) 0,89 + 0,30
Schicht 3 0,88 + 0,30
(n =248)
Schicht 4 0,90 0,31
(n=152)

Tabelle 4: Flusswerte (in [ml/g/min] * SD) pro Schicht fiir die beiden Untersuchungsgruppen (n = ausgewertete
Sektoren / Schicht)

Wie auch in der Testreihe zur Korrelation zwischen Perfusion und Sektor (siehe Kapitel
4.2.2.), lieRen sich nahezu konstante Perfusionsergebnisse mit einem Mittel von 0,87 +
0,32 ml/g/min fir alle Untersuchungen mit 3 akquirierten Schichten bzw. 0,88 + 0,31
ml/g/min bei 4 akquirierten Schichten nachweisen. Es lieR sich keine signifikante
schichtenabhdngige Verdanderung der Perfusionsergebnisse (p=0,719) im Kruskal-

Wallis-Test darstellen (Abbildung 28).

Fluss [ml/g/min]
|_
|_
—_

0,5 -

O T T T 1

Schicht [n]

Abbildung 28: Abhangigkeit der Perfusionswerte von der Schicht
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4. Ergebnisse

4.2.4. Korrelation zwischen Perfusion und repetitiven Untersuchungen

Das verwendete extrazelluldre Kontrastmittel Gd-DTPA wird bereits in der ersten
Zirkulation durch die Gewebe im menschlichen Korper zu 50% extrahiert. Nach
mehreren Kreislaufen verteilt es sich auf das gesamte extrazelluldre Volumen (vgl.

Kapitel 2.3.).

Um den Einfluss von bereits im Myokard vorhandenem Kontrastmittel aus
vorhergehenden Untersuchungen auf die Flusswerte zu analysieren, wurden insgesamt
sechs Probanden je drei bis finf Mal nacheinander mit nur kurzen Pausenabstdnden
untersucht. Zwei Probanden wurden dabei je drei Mal untersucht, vier Probanden je
vier Mal und an einem Probanden wurden 5 konsekutive Messungen vorgenommen

(Tabelle 5).

3 Untersuchungen 4 Untersuchungen 5 Untersuchungen

Beurteilte Sektoren 168 104 24

Tabelle 5: Anzahl der beurteilten Sektoren bei 3 - 5 konsekutiv aufeinanderfolgenden Untersuchungen

ul U2 U3

Flusstsb 089+041 0,890,335 0,83+0,31 p=0,27

ul U2 us ua

FlusstSD 0,80+0,38 0,77+0,30 0,70+0,24 0,79+0,28 p<0,05

ul (V) us u4 Us

Flusstsb 0,73+0,15 0,66+0,15 0,80+0,22 0,71+0,23 0,83+0,37 p<0,05

Tabelle 6: Flusswerte der einzelnen Untersuchungen (U) bei 3 - 5 konsekutiv aufeinanderfolgenden
Untersuchungen, Signifikanz nach Kendall (Kendall-W-Test)
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4. Ergebnisse

Die Ergebnisse zeigten eine Streuung der Flusswerte zwischen den unterschiedlichen
Untersuchungen (Tabelle 6). Insbesondere in der Analyse der einzelnen
Probandendaten lieR sich diese Varianz darstellen (Abbildung 29). Eine eindeutige
Proportionalitat zwischen Untersuchung und Perfusion, z.B. ein kontinuierlicher Abfall

der Flusswerte bei zunehmender Anzahl der Untersuchungen, war jedoch nicht

erkennbar.
1,5 -
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é 14 ——Proband 2
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Abbildung 29: Darstellung der Flusswerte der einzelnen Untersuchungen fiir jeden einzelnen Probanden
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4. Ergebnisse

4.3. Evaluation von Auto-SENSE

Unter Verwendung des Parallel-Imaging-Verfahrens Auto-SENSE kann aufgrund der
schnelleren Datenakquisition eine hohe Anzahl von Schichten pro Herzschlag
gemessen werden, wodurch bei akzeptabler Schichtdicke das Myokard in der

gesamten basoapikalen Ausdehnung erfasst werden konnte (siehe Kapitel 2.4.).

