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1 Einleitung

Die koronare Herzkrankheit (KHK) ist definiert als die klinisch relevante Manifestation
der Atherosklerose in den Koronararterien (Deutsche Gesellschaft fiir Innere Medizin
(DGIM), 2019). Die Mortalitdt und Letalitit des Myokardinfarkts, der bedeutendsten
Akutmanifestation der KHK, sind in Deutschland seit Jahren riickldufig. So wurde in
der unter der Schirmherrschaft der WHO durchgefiihrten multizentrischen MONICA-
Studie (,,monitoring trends and determinants in cardiovascular disease‘) zwischen 1985
und 2020 in Deutschland ein Riickgang der 28-Tage-Letalitit des Myokardinfarkts von
55,9 % auf 35,9 % verzeichnet (Gesundheitsministerium, 2022). Folgeerkrankungen
wie die ischdmische Kardiomyopathie (ICM) stellen daher eine zunehmende

Herausforderung fiir das Gesundheitssystem dar (Virani et al., 2020).

Die ICM ist eine Herzinsuffizienz, die durch chronische Minderperfusion im Rahmen
einer KHK oder als Folge des Remodelings nach Myokardinfarkten entsteht (Bhandari
et al., 2022; Cabac-Pogorevici et al., 2020; Felker et al., 2002). Unter dem Begriff
Remodeling werden pathologische Strukturverdnderungen des linken Ventrikels nach
Myokardinfarkten subsumiert, die in eine diastolische und schlieBlich in eine
systolische Dysfunktion miinden konnen (Cabac-Pogorevici et al., 2020; Kehat &
Molkentin, 2010). So wird beispielsweise nekrotisches Myokard von Myofibroblasten
durch eine akontraktile Narbe ersetzt und es kann im weiteren Verlauf zu einer

Wandverdiinnung im Infarktareal kommen (Sutton & Sharpe, 2000).

Die kardiale Magnetresonanztomographie spielt eine entscheidende Rolle in der
Diagnostik der ICM. Neben der Visualisierung myokardialer Narbenareale mittels
kontrastmittelgestiitzter Sequenzen (Cabac-Pogorevici et al., 2020) ermoglicht die
kardiale MRT eine exzellente Beurteilbarkeit der linksventrikuliren Wandbewegungen,
da das Myokard besonders kontrastreich von den Nachbarstrukturen abgegrenzt werden
kann und Unabhingigkeit vom Schallfenster besteht (Nagel et al., 1999; Thiele et al.,
2001). Basierend auf den hervorragenden Eigenschaften der kardialen MRT wurde das
,» Lissue Phase Mapping® (TPM) entwickelt. Hierbei wird die Wandbewegung des



linken Ventrikels als Gewebegeschwindigkeit quantifiziert (B. Jung, D. Foll, et al.,
2006; B. Jung, M. Markl, et al., 2006; B. Jung, M. Zaitsev, et al., 2006). Wéhrend in der
konventionellen kardialen MRT lediglich die Wandbewegung nach innen und auf3en,
sowie die Dickenzunahme des Myokards visuell beurteilt werden konnen (Chitiboi &
Axel, 2017), wird im TPM die Wandbewegung als vektorielle GroBe in allen
Raumrichtungen gleichermallen erfasst (B. Jung, M. Zaitsev, et al., 2006). Damit hat
das TPM das Potenzial, Verdnderungen der linksventrikuldren Mechanik besonders
sensitiv darzustellen und zukiinftig zu einem besseren Verstindnis des Remodelings im
Rahmen der ICM beizutragen. Die Aussagekraft bisheriger TPM-Studien bei
Myokardinfarktpatienten wird jedoch durch verschiedene, vor allem technische,
Limitationen eingeschridnkt. Diese wurden im Rahmen dieser Arbeit adressiert und

werden im Folgenden in ihren Grundziigen erléutert.

