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1 Einleitung

L1 Epidemiologie kardiovaskuldrer Erkrankungen

Wesentlicher Faktor fir Mortalitat und Morbiditat in den westlichen Industrienationen
sind seit Jahren kardiovaskuladre Erkrankungen. In der Todesursachenstatistik rangieren
»,Krankheiten des Kreislaufsystems” — entsprechend der ICD-10-Klassifizierung
(International Statistical Classification of Diseases and Related Health Problems) - mit
deutlichem Abstand vor ,Neubildungen”. So starben im Jahr 2006 in Deutschland
358.953 Personen an einer Kreislauferkrankung, 217.095 Todesfalle waren durch

Neubildungen bedingt [1].

Gestorbene
Todesursache
Anzahl Anteil in %
Chronisch ischamische Herzkrankheit 77.845 9,5%
Akuter Myokardinfarkt 59.938 7,3%
Herzinsuffizienz 47.079 57%
Bbsartige Neubildungen der Bronchien und der Lunge 40.744 5,0 %
Schlaganfall, nicht als Blutung oder Infarkt bezeichnet 28.566 3,5%
Sonstige chronische obstruktive Lungenkrankheit 20.709 2,5%
Pneumonie, Erreger nicht ndaher bezeichnet 19.713 2,4 %
Bosartige Neubildungen des Dickdarmes 18.475 2,3%
Hypertensive Herzkrankheit 17.619 2,1%
Bosartige Neubildungen der Brustdriise (Mamma) 16.553 2,1%

Tab. 1.1: Sterbefalle in Deutschland 2006 nach den 10 haufigsten Todesursachen der ICD-10 [2].

Die drei haufigste Todesursachen im Jahr 2006 (vgl. Tab. 1.1) waren die chronisch
ischamische Herzkrankheit (syn.: Koronare Herzkrankheit, KHK), der akute
Myokardinfarkt (meist als akute Komplikation im Rahmen einer KHK) sowie die
Herzinsuffizienz. Somit war etwa jeder flinfte Sterbefall auf eine KHK oder eine ihre
Folgen zurlickzufiihren. Auch bei den Krankheitskosten rangieren Krankheiten des

Kreislaufsystems an erster Stelle: Im Jahr 2004 verursachten sie 35,3 Milliarden Euro




und damit 15,6% der gesamten Krankheitskosten in Deutschland [1]. Der Verbesserung
von Diagnostik und Therapie von Kreislauferkrankungen kommt daher sowohl in
Anbetracht der gesundheitlichen Folgen als auch der enormen volkswirtschaftlichen

Kosten eine herausragende Bedeutung zu.

L2 Prognostische Bedeutung der linksventrikuliren
Herzfunktionsparameter und Stellenwert der MRT zur

Quantifizierung der globalen Herzfunktion

Um Herzpatienten eine effektive Pravention und Therapie ermdglichen zu kénnen ist
eine sichere und moglichst friihzeitige Diagnosestellung wiinschenswert. Dabei ist die
globale LV (linksventrikuldare) Funktion von groRer prognostischer Bedeutung: So
erhoht eine vorhandene LV-Hypertrophie das Risiko an einer kardialen Ursache zu
sterben um den Faktor 1,9 (selbst nach Korrektur fiir den Risikofaktor Hypertonie )[3].
Des Weiteren haben Patienten mit einer LV EF (Ejektionsfraktion) von 35%-49%,
verglichen mit denen einer EF von < 35%, eine 12-Jahres-Uberlebensrate von 54%
gegentber 21% [4]. Neben EF und LV-Herzmuskelmasse eignen sich auch ESV
(Endsystolisches Volumen) und EDV (Enddiastolisches Volumen) des linken Ventrikels
als prognostische Marker, wobei das ESV einen besseren pradiktiven Wert besitzt [5].

Um die globale Herzfunktion =zu quantifizieren stehen neben invasiven
Untersuchungstechniken (Goldstandard: Herzkatheteruntersuchung) verschiedene
nichtinvasive Verfahren (Echokardiographie, Radionuklidventrikulographie, Computer-
tomographie, Elektronenstrahltomographie, Magnetresonanztomographie) zur
Verfiigung. Dabei sind die Ergebnisse der einzelnen Messmethoden untereinander
jedoch keineswegs austauschbar [6]. Dies gilt es bei Patienten zu bedenken, deren

Herzfunktion im Krankheitsverlauf mit unterschiedlichen Techniken untersucht wurde.



Zahlreiche  Studien haben gezeigt, dass die kardiovaskulare Magnet-
resonanztomographie (CMR) der Echokardiographie bei der Beurteilung von LV-
Volumina, Masse und EF Uberlegen ist [6, 7, 8]. Aufgrund ihrer schnellen und
kosteneffizienten Durchfiihrbarkeit und dem geringen technischen Aufwand ist die
Echokardiographie heute dennoch am weitesten verbreitet. Nachteile im Vergleich zur
CMR sind: starke Variation der Ergebnisse je nach Untersucher, Beurteilbarkeit
abhangig vom vorliegenden Schallfenster, Berechnung der Volumina anhand weit
reichender  geometrischer Annahmen [9]. Die signifikant  schlechtere
Reproduzierbarkeit (Interstudy Reproducibility) der Echokardiographie ist in
Anbetracht haufig notwendiger Verlaufskontrollen ein gravierender Nachteil
gegeniber der CMR [7]. Denn je hoher die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse, desto
verlasslicher ist ein Verfahren und desto friher kann therapeutisch gezielt eingegriffen
werden, wahrend gleichzeitig das Risiko, ein vom Vorbefund abweichendes Ergebnis
lediglich aufgrund eines Messfehler zu erhalten, so gering wie moglich gehalten wird.

Die CMR mittels CINE-Bildgebung (Cinematographisch; die Herzphasenbilder jeder
Schicht werden nacheinander abgespielt wie bei einem ,(Kino-)Film“) hat sich
mittlerweile zum anerkannten Goldstandard der LV-Funktionsanalyse entwickelt.
Vorteile sind eine inzwischen hohe raumliche und zeitliche Auflésung, fehlende
ionisierende Strahlung und eine weitgehende Untersucherunabhangigkeit [9].
AuBerdem konnen neben den linksventrikuldren Funktionsparametern im selben
Untersuchungsgang viele weitere Fragestellungen beantwortet werden. Zu nennen
sind hier beispielsweise Funktionsuntersuchungen unter Belastung (Stress-MRT),
Quantifizierung der Wandbewegung (MR-Tagging), Messung des Blutflusses,
Perfusionsuntersuchungen des Herzmuskels oder Koronarangiographien. Mittels
dieser Verfahren lassen sich beispielsweise friihzeitig Ischdamien erkennen, die
regionale Myokardfunktion beurteilen, Klappenverdnderungen nachweisen, avitales

Myokard identifizieren oder aber Koronarstenosen auffinden [9, 10].



1.3 Probleme der konventionellen CINE-MRT und

Anforderungen an neue Sequenzen der Herzbildgebung

Die Qualitdt der CMR ist ganz wesentlich von der Kooperation des Patienten abhangig.
In der Praxis ergeben sich hierdurch einige Probleme, die eine zuverldssige Bildgebung
erschweren.

Viele Patienten fiihlen sich aufgrund des langen, engen Untersuchungstunnels unwohl
und konnen nur eine bestimmte Untersuchungsdauer tolerieren. Gerade bei der
Untersuchung der Herzfunktion werden hohe Anforderungen an die
Patientencompliance gestellt: so muss der Patient fiir eine herkdmmliche CINE-
Untersuchung ca. 15 Minuten in der Rohre verbringen und dabei mehrfach (fir jede
aufgenommene Schicht, d.h. iblicherweise ca. 10-15x) reproduzierbar die Luft fir 15-
20 Sekunden anhalten um Bewegungsartefakte zu verhindern. Viele schwerkranke
Patienten empfinden dies als sehr belastend und ihnen ist es aufgrund eines Gefihls
von Luftnot haufig nicht moglich die Atemkommandos den Anweisungen entsprechend
zu befolgen. Die auf diese Weise entstehenden Bewegungsartefakte beeintrachtigen
wiederum die Bildqualitat und somit letztendlich die diagnostische Aussagekraft der
gewonnenen Daten.

Des Weiteren ware eine kirzere Untersuchungszeit auch 6konomisch erstrebenswert.
Bei steigendem Kostendruck im Gesundheitssystem ist ein hherer Patientendurchsatz
mit kiirzeren Messzeiten und dennoch hoher diagnostischer Qualitat wiinschenswert.
Ein weiteres Problem der CINE-MRT ist das Untersuchen von Patienten mit
ausgepragten Herzrhythmusstérungen. Grund hierflr sind Probleme der EKG
(Elektrokardiogramm)-Triggerung: da die Bildinformation fiir die Darstellung eines
Herzzyklus bei der CINE-MRT Uber mehrere Herzzyklen gewonnen wird, ist eine
zuverldssige und exakte Detektion der R-Zacken im EKG notwendig. Nur so kann
garantiert werden, dass die Bildinformation jedes einzelnen Bildes aus der gleichen
Phase des Herzzyklus stammt. Ist dies aufgrund von Problemen bei der Triggerung

nicht der Fall, werden die Daten zum falschen Zeitpunkt innerhalb des Herzzyklus



akquiriert. Hierdurch entstehen letztendlich artefaktreiche und diagnostisch nur
eingeschrankt verwertbare Bilder. Trigger-Probleme kénnen in einigen Féllen aber
auch bei Patienten mit regelmaRigem Herzschlag vorkommen. Ursache hierfir ist dann
haufig ein artefaktreiches EKG mit konsekutiven Fehlern der R-Zacken-Detektion. Die
Artefakte kdnnen unter anderem bedingt sein durch schlechten Elektrodenkontakt,
Patientenbewegung, atemabhéangige EKG-Verdnderungen sowie durch das Magnetfeld
selbst (magnetohydrodynamischer Effekt, HF(Hochfrequenz)-Impulse, Schalten der
Gradientenfelder) [11].

Anforderungen an neue Sequenzen zur Bestimmung der globalen Herzfunktion sind

daher:
1. Klrzere Untersuchungsdauer
- 6konomischer durch Zeitersparnis
- fiir den Patienten angenehmer
2. Freie Atmung des Patienten
- ermoglicht das Untersuchen von schwerkranken Patienten, welche die Luft
nicht fur jede Schichtaufnahme anhalten kénnen
3. Echtzeitbildgebung ohne EKG-Triggerung. Dies bietet folgende Vorteile:

- bildmorphologische Erfassung von Arrhythmien
(mit Erfassung einer gegebenenfalls variierenden Auswurfleistung des
Herzens)

- Zuverldssige Bestimmung der Herzfunktion bei Patienten mit Artefakt

reichem EKG



14 Zielsetzung der vorliegenden Arbeit

Ziel der Arbeit war es verschiedene Sequenzen der CMR auf ihre Anwendbarkeit und
Ubereinstimmung in der Bestimmung der globalen Herzfunktion zu (iberpriifen.
Insbesondere sollte geklart werden, ob die Herzfunktionsanalyse mittels paralleler
Echtzeitbildgebung (TSENSE, time-adaptive sensitivity encoding; Erlduterung der
technischen Grundlagen in Kapitel 2.4.2) auch bei freier Atmung zuverldssige

Ergebnisse liefern kann.

Zentrale Fragen der vorliegenden Arbeit waren:

1. Wie hoch sind die Ubereinstimmungen der gemessenen linksventrikulidren
Herzfunktionsparameter (EDV, ESV, SV, EF, LV-Masse) zwischen dem bisherigen
Goldstandard CINE und den verschiedene Realtime (Echtzeit) TSENSE Sequenzen?

2. Welchen Einfluss haben unterschiedliche zeitliche Auflosungen (83ms bzw. 49ms)

auf die Messergebnisse von TSENSE?

3. Ist es mit TSENSE moglich die Herzfunktion auch ohne Atemanhaltephasen (bei

freier Atmung des Patienten) zuverldssig zu bestimmen?

4. Wie ist die diagnostische Wertigkeit der TSENSE Sequenzen zu beurteilen?

5. Welche Einsatzmoglichkeiten wirde sich fur TSENSE in der routinemaRigen

klinischen Anwendung ergeben?



2 Grundlagen der MR-Bildgebung

2.1 Physikalische Grundlagen der Magnetresonanz

2.11 Spins und das Phinomen der Magnetresonanz

Die physikalische Grundlage der Magnetresonanztomographie bildet das Phanomen
der magnetischen Kernresonanz. Bei der MRT detektierbar sind ausschliefSlich Atome
mit einer ungeraden Anzahl von Protonen und/oder Neutronen und einem daraus

resultierenden - von Null verschiedenen - Eigendrehimpuls (,,Spin“) [12].

Vorkommen des Isotops in der MRT-
Atomkern P N Spin

Umwelt [%] Signal
Wasserstoff (‘H) 99,98 1 (0 |1/2 100
Natrium (*Na) 100 11 (12 |3/2 9,25
Phosphat (*!P) 100 15 |16 |1/2 6,63
Kohlenstoff (**C) 1,11 6 |7 |1/2 1,59
Stickstoff (**N) 99,62 7 |7 |1 0,10
Stickstoff (*°N) 0,38 7 |8 |1/2 0,10
Kohlenstoff (*C) 98,89 6 (6 |0 -

Tab. 2.1.1.1: Einfluss der Zusammensetzung des Atomkerns auf die Detektierbarkeit in der MRT; P:
Protonen, N: Neutronen, MRT-Signal: rel. MR-Empfindlichkeit bezogen auf Hin [%][12, 13].

Zur klinischen Bildgebung macht man sich zu Nutzen, dass der menschliche Kérper zu
ca. 63 % aus Wasserstoffatomen des Isotops *H besteht. Dessen Kern besteht aus
einem positiv geladenen Proton und einem negativ geladenen Elektron und ist somit
grundsatzlich fiir die Magnetresonaztomographie geeignet (siehe Tab. 2.1.1.1). Als
Elementarteilchen besitzt das Proton auller seiner Ladung und Masse auch den bereits

oben genannten Eigendrehimpuls (Abbildung 2.1.1.1) [14, 15].
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V‘ Abb. 2.1.1.1: Ohne ein 3uBeres magnetisches Feld
rotieren die Protonen um ihre eigene Achse in

beliebiger Richtung (Bild Gbernommen aus [16]).

Der Spin von Elementarteilchen ist immer ein ganzzahliges Vielfaches von % und kann
positive oder negative Werte annehmen. Bei gerader Nukleonenanzahl (Nukleonen =
Protonen + Neutronen) ist der Spin ganzzahlig (0, 1, 2, 3, etc.), bei ungerader
Nukleonenanzahl ist er ein nicht-ganzzahliges Vielfaches von 1/2 (0, 1/2, 3/2, 5/2, etc.)
[13]. Wird ein Teilchen mit einem von Null verschiedenen Spin (z.B. 1/2 fiir *H) in ein
duleres Magnetfeld By eingebracht, so kann es ein Photon der Frequenz Vv

absorbieren. Die Frequenz v [MHz] ist abhdngig vom gyromagnetischen Verhaltnis Yy,

[MHz/T] (eine Konstante, die fir jedes Element einen typischen Wert besitzt; flr
Protonen betragt y= 42,58 MHz/T). By [T, Tesla] bezeichnet die Starke des duReren
Magnetfeldes [14].

v=y, B, (1.1)

Durch Absorption bzw. Emission eines solchen Photons kann ein Proton zwischen zwei
unterschiedlichen Energiezustanden wechseln: Ein Proton auf niedrigem Energieniveau
kann durch die Absorption eines Photons in ein hoheres Energieniveau libergehen,
vorausgesetzt die Energie des Photons entspricht exakt der Energiedifferenz zwischen
den beiden moglichen energetischen Zustanden. Die Energie E eines Photons steht
mit seiner Frequenz Vv (ber die Planck’sche Konstante h = 6,626[107%*Js miteinander
in Beziehung [14].

E=hlv (1.2)



In einem statischen Magnetfeld By richtet sich der Magnetvektor (= die Lage der
Rotationsachse) des Protons parallel oder antiparallel zu Bg aus, dhnlich wie man es bei
einem Magneten beobachtet. Da die parallele Ausrichtung energetisch glinstiger ist
(niedrigeres Energieniveau) als die antiparallele (h6heres Energieniveau), liberwiegt
letztendlich der Anteil parallel ausgerichteter Protonen (Uberschuss bei 1,5 T etwa 1
paralleler ausgerichteter Hi-Kern mehr pro 200.000 Kerne), resultierend in einer von

auBen messbaren Langsmagnetisierung M; (Abbildung 2.1.1.2) [17].

BO a

/]\/I\/]\/I\/]\/I\ Spins parallel 1\ M,
\l/\l/\l/\l/\l/ Spins antiparallel

Abb. 2.1.1.2: links: Anteile der parallel und antiparallel ausgerichteten Spins zum dufReren Magnetfeld
By, resultierende Langsmagnetisierung M;. rechts: Ausrichtung der Spins im Magnetfeld (Schema) (Bild
modifiziert nach [16]).

Die Ausrichtung erfolgt durch eine sog. Prdzessionsbewegung der Spins um die
Richtung des aufleren Magnetfeldes. Vereinfacht kann diese Bewegung mit der
Lagednderung der Achse eines rotierenden Kreisels (unter Einfluss der Schwerkraft)

verglichen werden (Abbildung 2.1.1.3).

" % % 8

Abb. 2.1.1.3: links: Ausweichbewegung (Prazession) eines Kreisels durch Einwirken der Schwerkraft;
rechts: Prazessionsbewegung eines Spins; B,: duBeres Magnetfeld, w,: Lamorfrequenz (Bilder aus [16]).



Diese Prazession erfolgt mit einer charakteristischen Frequenz, der Lamorfrequenz w, .

Sie ist proportional zur Starke des Magnetfeldes. Fiir Protonen ergibt sich bei einer

Magnetfeldstadrke von 1,5 Tesla eine Lamorfrequenz von 63,9 MHz [14].

W, =Y, By (1.3)

In Wahrheit besteht im Gleichgewichtszustand (wenn sich die Spins entlang dem
statischen Magnetfeld B, ausgerichtet haben) nur eine anndhernd (anti-) parallele
Ausrichtung, d.h. die Vektoren der einzelnen Spins weichen von der Achse des
statischen Magnetfeldes ab und prazedieren um diese. Die resultierende
Langsmagnetisierung M; (Summe der magnetischen Momente der gesamten
Spingruppe, ,makroskopische Magnetisierung”) hingegen verldauft zu B, absolut
parallel und weist im Gleichgewichtszustand keinerlei Prazession auf (Abbildung

2.1.1.4) [13]. Die Richtung vom M3 wird liblicherweise als z-Richtung bezeichnet.

Abb. 2.1.1.4: Im Gleichgewichtszustand prazedieren die Spins um die Achse des statischen Magnetfeldes
Bo. Die aus dem Uberschuss parallel ausgerichteter Spin resultierende Lingsmagnetisierung M, liegt
parallel zu By und prazediert nicht.
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2.1.2 Hochfrequenz-Anregung

Zerlegt man den Magnetvektor in seine Teilkomponenten entlang und senkrecht zum
statischen Magnetfeld, so erhdlt man seine longitudinale Magnetisierung

(Ldngsmagnetisierung, M,) und seine transversale Magnetisierung

(Quermagnetisierung, M Im beschriebenen Gleichgewichtszustand ist die

xy)'

Langsmagnetisierung maximal, die Quermagnetisierung null (Abbildung 2.1.2.1).

z
A Abb. 2.1.2.1: Im Gleichgewichtszustand zeigt die
makroskopische Magnetisierung M der Spins in
M=M 4 z-Richtung (parallel zum &uReren Magnetfeld

z By). Die Langsmagnetisierung M, ist maximal,
die Quermagnetisierung (Projektion von M; in
die xy-Ebene) betragt null.

v
x

Um die vorhandene Magnetisierung messtechnisch nachzuweisen ist es notwendig, die
makroskopische Magnetisierung M aus ihrer Ausrichtung entlang des statischen

Magnetfelds B, (z-Richtung) auszulenken. Dabei nimmt die ,unsichtbare”
Langsmagnetisierung M, ab und eine ,signalgebende” Quermagnetisierung M,, wird

aufgebaut (Abb. 2.1.2.2 links). Der Vektor dieser Quermagnetisierung rotiert mit der

Lamorfrequenz um die z-Achse bzw. um die Richtung des angelegten Hauptfelds B,
(analog zum Kreisel, vgl. Abb. 2.1.1.3). Die rotierende Quermagnetisierung M,

erzeugt in einer Empfangsspule eine messbare Wechselspannung und bildet somit die

Grundlage des MR-Signals [17, 18].
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Abb. 2.1.2.2.: links: Rotierende Quermagnetisierung Myy als signalgebende Komponente eines MR-
Experimentes, makroskopische Magnetisierung M, Langsmagnetisierung My; rechts: Richtung des
statischen Magnetfeldes By und eines dazu senkrecht stehenden Hochfrequenz-(HF)-Magnetfeldes B,.