Es wurde mittels Probandenmessungen die Beeinflussung der Perfusionsergebnisse
durch die Sektorenwahl untersucht. Zusatzlich wurden diese Ergebnisse den
Untersuchungsdaten, welche mit  Turbo-FLASH aufgenommen wurden,

gegenlbergestellt.

4.3.1. Absolute Perfusionswerte

Die Beurteilung der absoluten Perfusionswerte unter Verwendung der Auto-SENSE-
Technik erfolgte anhand von insgesamt 43 Untersuchungen mit Auswertung von
insgesamt 347 Sektoren und ergab im Mittel eine Perfusion von 0,84 + 0,29 ml/g/min

pro Sektor.

4.3.2. Korrelation zwischen Perfusion und Sektorenwahl
Die Analyse der insgesamt 43 ausgewerteten Untersuchungen ergab anndhernd
gleiche Perfusionsmittelwerte zwischen 0,79 + 0,32 ml/g/min und 0,9 + 0,33 ml/g/min

fur die einzelnen Sektoren (Tabelle 7).

Sektor1 = Sektor2 Sektor3 = Sektor4 Sektor5 | Sektor 6 Sektor7 = Sektor 8

Fluss- 0,83 0,83 0,84 0,79 0,80 0,85 0,90 0,87
werte +0,25 +0,26 +0,24 +0,32 +0,30 +0,27 +0,33 +0,31

Tabelle 7: Abhingigkeit der Perfusionswerte (in [ml/g/min] £ SD) vom Sektor unter Verwendung von Auto-SENSE
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4. Ergebnisse

Die Flussmittelwerte der Auto-SENSE-Gruppe lagen mit 0,84 + 0,29 ml/g/min

+

geringgradig unter denen der Turbo-FLASH-Gruppe mit 0,87 = 0,31 ml/g/min
(Abbildung 30). In beiden Gruppen konnte jedoch keine signifikante Korrelation
zwischen den Perfusionswerten und der Sektorenwahl nachgewiesen werden (p=0,67

fir die Auto-SENSE-Gruppe bzw. p=0,46 fiir die Turbo-FLASH-Gruppe, Kruskall-Wallis-

Test).

W Turbo-FLASH

1,5 -
] [ Auto-SENSE

Fluss [ml/g/min]

Sektor [n]

Abbildung 30: Abhdngigkeit der Perfusionswerte vom Sektor fiir Turbo-FLASH und Auto-SENSE
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5. Diskussion

5. Diskussion

5.1. Etablierung eines semiautomatischen Auswertealgorithmus

Die Beurteilung der Herzperfusion kann grundsatzlich qualitativ (also visuell)
[61,80,86], semi-quantitativ [1,78,92] oder quantitativ [91,138] erfolgen. Wahrend die
visuelle Beurteilung keiner weiteren Nachbearbeitung der Bilddaten bedarf, so wurde
in dieser Arbeit die Entwicklung einer semi-quantitativen bzw. quantitativen
Auswertung bevorzugt. Diese erlaubt nicht nur geringere KM-Dosierungen, sondern
verbessert auch die Vergleichbarkeit mit anderen Studien aufgrund der geringeren

Interobservervariabilitdt [25,108,114].

Neben herstellereigenen Softwareprodukten (z.B. ARGUS, Fa. Siemens, Erlangen) zur
Verarbeitung der Bilddaten verwenden viele Forschungsgruppen selbst erstellte
Programme [107]. Auch die Wirzburger Arbeitsgruppe ,MR-Cardiodiagnostik”
entwickelte eine eigene Software zur Segmentierung der Bilddaten (CPER) sowie zur
Basislinien- und Kontaminationskorrektur (CPER2DECO), da letztere zum
Untersuchungszeitpunkt in den kommerziell erhéltlichen Produkten nicht
implementiert war [102,106]. Alle diese Segmentierungsprogramme haben jedoch
eine generelle Limitation: nach Markierung der endo- und epikardialen Konturen sowie
Definition der AIF mit anschlieBender automatischer Ubertragung auf alle
nachfolgenden Bilder muss aufgrund von moglichen Bewegungsartefakten eine
manuelle Uberpriifung und ggf. auch Korrektur der Ubertragenen Daten erfolgen
[26,133,139,140]. Bei einer relativ langen Akquisitionszeit von ca. 40 Sekunden (40
Bilder bei einer zeitlichen Auflésung von 1 Bild / Herzschlag) sind Atemartefakte vor

allem in der zweiten Halfte der Bilderfolge zu erwarten.