Zur Messung der Gewebegeschwindigkeiten des linksventrikuldren Myokards werden
im TPM Gradientenfelder analog zur Phasenkontrast-MRT appliziert (Markl et al.,
1999). Die Stérke dieser Gradienten wird durch den sogenannten Velocity Encoding
Parameter (VENC) ausgedriickt. Um mdoglichst das gesamte Geschwindigkeitsspektrum
abzudecken, wurde der VENC bisher sehr hoch eingestellt: 20 cm/s in (Markl et al.,
1999; Schneider et al., 2001) und 15-25 cm/s in (Karwatowski et al., 1994). Dies
verringert jedoch die Messgenauigkeit bei kleinen Gewebegeschwindigkeiten (Lotz et
al., 2002), welche in radialer und zirkumferentieller Richtung auftreten (Codreanu et al.,
2014). In der vorliegenden Arbeit wurde daher der VENC niedriger eingestellt (10
cm/s). Dies hat zur Folge, dass bei der Messung von Gewebegeschwindigkeiten {iber 10
cm/s Artefakte, sogenannte Phaseniiberschlége auftreten. Um weiterhin das gesamte
Geschwindigkeitsspektrum abzudecken, wurden diese Phaseniiberschlige mit einem
sogenannten Unwrapping-Algorithmus entfernt, der auf Konzepten von (Ghiglia &

Romero, 1996) und (Goldstein et al., 1988) fulit.

Bisherige TPM-Publikationen bei ICM basieren auf einem inzwischen veralteten
Sequenzprotokoll mit limitierter riumlicher (8 mm in Schichtrichtung) und zeitlicher
(90 ms) Auflosung (Markl et al., 1999; Schneider et al., 2001), welche in vorliegender

Arbeit verbessert wurden. So wurde die Auflosung in Schichtrichtung durch den Einsatz



einer dreidimensionalen Akquisitionstechnik (3D-TPM) auf 3,8 mm reduziert. Weitere
Vorteile des 3D-TPM, die in dieser Arbeit nicht genutzt wurden, bestehen in der
Moglichkeit, multiplanare Rekonstruktionen zu erstellen und den linken Ventrikel
liickenlos ohne Schichtabstiinde zu erfassen. Um dynamische Anderungen der
Gewebegeschwindigkeit des linken Ventrikels, die insbesondere in zirkumferentieller
Richtung auftreten (B. Jung, D. Foll, et al., 2006), besser darstellen zu kénnen, wurde

die zeitliche Aufldsung in der vorliegenden Arbeit auf 20 ms reduziert.

Wihrend in den bislang publizierten TPM-Studien heterogene Patientenkollektive,
bestehend aus Patienten mit unterschiedlichen Infarktlokalisationen, untersucht wurden
(Karwatowski et al., 1994; Markl et al., 1999; Schneider et al., 2001), wurden in der
vorliegenden Arbeit stattdessen selektiv Patienten mit Zustand nach Vorderwandinfarkt
in das Patientenkollektiv eingeschlossen. Damit sollte eine Vergleichbarkeit der
Gewebegeschwindigkeiten in den einzelnen Segmenten zwischen Patienten hergestellt
und eine statistische Auswertung im Vergleich zu einer Kontrollgruppe ermoglicht
werden. Diese Ergebnisse sollen anschlieBend mit einer visuellen Datenauswertung der

linksventrikuldren Wandbewegung in Bezug auf das Infarktareal korreliert werden.

Die Zielsetzung dieser Arbeit bestand darin, Verdnderungen der linksventrikuldren
Mechanik im Rahmen des Remodelings bei Infarktpatienten mittels TPM zu

identifizieren.