Zum Kippen der makroskopischen Magnetisierung (Gleichgewichtszustand;

ausschlieBlich Langsmagnetisierung) schaltet man kurzzeitig (meist 0,5-5ms) ein
senkrecht zum Hauptfeld B, angelegtes Hochfrequenz-(HF)-Magnetfeld B, hinzu
(Abbildung 2.1.2.2 rechts). Man wahlt B, so, dass dessen Frequenz genau der
Lamorfrequenz der anzuregenden Spins entspricht. Folglich rotiert die magnetischer
Komponente dieses Feldes zusammen mit der makroskopischen Magnetisierung — es
herrschen Resonanzbedingungen. Uber Amplitude und Dauer des HF-Pulses kann

bestimmt werden, wie weit die makroskopische Magnetisierung in Richtung xy-Ebene

ausgelenkt wird [12, 17].
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Abb. 2.1.2.3: (a) Ausgehend vom Gleichgewichtszustand wird ein 90°-Impuls gegeben. Die
Magnetisierung des HF-Impulses B, liegt dabei senkrecht zu z (entlang der x-Achse). Nach ausreichender
Dauer des HF-Impulses liegt der Magnetisierungsvektor M vollstandig in der xy-Ebene, die gesamte
Langsmagnetisierung wurde in Quermagnetisierung umgewandelt (,um 90° gekippt“). (b) Wird ein 180°-
Impuls gegeben kippt die makroskopische Magnetisierung um 180° (-z) [modifiziert nach [19].

Quantenmechanisch betrachtet l6st B, Ubergidnge zwischen den Energieniveaus
(Ausrichtung parallel bzw. antiparallel B,) des Spinsystems aus. Ein 90°-Impuls

(Abbildung 2.1.2.3) bewirkt, dass gleich viele Spins parallel wie antiparallel
ausgerichtet sind und somit keinerlei Langsmagnetisierung mehr vorhanden ist.
Dariber hinaus fuhrt der 90°-Impuls zur Phasensynchronisation der Spins, so dass sich
eine makroskopische Quermagnetisierung ausbildet. Die einzelnen Protonen sind also
nicht mehr zufallig um die z-Achse verteilt, sondern rotieren nun gemeinsam um diese

[13].

2.1.3 Longitudinale und transversale Relaxation

Das Phdanomen der Relaxation wird beispielhaft anhand eines 90°-Impulses erlautert.
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Unmittelbar nach einem 90°-HF-Impuls prazediert die gesamte Magnetisierung in der
xy-Ebene (um die z-Achse) und erzeugt so das MR-Signal. Die transversale

Magnetisierung M, ist maximal, die longitudinale Magnetisierung M, betrédgt null.

Die Vorgange der sog. longitudinalen Relaxation (T1-Relaxation) und der transversalen
Relaxation (T2-Relaxation) bewirken nun, dass die transversale Magnetisierung (und
mit ihr das MR-Signal) allmdhlich abnimmt und wieder der Gleichgewichtszustand

erreicht wird [15].

2.1.31 TI: Longitudinale Relaxation, Spin-Gitter-Relaxation

Nach Ausschalten des 90°-HF-Impulses richtet sich die makroskopische Magnetisierung

allmahlich erneut entlang des duBeren Magnetfeldes B, (z-Richtung) aus, wahrend

ihre Projektion in die xy-Ebene zunehmend verschwindet. Diesen Vorgang bezeichnet
man als longitudinale Relaxation, die zugehorige Zeitkonstante als T1. T1 beschreibt
die Zeit, in der die Langsmagnetisierung M, nach einem 90°-HF-Impuls wieder auf

63% (=1-1/e) des Gleichgewichtswertes (vor dem HF-Impuls) gestiegen ist.
Mathematisch betrachtet beschreibt die T1-Relaxation eine Exponentialfunktion [12,

13]:

M, (t)=M,[1-e"™] (1.4)

M, (t) : longitudinale Magnetisierung zum Zeitpunkt t (z.B.: t=0 unmittelbar nach dem
90°-HF-Impuls), M, : longitudinale Magnetisierung direkt vor dem 90°-HF-Impuls, e:

eulersche  Zahl (2,71828...), T1: Gewebespezifische Zeitkonstante der

Longitudinalrelaxation.

Die longitudinale Relaxation ist mit einer Abgabe von Energie an die Umwelt (das

,Gitter” = die Gesamtheit der Atome und Molekiile, in die die Kernspins eingebaut
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sind) verbunden, weswegen man auch von Spin-Gitter-Relaxation spricht.

Physikalisch spielen bei den Relaxationsvorgdnge (T1 und T2) neben B, und B,

weitere, von Atomkern zu Atomkern unterschiedliche magnetische Zusatzfelder eine
Rolle: jeder Kern befindet sich inmitten von intra- und intermolekularen magnetischen
Momenten, die aufgrund von Molekiilbewegungen oder chemischen Prozessen ein
fluktuierendes magnetisches Zusatzfeld Box am betreffenden Kern hervorrufen. Somit
ist jeder Kern zwar dem gleichen HF-Impuls ausgesetzt, dennoch herrschen lokal

weitere Krdfte, die sich von Kern zu Kern unterscheiden. Die zum Hauptfeld B,

parallelen Komponenten von By beeinflussen ausschlieRlich die T2-Relaxation, die
senkrechten zusatzlich die T1-Relaxation. Diese senkrechten Komponenten induzieren
(analog zu B,) Uberginge zwischen den Energieniveaus der Spins und beeinflussen auf
diese Weise die T1-Relaxation. Dabei werden so lange Photonen abgegeben oder
aufgenommen, bis das thermische Gleichgewicht der Energieniveaus erreicht ist [12].

Die T2-Relaxation beschreibt hingegen den Verlust der transversalen Magnetisierung

durch AuBer-Phase-Geraten (Dephasierung, , Auffacherung”) der Spins.

2.1.32 T2: Transversale Relaxation, Spin-Spin-Relaxation

Die in der xy-Ebene rotierende transversale Magnetisierung ist der Summenvektor der
magnetischen Momente einer Vielzahl von Spins. Unmittelbar nach einem 90°-HF-
Impuls prazedieren all diese Spins synchron (um die z-Achse; in der xy-Ebene), ihre
Phase betragt 0° (,Phasenkoharenz”). Im Folgenden kommt es —aufgrund minimal
unterschiedlicher Lamorfrequenzen der einzelnen Spins- jedoch zur Dephasierung der
Spins und die resultierende  Quermagnetisierung nimmt  ab. Die

Transversalrelaxationszeit T2 ist die Zeit, in der die Quermagnetisierung M, auf 37%

ihres urspriinglichen Wertes abgefallen ist. Sie beschreibt den Verlust der
transversalen Magnetisierung durch Dephasierung der Spins. Die Abnahme der

Quermagnetisierung folgt dabei einer Exponentialfunktion [12, 13]:
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M, @) =M, [e"?] (1.5)

M Xy(t): transversale Magnetisierung zum Zeitpunkt t (z.B.: t=0 unmittelbar nach dem
90°-HF-Impuls), M, : transversale Magnetisierung direkt vor dem 90°-HF-Impuls, e:

eulersche Zahl (2,71828...), T2: Zeitkonstante der Transversalrelaxation.
Zwei Faktoren fihren zum Zerfall der transversalen Magnetisierung:

- Die parallele Komponente von By fihrt zu fluktuierenden Magnetfeld-
veranderungen am Ort eines Kerns und verandert so dessen Prdzessionsfrequenz.
Jeder Spin prazediert auf diese Weise einmal etwas schneller, dann wieder etwas
langsamer. Folglich verlieren die Kerne ihre Phasenkohdrenz und die
Quermagnetisierung  zerfdllt. Beschrieben wird diese reine Spin-Spin-

Wechselwirkung durch die Zeitkonstante T2 [12].

- Zeitlich konstante Inhomogenitdten des dulleren Magnetfeldes B, fiihren dazu,

dass diese Dephasierung noch schneller voranschreitet. Das MR-Signal zerfallt also
nicht mit T2, sondern rascher mit der Zeitkonstante T2*, auch Free Induction Decay

(FID) genannt [15].

In der Regel gilt: T2* <T2<T1

2.1.3.3 Bedeutung von TI und T2 fiir den Bildkontrast

T1, T2 und die Protonendichte (Anzahl anregbarer Spins pro Volumeneinheit;
entscheidend fir das theoretische Maximum des MR-Signals) entscheiden lber den
Bildkontrast eines untersuchten Gewebes. Je nach verwendeter Messsequenz (,T1-

gewichtet”, ,T2-gewichtet”, ,Protonen-gewichtet’) entstehen Bilder mit
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unterschiedlichem Gewebekontrast. T1 liegt fir Gewebe (bei 1,5 T) im Bereich von
0,5-5 s, T2 im Bereich von 100-300 ms [14, 15].

Um ein Schichtbild im MRT zu erhalten ist es notwendig, ein und dieselbe Schicht
mehrfach hintereinander anzuregen. Dazu werden z.B. mehrere 90°-HF-Impulse
hintereinander abgegeben und das MR-Signal nach jedem Impuls gemessen [13]. Die
Zeit, die zwischen zwei solchen Anregungen derselben Schicht verstreicht, ist die
Repetitionszeit TR. Sie entscheidet maRgeblich Gber den T1-Kontrast: je grofRer TR,
desto mehr Zeit haben die Spins seit der letzten Anregung wieder zurlick in z-Richtung
zu kippen und eine Langsmagnetisierung aufzubauen, die dann fiir den folgenden
Impuls zu Verfligung steht.

Wahlt man eine kurze Repetitionszeit (ca. < 600ms), so bestimmt T1 wesentlich den
Bildkontrast. Ein Gewebe A mit einer beispielsweise sehr kurzen Zeitkonstante T1
relaxiert innerhalb TR vollstindig und gibt nach dem néachsten Impuls
dementsprechend viel Signal. Dieses Gewebe erscheint im Bild hell. Ein Gewebe B mit
einer langen T1-Relaxationszeit hat zum Zeitpunkt des zweiten Impulses hingegen noch
nicht vollstandig relaxiert und erzeugen nach diesem folglich weniger Signal. Im MR-
Bild erscheint es deshalb dunkler als Gewebe A.

Wiahlt man TR sehr lange (ca. > 1500ms), so hat auch Gewebe B genligend Zeit um
vollstandig zu relaxieren, die Signalintensitat beider Gewebe ist im MR-Bild also sehr
dhnlich. Eine lange Repetitionszeit TR flihrt also zu geringer T1-Gewichtung, eine kurze
Repetitionszeit hingegen zu einer starken T1-Gewichtung [15].

Der T2-Bildkontrast wird maRgeblich durch die Echozeit TE bestimmt. Darunter
versteht man diejenige Zeitspanne, die man nach der Schichtanregung bis zur Messung
des MR-Signals verstreichen lasst. Je groRer die Zeitkonstante T2 eines Gewebes, desto
langer wird eine Quermagnetisierung aufrecht erhalten. Um ein T2-gewichtetes Bild zu
erhalten, wahlt man TE moglichst lange, so dass Gewebe mit kiirzerer Zeitkonstante T2
bereits einen GroRteil ihrer Quermagnetisierung verloren haben und sich dadurch
signifikant von dem Vergleichsgewebe mit langer T2 (und dadurch nach TE noch

grofRerer Quermagnetisierung aufgrund geringerer Dephasierung) unterscheiden. Wird
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TE sehr kurz gewahlt (ca. < 30ms), so sind die Signalintensitatsunterschiede zwischen

beiden Geweben noch klein und die T2-Gewichtung gering [13].

2.14 Schichtwahl, Ortskodierung und Fourier-Transformation

Wie unter 2.1.2 beschrieben entspricht das MR-Signal einer in der Empfangsspule
induzierten elektrischen Spannung, welche wiederum aus der rotierenden
Quermagnetisierung nach Applikation eines HF-Impulses resultiert. Waren alle
Protonen des zu messenden Korpers dem gleichen Magnetfeld ausgesetzt
(homogenes Magnetfeld), so waren auch ihre Lamorfrequenzen identisch und folglich
wirden alle Protonen des Korpers durch einen applizierten HF-Impuls angeregt. Zur
tomographischen Schnittbildgebung (libliche 2D-Sequenzen) ist es aber notwendig,
selektiv nur Protonen einer Schicht anzuregen und deren Signal so zu detektieren,
dass dem gemessene Signal ein exaktes Volumenelement (Voxel) mit eindeutiger x, y
und z-Koordinate zugeordnet werden kann. Um dies zu verwirklichen nutzt man drei
magnetische Zusatzfelder, die Gradientenfelder By, B,, B,, welche fiir die Dauer der
selektiven Schichtanregung und Ortskodierung kurzzeitig das statische Magnetfeld
Uberlagern. Ihre Feldstarke ist sehr klein (i.d.R. zwischen 1-25 mT/m) und hangt linear
von der jeweiligen Ortskoordinate (x, y oder z) ab. Alle drei Gradienten zusammen

bewirken eine Kodierung des Signals in die drei Raumebenen [12, 13].

2.14.1 Schichtauswahl

Um selektiv eine bestimmte (z.B. axiale) Schicht anzuregen, ist es zunachst
notwendig, das Magnetfeld inhomogen zu machen, so dass entlang der z-Richtung

(Richtung des statischen Magnetfeldes B, bzw. entlang der Korperlangsrichtung) ein
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Gradient besteht. Durch Zuschalten des Gradientenfeldes B, (Schichtauswahl-
gradient) resultiert ein kontinuierlicher Anstieg der Magnetfeldstirke und folglich
eine entsprechende Zunahme der Lamorfrequenzen der Spins entlang der
Korperlangsrichtung. Jeder Korperschicht kann somit eine bestimmte Lamorfrequenz
zugeordnet werden. Um nun eine bestimmte axiale Schicht zu akquirieren wahlt man
den HF-Impuls so, dass dessen Frequenzspektrum den Lamorfrequenzen der Spins
dieser Schicht entspricht und nur diese angeregt werden (Resonanz, sieche 2.1.2).
Durch Variation der Gradientenstdrke andert sich die gewilinschte Schichtdicke (star-
ker Gradient: dinnere Schicht; schwacher Gradient: dickere Schicht). Die Schicht-
position dndert man durch Einstellen des Frequenzspektrums des Hochfrequenz-
impulses, da stets nur diejenige Schicht angeregt wird, fiir deren Spins

Resonanzbedingungen vorliegen (Lamorfrequenz = HF-Impuls-Frequenz) [12].

2.14.2 Ortskodierung und k-Raum

Nach Anregung einer axialen Schicht (=definierte z-Koordinate) miissen den
Kernresonanzsignalen mittels Ortskodierung eine x- und eine y-Koordinate zugeordnet
werden. Hierzu dienen zwei unterschiedliche Prozesse: Frequenz- und
Phasenkodierung.

Zur Phasenkodierung schaltet man nach Anregung der Spins vorlbergehend das
Gradientenfeld B, (Phasengradient) zu. Hierdurch variieren die Lamorfrequenzen der
transversalen Magnetisierung innerhalb der angeregten Schicht positionsabhadngig
entlang der y-Richtung. Die schnelleren Spins ,laufen den langsameren davon®, es
kommt — abhangig von Dauer und Stirke des Phasenkodiergradienten - zur
Phasenverschiebung der Spins gegeneinander. Nach  Ausschalten des
Phasengradienten prazedieren alle Spins erneut mit identischer Lamorfrequenz, die
Phasenverschiebung jedoch bleibt bestehen. Somit kénnen die Spins jeder Zeile
innerhalb der axialen Schicht anhand ihrer Phase identifiziert und einer y-Koordinate

zugeordnet werden [13, 15].
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Um die noch fehlende x-Koordinate des Kernresonanzsignals zu erhalten wird eine
Frequenzkodierung durchgefiihrt. Ein zugeschalteter Frequenzgradient B, (syn.:
Auslesegradient) fihrt - analog zur Phasenkodierung - zu positionsabhdngig
unterschiedlichen Lamorfrequenzen innerhalb der angeregten Schicht entlang der x-
Richtung. Dieser Gradient ist — im Gegensatz zu Schichtauswahl- und Phasengradient-
direkt zum Zeitpunkt der Signalaufzeichnung zugeschaltet. Als MR-Signal misst man
folglich nicht nur eine bestimmte Lamorfrequenz, sondern ein ganzes
Frequenzspektrum. Das gemessene MR-Signal besteht somit aus einer Uberlagerung
vieler unterschiedlicher Frequenzen. Jede Frequenz entspricht dabei einer bestimmten
Position innerhalb der x-Richtung. Jede dieser Frequenzen setzt sich wiederum aus
einer Uberlagerung von Signalen mit unterschiedlicher Phase zusammen [13].

Die gemessenen Daten werden zundchst im sogenannten k-Raum (mathematischer
Rohdatenraum des MR-Bildes) gespeichert. Er ist die digitale Reprasentation der MRT-
Rohdaten vor der Fourier-Transformation und Grundlage der Bildberechnung. Jede
einzelne Messung stellt eine Zeile im k-Raum dar. Von Messung zu Messung wird der
Phasenkodiergradient gedandert und jedes mal eine neue Zeile in den k-Raum
geschrieben — die Datenmatrix des Rohdatenraums wird somit zeilenweise aufgefillt.
Dabei ist die horizontale Richtung K, die Frequenz-, die vertikale K, die Phasenrichtung.
Ist der Datenraum gefillt, konnen die Rohdaten durch eine sog. 2D-Fourier-
Transformation (siehe 2.1.4.3) in ein Bild lbersetzt werden. Eine Zeile im k-Raum
entspricht dabei nicht etwa einem Gewebsstreifen der selektierten Schicht oder einer
Pixelzeile im fertigen Bild. Vielmehr enthélt jede einzelne Zeile Informationen Uber
Grob- und Feinstruktur des gesamten spateren Bildes. Die Daten in der Mitte des k-
Raums enthalten tiefe Ortsfrequenzen und damit vor allem Kontrastinformationen,
wahrend die Daten der k-Raum-Peripherie hohe Ortsfrequenzen aufweisen und

detailreiche Rauminformationen liefern [15, 18, 20].
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2.14.3 Fourier-Transformation

Um aus dem MR-Signal die darin enthaltene Information tGber x-Koordinate (Frequenz)
und y-Koordinate (Phase) entschlisseln zu konnen, bedient man sich der erwadhnten
mathematische Operation, der Fourier-Transformation (Frequenzanalyse). Mit Hilfe
dieser Integraltransformation ist es maoglich, eine Funktion vom Zeitbereich
(Signalstarke zu einem bestimmten Zeitpunkt) in den Frequenzbereich (Signalstarke
einer bestimmten Frequenz) zu transformieren.