Durch die manuelle Segmentierung der Daten konnten zwar Fehler vermieden werden,
die bei computergestiitzter automatischer Segmentierung entstehen. Das praktische
Problem im klinischen Alltag ist jedoch der resultierende zeitliche Aufwand, der mit
einer solchen semiautomatischen Segmentierung verbunden ist. Um eine moglichst
einheitliche Segmentierung aller Probandendaten zu erreichen, erfolgte zu Beginn der

vorliegenden Arbeit ein Segmentierungstraining.
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5. Diskussion

Zur Analyse der First-pass-Perfusion mittels MRT wurde bereits eine groRe Anzahl von
Studien publiziert [1,46,67,113]. Die quantitative Bestimmung der myokardialen
Perfusion wurde bisher an Tiermodellen mithilfe von Mikrospharen und Occluder-
Systemen sowie mit Kontrastmittel-gestiitzter Echokardiographie durchgefiihrt
[28,49,77,134,138]. Tierexperimentelle MR-Perfusionsstudien wiesen eine gute
Korrelation (r = 0,87) gegeniiber Mikrosphdaren-Studien zur Bestimmung des
Blutflusses auf. Probanden- und auch erste Patientenstudien ermutigen, dass dhnliche
Resultate auch unter Verwendung einer First-pass-Perfusions-Messung mit peripherer
Gd-Gabe erreicht werden konnen. Die in dieser Arbeit errechneten
Perfusionsergebnisse betragen, gemittelt Gber alle Schichten und Sektoren, 0,87 + 0,32
ml/g/min. Im Literaturvergleich liegen diese Werte im Bereich der bisher publizierten
Studien, welche mit unterschiedlichen Modalitditen gewonnen wurden

[84,89,99,128,129].

Die Notwendigkeit einer Kontaminationskorrektur aufgrund von
Partialvolumeneffekten insbesondere in den basalen und apikalen Schichten wird in
der Literatur nur sehr wenig diskutiert. In der vorliegenden Arbeit konnte jedoch
gezeigt werden, dass die Perfusionsergebnisse durch Kontamination beeinflusst
werden konnen und dass mit einer effizienten Kontaminationskorrektur stabilere
Perfusionsergebnisse erreicht werden. Dies wurde anhand von zwei Parametern
nachgewiesen. Das Delay stellt eine Kontrollfunktion dar — bei hoher Kontamination
konnte gezeigt werden, dass das Delay in den negativen Bereich verschoben wurde, da
die Ausgleichskurve durch ein méglichst geringes x? definiert wurde. Dies wiirde im
Umkehrschluss bedeuten, dass die Kontrastmittelanflutung eher im Myokard als im
linken Ventrikel stattfindet. Durch die Kontaminationskorrektur wurde jedoch
unabhangig vom Grad der Kontamination eine Stabilisierung des Delays erreicht.
Zusatzlich zeigte sich eine qualitativ bessere Anpassung der Ausgleichskurve aufgrund
einer Verringerung von x2. Darliber hinaus konnte gezeigt werden, dass die
Verwendung der vorgeschlagenen Kontaminationskorrektur zu einer Verminderung

der Streubreite der Perfusionswerte fuhrt.
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5.2. Validierung des Auswertealgorithmus
Ein Schwerpunkt dieser Arbeit ist, neben der eigentlichen Entwicklung, die Validierung
des Auswertealgorithmus an Probandenuntersuchungen. Als Parameter werden

hierfiir die raumliche und zeitliche Reproduzierbarkeit der Flusswerte verwendet.