Dazu erfolgte in dieser Arbeit im Einzelnen:

- die Validierung der Messmethodik in einem Modellversuch (Methoden in
Kapitel 3.3, Ergebnisse in Kapitel 4.1, Diskussion in Kapitel 5.1.1),

- die Akquisition der Gewebegeschwindigkeiten innerhalb eines midventrikuldren
Kurzachsenschnittes in einer Gruppe aus Patienten (Zusammensetzung der
Patientengruppe in Kapitel 3.4, Messmethodik in Kapitel 3.5-3.7),

- die statistische Auswertung der Messdaten der Patientengruppe im Vergleich zu
einer gesunden Kontrollgruppe anhand definierter représentativer Spitzenwerte
der Gewebegeschwindigkeit (Methoden in Kapitel 3.8.1, Ergebnisse in Kapitel
4.2 und Kapitel 4.3.2, Diskussion in Kapitel 5.2), sowie



- die Visualisierung der Gewebegeschwindigkeiten bei Patienten in Korrelation
mit Fibrosearealen im LGE-MRT (Methoden in Kapitel 3.8.2, Ergebnisse in
Kapitel 4.3.1, Diskussion in Kapitel 5.2).



2  Grundlagen

2.1 Biomedizinische Grundlagen

2.1.1 Grundlagen zur Mechanik des linken Ventrikels

Grundsétzlich werden drei Komponenten der linksventrikuldren Wandbewegung

unterschieden: radial, zirkumferentiell und longitudinal (siehe Abbildung 1).

Abbildung 1: Komponenten der linksventrikuldren Wandbewegung. Schematische Darstellung des
linken Ventrikels. Ein basaler, ein midventrikulédrer und ein apikaler Kurzachsenschnitt sind
farblich markiert. Die radiale Bewegung (horizontaler Pfeil links oben) verlduft auf das Zentrum
des Ventrikels zu oder von ihm weg und findet innerhalb eines Kurzachsenschnitts statt (in-plane in
Kurzachsenschnitten). Die zirkumferentielle Bewegung (gebogener Pfeil rechts oben) ist eine
tangential zur Ventrikelwand verlaufende Rotationsbewegung des linken Ventrikels um seine
Léangsachse (in-plane in Kurzachsenschnitten), die zu einer Verwringung des Apex gegeniiber der
Basis fiihrt. Die longitudinale Bewegung (vertikaler Pfeil) verlauft entlang der Léngsachse des
Ventrikels (through-plane in Kurzachsenschnitten), wobei sich die Basis auf den Apex zubewegt/
vom Apex wegbewegt. (Sengupta et al., 2008) (modifiziert nach (Chitiboi & Axel, 2017))



Nachfolgend soll die Mechanik des linken Ventrikels soweit erldutert werden, wie dies
fiir das Verstdndnis dieser Arbeit erforderlich ist. Vereinfacht betrachtet besteht das
Myokard aus einer subendokardialen und einer subepikardialen Helix aus
Kardiomyozyten, die intramural gelegene zirkumferentiell orientierte Kardiomyozyten
umgeben (Stohr et al., 2016). Von subepikardial nach subendokardial besteht hierbei ein
kontinuierlicher Ubergang von einer linksgiingigen zu einer rechtsgingigen Helix um

die Langsachse des linken Ventrikels (Sengupta et al., 2008).

Durch das Fortschreiten der elektromechanischen Aktivierung von subendokardial nach
subepikardial werden in der isovolumetrischen Kontraktionsphase die subendokardialen
Kardiomyozyten zuerst erregt und bewirken durch ihre Kontraktion eine Rotation des
Apex mit und der Basis gegen den Uhrzeigersinn. Nach der transmuralen Ausbreitung
der elektrischen Erregung kontrahieren in der Ejektionsphase schlieBlich alle
Kardiomyozyten simultan, wobei der Zug der weiter aulen gelegenen subepikardialen
Kardiomyozyten durch den grof3eren Rotationsradius iiberwiegt. Es resultiert nun
umgekehrt eine Rotation des Apex gegen und der Basis mit dem Uhrzeigersinn.
(Sengupta et al., 2008) Dies fiihrt zu einem apikobasalen Gradienten des Drehwinkels
entlang der Langsachse des linken Ventrikels, beziehungsweise zu einer buchstiblichen
,Verwringung® der Basis gegeniiber dem Apex des linken Ventrikels (Taber et al.,
1996). Dies hat unmittelbare Auswirkungen auf die gesamte Herzmechanik: die
Verkiirzung der zirkumferentiellen intramuralen Kardiomyozyten wird verstérkt, die
Langsachse des linken Ventrikels verkiirzt sich, indem die Herzbasis in Richtung Apex
gezogen wird, die subendokardialen Kardiomyozyten werden in einer ,,Scherbewegung*
in Richtung des Ventrikellumens verlagert und die Wanddicke nimmt zu (Sengupta et
al., 2008). Durch die wringende Bewegung des linken Ventrikels wird die Belastung
transmural auf die einzelnen Kardiomyozyten verteilt und eine Ejektionsfraktion von
circa 60 % ermoglicht, obwohl sich die einzelnen Kardiomyozyten jeweils nur um etwa
20 % verkiirzen (Omar et al., 2015). In der Matrix der subendokardialen
Kardiomyozyten wird hierbei potenzielle Energie gespeichert, die diastolisch wieder
frei wird und hierbei zur ,,Entwringung* der muskuldren Helices und zur Verldngerung