Durch eine Fourier-Transformation entlang der Frequenzrichtung konnen aus dem
Uberlagerten Gesamtsignal unmittelbar die darin vorkommenden einzelnen
Frequenzkomponenten und letztendlich die raumlichen Informationen beziiglich der x-
Koordinate gewonnen werden. Somit sind nach durchgefiihrter Transformation die
Signalstarken aller enthaltenen Frequenzkomponenten bekannt. Die in jeder dieser
Frequenzen enthaltenen unterschiedlichen Phasen kdnnen hingegen nicht direkt
gemessen werden, sondern lediglich deren Gesamtsignal fir jede einzelne Frequenz.
Die Phasen der einzelnen Spins sind erst nach mehreren Messungen mit
unterschiedlicher Gradientenamplitude in Phasenkodierrichtung zu berechnen. Fiir n
Volumenelemente in Richtung der Phasenkodierung sind n Phasenkodierschritte
notwendig. Hierzu wird ein und dieselbe Schicht viele Male hintereinander angeregt
und bei jeder Messung eine andere Phasenkodierung verwendet. Das Zeitintervall
zwischen zwei Messungen ist die bereits beschriebene Repetitionszeit (TR). Mittels
einer Fourier-Transformation entlang der Phasenrichtung kann aus den gemessenen
Signalen der vielen Messsequenzen dann schlielRlich die Phasenaufteilung der Spins
ermittelt werden.

Somit wurde schlussendlich eine Fourier-Transformation in Phasenrichtung und eine in
Frequenzrichtung durchgefiihrt — man spricht daher auch von zweidimensionaler

Fourier-Transformation oder 2D-FT-Rekonstruktion [13, 15].

21



2.1.5 SNR: Signal-Rausch-Verhdltnis (signal-to-noise-ratio)

Das SNR bezeichnet das Verhaltnis der vorhandenen Signalleistung einer gemessenen
Flache (ROI; region of interest) zur vorhandenen Rauschleistung. Die Ursachen des
Rauschens sind vielfaltig, mitunter spielen Inhomogenitaten des Magnetfeldes einen
Rolle. Unter anderem haben folgende Parameter Einfluss auf das SNR: Schichtdicke
und Bandbreite, FOV (Field of view), GroRe der Bildmatrix, Anzahl der Messungen,
Bildparameter (TR, TE, Pulswinkel), Magnetfeldstarke und Sende- und Empfangsspule.
Ein hoheres SNR —z.B. durch Verwendung hoherer Feldstarken- kann in eine bessere

raumliche Auflésung und verkiirzte Messzeiten umgesetzt werden [15].

2.2 Aufbau eines Magnetresonanztomographen

Komponenten eines Magnetresonanztomographen sind (Abbildung 2.2.1):

- ein starker Magnet zur Erzeugung des statische Magnetfeldes By (z.B. 1,5 T)
- Gradientenspulen fir die Raumrichtungen x, y und z inklusive Verstarker
- ein Hochfrequenzsystem: HF-Sender (Anregung der Spins)

und Empfanger (Detektion des MR-Signals)

- ein Computersystem fiir Steuerung und Auslesen der Daten
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Abb. 2.2.1: Schematischer Aufbau eines MR-System; Magnet: Hauptmagnet zur Generierung von BO,
Gradient coils: Gradientenspulen zur Ortskodierung, RF coil: Hochfrequenzsystem bestehend aus
Sender- und Empféangerspule, Patient table: Tisch zur Lagerung des Patienten (modifiziert nach [14]).

Zur Erzeugung des statischen Magnetfeldes dient ein Magnet, dessen Spule aus einer
Niobium-Titan (NbTi)-Legierung besteht. Durch Abkihlung (mittels flissigem Helium)
auf ca. -269°C erfdhrt die Spule supraleitende Eigenschaften. Entscheidende
Bedeutung fir die spatere Bildqualitdit kommt der Homogenitdt des aufgebauten
Magnetsfeldes zu. Um Stérungen dieser Feldhomogenitat (ausgeldst durch den Korper
des Patienten) zu kompensieren, kommen sog. Shim-Spulen zum Einsatz .

Zur Ortskodierung erzeugen drei Gradientenspulen (mit Verstarker) drei senkrecht
aufeinander stehende, linear ansteigende Magnetfelder, welche das statische
Magnetfeld By Uberlagern. Ihre Feldstdrke ist relativ klein und liegt im Bereich von 1 bis
10 mT/m. Ihr Ein- und Ausschalten verursacht die fiir die Magnetresonanz-
tomographie typischen Klopfgerausche.

Das Hochfrequenzsystem setzt sich aus einem Sender- und einem Empfangeranteil
zusammen. Der HF-Sender (syn.: RF-Sender) erzeugt das zur Kippung der Spins
bendtigte Magnetfeld By, wodurch die Protonen anregt werden (bei 1,5T mit einer
Resonanz-Frequenz von 63,8 Mhz). Das entstehende Kernresonanzsignal wird
anschlieBend durch den Empfanger detektiert. Des Weiteren stehen lokale
Spulensysteme (Oberflachenspulen) zur Verfigung, welche direkt an der zu

untersuchenden Stelle platziert werden und somit ein groRes SNR liefern. Um den bei

23



dieser Technik ausgepragten Abfall der Signalintensitdit mit zunehmendem Abstand
von der Spule zu minimieren, kommen heute meist mehrere Oberflachenspulen
gleichzeitig zum Einsatz (sog. Phased-Array-Spulen), wobei die Signale der Einzelspulen
zunachst getrennt verarbeitet werden. AnschlieRend erfolgt mittels eines geeigneten
Rechenalgorithmus die Bildrekonstruktion.

Das Computersystem dient unter anderem der Steuerung der Spulensysteme, dem
Auslesen und Speichern von Daten sowie der Bildberechnung und Nachbearbeitung

[12, 14, 15].

2.3 Grundlagen der kardialen MRT

Zur Messung der linksventrikuldaren Funktionsparameter wird der Herzzyklus durch
aufeinander folgende Bilder derselben Schicht zu unterschiedlichen Aktionsphasen von
der Diastole bis zur Systole abgebildet. Um die Aufnahmen einer bestimmten
Herzphase zuordnen zu kdénnen, ist Ublicherweise das Schreiben eines EKGs wahrend
der Datenaufzeichnung notwendig.

Die quantitative Analyse der linksventrikuldren Herzfunktion basiert auf der
Bestimmung des ESV und des EDV. Aus diesen beiden Parametern lassen sich die
Ubrigen Parameter ableiten: SV = EDV — ESV, EF = (EDV — ESV)/EDV sowie HZV = SV x
Herzfrequenz. Basierend auf den Schnittbildern des linken Ventrikels werden
Herzvolumina sowie Muskelmasse berechnet.

Entsprechend der Simpson-Regel (Abb. 2.3.1) gilt:

Das Gesamtvolumen des Ventrikels setzt sich (bei einem Schichtabstand von null
Millimetern) aus den Einzelvolumina der aufgenommenen Schichten zusammen. Als
Rechengrundlage werden Schnitte entlang der kurzen Herzachse angefertigt und fir
jede Schicht die Flachen von Enddiastole und Endsystole eingezeichnet (Abb. 2.3.2).
Die Multiplikation der Flache mit ihrer Schichtdicke ergibt das Volumen einer einzelnen

Schicht. Durch Summation der Volumina aller Schichten erhélt man schlieRlich das

24



Gesamtvolumen des linken Ventrikels. Die Myokardmasse erhdlt man Uber das
zwischen den Endokard- und Epikardkonturen eingeschlossene Volumen multipliziert

mit dem spezifischen Gewicht des Herzmuskelgewebes [9, 21, 22].

Volumen einer einzelnen Schicht = SD x endo- bzw. epikardiale Flache

SD = Schichtdicke

Herzbasis

Herzspitze

Abb. 2.3.1: Volumenberechnung anhand der Simpson Regel. SD = Schichtdicke. Dargestellt sind mehrere
Kurzachsenschnitte durch den linken Ventrikel. Das Gesamtvolumen des Ventrikels setzt sich aus den
Einzelvolumina der Schichten zusammen.
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Abb. 2.3.2: Schnittbild durch den
rechten und linken Ventrikel
(kurze Herzachse). Rot dargestellt
ist die epikardiale Kontur, griin
dargestellt ist die endokardiale
Kontur des linken Ventrikels. Der
Raum zwischen beiden Linien
entspricht dem Myokard.

2.4 Sequenzen der Herzbildgebung

2.4.1 Konventionelle CINE-Bildgebung

Die kardiale CINE-MRT verwendet (blicherweise Gradientenecho(GRE)-Sequenzen
(Abb. 2.4.1.1). Spinecho(SE)-Sequenzen besitzen aufgrund langer Akquisitions- und
Messzeiten (mit Ausnahme einiger speziellen Fragestellungen) in der
Herzfunktionsanalyse keinen Stellenwert mehr [23]. GRE-Sequenzen kommen ohne
den zeitraubenden und bei Spinechosequenzen (iblichen 180° Impuls aus. Stattdessen
verwenden sie nur die Gradientenspulen zur Erzeugung des Echos. Des Weiteren sind
die verwendeten Flipwinkel kleiner als 90°. Aufgrund der resultierenden Zeitersparnis
des Relaxationsvorganges konnen sehr kurze TR-Zeiten gewdhlt werden. Vorteile
hieraus sind eine schnellere Bildaufnahme sowie eine geringere Anfalligkeit fur

Bewegungsartefakte [24].
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Abb. 2.4.1.1: Gradientenecho-Sequenz. Zur vereinfachten Darstellung wurde ein Flipwinkel von 90°
gewahlt. (1) Gleichgewichtszustand ohne transversale Magnetisierung. (2) Nach einem HF-Impuls
prazediert die gesamte Magnetisierung in der XY-Ebene, die Langsmagnetisierung ist null. (3) Der
negative Frequenzgradient flhrt zur Dephasierung der Spins. (4) Nach Umschalten auf positive Polaritat
flhrt der Frequenzgradient zur Rephasierung der Spins. (5) Vollstandige Rephasierung (Echo) nach der
Echozeit TE. Die transversale Magnetisierung ist wieder maximal (modifiziert nach [15]).

1986 wurde von Oppelt et al. [25] eine GRE-Sequenzen mit der Bezeichnung FISP (Fast
imaging with steady-state precession - Siemens) vorgestellt. Herstelleribergreifend
wird auch von SSFP-Sequenzen (Steady-state free precession) gesprochen. Anders als
bei gespoilten GRE-Sequenzen wird die transversale Magnetisierung am Ende einer
Fourier-Zeilenmessung bei FISP nicht dephasiert, sondern rephasiert. Auf diese Weise
tragt sie zu mehreren Echos bei. Hieraus resultiert ein hoheres Signal fir Gewebe mit
langem T2* bei kurzen Repetitionszeiten und groem Anregungswinkel [12, 15, 18,
26].

True-FISP-Sequenzen (Siemens) sind als Weiterentwicklung der FISP-Technik zu
verstehen. Es handelt sich um T2-gewichtete GRE-Sequenzen mit sehr hohem SNR und
kurzen Akquisitionszeiten. Da Blut ein hohes T2-zu-T1-Verhaltnis hat, grenzen sich die
Blut-gefillten Herzhohlen hell vom dunklen Myokard ab (,Brightblood-Sequenz®). Im

Unterschied zu FISP wird bei dieser SSFP-Sequenz statt einer teilweisen Refokussierung
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(nur Phasenkodiergradient) eine vollstdndige Refokussierung (d.h. in alle drei
Raumrichtungen: Schichtselektion-, Phasenkodier- und Frequenzkodiergradient) der
Gradienten erzielt [10, 12, 18, 26]. Gegenliber den friiher Ublichen gespoilten GRE-
Sequenzen bieten moderne SSFP-Sequenzen unter anderem folgende Vorteile:
weitgehende Unabhdngigkeit des Kontrasts vom Blutfluss, kurze Akquisitionszeiten
und ein hohes SNR. Selbst bei schlechter systolischer Herzfunktion kénnen Aufnahmen
mit einem exzellenten Myokard-Blut-Kontrast erzielt werden, da das Blutsignal bei
SSFP-Technik hauptsachlich von der Relaxationszeit (v.a. T2*/T1 Verhéltnis) und
weniger vom Blutfluss abhangt [23].

Ein entscheidender Fortschritt wurde mit der Einfihrung der segmentierten k-Raum-
Methode, die 1991 von Aktinson u. Edelman vorgestellt wurde [27], erzielt. Dabei wird
der k-Raum jedes einzelnen Herzphasenbildes in (heute typischerweise) 7 Segmente
von jeweils mehreren 2D-Phasenkodierzeilen unterteilt. Die Datenaquisition erfolgt
anschlieend mit einem definierten Verzégerungsintervall auf die R-Zacke des
Patienten EKGs (prospektive EKG-Triggerung). Mittels verschiedener
Triggerverzogerungen werden Bilder zu verschiedenen Phasen des Herzzyklus
generiert, bis ein vollstdndiger Herzzyklus abgebildet werden kann [28]. Die
Datengewinnung startet mit der Aufnahme von 7 k-Raum-Linien (je eine Zeile pro
Segment) fur das 1. Herzphasenbild, gefolgt von 7 k-Raum-Linien fir das 2.
Herzphasenbild, etc. Dieser Ablauf wird fur die folgenden Herzzyklen wiederholt bis
alle 2D-Phasenkodierschritte fiir alle Herzphasenbilder gemessen wurden (alle
Segmente gefillt sind) und die Rekonstruktion der Herzphasenbilder erfolgen kann. K-
Raum-Linien, die zu einer bestimmten Herzphase (definiert tiber das abgeleitete EKG)
gehoren, missen dabei immer in das gleiche Segment gelangen. Werden
beispielsweise insgesamt 140 2D-Phasenkodierschritte fir die Darstellung eines
Herzzyklus bendétigt, so sind 20 Herzzyklen zur Fillung aller k-Raum-Segmente
notwendig. Der eine errechnete Herzzyklus setzt sich also aus den ,gemittelten” Daten
vieler verschiedener Herzzyklen zusammen. Je nach Herzfrequenz und der damit
variierenden RR-Zeit der untersuchten Patienten ergibt sich die Messzeit pro Schicht

aus der Formel: RR-Zeit x Anzahl der notwendigen Herzzyklen [10, 29].
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Abb. 2.4.1.2: k-Raum-Segmentation bei prospektiver EKG-Triggerung, CINE-Bildgebung des Herzens. Bei
insgesamt 140 erforderlichen 2D-Phasenkodierschritten sind 20 Herzzyklen (a 7 Phasenkodierzeilen) zur
Fillung des k-Raums notwendig. Eine Herzfrequenz von beispielsweise 75/min entspricht einem RR-
Abstand von 800ms. Bei 20 Herzzyklen errechnet sich eine Gesamtmesszeit von 16 Sekunden (800 ms x
20). Nimmt man einen Puls von 60/min an (RR-Abstand 1000ms), so sind bereits 20 Sekunden zur
Darstellung eines kompletten Herzzyklus notwendig (Grafik Gbernommen aus [10]).

2.4.2 Parallele Echtzeitbildgebung

Herkdmmliche schnelle Pulssequenzen kommen ab einer gewissen Schaltrate der
Frequenz- und Phasencodiergradienten an ihre physikalischen Grenzen. Genauso kann
das Einhalten von Grenzwerten der Energieabsorption (spezifische Absorptionsrate,
SAR) einen limitierenden  Faktor darstellen [15]. Moderne parallele

Bildgebungsverfahren bieten hier einen Losungsansatz. Grundlegendes Prinzip der
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parallelen Bildgebung ist eine beschleunigte Bildakquisition durch Verringerung der
Anzahl der Phasenkodierschritte, d.h. durch VergroRerung des Abstandes der
Kodierschritte im k-Raum. Zur technischen Realisierung kommt eine parallele
Signaldetektion mit multiplen Oberflaichenempfangsspulen unterschiedlicher
raumlicher Sensitivitaten zum Einsatz. Jede dieser Spulen empfangt ein Signal
innerhalb ihres speziellen, sensitiven Bereichs. Aufgrund der Unterabtastung des k-
Raums kommt es bei konstanter Bildauflésung zu einer Reduzierung des FOV (Field of
view), wodurch typische Einfaltungsartefakte entstehen. Diese Artefakte sind jedoch
bei Kenntnis der rdaumlichen Sensitivitdtsvariationen der Spulen mathematisch

trennbar, so dass ein artefaktfreies, vollstandiges Bild rekonstruiert werden kann.

Diese Rekonstruktion kann grundlegend mit drei verschiedenen Techniken erfolgen

[15, 18, 30, 31, 32]:

a) Verfahren, welche die fehlenden Daten im k-Raum rekonstruieren

b) Bildrekonstruktionsverfahren, welche den fouriertransformierten Bildraum als
Ausgangspunkt nutzen und die Einfaltungsartefakte mittels gewichteter,

pixelweiser Matrixinversion entfalten

c) Hybridverfahren, welche k-Raum und Bildraum-basierte Techniken

kombinieren
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konventionelle reduzierte Abtastdichte in der Rekonsfruktion unter volistandiger k-Raum

sequentielle parallelen Bildgebung mit Einbeziehung der bzw. Gesamtbild mit
Datenavinahme je gewichteter Einfaltung je Spulenintensitatsprofile effektiver regularer
Spulenelement Spulenelement Abtastdichte
I ) I |
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o k-Raum o k-Raum ‘v’“ o k-Raum
24 AT 5
= = s = _——
£ £ Vervolistdndigung des £ [ ——
] g k-Raumes durch lineare %
E E Kombination der O | .
§ g Spulenintensitatsprofile g | =—
g Y gv (SMASH) ng_‘ N
2D Fourier-
o ‘ transformation

Entfaltung durch
Matrixinversion unter
Ausnuizung der
Spulenintensitatsprofile
(SENSE)

I |

A
Phasenkodierichiung

Spulenanrdnung mit drel von einander
unabhéngigen Signalintensitatsprofilen
Phasenkodierrichtung

= G
A
<

Abb. 2.4.2.1: Parallele Bildgebung mit voneinander unabhangigen Oberflaichenspulen. Die Spulen-
elemente verfigen jeweils Uber ein charakteristisches Signalintensitatsprofil (rot). Aufgrund der
Unterabtastung des k-Raums entstehen zunachst Einfaltungsartefakte. Durch Kenntnis der
Sensitivitatsprofile der verwendeten Spulen kann schlielilich ein artefaktfreies Bild rekonstruiert werden
(Grafik aus [32] ibernommen).

SENSE wurde 1999 von Priissmann et al. [33] als ein im Bildraum arbeitendes paralleles
Verfahren vorgestellt. Die Bilder werden also zunédchst separat fiir jede einzelne Spule
rekonstruiert, wobei die Reduktion der Anzahl der Phasenkodierschritte (um einen
Beschleunigungsfaktor R) aufgrund des reduzierten FOV in Phasenkodierrichtung zur
Einfaltung der Einzelspulenbilder fihrt. AnschlieRend erfolgt die SENSE-Rekonstruktion
ausgehend von den Einzelbildern, wodurch das endgiiltige, artefaktfreie Bild zu Stande
kommt.

Fir dynamische  MRT-Anwendungen, wie beispielsweise der kardialen
Echtzeitbildgebung, eignen sich Verfahren, welche den so genannten k-t-Ansatz
verfolgen. Sie nutzen die systematische, raumlich-zeitliche Korrelation einzelner
Datenpunkte beweglicher Objekte und ermoglichen so eine geringere Abtastdichte

innerhalb einer Aufnahmeserie. Bei der 1999 von Madore et. al [34] vorgestellten
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UNFOLD-Technik wird eine aufgenommene Bilderserie entlang der Zeitachse bei
kartesischem Abtastmuster fouriertransformiert. Bei der Aufzeichnung der Messdaten
wird - abhangig vom verwendeten Beschleunigungsfaktor R- nur jede R-te k-Raum-
Zeile aufgezeichnet. Bei einem Beschleunigungsfaktor von R=2 erfolgt die
Datenakquisition im Wechsel zwischen geraden und ungeraden k-Raum-Linien. Wiirde
man zur Rekonstruktion nur die geraden oder nur die ungeraden Linien verwenden, so
entstlinden aufgrund des reduzierten FOVs (bei R=2 ist das FOV halbiert)
Einfaltungsartefakte, hervorgerufen durch Aliasing. Verwendet man hingegen beide,
jeweils unvollstandigen, aber zeitlich benachbarten Datensdtze, so kann ein
vollstandiger Datensatz rekonstruiert werden. Kombiniert man die den k-t-Ansatz mit
Methoden der parallelen Bildgebung erhalt man leistungsstarke Hybridtechniken wie
TSENSE (Time adaptive sensitivity encoding) [35], AUTO-SENSE [36], UNFOLD-SENSE
[37], k-t-SENSE [38] und TGRAPPA [39].