In Tierstudien konnte gezeigt werden, dass der myokardiale Blutfluss nicht gleichmaRig
ist, sondern dass eine regionale Heterogenitat vorliegt [76]. Auch
molekularphysiologische Studien lassen darauf schlieRen, dass das Myokard nicht als
einheitliches Funktionsgewebe zu sehen ist [122]. Die zugrundeliegende Physiologie

fiir diese Heterogenitat bleibt jedoch nur unvollstandig geklart [14].

Probanden- und Patientenstudien [5,7,17] bestatigten die Tierstudien, jedoch kommen
diese Studien zu teilweise unterschiedlichen Ergebnissen. So konnten
Chareonthaitawee et al. [14] in einer PET-Studie signifikant niedrigere Perfusionswerte
im Bereich der Hinterwand des linken Ventrikels sowie die hochsten Perfusionswerte
im anterioren und lateralen Bereich nachweisen. Mihling et al. [84] hingegen
beschrieben in einer First-pass-Perfusions-Studie mittels MRT, dass die
Perfusionswerte des Septums in Ruhe signifikant tGiber denen der drei anderen Anteile
(anterior, lateral und dorsal/inferior) lagen. Zugleich konnte diese Studie zeigen, dass
die myokardiale Perfusionsreserve im Septum am geringsten ist und begriindeten dies
mit der anatomischen Besonderheit des Septums gegeniiber dem (ibrigen Myokard,
welches nur Uber Kollateralen, jedoch nicht tber die Koronar-Hauptaste versorgt wird.
Auch  Ramanathan et al. [98] beschreiben einen bemerkenswerten
Perfusionsunterschied zugunsten des Septums gegenliber dem (brigen
linksventrikularen Myokard. Kramer et al. bestimmten in ihrer semiquantitativen
Arbeit Uber myokardiale Funktions- und Perfusionsparameter [61] den grofSten

prozentualen SI-Anstieg an der linksventrikuldren Hinterwand.

Wird eine mogliche regionale Heterogenitat der myokardialen Perfusion diskutiert, so
sollte zuerst eine Elimination moglicher Messfehlerquellen erfolgen. Zu diesen gehort
insbesondere die unterschiedliche Empfindlichkeit der verwendeten Oberflachenspule

aufgrund eines inhomogenen Sensitivitatsprofils [50,56]. Dadurch werden ohne
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Akquisition von Spulenintensitatsprofilen (wie z.B. bei Auto-SENSE) systematisch zu
geringe Signalintensitaten im Bereich der Hinterwand des linken Ventrikels aufgrund
der groBeren Entfernung zur Oberflachenspule gemessen. Diese Artefakte konnten

jedoch mittels der vorgeschlagenen B1-Feld-Korrektur erfolgreich minimiert werden.

In der vorliegenden Arbeit liel} sich keine signifikant héhere Perfusion einzelner
Sektoren im Sinne einer regionalen Heterogenitat nachweisen. Zur besseren
Vergleichbarkeit mit anderen Studien erfolgte in Analogie zu Mihling et al. [84] eine
Kombination einzelner Sektoren, so dass eine Einteilung in Septum (Sektor 1+2), die
Vorder- (Sektor 7+8), Hinter- (Sektor 3+4) und Seitenwand (Sektor 5+6) des Ventrikels
erfolgen konnte. Dies erbrachte minimal héhere Perfusionswerte im lateralen und
dorsalen Anteil (Segmente 3-6) mit einem Fluss von 0,86 + 0,33 ml/g/min (Mittelwert
SD) gegenuber 0,85 + 0,27 ml/g/min in den Ubrigen Segmenten. Bei somit nahezu
identischen Flusswerten in allen Segmenten konnte die Effektivitait der

vorgeschlagenen B1-Feld-Korrektur nachgewiesen werden.