der zirkumferentiellen Kardiomyozyten beitriagt (Stohr et al., 2016).



2.1.2 Pathophysiologische Aspekte der ICM

Bis zu einem Dirrittel aller Patienten entwickeln nach einem Myokardinfarkt eine
ischdmische Kardiomyopathie (Garcia et al., 2020). Dahinter verbirgt sich ein breites
Spektrum pathophysiologischer Verdnderungen, das von einer prinzipiell reversiblen
kontraktilen Dysfunktion bis hin zu strukturellen Verdnderungen im Rahmen des
Remodelings reicht (Cabac-Pogorevici et al., 2020). Im Folgenden wird ein kurzer
Uberblick iiber die Pathophysiologie und die bildgebende Diagnostik der ICM gegeben

und thematisiert, inwiefern diese in Zukunft weiterentwickelt werden konnte.

Wird die myokardiale Blutversorgung durch einen Verschluss der Koronararterien
unterbrochen, kommt es nach Uberschreitung der Ischimiezeit zur Nekrose von
Kardiomyozyten (Garcia et al., 2020). So okkludierten (Takashi & Ashraf, 2000) den
Hauptstamm der linken Koronararterie in einem Tierversuch bei Médusen und konnten
histologisch bereits nach 20 Minuten die beginnende Nekrose von Kardiomyozyten
nachweisen. Bei Patienten mit ST-Hebungsinfarkt wird deshalb geméal3 aktueller
Richtlinien eine zeitnahe Revaskularisierung innerhalb von 2 Stunden angestrebt
(Solhpour et al., 2016). Die Nekrose von Kardiomyozyten und die abrupte Anderung
von Vor- und Nachlast setzen proinflammatorische, profibrotische und proapoptotische
Signalkaskaden in Gang, die langfristig zu morphologischen Verdnderungen der
Ventrikel (Dilatation, Wandverdiinnung) und zu myokardialer Fibrose fiihren knnen

(Cabac-Pogorevici et al., 2020).

Hierbei werden irreversible Verdnderungen im Rahmen des Remodelings von
prinzipiell reversiblen Formen der kontraktilen Dysfunktion abgegrenzt. In diesem
Zusammenhang spielen die pathophysiologischen Konzepte der Hibernation und des
Stunnings eine zentrale Rolle. Hibernierendes Myokard wird bereits in Ruhe
minderperfundiert und ist daher chronisch hypokontraktil. Die Perfusion des
hibernierenden Myokards reicht jedoch aus, um basale metabolische Funktionen und
damit die Vitalitit des Myokards aufrecht zu erhalten. Nach einer Revaskularisation
verbessert sich die Kontraktilitdt daher hdufig binnen eines Jahres. Stunning beschreibt
eine kontraktile Dysfunktion vitalen Myokards nach transienter schwerer Ischdmie, die

trotz einer Wiederherstellung der Perfusion persistiert. ,,Stunned myocardium* zeichnet



sich pathophysiologisch durch einen intrazelluliren ATP-Mangel ohne strukturelle
Verdnderungen aus. Die Kontraktilitit des ,,stunned myocardium® erholt sich daher

hiufig innerhalb von Wochen wieder. (Cabac-Pogorevici et al., 2020)