Die TSENSE-Technik nutzt also ortliche Kodierung durch multiple Oberflachenspulen
(SENSE) einerseits und zeitliche Filterung beweglicher Objekte (UNFOLD) andererseits.
Hierdurch kdénnen, je nach Absicht, hohere Beschleunigungsfaktoren oder aber eine
bessere Artefaktunterdriickung erreicht werden. Letztere spielt bei der kardialen
Echtzeitbildgebung bei freier Atmung eine wesentliche Rolle, da der dulRere Bereich
des FOV sich hierbei aufgrund von Brustwandbewegungen weniger statisch verhalt als

bei der UNFOLD-Methode angenommen wurde [35, 40, 41].

3 Material und Methoden

3.1 Patientenkollektiv

Zum Vergleich der CINE-Technik mit den verschiedenen Echtzeit-Sequenzen wurden 9
Probanden (5 Manner, 4 Frauen; Alter 23,1 + 1,6 Jahre) ohne bekannte kardiovaskulare

Vorgeschichte sowie 21 Herzpatienten (14 Manner, 7 Frauen; Alter 49,5 + 18,6 Jahre)
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der Universitatsklinik Wirzburg untersucht. Um Aussagen Uber die Reproduzierbarkeit
der Ergebnisse (Interstudy- und Intraobserver-Variabilitat) treffen zu kdnnen, wurden
nochmals sechs Probanden (5 Manner, 1 Frau; Alter 24,5 * 1,4 Jahre) fir eine weitere
Studie rekrutiert. Alle Teilnehmer wurden im Voraus der Untersuchung schriftlich (iber
den Untersuchungsablauf und die moglichen Risiken aufgeklart. Ein Einverstandnis der
Ethikkommission der Universitatsklinik Wirzburg lag vor. Als Ausschlusskriterien galten
die Ublichen Kontraindikationen der MRT wie z.B. das Tragen eines Herzschrittmachers

oder vorhandene ferromagnetischen Fremdkoérper (Metallsplitter; einige GefaRclips).

Geschlecht | Alter | GroRe | Gewicht | Puls | Hauptdiagnose
1 w 62 161 59 45 HNCM
2 m 62 172 86 68 HNCM
3 m 71 175 85 53 HOCM
4 m 56 172 108 55 DCM
5 m 48 180 78 82 kombinierte HNCM/NCCM
6 w 45 167 102 80 M. Fabry
7 m 39 173 81 70 M. Fabry
8 m 29 174 83 53 M. Fabry
9 w 45 157 75 60 M. Fabry
10 | m 46 185 59 60 M. Fabry
11 | m 42 180 68 60 M. Fabry
12 | w 21 178 68 70 M. Fabry
13 | m 42 178 65 82 M. Fabry
14 |'m 75 174 84 68 z. N. AKE
15 |'m 77 168 55 57 z. N. AKE
16 |w 21 161 60 80 MiI
17 |w 27 169 53 60 Tl
18 | m 68 183 86 70 komb. AKV
19 | m 74 168 77 75 z. N. anteroseptalem STEMI
20 [ m 65 162 75 45 HRST (ventrikulare Salven)
21 | w 24 170 60 67 HRST (Bigeminus)
22 |w 22 170 61 75 -
23 |w 23 163 54 65 -
24 |w 23 173 85 65 -
25 | m 23 200 80 65 -
26 | m 23 174 68 75 -
27 | w 24 170 60 70 -
28 | m 26 185 77 70 -
29 | m 20 174 62 90 -
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Tab. 3.1.1: Geschlecht [m: mannlich; w: weiblich], Alter [Jahre], GroRe [cm], Gewicht [kg], Puls [min'l]
und Hauptdiagnose der 21 mit CINE und TSENSE untersuchten Patienten (1-21) sowie der 9 gesunden
Probanden (22-30); MI: Mitralinsuffizienz, HRST: Herzrhythmusstérungen, TI: Trikuspidalinsuffizienz, M.
Fabry: Morbus Fabry, DCM: Dilatative Kardiomyopathie, z. N. AKE: Zustand nach Aortenklappenersatz,
HNCM:  Hypertrophische nicht-obstruktive  Kardiomyopathie, = komb. AKV: kombiniertes
Aortenklappenvitium, HOCM: Hypertrophische obstruktive Kardiomyopathie, NCCM: non-compaction
Kardiomyopathie, STEMI: ST-Hebungsinfarkt.

Anzahl | Alter [a] Gewicht [kg] | GroBe [cm] | Puls [min™]
+SD +SD +SD +SD

Patienten 21 49,5+ 18,6 74,6 £ 14,8 171,8+7,6 |64,8+11,3
gesamt
Patienten 14 56,7 £ 15,6 77,9+13,3 1746 +6,3 | 64,1+11,2
mannlich
Patienten 7 35,0+ 15,8 68,1+ 16,5 166,1+7,1 |66,0+12,4
weiblich

Tab. 3.1.2: Alter, Gewicht, GréRe und Puls der untersuchten Patienten unter Angabe der Mittelwerte
Standardabweichung (SD).

Anzahl | Alter [a] Gewicht [kg] | GroRe [cm] | Puls [min]
+SD +SD +SD +SD

Probanden 9 23,1+1,6 67,8 +£10,5 176,3+10,7 | 73,9+9,9
gesamt
Probanden 5 23,2+2,2 70,0+ 8,2 182,2+10,9 | 78,0+ 11,5
mannlich
Probanden 4 23,0+0,8 65,0 £ 13,7 169,0+4,2 |68,8+4,8
weiblich

Tab. 3.1.3: Alter, Gewicht, GréRe und Puls der untersuchten gesunden Probanden unter Angabe der
Mittelwerte + Standardabweichung (SD).

Das Kollektiv zur Untersuchung der Interstudy- und Intraobserver-Variabilitat setzte
sich wie folgt zusammen:

Geschlecht Alter [a] | Gewicht [kg] | GroRe [cm] | Puls [min]
1 m 23 74 181 70
2 m 24 93 196 77
3 m 25 70 172 69
4 w 27 58 168 75
5 m 24 68 176 80
m 24 77 187 70

Tab. 3.1.4: Geschlecht [m: mannlich; w: weiblich], Alter, GréBe, Gewicht und Puls der sechs weiteren mit
CINE und TSENSE 49 FA untersuchten gesunden Probanden.
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Anzahl | Alter [a] Gewicht [kg] | GroBe [cm] | Puls [min™]
+SD +SD +SD +SD
Probanden 6 24,5+1,4 73,3+11,6 180,0+10,3 | 73,36,1
gesamt

Tab. 3.1.5: Alter, Gewicht, GroRe und Puls der sechs weiteren mit CINE und TSENSE 49 FA untersuchten
gesunden Probanden unter Angabe der Mittelwerte + Standardabweichung (SD).

3.2 Durchfithrung der MR-Messungen

Alle Untersuchungen wurden mit einem Magnetresonanztomographen vom Typ
Magnetom Symphony Quantum (Siemes Medical Solutions, Erlangen) mit einer
Feldstarke von 1,5 T durchgefiihrt. Als Oberflachenspulen dienten 6-Kanal Body-Array
Spulen, bestehend aus einem ventralen (vor der Brust fixierten) und einem dorsalen
(in den Tisch integrierten) Spulensystem, so dass insgesamt 12 Kandle zur Verfligung
standen. Die Datenauswertung zur Bestimmung der linksventrikuldren
Herzfunktionsparameter erfolgte manuell mit der Software ARGUS, Version VA60C.

Die Schichtfihrung der CMR orientierte sich an der individuellen Herzanatomie sowie
der Orientierung der Herzachsen im Thorax. Mittels sog. Localizer wurden aufeinander
folgend mehrere Planungsschichten angefertigt, bis die kurze Herzachse definiert und
eingestellt werden konnte. Hierzu wurde zunichst eine raumachsenorientierte
(transversal, koronar, sagittal) Mehrschichtmessung zur Lokalisation des Herzens
durchgefihrt und dessen Lage im Isozentrum Uberprift. AnschlieBend wurde eine
Planungsebene durch die Mitte der Mitralklappe einerseits und die linksventrikulare
Herzspitze andererseits gelegt, woraus der einfach angulierte Zweikammerblick
resultierte (Abb. 3.2.1 a). Auf diesem wurde erneut eine Ebene durch die beiden
genannten Landmarken gelegt. Auf dem resultierenden doppelt angulierten
Vierkammerblick (Abb. 3.2.1 b) wurde nun eine Schicht entlang der Klappenebene
gelegt, wonach man die gewiinschte kurze Herzachse (Abb. 3.2.1 c) erhielt. Als
Orientierungspunkte dienten hierbei die ventrale Insertion der Trikuspidalklappe sowie

die dorsale Insertion der Mitralklappe.
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Abb. 3.2.1: Planungsschritte zur Darstellung der kurzen Herzachse. Links: Planung der Ebene, rechts:
resultierende Schnitte; (a) Orientierender einfach angulierter Zweikammerblick. (b) Doppelt angulierter
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Vierkammerblick. (c) Doppelt angulierter biventrikularer Zweikammerblick, kurze Herzachse
(Ubernommen aus [10]).

Zur Abbildung des gesamten linken Ventrikels waren bei einer Schichtdicke von 8mm
zwischen acht und 12 Schnittbilder notwendig. Dabei wurde darauf geachtet fiir alle
untersuchten Sequenzen exakt die selben Schichtpositionen zu verwenden. Alle
Messungen erfolgten in Rickenlage, wobei jeweils mit der konventionellen CINE-
Sequenz begonnen wurde. Die weitere Untersuchungsreihenfolge lautete TSENSE 83

—> TSENSE 83 FA (freie Atmung)—> TSENSE 49 - TSENSE 49 FA.

3.3 Untersuchte Sequenzen

Tab. 3.3.1 fasst die wichtigsten Charakteristika der untersuchten Sequenzen

zusammen:
Sequenz zeitliche VoxelerdRe Messdauer
9 Auflésung g 3 Atmung pro Schicht
Bezeichnung [mm?]
[ms] [s]
19x15x Atemstopp fiir jede ca. 15
CINE 47.3 ’ 3 0' aufgenommene Schicht | (abhangig von

(> ca. 10-15 Atemstopp) | Herzfrequenz)

Aufnahme von 5

Schichten pro 1,66
TSENSE 83 8.9 3,3x2,0x | Atemanhaltephase (20 x 0,083)
. 8,0 (= 3x Atemstopp)
freie Atmung 3,49
TSENSE 83 FA (42 x 0,083)
Aufnahme von 5
Schichten pro 1,47
TSENSE 49 186 5,7x2,0x | Atemanhaltephase (30 x0,049)
' 8,0 (= 3x Atemstopp)
TSENSE 49 FA freie Atmung 3,53
(72 x 0,049)

Tab. 3.3.1: Sequenzen der CMR; FA: freie Atmung; Verglichen wurde der aktuelle Goldstandard CINE mit
zwei experimentellen TSENSE Sequenzen: TSENSE 83 und TSENSE 49. Die TSENSE Messungen wurden
jeweils sowohl mit freier Atmung (FA), als auch mit drei Atemanhaltephasen durchgefiihrt. Unter der
Messdauer ist die Anzahl der akquirierten Bilder pro Schicht multipliziert mit der zeitlichen Auflésung
angegeben (in Klammern).
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Als konventionelle CINE-Sequenz wurde eine segmentierte SSFP-true-FISP-Sequenz
(siehe 2.4.1) verwendet. Zur prospektiven EKG-Triggerung kam ein aktives EKG-
Elektrodensystem zum Einsatz. Um Bewegungsartefakte und Navigationsfehler bei der
Schichtaufnahme zu minimieren, wurden die Studienteilnehmer unmittelbar vor der
Datenakquirierung instruiert ihren Atem in endexspiratorischer Stellung anzuhalten.
Diese Atempause musste — abhdngig von der Herzfrequenz - fiir ca. 10-20 Sekunden
eingehalten werden, bis das MR-Signal der aktuellen Schicht vollstandig aufgenommen
war. Dieser Vorgang wurde — je nach HerzgroRRe - acht bis 12 mal wiederholt, bis der
gesamte linke Ventrikel durch Schnittbilder von 8mm Dicke abgedeckt war.

Zur parallelen Echtzeitbildgebung wurde TSENSE (siehe 2.4.2) mit einem
Beschleunigungsfaktor von R=3 verwendet. Hierbei wurde mit zwei unterschiedlichen
zeitlichen Auflésungen gearbeitet (, TSENSE 83“ bzw. , TSENSE 49“). In beiden Fallen
wurde auf eine EKG-Triggerung verzichtet. Stattdessen wurde fir jede Schicht eine
Serie von 20 bis 72 Bildern (vgl. Tab.3.3.1, letzte Spalte) im Abstand von 48,6 bzw. 82,9
ms aufgenommen. Um eine endexspiratorische Zwerchfelllage mit hoherer
Wahrscheinlichkeit zu erfassen und anschlieBend diese Bilder selektieren zu kénnen,
wurden bei den TSENSE-Sequenzen mit freier Atmung mehr Bilder pro Schicht
aufgezeichnet als fiir diejenigen mit (ohnehin endexspiratorischem) Atemstopp (siehe
Tabelle 3.3.1). Um bei freier Atmung (Zwerchfellbewegung) zuverlassig den gesamten
Ventrikel abzubilden und Planungszeit einzusparen, wurde fiir die entsprechenden
Sequenzen standardmalig ein Block von 15 Schichten aufgenommen. Bei den
Messungen mit dreimaligem Atemstopp wurden hingegen drei Blocke a fiinf Schichten
aufgezeichnet. Dabei erhielten die Teilnehmer dieselben Atemkommandos wie bei den
CINE-Aufnahmen. Bei den Untersuchungen bei freier Atmung wurden die
Studienteilnehmer gebeten gleichmalig zu atmen und eine besonders tiefe In- oder
Exspiration moglichst zu vermeiden.

Weitere Sequenzparameter sind der Tabelle A1 (Anhang) zu entnehmen.
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3.4 Auswertung der Bilddaten

Zur Vermeidung einer Erinnerungs-Bias wurde die Segmentierung der untersuchten
Sequenzen in zufédlliger Reihenfolge (z.B.: 1. CINE->2. TSENSE 49FA—> 3. TSENSE 83->...
bzw. 1. TSENSE 83 FA-> 2. TSENSE 83—> 3. CINE ->..) und nicht unmittelbar
hintereinander durchgefihrt.

Zur linksventrikulare Massen- und Funktionsanalyse wurden die Bilder der kurzen
Herzachse in ARGUS importiert und anschlieRend die enddiastolische und
endsystolische Phase definiert. Dies erfolgte in der ersten (am weitesten basal
gelegenen) Schicht, in der die volle Myokardzirkumferenz (iber den gesamten
Herzzyklus abgebildet war. Als enddiastolisches bzw. endsystolisches Bild wurde
dasjenige mit dem grofRten bzw. kleinsten enthaltenen Blutvolumen definiert. Als
basalste Schicht fiir die Volumenberechnung wurde fir Diastole und Systole jeweils
diejenige definiert, in der mindestens 50% der Zirkumferenz des linken Ventrikels
abgebildet war. Die am weitesten apikal gelegene Schicht war jeweils die letzte mit
noch abgrenzbarem endsystolischen Volumen. Das Einzeichnen der endokardialen und
epikardialen Konturen erfolgte manuell, wobei die Papillarmuskeln dem
Ventrikelvolumen, die Trabekulierung hingegen dem Myokard (und somit des LV-
Masse) zugerechnet wurden. Epikardiales Fett wurde von der epikardialen Kontur
ausgeschlossen. ESV, EDV, SV und EF wurden anschliefend anhand der Simpson-Regel
berechnet. Die LV-Masse ergab sich aus dem mittleren Myokardvolumen der
enddiastolischen und endsystolischen Bilder multipliziert mit dem spezifischen
Gewicht von Myokardgewebe (1.05g/ml). Falls notwendig, wurden Kontrast- und
Helligkeitseinstellungen bei der Auswertung individuell angepasst.

Bei TSENSE mussten die zur Auswertung relevanten Herzphasenbilder (ED bzw. ES)
aufgrund des Verzichts auf eine EKG-Triggerung durch den Untersucher selbst definiert
werden. Hierzu wurden in jeder Schicht alle aufgenommenen Bilder betrachtet und fir
jede Schicht dasjenige mit dem grofRten bzw. kleinsten enthaltenen Blutvolumen als
Enddiastole bzw. Endsystole definiert. Flir die TSENSE-Untersuchungen, welche bei

freier Atmung durchgefiihrt wurden (TSENSE 83 FA und TSENSE 49 FA), kamen hierfir
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nur Bilder infrage, auf denen sich das Zwerchfell in endexspiratorischer Lage befand
und somit eine dhnliche Position wie bei der konventionellen CINE-Untersuchung
(endexspiratorischer Atemstopp) vorlag. Eine Ausnahme von dieser Einschrankung
wurde lediglich bei den Untersuchungen zum Einfluss der Respirationslage gemacht
(siehe 3.5). Hier wurden die Bilder bei freier Atmung unabhangig von der
Zwerchfellposition ausgewihlt.

Um die selektierten TSENSE Bilder anschlieRend in ARGUS importieren zu kénnen
musste zundchst deren DICOM-Header-Tag ,,0018;1060“ (Information in der Kopfzeile
der Bilddatei) gedndert werden. Fir die endsystolischen Bilder wurde der Wert auf
,500.0\500.0“, fur enddiastolische Bilder auf ,0.0\0.0“ gesetzt. Dies erfolgte mit Hilfe
der DicomimageReadChangeHeaderWrite.exe, welche Bestandteil der frei verfligbaren

Software ITK-Toolkit ist [42].

3.5 Interstudy- und Intraobserver-Variabilitit sowie Einfluss

der Zwerchfellposition

Um die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse zu tberprifen, wurde eine Studie mit sechs
weiteren Probanden durchgefiihrt und anschliefRend die Interstudy- und Intraobserver-
Variabilitdt bestimmt. In der gleichen Studie wurde auBerdem ermittelt, welchen
Einfluss die Beachtung der Zwerchfellposition (Respirationslage) bei der Bildselektion
hat. Verglichen wurde die herkdmmliche CINE-Sequenz mit nur einer der TSENSE-
Sequenzen: TSENSE 49 FA.

Zur Bestimmung der Interstudy-Variabilitdit wurden bei jedem Proband zwei

Untersuchungen direkt hintereinander durchgefihrt:

1. Untersuchung 1: Durchfiihren eines Herz-MRTs wie unter Kap. 3.3 beschrieben.

Nach Einstellen der kurzen Herzachse wurde zunéachst eine CINE-, direkt
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anschliefend eine TSENSE 49 FA Messung durchgefihrt:
CINE #1, TSENSE 49 FA #1

2. Nach dem Ende beider Messungen wurden die Oberflachenspulen sowie das EKG

entfernt und die Probanden aus dem Untersuchungsraum herausgefuhrt.