Neben der Beurteilung potentieller segmentaler Perfusionsunterschiede wurden
zudem die Perfusionswerte der einzelnen Schichten gegenlibergestellt, um einen
moglichen apikobasalen Gradienten nachzuweisen. Vor allem die basalen und apikalen
Schichten weisen eine erhéhte Kontamination durch Partialvolumeneffekte auf. In der
vorliegenden Studie wurden jedoch keine signifikanten Perfusionsunterschiede
zwischen den einzelnen Schichten nachgewiesen. Auch in den basis- und spitzennahen
Schichten konnten durch die entwickelte Kontaminationskorrektur stabile Ergebnisse
erreicht werden. Dies zeigt, dass die vorgeschlagene Kontaminationskorrektur nicht
nur in den mittleren Schichten mit zu erwartender geringerer Kontamination, sondern
vor allem in den Schichten mit hoher Kontamination effektiv einsetzbar ist und zu einer
geringeren Streubreite der Flusswerte flihrt. Nagel et al. hingegen erreichten stabilere
Ergebnisse, in dem die beiden duBeren von fiinf gemessenen Schichten (Basis und

Apex) nicht mit in die Analyse einbezogen wurden [85].

Das in dieser Studie verwendete Kontrastmittel Gd-DTPA gehort zur Klasse der

extrazellularen MR-Kontrastmittel und weist somit eine Diffusion aus dem intravasalen
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in den extrazelluldren Raum auf [13]. In der vorliegenden Arbeit wurde Uberpriift, ob
durch bereits vorhandenes Kontrastmittel im Myokard aus einer vorhergehenden
Untersuchung eine Absenkung der Perfusionswerte resultieren kann. Zwar wurde
mittels des Kendall-W-Tests ein signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen
Untersuchungen festgestellt, allerdings handelte es sich um ein relativ kleines Kollektiv
mit Schwankung zu hoheren und niedrigeren Perfusionswerten. Ein Trend zu
geringeren Perfusionswerten konnte nicht festgestellt werden. Auch Utz et al. [127]
postulieren, dass zum Zeitpunkt der zweiten Untersuchung (bei einem Abstand von ca.
20 min), unter Verwendung einer Dosierung von unter 0,5 mmol/kg KG, nur noch eine
geringe myokardiale Akkumulation von Kontrastmittel vorliegt, welche die
Messergebnisse nicht beeinflusst. Eine weiterfihrende Studie aus der eigenen
Arbeitsgruppe kam jedoch zu einem anderen Schluss [109]. Im Vergleich mit
unterschiedlichen Kontrastmitteln und Dosierungen konnte eine Reduktion der
Perfusionsergebnisse der zweiten Messung fir alle Kombinationen gezeigt werden.
Diese Ergebnisse sind jedoch nicht zwingend diskordant zu denen der vorliegenden
Arbeit, da in der Studie von Sandstede et al. z.T. deutlich héhere KM-Dosierungen
verwendet wurden, was durch die Anwendung der Prabolustechnik [59] ermoglicht
wurde. Aus dieser hoheren KM-Applikation resultierte eine groRere Akkumulation im
Myokard, welche die nachfolgenden Untersuchungen beeinflusste. Zudem betonten
die Autoren, dass repetitive Untersuchungen von einer geringeren KM-Dosierung

profitieren.
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5.3. Einsatz von Parallel-Imaging-Verfahren

Die Vorzuge der parallelen Bildgebung in Form einer schnelleren Datenaufnahme sind
schon relativ lange bekannt [33,93]. Bei gleichbleibender Akquisitionszeit kann eine
Verbesserung der raumlichen Auflésung erreicht werden [31]. In dieser Studie wurde
jedoch ebenso wie bei Wilke et al. [141] die Betonung auf eine bessere Abdeckung des
gesamten linksventrikularen Myokards gelegt. Dies wurde durch eine Erhéhung der
Schichtanzahl und gleichzeitiger Verminderung des Zwischenschichtabstandes bei
gleicher Schichtdicke erreicht. Aufgrund des resultierenden reduzierten SNR erhéhte
sich das Bildrauschen, welches sich insbesondere in der visuellen Beurteilung der
Bilder widerspiegelte. Die raumliche Auflésung in der Schicht sowie die zeitliche
Auflésung von einem Bild pro Herzschlag waren im Vergleich zu der konventionellen
Turbo-FLASH-Sequenz identisch.  Annahernd gleich waren auch die
Perfusionsergebnisse, die mit beiden Methoden ermittelt wurden. Dies bestétigt die
theoretische Studie von Kroll et al. [62], dass die MR-Perfusion durch die zeitliche und

raumliche Auflésung, jedoch nicht durch das Bildrauschen limitiert wird.