3. Untersuchung 2: Nach fliinfminltiger Pause nahmen die Probanden wieder auf
dem Untersuchungstisch platz und die EKG-Elektroden sowie Oberflachenspulen
wurden erneut am Korper befestigt. Es folgte eine zweite Messung wie unter 1.
beschrieben. Es resultierten:

CINE #2, TSENSE 49 FA #2

Fiir jeden Probanden wurden die Herzfunktionsparameter sechs Mal (siehe Tabelle
3.5.1) wie unter 3.4 beschrieben bestimmt. Die Auswertung erfolgte dabei immer

durch den gleichen Untersucher.

Kiirzel Durchgefiihrte Anmerkung
Untersuchung
CINE #1 CINE, Untersuchung 1 - Atemstopp fur jede

aufgenommene Schicht
- Zwerchfell in Exspirationsstellung

CINE #2 CINE, Untersuchung 2 - Atemstopp fur jede
(zur Bestimmung der aufgenommene Schicht
Interstudy-Variabilitat) - Zwerchfell in Exspirationsstellung
TSENSE 49 FA #1 TSENSE, Untersuchung 1, | - freie Atmung
Auswertung 1 - Selektion der

endexspiratorischen Bilder

TSENSE 49 FA #1 10 | TSENSE, Untersuchung 1, | - freie Atmung
Auswertung 2 - Selektion der
(zur Bestimmung der endexspiratorischen Bilder
Intraobserver-Variabilitat)

TSENSE 49 FA #1 1P | TSENSE, Untersuchung 1, | - freie Atmung

Auswertung 3 - Selektion der zufallig ersten ED
(zur Bestimmung des und ersten ES unabhangig von der
Einflusses der Atemphase

Respirationslage)
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TSENSE 49 FA #2 TSENSE, Untersuchung 2 - freie Atmung
(zur Bestimmung der - Selektion der
Interstudy-Variabilitat) endexspiratorischen Bilder

Tab. 3.5.1: Kiirzel der verschiedenen Auswertungen zur Priifung der Variabilitdt der Messergebnisse.

Zur Bestimmung der Intraobserver-Variabilitat (TSENSE 49 FA #1 10) wurden die Bilder
der ersten TSENSE-Untersuchung (TSENSE 49 FA #1) ein zweites Mal von Anfang an
ausgewertet: Es wurden erneut in jeder Schicht diejenigen Bilder aufgesucht, in denen
sich das Zwerchfell méglichst weit in Exspirationsstellung befand. Unter diesen Bildern
wurden, wie unter 3.4 erldutert, ED und ES definiert bis letztendlich eine Auswertung
in ARGUS erfolgen konnte.

Um die Bedeutung der Respirationslage zu priifen, dienten ebenfalls die Daten von
TSENSE 49 FA #1. Jedoch erfolgte die Definition der ED- und ES-Bilder grundlegend
anders: in jeder Schicht wurden die 72 akquirierten Bilder (vgl. Tab. 3.3.1) in der
Reihenfolge ihrer Aufnahme betrachtet. Nun wurde jeweils das erste Bild (unabhéngig
von der Respirationslage!), welches die ED oder ES eines Herzzyklus abbildete
ausgewahlt (TSENSE 49 FA #1 1P). Dabei bestand folgende Ausnahme: War das Bild der
ersten abgebildeten Diastole oder Systole vom Aspekt her nicht zur spdteren Aus-
wertung geeignet (subjektive Einschatzung des Untersuchers, z.B. Herzkonturen
undeutlich oder schlechter Kontrast), so wurde die nachstfolgende ED bzw. ES

ausgewahlt.

3.6 Statistische Analyse

Die statistische Auswertung erfolgte mit der Software Microsoft EXCEL 2003. Zum
Vergleich der verschiedenen MR-Sequenzen wurden Bland-Altman-Plots [43]
angefertigt. In diesen Plots werden die Differenzen zweier Messmethoden gegen den

Mittelwert beider Methoden graphisch aufgetragen.

42




Bland-Altman-Plot
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Abb.3.6.1: Bland-Altman-Plot: in vertikaler Richtung ist die Differenz zweier Messmethoden, in
horizontaler Richtung der Mittelwert aus beiden Messungen aufgetragen. Jeder eingetragene Punkt
entspricht einem gemessenen Probanden. Die mittlere (gestrichelte) Linie markiert die mittlere
Abweichung der verglichenen Messmethoden (Mittelwert der Differenzen), die beiden &duBeren
(durchgezogenen) Linien begrenzen das 95%-Konfidenzintervall.

Die Berechung des 95%-Konfidenzintervalls erfolgte anhand der Formel: mittlere
Differenz der verglichenen Messungen * t(v) * Standardabweichung der Differenzen

beider Messungen.

Je nach StichprobengréRen und daher unterschiedlichen Freiheitsgraden ergaben sich

folgende Werte t(v) einer t-Verteilung:

StichprobengroBe Prozentpunkt t(v) der t-Verteilung
6 2,571
9 2,306
21 2,086
30 2,045

Tab. 3.6.1: StichprobengroRen und dazugehorige Prozentpunkte t(v) der t-Verteilung; v: Freiheitsgrade

Die Bland-Altman-Analyse wurde bei der vorliegenden Arbeit als Methode der Wahl
verwendet, da sie im Gegensatz zum Korrelationskoeffizienten die Ubereinstimmung
zweier Methoden selbst — und nicht bloB deren Korrelation - priift. Denn eine hohe
Korrelation bedeutet nicht automatisch hohe Ubereinstimmung: wird mit einer

Messmethode A beispielsweise immer eine exakt doppelt so groBe Myokardmasse
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gemessen wie mit einer Messmethode B, so korrelieren beide Methoden
ausgezeichnet miteinander (Korrelationskoeffizient 1,0), dennoch gibt es kein einziges
identisches Messergebnis.

Ein Bland-Altman-Plot ist auch deshalb geeignet, weil ihm nicht nur die
durchschnittlichen Differenzen, sonder auch die klinisch besonders relevante Streuung
der Differenzen von einzelnen Messwertepaaren entnommen werden kann. Somit
werden sowohl der systematische Fehler als auch einzelne Ausreiller zuverldssig
abgebildet. Des Weiteren lasst sich eine eventuelle Abhangigkeiten der Varianz von der
GroRRe der Messwerte erkennen [43, 44].

Ob ein systematischer Fehler statistisch signifikant war, wurde anhand eines T-Tests
flir gepaarte Stichproben entschieden. Zum Vergleich zweier Plots hinsichtlich ihrer

Varianzen diente der F-Test. Ein p<0,05 wurde als statistisch signifikant bezeichnet.

Interstudy und Intraobserver-Variabilitdat wurden — entsprechend der Bland-Altman-
Diagramme - als mittlere Differenz + Standardabweichung zweier Messmethoden
angegeben. AuRerdem wurde entsprechend folgender Formel die prozentuale

Variabilitat + Standardabweichung bestimmt:

Variabilit &%) = __Mi-M2 (1.6)
MW (ML M 2) '
M1: Messwert der Messmethode 1 (z.B. CINE)
M2: Messwerte der Messmethode 2 (z.B. TSENSE)

MW (M1;M2):  Mittelwert der beiden Messungen

4 Ergebnisse

Die Messergebnisse der verschiedenen Herzfunktionsparameter sind im Folgenden
tabellarisch dargestellt. Dabei werden drei Gruppen unterschieden: Probanden,

Patienten und Gesamtkollektiv (=Probanden + Patienten).
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Besonderes Interesse galt in der vorliegenden Arbeit den Untersuchungen bei freier
Atmung (TSENSE 83 FA und TSENSE 49 FA). Die Abweichungen dieser Sequenzen
gegenlber CINE sind fiir das Gesamtkollektiv deshalb zusatzlich als Bland-Altman-Plot
dargestellt. In Abbildung 4.1 a-c ist die Dynamik der Zwerchfellbewegung bei freier

Atmung gut zu erkennen.

Abb. 4.1 a-c: Enddiastolische (1. Zeile) und endsystolische (2. Zeile) Aufnahmen eines gesunden
Probanden. Die graue Linie markiert die endexspiratorische Zwerchfellposition der CINE-Aufnahmen. (a)
Konventionelle CINE-Aufnahme mit endexspiratorischem Atemstopp (b) TSENSE 49 bei freier Atmung in
endexspiratorischer Phase (c) TSENSE 49 bei freier Atmung in endinspiratorischer Phase. Bei den
Aufnahmen ohne Atemstopp (b, c) ist die Bewegung des Zwerchfells deutlich zu erkennen: tieferer
Stand des Zwerchfells bei Inspiration (c) als bei Exspiration (b).

+ Lunge, * rechter Ventrikel, # linker Ventrikel, ° Leber.
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4.1 Bildqualitit

Ortsauflésung und Kontrast der untersuchten Sequenzen waren in allen Féllen
ausreichend um das manuelle Einzeichnen der endo- und epikardialen Konturen mit
geniigend groRer Sicherheit vorzunehmen (subjektive Einschdtzung des Untersuchers).
Der Kontrast zwischen Blut/Myokard einerseits und Myokard/umgebendem
Herzgewebe andererseits war bei den CINE-Aufnahmen sichtbar hoher, was die
Konturierung insgesamt etwas erleichterte. Die mit TSENSE 83 gewonnenen Bilder
vermittelten aufgrund der besseren raumlichen Auflosung einen hochwertigeren
Eindruck als jene die mit TSENSE 49 gemacht wurden. Die — im Vergleich zu CINE -
niedrigere raumliche Auflosung beider Echtzeit-Sequenzen bereitete beim Auswerten
subjektiv keine Probleme, da es bei der Herzfunktionsanalyse nicht darauf ankommt
kleinste Strukturen aufzulésen und der linke Ventrikel auBerdem eine tberschaubare
(in der kurzen Herzachse nahezu kreisrunde) Anatomie bietet. Wesentliche

Bildartefakte wurden bei keiner Sequenz beobachtet.

Um einen Eindruck der erzielten Bildqualitdt zu bekommen, sind im Folgenden einige

Schnitte der kurzen Herzachse im Vergleich dargestellt (Abb. 4.1.1 - 4.1.3):

*

Abb. 4.1.1: a-c: Enddiastolische Aufnahmen eines gesunden Probanden. (a) CINE (b) TSENSE 83 FA (c)
TSENSE 49 FA.

46



- '-' i w
’ lE .
\

Abb. 4.1.2: a-c: Enddiastolische Aufnahmen eines Patienten mit linksventrikularer Hypertrophie (wie
z.B. bei HNCM, HOCM oder M. Fabry, vgl. Tab. 3). (a) CINE (b) TSENSE 83 FA (c) TSENSE 49 FA.

Abb. 4.1.3: a-c: Enddiastolische Aufnahmen eines Patienten mit DCM. (a) CINE (b) TSENSE 83 FA (
TSENSE 49 FA.

4.2 Untersuchungsdauer

Die Untersuchungsdauer lag fir die parallele Echtzeitbildgebung deutlich unter
derjenigen einer konventionellen CINE-Untersuchung. Je nach Anzahl der
aufgenommenen Schnittbilder (acht bis 12 Stlick, siehe 3.2) nahm die
Datenakquirierung mit CINE fir den gesamten linken Ventrikel (nach erfolgter
Herzachsenplanung) ca. 10-15 Minuten in Anspruch. Die eigentliche Messdauer lag
hierbei - je nach Herzfrequenz - bei etwa 10 -20 Sekunden pro Schicht und wurde
jeweils von einer kurzen Pause gefolgt. In dieser Pause hatten die Studienteilnehmer

Gelegenheit einige Sekunden frei durchzuatmen, wahrend der Schnitt fir die nachste
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Schicht geplant wurde und schlieBlich die Instruktion (,,Einatmen — Ausatmen — Nicht
atmen!“) fir die bevorstehende Messung der nachsten Schicht erfolgte. Mit TSENSE
konnte die Messzeit fir den gesamten linken Ventrikel auf 22 (TSENSE 49) bis 53
(TSENSE 49 FA) Sekunden reduziert werden und war somit um mehr als das 11-fache
schneller als die Referenzmethode. Die Gesamtmesszeit erhdlt man rechnerisch wenn
man die Anzahl der akquirierten Schichten mit der zeitlichen Auflésung (83 oder 49ms)
und der Anzahl der aufgenommenen Bilder pro Schicht multipliziert (siehe Tabelle

3.3.1, z.B. fir TSENSE 49 FA: 15 x 0,049s x 72 = 52,92s).

4.3 Enddiastolisches Volumen

Differenz 5D der 95%-
Mittelwert .. Differenz Konfidenz-
+SD gegeniber gegeniiber intervall der
[ml] ?::IIIIE CINE Differenz
[mi] [ml]
PROBANDEN (n=9)

CINE 133,24 +17,52
TSENSE 83 133,71 £ 18,95 +0,47 15,55 -12,33; +13,26
TSENSE 83 FA 141,09 + 20,39 +7,84%* 13,97 -1,32; +17,01
TSENSE 49 133,73 £20,21 +0,49 18,49 -19,09; +20,07
TSENSE 49 FA 137,97 £ 19,66 +4,72* 16,02 -9,15; +18,60

PATIENTEN (n=21)

CINE 149,40 + 55,66
TSENSE 83 147,23 £ 53,47 -2,17 15,14 -12,89; +8,55
TSENSE 83 FA 150,90 + 53,83 +1,50 18,43 -16,07; +19,08
TSENSE 49 147,44 £ 52,20 -1,96 16,76 -16,05; +12,14
TSENSE 49 FA 149,43 + 48,23 +0,03 10,41 -21,69; +21,74

PROBANDEN + PATIENTEN (n=30)

CINE 144,55+ 47,73
TSENSE 83 143,18 £+ 45,94 -1,38 5,31 -12,24; +9,49
TSENSE 83 FA 147,96 + 46,20 +3,41* 17,88 -12,70; +19,52
TSENSE 49 143,33 £ 45,09 -1,22 17,26 -16,07; +13,62
TSENSE 49 FA 145,99 £+ 41,71 +1,44 19,46 -17,91; +20,78

Tab. 4.3.1: EDV: Ergebnisse fir Probanden, Patienten und beiden Gruppen zusammen; *statistisch
signifikanter Unterschied (p<0,05).
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Wie aus Tabelle 4.3.1 ersichtlich wird, wurde das EDV der Probanden bei den
Messungen ohne Atemstopp (,FA“) jeweils leicht Uberschatzt (TSENSE 83 FA:
p=0,00035; TSENSE 49 FA: p=0,04635). Dieser systematische Fehler war bei den
Ergebnissen fir die Patienten nicht ersichtlich. Im Gesamtkollektiv ergibt sich nur noch
fir die TSENSE-Sequenz mit einer zeitlichen Auflésung von 83ms eine signifikante
Abweichung von +3,41 ml (p=0,02472).

Die Standardabweichung gegeniber CINE (und somit auch das 95%-Konfidenzintervall)
war fir TSENSE bei einer zeitlichen Auflésung von 83ms sowohl mit als auch ohne

Atemstopps geringer als bei 49ms.

Bland-Altman-Plots der Untersuchungen bei freier Atmung:

CINE vs. TSENSE 83 FA: EDV [ml]
30,0
20,0
N
N \d *
= 10,0 v,; . . *
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-20,0 *
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Abb. 4.3.1: Enddiastolisches Volumen der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot.
Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 83 FA.

49



CINE vs. TSENSE 49 FA: EDV [ml]
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Abb. 4.3.2: Enddiastolisches Volumen der 9 Probanden und 21 Patienten,

Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 49 FA.

Ergebnisse zur Variabilitat der Messergebnisse (Tab. 4.3.

B

2 und 4.3.3):

land-Altman-Plot.

Differenz SD der 95%-
Mittelwert .. Differenz Konfidenz-
+SD gegeniber gegeniiber intervall der
[ml] CI;\:‘Elfl CINE #1 Differenz
[ml] [mi]
PROBANDEN (n=6)
CINE #1 153,55+ 27,30
CINE #2 151,40 + 25,72 -2,15 17,26 -20,81; +16,51
TSENSE 49 FA #1 155,12 £+ 29,92 +1,57 15,60 -12,83; +15,96
TSENSE49 FA#1 10 155,52 + 30,49 +1,97 16,83 -15,59; +19,52
TSENSE 49 FA #1 1P 155,42 + 32,65 +1,87 18,73 -20,58; +24,31
TSENSE 49 FA #2 157,37 £31,01 +3,82 18,55 -18,16; +25,79

Tab. 4.3.2: EDV: Mittelwerte der untersuchten Sequenzen unter
Standardabweichung und 95%-Konfidenzintervall der Differenz

Angabe von mittlerer Differenz,
gegentber der Referenz CINE-

Untersuchung (CINE #1).

95%-
Verglichene Messungen Differenz Konfidenz- Variabilitat
1+ SD [ml] intervall der [%]
Differenz [ml]
CINE INTERSTUDY:
CINE #1 vs. CINE #2 -2,15+7,26 | -20,81; +16,51 4,01
TSENSE INTERSTUDY: +2,25+5,43 | -11,70; +16,20 3,01
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TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #2

TSENSE INTRAOBSERVER:

TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 10

+0,40 £ 3,05

-7,44; +8,24

1,48

TSENSE ENDEXSPIRATORISCH vs. 1.PIC:
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 1P

+0,30 £ 6,88

-17,37; +17,97

3,35

Tab. 4.3.3: EDV: Interstudy- und Intraobserver Variabilidgt sowie Einfluss der Respirationslage auf die

Messergebnisse.

Die Interstudy-Variabilitdt von CINE und TSENSE (Tab. 4.3.3) lag mit 4,01% bzw. 3,01 %

in einer dhnlichen GroRenordnung und war flir TSENSE sogar geringer. Wurden die

TSENSE-Daten ohne Berticksichtigung der Respirationslage ausgewertet hatte dies —

verglichen mit der Intraobserver Variabilitdt- nur einen sehr diskreten Einfluss auf das

gemessene Volumen (Variabilitat 3,35 % vs. 1,48 %).

4.4 Endsystolisches Volumen

Differenz 5D der 95%-
Mittelwert .. Differenz Konfidenz-
+SD gegeniber gegeniiber intervall der
[ml] ?::IIIIE CINE Differenz
[mi] [ml]
PROBANDEN (n=9)
CINE 52,99 + 10,10
TSENSE 83 53,59+ 12,05 +0,60 13,04 -6,42; +7,62
TSENSE 83 FA 56,04 + 12,62 +3,06* 13,46 -4,92; +11,03
TSENSE 49 52,71+11,33 -0,48 13,04 -7,30; +6,74
TSENSE 49 FA 56,00 + 13,33 +3,01 15,09 -8,73; +14,75
PATIENTEN (n=21)
CINE 66,44 + 42,80
TSENSE 83 65,52 + 40,57 -0,92 14,23 -9,74; +7,90
TSENSE 83 FA 66,46 + 40,19 +0,02 14,87 -10,13; +10,17
TSENSE 49 63,61 + 39,50 -2,82%* 14,86 -12,97; +7,32
TSENSE 49 FA 64,04 + 36,87 -2,40 17,19 -17,39; +12,60
PROBANDEN + PATIENTEN (n=30)
CINE 62,40 + 36,48
TSENSE 83 61,94 + 34,73 -0,46 13,92 -8,49; +7,56
TSENSE 83 FA 63,33 + 34,37 +0,93 14,65 -8,58; +10,44
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TSENSE 49

60,34 + 33,72 -2,06* +4,50 -11,27; +7,15

TSENSE 49 FA

61,63 +31,63

-0,77 17,01 -15,11; +13,56

Tab. 4.4.1: ESV: Ergebnisse fir Probanden, Patienten und beide Gruppen zusammen; *statistisch
signifikanter Unterschied (p<0,05)

Ohne Atemstopp wurde das ESV der Probanden mit TSENSE 83 FA leicht Giberschatzt

(p=0,02929), bei den Patienten hingegen wurde es mit TSENSE 49 leicht unterschatzt

(p=0,01499). Letztere Abweichung war auch noch fir das Gesamtkollektiv statistisch

signifikant (p=0,01807).

Fiir die Echtzeitbildgebung bei freier Atmung gab es fir das Gesamtkollektiv keinerlei

signifikante Messunterschiede. Wie schon beim EDV zeichneten sich die TSENSE-

Messungen mit besserer zeitlicher aber schlechterer raumlicher Auflésung (TSENSE 49/

49 FA) durch eine groRere Standardabweichung als die bei TSENSE 83/ 83 FA

beobachtete aus.

Bland-Altman-Plots der Untersuchungen bei freier Atmung:

CINE vs. TSENSE 83 FA: ESV [ml]
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Abb. 4.4.1: Endsystolisches Volumen der 9 Probanden und 21 Patienten,

Bland-Altman-Plot.

Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 83 FA.
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CINE vs. TSENSE 49 FA: ESV [ml]
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Abb. 4.4.2: Endsystolisches Volumen der 9 Probanden und 21 Patienten,

Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 49 FA.

Bland-Altman-Plot.

Ergebnisse der Variabilitats-Studie (Tab. 4.4.2 und 4.4.3):

Differenz SD der 95%-
Mittelwert . Differenz Konfidenz-
+SD gt::glzr;u#bler gegeniiber intervall der
[ml] [mi] CINE #1 Differenz
[mi] [mi]
PROBANDEN (n=6)
CINE #1 59,27 £ 13,51
CINE #2 59,83 +£12,89 +0,57 4,05 -9,83; +10,97
TSENSE 49 FA #1 59,87 + 16,44 +0,60 15,87 -14,48; +15,68
TSENSE 49 FA #1 10 60,32 + 16,99 +1,05 16,91 -16,72; +18,82
TSENSE 49 FA #1 1P 58,15 + 15,57 -1,12 15,27 -14,66; +12,42
TSENSE 49 FA #2 61,62 £ 16,34 +2,35 16,54 -14,47; +19,17

Tab. 4.4.2: ESV: Mittelwerte der untersuchten Sequenzen unter
Standardabweichung und 95%-Konfidenzintervall der Differenz

Untersuchung (CINE #1)

Angabe von mittlerer Differenz,
gegenliber der Referenz CINE-

mittlere 95%-
) . Konfidenz- Variabilitat
Verglichene Messungen Differenz .
intervall der [%]
+ SD [ml] .
Differenz [ml]
CINE INTERSTUDY:
+ _ .
CINE #1 vs. CINE #2 +0,57+4,05 | -9,83; +10,97 5,47
TSENSE INTERSTUDY: +1,75+ 2,00 -3,40; +6,90 3,94
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TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #2

TSENSE INTRAOBSERVER:

TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 10

+0,45+1,24

-2,75; +3,65

1,62

TSENSE ENDEXSPIRATORISCH vs. 1.PIC:
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 1P

-1,72+1,63

-5,90; +2,47

2,73

Tab. 4.4.3: ESV: Interstudy- und Intraobserver Variabilidgt sowie Einfluss der Respirationslage auf die

Messergebnisse.

Wurden die gleichen Probanden ein zweites Mal untersucht, lag die Variabilitdt der

Messergebnisse mit TSENSE bei lediglich 3,94% und war somit geringer als bei CINE.

Das Nichtbeachten der Zwerchfellposition fiihrte zu einer Abweichung in dhnlicher

GroRenordnung, die erneut oberhalb der Intraobserver-Variabilitat lag (2,73 % vs. 1,62

%) (Tab. 4.4.3).

4.5 Schlagvolumen

Abweichung SD der 95%-
Mittelwert .. Abweichung Konfidenz-
+SD gegeniber gegeniiber intervall der
[m] ﬂ:’lf CINE Abweichung
[mi] [ml]
PROBANDEN (n=9)

CINE 80,27 £9,03
TSENSE 83 80,17 £ 8,72 -0,10 14,92 -11,46; +11,26
TSENSE 83 FA 85,07 £ 10,67 +4,80* 13,97 -4,35; +13,95
TSENSE 49 81,01 +11,95 +0,74 17,61 -16,80; +18,29
TSENSE 49 FA 81,97 £ 10,57 +1,70 16,10 -12,36; +15,76

PATIENTEN (n=21)

CINE 82,97 + 24,28
TSENSE 83 81,67 £ 20,07 -1,30 16,60 -15,07; +12,46
TSENSE 83 FA 84,45 £ 21,45 +1,48 18,30 -15,84; +18,80
TSENSE 49 83,83 £ 20,67 +0,86 16,78 -13,28; +14,99
TSENSE 49 FA 85,39 + 20,54 +2,41 17,52 -13,28; +18,10

PROBANDEN + PATIENTEN (n=30)

CINE 82,16 £ 20,75
TSENSE 83 81,22+17,30 -0,94 16,09 -13,39; +11,50
TSENSE 83 FA 84,64 + 18,68 +2,48 7,37 -12,59; +17,54
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TSENSE 49 82,98 £ 18,32 +0,82 16,90 -13,29; +14,94
TSENSE 49 FA 84,36 £ 18,01 +2,20 +7,03 -12,17,; +16,57

Tab. 4.5.1: SV: Ergebnisse fiir Probanden, Patienten und beide Gruppen zusammen; *statistisch
signifikanter Unterschied (p<0,05).

Fiir die Patienten als auch das Gesamtkollektiv fihrte die parallele Echtzeitbildgebung
zu keinerlei signifikanten Messunterschieden. Eine signifikante Uberschatzung des SV

wurde nur fur die Gruppe der Probanden mit TSENSE 83 FA beobachtet (p=0,00668).

Bland-Altman-Plots der Untersuchungen bei freier Atmung:

CINE vs. TSENSE 83 FA: SV [ml]
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Abb. 4.5.1: Schlagvolumen der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot. Datenpunkte
ermittelt aus CINE und TSENSE 83 FA.
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Abb. 4.5.2.: Schlagvolumen der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot. Datenpunkte
ermittelt aus CINE und TSENSE 49 FA.
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Ergebnisse der Variabilitdats-Studie (Tab. 4.5.2 und 4.5.3):

Differenz SD der 95%-
Mittelwert . Differenz Konfidenz-
+SD gt::glzr;u#bler gegeniiber intervall der
[ml] [mi] CINE #1 Differenz
[mi] [mi]
PROBANDEN (n=6)
CINE #1 94,28 £ 16,47
CINE #2 91,55+ 14,77 -2,73 14,48 -14,24; +8,77
TSENSE 49 FA #1 95,23 £ 14,66 +0,95 13,92 -9,14; +11,04
TSENSE 49 FA #1 10 95,18 £ 14,27 +0,90 15,14 -12,32; +14,12
TSENSE 49 FA #1 1P 97,27 £ 18,23 +2,98 14,38 -8,28; +14,24
TSENSE 49 FA #2 95,73 £+ 15,75 +1,45 15,06 -11,56; +14,46

Tab. 4.5.2: SV: Mittelwerte der untersuchten Sequenzen unter
Standardabweichung und 95%-Konfidenzintervall der Differenz
Untersuchung (CINE #1).

Angabe von mittlerer Differenz,
gegenliber der Referenz CINE-

95%-
Verelichene Messungen Differenz Konfidenz- Variabilitat
g g 1 SD [ml] intervall der [%]
Differenz [ml]
CINE INTERSTUDY:
- + _ .
CINE #1 ve. CINE 12 2,73 +4,48 | -14,24; +8,77 415
TSENSE INTERSTUDY:
+ _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA#2 | T0°0 4,09 | -10,02;+11,02 3,38
TSENSE INTRAOBSERVER:
- + _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA#110 | 02 %273 | -7,07,+6,37 2,57
TSENSE ENDEXSPIRATORISCH vs. 1.PIC:
+ _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 1p | T2/03 £ 6,26 | -14,06;+18,13 >/42

Tab. 4.5.3: SV: Interstudy- und Intraobserver Variabilidt sowie Einfluss der Respirationslage auf die

Messergebnisse.

Die Interstudy-Variabilitat fir das Schlagvolumen fiel fiir TSENSE etwas geringer als fur

CINE aus (Tab. 4.5.3). Es konnte eine leicht erhohte Streuung der Messwerte

beobachtet werden wenn nicht bewusst Bilder der endexspiratorischen Phase

selektiert wurden (Variabilitdt 5,42% vs. 2,57 %).
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4.6 Ejektionsfraktion

Abweichung SD der 95%-
Mittelwert .. Abweichung Konfidenz-
gegeniiber .. .
+SD CINE gegeniiber intervall der
[%] [%] CINE Abweichung
[%] [%]
PROBANDEN (n=9)

CINE 60,41 +3,19
TSENSE 83 60,24 + 3,93 -0,17 +2,09 -4,98; +4,64
TSENSE 83 FA 60,54 + 4,39 +0,13 +2,17 -4,87; +5,13
TSENSE 49 60,69 + 4,42 +0,28 +2,60 -5,73; +6,28
TSENSE 49 FA 59,70+ 5,40 -0,71 13,34 -8,41; +6,98

PATIENTEN (n=21)

CINE 57,65+ 11,06
TSENSE 83 57,67 £9,76 +0,02 12,55 -5,29; +5,34
TSENSE 83 FA 57,90 £ 9,83 +0,25 13,19 -6,40; +6,90
TSENSE 49 58,96 + 10,13 +1,31%* 12,70 -4,32; +6,94
TSENSE 49 FA 58,91 +£9,95 +1,26 +2,85 -4,68; +7,20

PROBANDEN + PATIENTEN (n=30)

CINE 58,48 £9,43
TSENSE 83 58,44 + 8,45 -0,03 +2,39 -4,91; +4,85
TSENSE 83 FA 58,69 + 8,57 +0,21 12,88 -5,68; +6,11
TSENSE 49 59,48 £ 8,76 +1,00* 12,67 -4,46; +6,46
TSENSE 49 FA 59,15 £ 8,75 +0,67 13,08 -5,63; +6,97

Tab. 4.6.1: EF: Ergebnisse fiur Probanden, Patienten und beide Gruppen zusammen; *statistisch

signifikanter Unterschied (p<0,05).

Flir TSENSE bei freier Atmung gab es weder fiir die Gruppe der Probanden, noch fiir die

der Patienten oder dem Gesamtkollektiv eine signifikante Abweichung gegeniber der

mit CINE erzielten Ergebnisse. TSENSE-Untersuchungen mit Atemstopp und einer

zeitlichen Auflosung von 49ms fuhrten zu einer minimalen aber signifikanten

(p=0,03724) Uberschitzung der EF in der Gruppe der Patienten. Diese Abweichung

behielt auch noch fiir das Gesamtkollektiv statistische Signifikanz (p=0,04861).
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Bland-Altman-Plots der Untersuchungen bei freier Atmung:

CINE vs. TSENSE 83 FA: EF [%]
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Abb. 4.6.1.: Ejektionsfraktion der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot. Datenpunkte
ermittelt aus CINE und TSENSE 83 FA.

CINE vs. TSENSE 49 FA: EF [%]

20,0

10,0
3 * . .
2, . . o o % e
2 00 —_— = e e e e e e e T — e —— — - ;
g , id o . *e °
£ d a4
D v

-10,0

-20,0

25 30 35 40 45 50 55 60 65 70 75 80 85
Mittelwert [%0]

Abb. 4.6.2: Ejektionsfraktion der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot. Datenpunkte
ermittelt aus CINE und TSENSE 49 FA.
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Ergebnisse zur Variabilitat der Messungen (Tab. 4.6.2 und 4.6.3):

Differenz SD der 95%-
Mittelwert . Differenz Konfidenz-
+SD gt::glzr;u#bler gegeniiber intervall der
[ml] [mi] CINE #1 Differenz
[mi] [mi]
PROBANDEN (n=6)
CINE #1 61,50+ 4,44
CINE #2 60,62 + 3,35 -0,88 1,74 -5,35; +3,59
TSENSE 49 FA #1 61,85 + 3,82 +0,35 +3,20 -7,88; +8,58
TSENSE 49 FA #1 10 61,70+ 3,71 +0,20 13,82 -9,61; +10,01
TSENSE 49 FA #1 1P 62,87 £ 3,27 +1,37 12,17 -4,22; +6,95
TSENSE 49 FA #2 61,22 + 3,46 -0,28 13,23 -8,59; +8,03

Tab. 4.6.2: EF: Mittelwerte
Standardabweichung und 95%-Konfidenzintervall der Differenz
Untersuchung (CINE #1).

der untersuchten Sequenzen unter Angabe von mittlerer Differenz,

gegeniliber der

Referenz CINE-

mittlere 95%-
. . Konfidenz- Variabilitat
Verglichene Messungen Differenz .
intervall der [%]
+ SD [%] .
Differenz [%]
CINE INTERSTUDY:
- + _ .
CINE #1 vs. CINE #2 0,88+1,74 235, 43,59 2,71
TSENSE INTERSTUDY:
- + _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #2 0,63+0,91 2,98, +1,72 1,00
TSENSE INTRAOBSERVER:
- + _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA#1 10 0,15+0,50 2,45 +2,15 1,16
TSENSE ENDEXSPIRATORISCH vs. 1.PIC:
+ - .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 1P +1,02+1,32 2,39; +4,42 2,10

Tab. 4.6.3: EF: Interstudy- und Intraobserver Variabiliat sowie Einfluss der Respirationslage auf die

Messergebnisse.

Die Variabilitat der Ergebnisse war fiir die EF bei allen durchgefiihrten Untersuchungen

gering (stets <3%, Tab. 4.6.3).
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4.7 Myokardmasse

Differenz 5D der 95%-
Mittelwert .. Differenz Konfidenz-
+SD gegenuber gegeniiber intervall der
[g] C[I N]E CINE Differenz
8 le] le]
PROBANDEN (n=9)

CINE 92,99 + 11,79
TSENSE 83 98,99 + 10,11 +6,00* 14,23 -3,76; +15,76
TSENSE 83 FA 102,48 + 12,27 +9,49* 14,42 -0,71; +19,68
TSENSE 49 97,93 +11,49 +4,94* 15,51 -7,77; +17,66
TSENSE 49 FA 103,57 £ 13,23 +10,58* +5,58 -2,30; +23,46

PATIENTEN (n=21)

CINE 130,81 + 45,86
TSENSE 83 136,04 + 43,48 +5,23%* 19,49 -14,56; +25,02
TSENSE 83 FA 137,98 + 45,07 +7,17* 110,34 -14,39; +28,73
TSENSE 49 132,81 +43,42 +2,00 +11,53 -22,06; +26,06
TSENSE 49 FA 133,94 + 42,91 +3,13 +12,20 -22,32; +28,58

PROBANDEN + PATIENTEN (n=30)

CINE 119,46 + 42,42
TSENSE 83 124,92 + 40,38 +5,46* 18,19 -11,30; +22,22
TSENSE 83 FA 127,33 +41,43 +7,86* 18,96 -10,45; +26,18
TSENSE 49 122,35+ 40,01 +2,88 +10,10 -17,77; 423,54
TSENSE 49 FA 124,83 + 38,97 +5,36* +11,10 -17,34; +28,07

Tab. 4.7.1: Masse: Ergebnisse fiur Probanden, Patienten und beide Gruppen zusammen; *statistisch
signifikanter Unterschied (p<0,05)

Eine statistisch signifikante Abweichung des Mittelwerts gegeniiber CINE (in allen

Fallen Uberschitzung der LV-Masse) wurde fiir folgende Sequenzen beobachtet (vgl.

Tab. 4.7.1):
- Probanden: > TSENSE 83 (p=0,00279)
> TSENSE 83 FA (p=0,00020)
> TSENSE 49 (p=0,02750)
> TSENSE 49 FA (p=0,00046)
- Patienten: > TSENSE 83 (p=0,02010)
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> TSENSE 83 FA (p=0,00473)
- Probanden + Patienten: > TSENSE 83 (p=0,00103)
> TSENSE 83 FA (p=0,00004)

> TSENSE 49 FA (p=0,01304)

Fir das Gesamtkollektiv zeigten lediglich die TSENSE 49-Messungen mit Atemstopp

keine signifikanten Fehler, bei den Patienten auch diejenigen bei freier Atmung.

Bland-Altman-Plots der Untersuchungen bei freier Atmung:

CINE vs. TSENSE 83 FA: LV Masse [g]
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Abb. 4.7.1: Linksventrikuldre Masse (LV-Masse) der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot.
Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 83 FA.
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CINE vs. TSENSE 49 FA: LV Masse [g]
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Abb. 4.7.2: Linksventrikuldre Masse (LV-Masse) der 9 Probanden und 21 Patienten, Bland-Altman-Plot.

Datenpunkte ermittelt aus CINE und TSENSE 49 FA.

Ergebnisse zur Variabilitat der Messergebnisse (Tab. 4.7.2 und 4.7.3):

Differenz SD der 95%-
Mittelwert . Differenz Konfidenz-
+SD gt::glzr;u#bler gegeniiber intervall der
[g] la] CINE #1 Differenz
8 lg] lg]
PROBANDEN (n=6)

CINE #1 125,62 + 29,42
CINE #2 126,30 + 32,05 +0,68 14,43 -10,72; +12,08
TSENSE 49 FA #1 130,93 £+ 29,87 45,32 16,02 -10,16; +20,80
TSENSE49 FA#1 10 129,75+ 27,37 +4,13 15,81 -10,81; +19,07
TSENSE 49 FA #1 1P 132,27 £ 29,89 +6,65 112,11 -24,49; +37,79
TSENSE 49 FA #2 133,98 + 30,87 +8,37 18,06 -12,36; +29,10

Tab. 4.7.2: LV-Masse: Mittelwerte der untersuchten Sequenzen unter Angabe von mittlerer Differenz,
Standardabweichung und 95%-Konfidenzintervall der Differenz gegeniiber der Referenz CINE-

Untersuchung (CINE #1).

95%- Vari-
. Differenz Konfidenz- -
Verglichene Messungen . abilitat
1 SD [g] intervall der (%]
Differenz [g] ?
CINE INTERSTUDY:
+ _ .
CINE #1 vs. CINE #2 +0,68 + 4,43 10,72; +12,08 2,56
TSENSE INTERSTUDY:
+ _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA#2 | T>0° #1120 | -25,74;431,84 | 6,52
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TSENSE INTRAOBSERVER:

- + _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA#1 10 1,18 +4,66 13,17,+10,81 2,25

TSENSE ENDEXSPIRATORISCH vs. 1.PIC:

+ _ .
TSENSE 49 FA #1 vs. TSENSE 49 FA #1 1P +1,33+£11,54 | -28,33,+30,99 7,25

Tab. 4.7.3: LV-Masse: Interstudy- und Intraobserver Variabilidt sowie Einfluss der Respirationslage auf
die Messergebnisse.

Bei der LV-Masse wurde als einzigem aller bestimmten LV Parametern mit TSENSE eine
schlechtere Interstudy-Variabilitat erzielt als mit CINE. Ebenso fallt eine Zunahme der
Abweichung auf, wenn die Respirationslage bei der Bildselektion nicht bertlicksichtigt

wurde.