In Analogie zu der Analyse der Turbo-FLASH-Daten fanden sich auch in den Auto-
SENSE-Messungen keine signifikanten Perfusionsunterschiede in einer Schicht. Im
Gegensatz zu der konventionellen Aufnahmetechnik weist die hier verwendete Auto-
SENSE-Technik sogar den Vorteil auf, dass automatisch und ohne Zeitverlust
Spulenintensitatsprofile akquiriert werden [58]. Dies ist von Vorteil, da die
verwendeten Oberflachenspulen ein inhomogenes Sensitivitatsprofil aufweisen

[50,56].
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5.4. Ausblick

In unserer Studie wurden AIF und myokardiale Signalintensitats-Zeit-Kurven wahrend
einer Kontrastmittelgabe bestimmt. Aufgrund der Vorgaben zur Bestimmung der AlF
konnte dabei nur eine geringe Dosierung des Kontrastmittels erfolgen [11,142]. Dem
gegenlber ldsst sich jedoch eine direkte Proportionalitdit zwischen SNR der
Signalintensitats-Zeit-Kurven und KM-Dosierung nachweisen [23]. In einer
weiterfihrenden Studie unserer Arbeitsgruppe wurde deshalb die Prabolus-Technik
implementiert: nach einer niedrig-dosierten KM-Applikation zur Bestimmung der AIF
folgt ein hoher dosierter KM-Bolus zur Bestimmung der Signalintensitats-Zeit-Kurven
[59]. Somit kann ein hoheres Signal-zu-Rausch-Verhaltnis fiir die Signalintensitats-Zeit-
Kurven im Myokard erreicht werden, welches zum einen eine bessere Segmentierung
erlaubt und zum anderen stabilere Perfusionsergebnisse erméglicht. Ahnliche Dual-
Bolus-Systeme werden auch von anderen Arbeitsgruppen verwendet [15,16,42,68]. Ein
alternativer Ansatz ist eine retrospektive Kalibrierung der Signalintensitats-Zeit-Kurven
zur Kompensation der Sattigungsartefakte am Signalmaximum aufgrund einer T1-
Verkiirzung. Diese Kalibrierung ist entweder in-vitro Phantom-basiert [128] oder in-
vivo Theorie-basiert [13]. Eine weitere Moglichkeit ist die von Hsu et al.
vorgeschlagene nicht-lineare myokardiale Signalintensitdtskorrektur anhand einer

Phantom-basierten Anpassung der Magnetisierung [43].

Mit hochauflésenden Sequenzen (mit und ohne Parallelbildgebung) kann eine selektive
Bestimmung der subendo- und subepimyokardialen absoluten Perfusionswerte sowie
eines transmyokardialen Perfusionsgradienten erfolgen [84]. Die klinische Relevanz der
Bestimmung dieses Verhaltnisses liegt in der Erkenntnis, dass eine gestorte koronare
Durchblutung zu einer Reduktion des subendo- zu subepimyokardialen Verhaltnisses
fuhrt. Klinisch fand diese Methode daher bereits Anwendung bei Patienten nach
Herztransplantation zum Ausschluss einer Posttransplantationsangiopathie [27,83]
sowie bei Patienten mit Syndrom X [50]. Weitere Vorteile konnten diese
hochauflosenden  Perfusionsstudien auch bei Patienten mit dilatativer
Kardiomyopathie zeigen, da diese Krankheit auch ohne Ausbildung einer Narbe eine

Wandausdiinnung und eine globale bzw. regionale Perfusionsminderung des Myokards
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aufweisen kann [100]. Ritter et al. konnten eine weitere Verbesserung durch
Verwendung der parallelen Bildakquisition GRAPPA erreichen, welche bei einer
Auflésung von 1,8 x 1,8 mm zu verminderten Partialvolumeneffekten flihrte [100].
Durch diese verbesserte Auflosung konnte zusatzlich eine Verringerung der
subendokardial gelegenen Ringartefakte (dark rim artifacts) erreicht werden, welche
die qualitative subendomyokardiale Perfusionsbestimmung erheblich beeinflussen

kénnen [20].