5 Diskussion

Seit der Etablierung der kardialen Magnetresonanztomographie im klinischen Alltag
hat diese Technik eine rasante Entwicklung erfahren. Hohe Messgenauigkeit [45] und
fehlende Strahlenexposition sind wesentliche Vorteile dieser Methode. Letzteres ist
insbesondere bei Verlaufsbeobachtungen von Bedeutung. Bei steigendem Kostendruck
im Gesundheitswesen und zunehmender Konzentrierung der Patienten in
spezialisierten Zentren ist auch eine deutliche Verklrzung der Untersuchungszeit
erstrebenswert. Sequenzen der parallelen Echtzeitbildgebung scheinen hierfir ideal
geeignet. Ziel der vorliegenden Arbeit war es, eine solche Methode auf ihre
Genauigkeit und Zuverlassigkeit bei der Bestimmung der globalen Herzfunktion zu
Uberprifen. Besonderes Interesse galt hierbei der Herzfunktionsanalyse bei freier
Atmung. Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass es mittels paralleler
Echtzeitbildgebung moglich ist, die linksventrikulare Herzfunktion bei freier Atmung
und ohne EKG-Triggerung exakt und gut reproduzierbar zu bestimmen. Dabei konnte

die Messdauer um mehr als den Faktor 10 reduziert werden.
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5.1 Vorteile der parallelen Echtzeitbildgebung

Verglichen mit der parallelen Echtzeitbildgebung (mit oder ohne EKG-Triggerung) hat
die konventionelle CINE-Untersuchung einen gravierenden Nachtteil: Bei
segmentierten CINE-Sequenzen wird der eine letztendlich dargestellte Herzzyklus aus
den Daten viele verschiedener Herzzyklen ermittelt (vgl. 2.4.1). Somit stellt dieser
Zyklus selbst nur ein ,gemitteltes” Bild vieler Herzaktionen dar, was die wahren
physiologischen Sachverhalte stark vereinfacht. Tatsdchlich variieren Herzbewegung
und Herzfrequenz (unter anderem atemabhangig) von Schlag zu Schlag [46, 47]. Bei
der Echtzeitbildgebung wahrend freier Atmung kommen diese natiirlichen
Schwankungen zur Darstellung (keine Mittelung von Herzzyklen) und die vollig
unphysiologischen, sekundenlangen Atemstopp-Mandver mitsamt ihrer Auswirkungen
auf die Herzphysiologie [48] entfallen. Die bei konventionellen CINE-Untersuchungen
Ublichen Atempausen, sind bei vielen schwerkranken, aber auch padiatrischen
Patienten (auBer in Narkose) ohnehin nicht durchfiihrbar. Insbesondere Patienten mit
COPD (chronic obstructive pulmonary disease) oder chronischer Herzinsuffizienz, aber
auch starke Raucher konnen die Luft nur relativ kurz anhalten [49]. Dadurch bleiben
die Einsatzmoglichkeiten der CMR im klinischen Alltag nur gewissen Patientengruppen
vorbehalten.

Die kardiale Echtzeitbildgebung ohne Verwendung einer EKG-Triggerung (wie in der
vorliegenden Arbeit verwendet) bietet weitere Vorteile: Die Patientenvorbereitung
nimmt weniger Zeit in Anspruch, da keinerlei EKG-Elektroden aufgeklebt werden
mussen und eine eventuell notwendige Rasur der Brusthaare ebenfalls hinfallig ist.
Dariber hinaus eignet sich die kardiale MRT ohne EGK auch fur Patienten mit
schwerwiegenden Arrhythmien oder artefaktreichem EKG-Signal. Fir konventionelle
CINE-Sequenzen ist auRerdem anzumerken, dass sich die Messergebnisse je nach Art
der angewandten EKG-Triggerung (prospektiv bzw. retrospektiv) signifikant

unterscheiden [50].
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5.2 Vergleich der Ergebnisse mit fritheren MRT-Studien bei

freter Atmung

2001 demonstrierten Kaji et al. [51] die Quantifizierung der LV globalen Herzfunktion
bei freier Atmung. In ihrem Ansatz musste das MR-System um eine aufwendige Hard-
und Software erweitert werden. Diese ermoglichte aulerdem, die Herzaktion schon
wahrend der Aufzeichnung (,interaktiv”) in Echtzeit wiederzugeben. Zuvor hatten
bereits Yang et al. [52] ein solches interaktives MRT-System zur LV-
Wandbewegungsanalyse bei Patienten erprobt, ohne dass LV Funktionsparameter
guantitativ bestimmt wurden.

2003 analysierten Hori et al. [53] die LV Herzfunktion bei freier Atmung dann mit
einem Ublichen MR-System. Die zeitliche Aufldsung der verwendeten Sequenz lag
damals bei 91ms. Wie sich zeigte wurden die LV-Masse und die EF durch die
Echtzeitbildgebung signifikant unterschatzt wahrend das ESV iberschatzt wurde.

2006 veroffentlichten Yamamuro et al. [54] eine Studie, in der sie 22 KHK-Patienten
mit TSENSE bei freier Atmung und zwei verschiedenen zeitlichen Auflésungen (66ms
und 93ms) untersuchten. Im Gegensatz zur vorliegenden Arbeit fand sowohl! bei Hori
et al. als auch bei Yamamuro et al. eine EKG-Triggerung Verwendung und die Bilder
einer Schicht wurden jeweils wahrend eines einzelnen Herzschlags aufgezeichnet. Eine
Auswahl endexspiratorischer Bilder fand somit nicht statt. Wahrend die schlechtere
zeitliche Auflosung (93 ms) bei Yamamuro et al., dhnlich wie zuvor bei Hori et al., das
ESV Uber- und die EF unterschitzte, zeigte der 66ms-Ansatz eine gute
Ubereinstimmung mit der konventionellen CINE-Untersuchung.

Kirzlich wurde von Muthurangu et al. eine weitere MR-Studie ohne Atemstopps
vorgestellt [55]. Statt TSENSE kam als Methode radial k-t-SENSE zum Einsatz.
AuBerdem wurde ein EKG (jedoch ohne Triggerung) verwendet mit Hilfe dessen die
Datenakquirierung innerhalb von zwei R-R-Intervallen stattfand. Die linksventrikuldaren
Ergebnisse fur EDV, ESV sowie EF wichen signifikant von der CINE-

Referenzuntersuchung ab, eine Bestimmung der LV-Masse fand nicht statt.
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Die Notwendigkeit einer guten zeitlichen Auflosung (etwa < 50ms) fiir die korrekte
Erfassung des ESV wurde bereits in anderen Studien deutlich [56, 57]. Grund hierfir ist
die nur kurze Dauer der maximalen Ventrikelkontraktion: Wird das Zeitintervall
zwischen zwei Aufnahmen zu lang gewadhlt, so ,verpasst” man diese kurze Phase
gelegentlich und bildet statt der ,,wahren” Endsystole das Herz in einer Phase kurz
davor bzw. danach ab. In beiden Falle ist der Ventrikel bereits etwas relaxiert und das
zu diesem Zeitpunkt gemessene Volumen somit falsch-hoch. Um den Einfluss der
zeitlichen Auflésung zu untersuchen, wurden in der vorliegenden Arbeit zwei
unterschiedliche zeitliche Auflosungen (83 und 49 ms) fir die parallele
Echtzeitbildgebung gewahlt.

In der vorliegenden Arbeit zeigte die statistische Analyse fiir TSENSE 49 FA gegeniiber
CINE keinerlei systematische Fehler bei der Bestimmung von EDV, ESV, SV und der EF,
jedoch bei der Quantifizierung der LV-Masse (Abweichung gegeniiber CINE + SD: +5,36
+ 11,10g; p<0,05). Bei TSENSE 83 FA lag neben der LV-Masse (+7,86 * 8,96g; p<0,05)
auch bei der Bestimmung des EDV (+3,41 * 7,88ml; p<0,05) eine systematische
Abweichung gegentiiber CINE vor. Bei beiden Echtzeit-Sequenzen wurde die LV-Masse
also Uberschatzt. Dies wurde in den vorigen Studien nicht beschrieben [51, 53, 54].
Moglicherweise fiihrte das bei hoheren Beschleunigungsfaktoren erniedrigte CNR
(Contrast-to-noise-ratio) bei TSENSE zu Unsicherheiten bei der Bestimmung der
epikardialen Kontur. Denkbar ware, dass auf diese Weise umgebendes Gewebe in die
epikardiale Kontur eingeschlossen und somit falschlicherweise der Herzmuskelmasse
zugerechnet wurde.

Die Ergebnisse flr die Ubrigen LV Parameter zeigen im Vergleich mit bisherigen MR-
Studien bei freier Atmung [51, 53, 54, 55] eine hohe Messgenauigkeit. Beispielsweise
beschreiben Yamamuro et al. [54] fur den klinisch bedeutsamen Parameter der
linksventrikularen EF fiir ihre Echtzeit-Sequenz (zeitl. Auflosung 66 ms) eine
nichtsignifikante Abweichung von -0,8 + 4,3% gegeniber CINE, verglichen mit 0,67 +
3,08% (TSENSE 49 FA) bzw. 0,21 + 2,88% (TSENSE 83 FA) in dieser Studie [54]. Bei Hori
et al. [53] und Muthurangu et al. [55] war die Abweichung der EF gegeniiber CINE

statistisch signifikant.
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Sehr gute Ergebnisse lieferte TSENSE fiir die Interstudy- und Intraobserver-Variabilitat
(untersucht wurde hierfiir nur die Sequenz mit einer zeitl. Auflosung von 49 ms). Bei
der Bestimmung der EF lag die Interstudy-Variabilitat mit CINE bei -0,88 + 1,74%,
wahrend mit TSENSE Werte von -0,63 + 0,91% erzielt werden konnten. Zum Vergleich:
Fir die EF wurde mit der konventionelle CINE-Bildgebung bei 1,5 T kirzlich eine
Interstudy-Variabilitdt von -0,4 + 2,7% beschrieben [58]. Die Intraobserver-Variabilitat
lag mit TSENSE fiir den Parameter EF bei 1,16 + 0,76%. In friiheren Untersuchungen bei
freier Atmung wurden Werte von 3,6 + 3,5% [51] bzw. 7,8 + 9,5 % [53] erzielt. Auch
wenn die TSENSE-Messungen der LV-Masse einen systematischen Fehler aufwiesen
(Uberschatzung im Vgl. zu CINE, s.0.) waren sie sehr gut reproduzierbar: Die mittlere
Differenz gegenliber CINE lag bei 2,25 +2,23 %. Kaji et al. [51] und Hori et al. [53]
erzielten bei ihren Untersuchungen Werte von 5,3 +5,2% bzw. 7,7 £ 5,5%.

Wie von Hori et al. [53] und Yamamuro et al. [54] beschrieben, ging die schlechtere
zeitliche Auflosung (83 ms) bei freier Atmung (zumindest fiir die Gruppe der
Probanden) mit einer signifikanten Uberschitzung des ESV einher. Wurden Probanden
und Patienten zusammen betrachtet, ging diese statistische Signifikanz allerdings
verloren. Anders als in den zuvor genannten Studien konnte in der vorliegenden Arbeit
fir die EF bei der schlechteren zeitlichen Auflosung (83ms) keinerlei signifikante
Abweichung gegenlber CINE ausgemacht werden. Dass eine schlechtere Auflésung
tendenziell mit einem hoheren ESV und einer niedrigeren EF assoziiert ist, ist aus den
Daten der aktuellen Arbeit dennoch abzuleiten, wenn man die Ergebnisse der TSENSE-
Untersuchungen untereinander vergleicht: So war das mit TSENSE 49 / 49 FA
gemessene ESV fir alle Gruppen (Probanden, Patienten, Gesamtkollektiv) kleiner als
das mit TSENSE 83 / 83 FA gemessene (vgl. Tab. 4.4.1). Ebenso ist der Einfluss auf die
EF erkennbar: Wie in der Literatur beschrieben fiihrte die schlechtere zeitliche
Auflosung (mit Ausnahme der Gruppe der Probanden bei freier Atmung) zu geringeren

EF-Werten.
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5.3 Bewegung des Herzens bei freier Atmung und bei

Atemstopp und Einfluss auf die Messergebnisse

Bei der Herzbewegung konnen prinzipiell drei Komponenten unterschieden werden:
die Pumpbewegung des Herzmuskels selbst [59], atemabhingigen Anderungen der
Herzposition durch Kontraktion des Zwerchfells [60, 61] sowie eine eventuelle
(bewusste oder unbewusste) Bewegung des Patienten. Wahrend letzteres durch
Instruktion zum ruhig Liegen meist zu bewadltigen ist, bleibt die Eigenbewegung des
Herzens sowie die atemabhangige Verschiebung des Herzmuskels eine
Herausforderung der CMR.

Die Kontraktion des Herzmuskels selbst ist sehr komplex und kann prinzipiell in drei
Kategorien unterteilt werden: longitudinale Kontraktion, radiale Kontraktion sowie
spiegelbildliche Rotation der Herzspitze im Verhdltnis zur Herzbasis. An der
longitudinalen Kontraktion (in Richtung Herzspitze) ist vorwiegend die Herzbasis
beteiligt: Sie erreicht ein beachtliches Bewegungsausmal} von 10,2 mm (Septum) bis
13,1 mm (inferior). In radialer Richtung kommt es in allen Abschnitten (Basis, Mitte,
Apex) zu einer Einwéartsbewegung von etwa 4-6 mm. An der Herzbasis erfolgt eine
Rotation im Uhrzeigersinn von 4,4°, wahrend an der Herzspitze eine Rotation von 10,0°
im Uhrzeigersinn stattfindet [59]. Wahrend mit TSENSE in jeder Schicht mehrere
solcher ,echten” Herzmuskelkontraktionen dargestellt werden, erhdlt man mit CINE
eine ,gemittelte” Darstellung vieler Herzzyklen — individuelle Schwankungen von
Herzschlag zu Herzschlag konnen mit CINE demnach nicht erfasst werden. Wie
zuverlassig  die  parallele  Echtzeitbildgebung bei der Erfassung von
Wandbewegungsstorungen ist, war allerdings nicht Inhalt dieser Arbeit. Mit dieser
Frage befassten sich 2001 Plein et al. [62] indem sie eine segmentierte Turbo-GRE-
Sequenz (TFE) mit einer Echtzeitsequenz verglichen. Statt TSENSE verwendeten sie
Turbo-GRE Planar-Imaging (TFE-EPI), auRerdem wurden die Aufnahmen mit EGK-
Triggerung und Atemstopps durchgefiihrt. Die Ergebnisse fiir die qualitative regionale

Wandbewegungsanalyse zeigten damals eine exzellente Ubereinstimmung beider
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Sequenzen [62]. Da es zu TSENSE bei freier Atmung und ohne EKG-Verwendung bisher
keine solche Studie gibt, ware eine Klarung dieser Frage durch kiinftige Studien
interessant.

Weil bei den heute verwendeten segmentierten SSFP-Sequenzen fir die Abbildung
eines einzelnen Herzzyklus die Daten vieler Herzzyklen bendtigt werden, ist fir jede
einzelne Aufnahme ein exspiratorischer Atemstopp notwendig. Dieser soll
sicherstellen, dass das Herz in etwa die gleiche Position innerhalb des Thorax einnimmt
wie auf der vorigen Aufnahme. Der Atemstopp in Endexspiration hat gegeniliber dem
in Inspiration Vorteile: seine Position ist besser reproduzierbar [63, 64],
positionsstabiler [65] und zeigt einen dem bei freier Atmung dhnlichen Blutfluss [66].
Jedoch sind die durchgefiihrten Atemstopps keinesfalls gleichbedeutend mit einer
statischen Zwerchfell- und Herzposition: So wurde fir Messungen mit Atemstopp (wie
bei konventionellen CINE-Sequenzen) eine interessante Beobachtung gemacht: In
einer Studie mit 10 Probanden konnten Holland et al. [67] zeigen, dass sich Zwerchfell
und Herz auch wahrend der Phase des Luftanhaltens in kraniokaudaler Richtung
weiterbewegen. Bei einem endexspiratorischen Atemstopp lGber 20 Herzschlage wurde
eine mittlere Diaphragma-Bewegung von 1,9 + 1,4 mm gemessen. Bei freier Atmung
veranderte sich die Zwerchfellposition im Mittel um 12,9 + 4,9 mm, in einer anderen
Studie wurden im Mittel 9,1mm gemessen [63]. Einer weitere, deutlich groRere Studie
(210 Patienten) analysierte ebenfalls das Verhalten des Zwerchfells bei Atemstopp.
Dabei konnte eine initiale und anhaltende Plateauphase (Verschiebung < 3mm) des
Zwerchfells nur bei 55% der Patienten beobachtet werden. Hingegen wurde bei 33%
der Studienteilnehmer ein kontinuierlicher Zwerchfell-Drift oder aber ein voéllig
regelloses Verhalten des Diaphragmas dokumentiert [68]. Neben den TSENSE-
Aufnahmen bei freier Atmung stehen also auch die CINE-Aufnahmen mit Atemstopp
unter dem Einfluss der Zwerchfellbewegung. Dies bedeutet, dass auch bei korrekt
durchgefihrtem Atemstopp und hoher Patienten-Compliance Bewegungsartefakte
durch Dislokation des Herzens wahrend der segmentierten Datenakquirierung
resultieren kdnnen. Auch sind die endexspiratorischen Zwerchfellpositionen der CINE-

Aufnahmen nicht mit den im Nachhinein selektierten, endexspiratorischen Bildern der
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TSENSE-Untersuchungen vergleichbar. Wahrend die Untersuchten bei TSENSE namlich
frei und entspannt atmeten (Ruheatmung) mussten sie bei den CINE-Messungen auf
Aufforderung bewusst Ausatmen, um die Luft anschlieRend fiir mehrere Sekunden
anzuhalten. Es ist anzunehmen, dass bei CINE in Folge der Ausatemkommandos mehr
Luft ausgeatmet wurde (bereits Anteile des exspiratorischen Reservevolumens),
wahrend sich die Atembewegungen bei TSENSE (keine Kommandos) eher im Rahmen
des Uiblichen Atemzugvolumens bewegten.

In der vorliegenden Arbeit hatte das Nicht-Beachten der Zwerchfellposition bei der
Bildselektion (TSENSE 1P) fir keinen Parameter einen gravierenden Einfluss auf die
mittlere Abweichung der Ergebnisse: Fir die Ejektionsfraktion ergab sich
beispielsweise eine Abweichung von 1,02 * 1,32% gegeniiber den TSENSE-
Auswertungen bei denen auf eine endexspiratorische Diaphragmaposition geachtet
wurde. Fir die anderen Parameter lag der Unterschied bei 0,30 + 6,88ml (EDV), -1,72 +
1,63ml (ESV), 2,03 % 6,26ml (SV) und 1,33 + 11,54g (LV-Masse). Wahlt man die
Intraobserver-Variabilitdit von TSENSE als Referenz, so war fir alle Parameter eine
Zunahme der Variabilitdt erkennbar. Sie lag fur EDV (3,35%), ESV (2,73%) und EF
(2,10%) dennoch unterhalb der zweier CINE Messungen (CINE-Interstudy: EDV 4,01%,
ESV 5,47%, EF 2,71%). Aufgrund der insgesamt guten Ubereinstimmung mit den
anderen Messungen scheint es zur Beurteilung der globalen Herzfunktion daher
verzichtbar, eine zeitaufwendige Selektion der endexspiratorischen Bilder
durchzufiihren. Auf Aussagen Uber die statistische Signifikanz der Ergebnisse wird
aufgrund der geringen StichprobengréBe (6 Probanden) bei der Untersuchung dieser

Fragestellung bewusst verzichtet (siehe 3.1).

5.4 Limitationen der vorliegenden Arbeit

Nicht unerwahnt bleiben sollen die Limitationen dieser Arbeit. Zwar wurden Patienten

mit sehr unterschiedlichen EF-Werten (31% bis 76%) untersucht, dennoch war die Zahl
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der Patienten mit einer EF von unter 50% auf nur vier begrenzt. Diese konnten mit
TSENSE jedoch zuverldssig identifiziert und mit guter Ubereinstimmung zu den CINE-
Daten ausgewertet werden.

Des Weiteren wurde nicht untersucht wie zuverlassig die parallele Echtzeitbildgebung
in anderen Disziplinen der CMR (wie z.B. der lokalen Wandbewegungsanalyse, Stress-
MRT, MR-Tagging oder auch Perfusionsuntersuchungen des Herzmuskels) ist.

Eine weitere Einschrankung betrifft das Studienprotokoll. Alle Studienteilnehmer
erhielten als erste Messung eine konventionelle CINE-Untersuchung, erst dann folgten
die TSENSE-Sequenzen. Es ist somit denkbar, dass sich Probanden und Patienten bei
den TSENSE-Messungen bereits mehr an die Verhaltnisse innerhalb des Tomographen
gewoOhnt hatten, was letztendlich einen Einfluss auf Herz- und Atemfrequenz sowie die
Bewegung der Studienteilnehmer hatte.