Weitere Verbesserungen der Firstpass-Perfusions-MRT sind durch eine hohere
Feldstarke [6,72,123], Anwendung von Pulssequenzen mit besserem Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis [30,111] sowie eine optimierte KM-Dosierung durch Anwendung der
Prabolustechnik [15,29] moglich. Zudem konnte in einer aktuellen Studie von Klem et
al. [55] nachgewiesen werden, dass eine Kombination aus Perfusionsbildgebung und
Darstellung des verzoégerten Enhancements (delayed enhancement imaging) einer
alleinigen Perfusionsbildgebung in der Detektion einer koronaren Gefalerkrankung

Uberlegen ist.
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Mit dem hier vorgestellten Untersuchungs- und Auswertealgorithmus konnte die
Myokardperfusion weitgehend automatisiert semiquantitativ. und quantitativ
bestimmt werden. Daflir wurden zunachst die Bilddaten segmentiert und in
Signalintensitats-Zeit-Kurven transferiert. Durch eine Basislinien- und
Kontaminationskorrektur wurden Artefakte minimiert. Mit Anwendung des Parallel-
Bildgebungs-Verfahrens Auto-SENSE konnte zusatzlich eine Erhéhung der

Schichtanzahl erreicht werden.

Durch die angewendete Basislinienkorrektur konnten Inhomogenitdaten verringert
werden, welche durch Verwendung einer Oberflichenspule methodenbedingt
auftreten. Partialvolumeneffekte, die durch die Morphologie des Herzens
insbesondere basis- und spitzennah auftraten, fihrten durch eine Mischung aus KM-
Anflutung im Myokard und Kontamination aus dem Ventrikellumen zu einer
Beeinflussung der Perfusionsergebnisse. Durch die Verwendung der vorgestellten

Kontaminationskorrektur konnten diese Artefakte erheblich minimiert werden.

Die so errechneten Perfusionswerte korrelierten gut mit den in der Literatur
angegebenen Daten, welche sowohl in tierexperimentellen als auch Probanden- und
auch Patientenstudien mit unterschiedlichen Modalitaten ermittelt wurden. Eine
regionale Heterogenitdt konnte nicht signifikant nachgewiesen werden. Molekular-
physiologische Untersuchungen legen zwar nahe, dass es diese Heterogenitat gibt, die
regionale Verteilung der Perfusion wird jedoch kontrovers und noch keinesfalls

abschlieRend in der Literatur diskutiert.

Durch Anwendung von Auto-SENSE konnte mit einer Erhéhung der Schichtanzahl bei
gleichbleibender Schichtdicke das gesamte linksventrikulare Myokard untersucht
werden. Trotz verringertem SNR waren die Ergebnisse vergleichbar mit der
konventionellen Turbo-FLASH-Technik. Ob das Potential der Parallelbildgebung fir
eine Abdeckung des gesamten Herzens oder fir eine hoéhere Auflosung von 3-4
Schichten pro Untersuchungen genutzt werden soll, ist in der aktuellen Literatur noch

Gegenstand der Diskussion. Die hochaufgelésten Untersuchungen scheinen jedoch
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derzeit vorteilhafter aufgrund geringerer Partialvolumeneffekte sowie der besseren
Beurteilbarkeit einer subendokardialen Zone und eines transmuralen

Perfusionsgradienten [8,114].

Die MR-Perfusionsbildgebung ist ein aktives und rasch wachsendes Gebiet innerhalb
der kardialen Bildgebung mit groRem Entwicklungspotential. Durch Einbindung in ein
umfassendes Herz-MR-Untersuchungsprotokoll (z.B. Morphologie, Kinetik, evtl. MR-
Koronarangiographie) ist in einem Untersuchungsgang eine umfassende Diagnostik bei

Patienten mit Verdacht auf KHK moglich.
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