Um die TSENSE-Daten in ARGUS importieren zu kdnnen, war es auflerdem notwendig
den Header (Kopfzeile) der enddiastolischen und endsystolischen Bilder in einem
zeitaufwendigen Prozess zu verdandern. Diesem Problem konnte allerdings mit einem
Software-Update begegnet werden welches ein direktes Importieren ausgewahlter
Bilder zulasst.

Eine weitere Einschrankung betrifft die Ergebnisse zur Intraobserver- und Interstudy-
Variabilitdt und zu den Auswirkungen der Atemverschieblichkeit des Herzens. Da die
Untersuchungen hierzu an einer kleinen Gruppe von nur sechs Probanden
vorgenommen wurden, stellen die Messwerte lediglich eine erste Einschatzung dar.
Um zuverldssigere Aussagen mit entsprechend grolRem statistischen Hintergrund
machen zu konnen, wiare fir diese speziellen Fragestellungen ein grofSeres

Probandenkollektiv wiinschenswert.
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5.5 Eignung fiir den klinischen Alltag

In der vorliegenden Arbeit konnte demonstriert werden, dass die linksventrikuldre
Herzfunktion bei freier Atmung ohne EKG in weniger als einer Minute zuverldssig zu
bestimmen ist. Ein Transfer von TSENSE mit freier Atmung in den Klinikalltag scheint
mit dem aktuellen Stand der Technik flr bestimmte Patienten (Kinder; Patienten mit
Dyspnoe; Patienten mit Klaustrophobie; Patienten mit mangelnder Compliance;
Patienten mit ausgepragten Herzrhythmusstorungen) bereits eine realistische und gute
Option zu herkdmmlichen CINE-Untersuchungen oder aber der Echokardiographie zu
sein.

Die zeitliche Auflosung der gewahlten Echtzeit-Sequenzen hatte (fir das
Gesamtkollektiv) anders als in friheren Studien beschrieben keinen signifikanten
Einfluss auf ESV und EF. Dennoch lasst die Durchsicht der Ergebnisse einen Trend hin
zu groBerem ESV und kleinerer EF bei einer zeitlichen Auflésung von nur 83ms
erkennen. Die Zwerchfellposition hat anscheinend einen geringen, wenn auch klinisch
nicht bedeutsamen Einfluss auf die Messergebnisse. Eine Selektion endexspiratorischer
Herzphasenbilder zur Auswertung scheint somit verzichtbar. Als Sequenz der Wahl ist
fir die Klinik somit TSENSE 49 FA ohne Selektion der endexspiratorischen Bilder zu

empfehlen.
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lll. Anhang

Parameter CINE true-FISP TSENSE 83ms TSENSE 49ms
Voxel-GoRe 1.9x1.5x8.0 mm 3.3x2.0x8.0 mm 5.7x2.0x8.0 mm
Field of view (read) 380 mm 380 mm 380 mm
Field of view (phase) 75 % 75 % 75 %
Schichtdicke 8 mm 8 mm 8 mm
Zeitliche Auflésung 47.3 ms 82.94 ms 48.62 ms
Echozeit 2.15 1.24 1.24
Pulswinkel 70 55 55
Auflésung (base) 256 192 192
Auflosung (phase) 80 % 60 % 35%
Phasen 20 (5sl) bzw. 30 (5sl) bzw.

' 42 (151) 72 (15sl)
Repetitionszeit 4.3 ms 2.9 ms 2.9 ms
Bandbreite 528 Hz/Px 1302 Hz/Px 1302 Hz/Px
Beschleunigungsfaktor - 3 3

A 1: Sequenzparameter



EF EDV ESV SV LV-Masse

Prob 1

CINE 61,30 121,50 47,00 74,50 85,10
TSENSE 83 59,80 121,50 49,00 72,80 95,70
TSENSE 83 FA 59,80 128,50 51,60 76,90 101,50
TSENSE 49 57,10 121,50 52,10 69,40 85,10
TSENSE 49 FA 55,30 130,00 58,20 71,80 90,50
Prob 2

CINE 59,10 109,80 44,90 64,90 80,90
TSENSE 83 60,10 105,60 42,10 63,50 90,60
TSENSE 83 FA 61,70 110,20 42,20 68,10 93,00
TSENSE 49 57,20 99,30 42,50 56,80 92,00
TSENSE 49 FA 59,10 102,90 42,10 60,80 93,50
Prob 3

CINE 61,80 146,30 55,90 90,40 94,80
TSENSE 83 60,50 141,60 56,00 85,60 98,20
TSENSE 83 FA 61,20 152,40 59,10 93,30 106,10
TSENSE 49 61,30 130,90 50,70 80,20 106,60
TSENSE 49 FA 58,60 145,00 60,00 85,00 115,40
Prob 4

CINE 55,60 156,30 69,40 87,00 116,80
TSENSE 83 53,70 164,70 76,30 88,40 120,20
TSENSE 83 FA 53,60 167,20 77,60 89,60 129,70
TSENSE 49 55,90 161,50 71,20 90,30 119,80
TSENSE 49 FA 51,90 163,20 78,40 84,80 129,00
Prob 5

CINE 65,50 128,20 44,20 84,00 96,50
TSENSE 83 63,00 121,90 45,10 76,80 100,90
TSENSE 83 FA 65,20 133,00 46,30 86,70 97,70




TSENSE 49

65,20 126,10 43,90 82,20 99,80
TSENSE 49 FA 66,10 128,80 43,70 85,10 100,60
Prob 6

CINE 56,70 159,30 69,00 90,30 103,80
TSENSE 83 56,10 155,80 68,40 87,40 105,20
TSENSE 83 FA 57,50 171,90 73,10 98,90 110,60
TSENSE 49 56,40 163,60 71,30 92,30 103,50
TSENSE 49 FA 56,70 167,90 72,70 95,20 111,20
Prob 7

CINE 58,40 126,30 52,50 73,80 85,60
TSENSE 83 59,10 128,10 52,30 75,80 85,90
TSENSE 83 FA 55,30 133,50 59,70 73,80 91,80
TSENSE 49 60,10 131,80 52,50 79,20 82,90
TSENSE 49 FA 56,80 135,60 58,60 77,00 90,10
Prob 8

CINE 62,50 135,80 51,00 84,80 92,60
TSENSE 83 62,70 143,20 53,40 89,90 102,80
TSENSE 83 FA 65,10 148,60 51,90 96,70 101,90
TSENSE 49 65,80 144,40 49,40 95,00 100,00
TSENSE 49 FA 65,10 141,10 49,20 91,90 107,20
Prob 9

CINE 62,80 115,70 43,00 72,70 80,80
TSENSE 83 67,20 121,00 39,70 81,30 91,40
TSENSE 83 FA 65,50 124,50 42,90 81,60 90,00
TSENSE 49 67,20 124,50 40,80 83,70 91,70
TSENSE 49 FA 67,70 127,20 41,10 86,10 94,60
Pat 1

CINE 57,60 126,70 53,70 73,00 93,90
TSENSE 83 59,20 122,40 50,00 72,40 94,20




TSENSE 83 FA

58,70 126,00 52,10 73,90 91,30
TSENSE 49 61,10 120,20 46,80 73,40 89,60
TSENSE 49 FA 60,60 120,80 47,60 73,30 86,60
Pat 2

CINE 66,80 145,50 48,30 97,20 118,00
TSENSE 83 67,00 137,90 45,50 92,50 113,00
TSENSE 83 FA 68,40 142,60 45,00 97,60 108,40
TSENSE 49 67,50 146,80 47,70 99,10 110,50
TSENSE 49 FA 66,10 145,00 49,10 95,90 110,40
Pat3

CINE 60,70 92,00 36,20 55,90 68,60
TSENSE 83 59,90 92,10 36,90 55,20 61,30
TSENSE 83 FA 59,60 94,50 38,20 56,30 63,60
TSENSE 49 59,20 92,00 37,50 54,50 61,10
TSENSE 49 FA 58,30 95,60 39,90 55,70 64,50
Pat 4

CINE 68,40 141,00 44,60 96,40 130,90
TSENSE 83 67,90 136,50 43,80 92,70 136,70
TSENSE 83 FA 68,20 134,70 42,90 91,80 136,10
TSENSE 49 67,90 132,20 42,40 89,80 144,80
TSENSE 49 FA 66,90 137,00 45,40 91,60 146,30
Pat 5

CINE 32,20 301,50 204,30 97,10 213,30
TSENSE 83 35,20 296,20 191,80 104,40 203,00
TSENSE 83 FA 36,60 313,20 198,60 114,60 203,00
TSENSE 49 35,80 297,50 190,90 106,60 186,60
TSENSE 49 FA 35,40 274,30 177,30 97,00 194,00
Pat 6

CINE 64,90 121,90 42,80 79,20 165,30




TSENSE 83

64,40 122,90 43,80 79,20 163,40
TSENSE 83 FA 63,00 127,80 47,30 80,50 165,60
TSENSE 49 68,80 122,20 38,10 84,10 154,70
TSENSE 49 FA 68,00 131,80 42,20 89,60 157,60
Pat 7

CINE 69,30 150,80 46,30 104,50 144,00
TSENSE 83 68,40 146,50 45,20 100,30 144,20
TSENSE 83 FA 67,40 146,20 47,70 98,50 144,20
TSENSE 49 69,10 144,40 44,60 99,80 131,80
TSENSE 49 FA 69,70 144,90 43,90 101,00 139,60
Pat 8

CINE 59,20 112,50 46,00 66,60 97,80
TSENSE 83 58,90 108,20 44,40 63,70 105,30
TSENSE 83 FA 54,60 115,80 52,60 63,20 107,80
TSENSE 49 61,60 109,70 42,20 67,50 106,80
TSENSE 49 FA 62,30 111,70 42,10 69,50 98,90
Pat9

CINE 61,70 167,90 64,30 103,60 168,30
TSENSE 83 56,50 167,20 72,80 94,40 165,10
TSENSE 83 FA 56,20 172,00 75,30 96,70 171,20
TSENSE 49 57,80 169,10 71,40 97,70 158,10
TSENSE 49 FA 58,60 171,30 70,90 100,40 164,10
Pat 10

CINE 65,50 132,60 45,70 86,90 117,40
TSENSE 83 62,90 129,70 48,10 81,50 129,60
TSENSE 83 FA 66,70 149,10 49,60 99,50 127,40
TSENSE 49 64,10 132,90 47,70 85,20 126,90
TSENSE 49 FA 68,50 149,40 47,10 102,30 124,30

Pat 11




CINE

50,70 128,90 63,60 65,30 137,20
TSENSE 83 50,40 129,50 64,20 65,30 140,20
TSENSE 83 FA 46,40 127,40 68,30 59,20 147,70
TSENSE 49 48,30 129,90 67,10 62,70 133,00
TSENSE 49 FA 50,10 134,10 66,90 67,20 148,30
Pat 12

CINE 47,20 118,20 62,40 55,80 81,10
TSENSE 83 51,10 120,00 58,70 61,30 89,90
TSENSE 83 FA 53,60 128,90 59,90 69,00 96,30
TSENSE 49 52,10 121,50 58,20 63,30 91,00
TSENSE 49 FA 50,10 122,60 61,20 61,40 96,20
Pat 13

CINE 55,20 296,30 132,70 163,60 240,40
TSENSE 83 52,00 283,60 136,20 147,40 235,10
TSENSE 83 FA 54,10 278,00 127,70 150,30 238,20
TSENSE 49 54,30 276,60 126,40 150,20 247,70
TSENSE 49 FA

Pat 14

CINE 60,20 112,90 44,90 68,00 96,40
TSENSE 83 62,40 113,70 42,70 71,00 104,00
TSENSE 83 FA 63,30 123,10 45,20 78,00 113,50
TSENSE 49 64,30 117,60 42,00 75,70 99,40
TSENSE 49 FA 64,50 122,80 43,70 79,20 106,20
Pat 15

CINE 56,90 118,50 51,00 67,40 58,40
TSENSE 83 61,10 121,30 47,20 74,10 77,10
TSENSE 83 FA 58,80 114,20 47,00 67,20 70,70
TSENSE 49 61,20 121,30 47,10 74,20 75,30
TSENSE 49 FA 59,40 112,40 45,60 66,80 61,60




Pat 16

CINE 57,20 139,50 59,70 79,80 82,60
TSENSE 83 55,80 135,80 60,10 75,70 96,00
TSENSE 83 FA 58,20 135,10 56,40 78,60 89,20
TSENSE 49 57,90 136,10 57,30 78,80 95,00
TSENSE 49 FA 59,80 139,40 56,10 83,30 94,40
Pat 17

CINE 75,70 136,60 33,20 103,40 164,10
TSENSE 83 71,60 126,30 35,90 90,50 182,60
TSENSE 83 FA 73,00 129,10 34,80 94,30 190,60
TSENSE 49 75,00 127,30 31,80 95,50 174,50
TSENSE 49 FA 73,40 137,70 36,60 101,10 192,20
Pat 18

CINE 60,60 117,50 46,30 71,20 154,50
TSENSE 83 62,30 129,60 48,90 80,70 180,40
TSENSE 83 FA 64,10 133,10 47,80 85,30 181,00
TSENSE 49 64,90 132,80 46,60 86,20 171,80
TSENSE 49 FA 64,60 134,50 47,60 86,80 174,50
Pat 19

CINE 61,70 109,80 42,10 67,80 122,60
TSENSE 83 60,80 108,40 42,50 65,90 132,10
TSENSE 83 FA 59,60 114,20 46,20 68,00 137,00
TSENSE 49 60,90 108,60 42,50 66,10 121,80
TSENSE 49 FA 57,70 110,10 46,60 63,50 131,50
Pat 20

CINE 47,80 153,70 80,20 73,50 132,90
TSENSE 83 48,90 150,10 76,80 73,30 144,40
TSENSE 83 FA 50,40 153,60 76,10 77,50 149,20
TSENSE 49 50,70 149,40 73,70 75,70 143,50




TSENSE 49 FA 52,80 155,00 73,20 81,80 142,80
Pat 21

CINE 31,10 213,10 146,90 66,20 159,30
TSENSE 83 34,40 214,00 140,40 73,50 159,20
TSENSE 83 FA 34,90 210,40 136,90 73,50 165,50
TSENSE 49 35,70 208,20 133,90 74,30 165,10
TSENSE 49 FA 36,20 212,80 135,70 77,10 156,40

A 2: Messergebnisse fiir Probanden (Prob) und Patienten (Pat); FA: freie Atmung, EF: Ejektions-
fraktion, EDV: Enddiastolisches Volumen, ESV: Endsystolisches Volumen, SV: Schlagvolumen, LV-

Masse: linksventrikuldre Myokardmasse.

Gruppe Verglichene Parameter p-Wert
Messungen (T-Test)

Probanden 1-9 CINE vs. EDV 0,00035
TSENSE 83 FA

Probanden 1-9 CINE vs. EDV 0,04635
TSENSE 49 FA

Patienten 1-21 CINE vs. EDV 0,42277
TSENSE 83 FA

Patienten 1-21 CINE vs. EDV 0,99009
TSENSE 49 FA

Probanden 1-9 CINE vs. EDV 0,80718
TSENSE 83

Probanden 1-9 CINE vs. EDV 0,86716
TSENSE 49

Patienten 1-21 CINE vs. EDV 0,06764
TSENSE 83

Patienten 1-21 CINE vs. EDV 0,99009
TSENSE 49

Gesamtkollektiv CINE vs. EDV 0,02472
TSENSE 83 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. EDV 0,41233
TSENSE 49 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. EDV 0,16640
TSENSE 83

Gesamtkollektiv CINE vs. EDV 0,36356
TSENSE 49

Probanden 1-9 CINE vs. EF 0,85821
TSENSE 83 FA

Probanden 1-9 CINE vs. EF 0,54046
TSENSE 49 FA

Patienten 1-21 CINE vs. EF 0,72557
TSENSE 83 FA

Patienten 1-21 CINE vs. EF 0,05571

TSENSE 49 FA




Probanden 1-9 CINE vs. EF 0,81657
TSENSE 83

Probanden 1-9 CINE vs. EF 0,75708
TSENSE 49

Patienten 1-21 CINE vs. EF 0,96629
TSENSE 83

Patienten 1-21 CINE vs. EF 0,03724
TSENSE 49

Gesamtkollektiv CINE vs. EF 0,68813
TSENSE 83 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. EF 0,24359
TSENSE 49 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. EF 0,93952
TSENSE 83

Gesamtkollektiv CINE vs. EF 0,04861
TSENSE 49

Probanden 1-9 CINE vs. ESV 0,02929
TSENSE 83 FA

Probanden 1-9 CINE vs. ESV 0,11403
TSENSE 49 FA

Patienten 1-21 CINE vs. ESV 0,98587
TSENSE 83 FA

Patienten 1-21 CINE vs. ESV 0,14246
TSENSE 49 FA

Probanden 1-9 CINE vs. ESV 0,57051
TSENSE 83

Probanden 1-9 CINE vs. ESV 0,79121
TSENSE 49

Patienten 1-21 CINE vs. ESV 0,33122
TSENSE 83

Patienten 1-21 CINE vs. ESV 0,01499
TSENSE 49

Gesamtkollektiv CINE vs. ESV 0,28248
TSENSE 83 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. ESV 0,55041
TSENSE 49 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. ESV 0,52280
TSENSE 83

Gesamtkollektiv CINE vs. ESV 0,01807
TSENSE 49

Probanden 1-9 CINE vs. LV-MASSE 0,00020
TSENSE 83 FA

Probanden 1-9 CINE vs. LV-MASSE 0,00046
TSENSE 49 FA

Patienten 1-21 CINE vs. LV-MASSE 0,00473
TSENSE 83 FA

Patienten 1-21 CINE vs. LV-MASSE 0,25372
TSENSE 49 FA

Probanden 1-9 CINE vs. LV-MASSE 0,00279
TSENSE 83

Probanden 1-9 CINE vs. LV-MASSE 0,02750
TSENSE 49

Patienten 1-21 CINE vs. LV-MASSE 0,02010
TSENSE 83

Patienten 1-21 CINE vs. LV-MASSE 0,43619
TSENSE 49

Gesamtkollektiv CINE vs. LV-MASSE 0,00004




TSENSE 83 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. LV-MASSE 0,01304
TSENSE 49 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. LV-MASSE 0,00103
TSENSE 83

Gesamtkollektiv CINE vs. LV-MASSE 0,12879
TSENSE 49

Probanden 1-9 CINE vs. SV 0,00668
TSENSE 83 FA

Probanden 1-9 CINE vs. SV 0,42726
TSENSE 49 FA

Patienten 1-21 CINE vs. SV 0,42336
TSENSE 83 FA

Patienten 1-21 CINE vs. SV 0,15688
TSENSE 49 FA

Probanden 1-9 CINE vs. SV 0,95291
TSENSE 83

Probanden 1-9 CINE vs. SV 0,77656
TSENSE 49

Patienten 1-21 CINE vs. SV 0,37570
TSENSE 83

Patienten 1-21 CINE vs. SV 0,56866
TSENSE 49

Gesamtkollektiv CINE vs. SV 0,07584
TSENSE 83 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. SV 0,09708
TSENSE 49 FA

Gesamtkollektiv CINE vs. SV 0,40285
TSENSE 83

Gesamtkollektiv CINE vs. SV 0,51869
TSENSE 49

A 3: Ergebnisse flir den T-Test flir gepaarte Stichproben; Untersucht wurde die mittlere Ab-
weichung der Messergebnisse von TSENSE gegeniiber CINE. Ein p-Wert < 0,05 wurde als
statistisch signifikant bezeichnet (in Tabelle unterstrichen). Gesamtkollektiv = (Probanden 1-9) +
(Patienten 1-21); FA: freie Atmung, EF: Ejektionsfraktion, EDV: Enddiastolisches Volumen, ESV:

Endsystolisches Volumen, SV: Schlagvolumen, LV-Masse: linksventrikulare Myokardmasse.
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