Im Gegensatz zu hibernierendem Myokard oder ,,stunned myocardium® verbessert sich
die Kontraktilitdt von irreversibel vernarbtem Myokard nach Wiederherstellung der
Perfusion nicht (Cabac-Pogorevici et al., 2020). Fiir die Therapieplanung ist daher die
Differenzierung zwischen vitalem Myokard und Narbengewebe im Rahmen der
sogenannten Vitalititsdiagnostik essenziell (Hamdan et al., 2015). Dazu werden ganz
unterschiedliche bildgebende Modalitdten eingesetzt: die kardiale MRT, die
Fluordesoxyglukose-Positronen-Emissionstomographie, die Einzelphotonen-
Emissionscomputertomographie und die Dobutamin-Stress-Echokardiographie (Cabac-
Pogorevici et al., 2020). Insbesondere die kardiale MRT hat in den letzten Jahrzehnten
an Bedeutung gewonnen, da mittels LGE-MRT die Transmuralitdt von Fibrosearealen
aufgrund der im intermodalen Vergleich hochsten raumlichen Auflésung von 2 mm
besonders prizise erfasst werden kann (Hamdan et al., 2015). Im Kontext einer nicht-
transmuralen Narbe von 1-50 % kann mittels LGE-MRT allerdings nur eingeschréankt
beurteilt werden, inwiefern die Kontraktilitit des Myokards sich durch eine
Revaskularisierung verbessert. Hier kann die Evaluation der Kontraktilitét des
Myokards mittels Dobutamin-Stress-MRT zusétzliche prognostische Information
liefern. Durch eine Kombination aus Dobutamin-Stress- und LGE-MRT wird die
Vitalitdt des Myokards mit der aktuell hochsten Sensitivitdt (80 %) und Spezifitét

(78 %) beurteilt. (Cabac-Pogorevici et al., 2020)

Die Beurteilung der Kontraktilitit mittels Dobutamin-Stress-MRT oder Dobutamin-
Stress-Echokardiographie hat allerdings eine zentrale Schwéche: Sie erfolgt rein visuell.
Die visuelle Evaluation regionaler Herzfunktion ist von der Erfahrung des Untersuchers
abhéngig (Grigorios Korosoglou et al., 2009; Schuster et al., 2015) und auf die
Beurteilung der radialen Bewegungskomponente des linken Ventrikels limitiert
(Chitiboi & Axel, 2017). Aus multiplen Studien, in denen die Bewegung myokardialer
Fibroseareale mittels quantitativen MRT-basierter Verfahren untersucht wurde, ist

jedoch bekannt, dass die longitudinale und zirkumferentielle Bewegung in vernarbten



Segmenten stirker verandert sind als die radiale Bewegung (Kihlberg et al., 2020;
Kihlberg et al., 2015; Koos et al., 2013; Mangion et al., 2020; Miyagi et al., 2013;
Oyama-Manabe et al., 2011). Quantitative Verfahren zur Evaluation der regionalen
Herzfunktion haben daher das Potenzial, die bildgebende Diagnostik der ischdmischen

Kardiomyopathie in Zukunft zu verbessern (sieche Kapitel 2.2.7).



2.2 Physikalische Grundlagen

2.2.1 Magnetresonanzphinomen

Die MRT ist eine bildgebende Anwendung der physikalischen Grundlagen der
Kernspinresonanz (englisch ,,Nuclear Magnetic Resonance®, NMR), die auf der
Wechselwirkung von Atomkernen mit elektrischen und magnetischen Feldern beruht.
Abgesehen von seltenen Anwendungen der MRT bei anderen Kernen, wie zum Beispiel
»Na, beruht die klinische MRT fast ausschlielich auf der Kernspinresonanz von
Wasserstoffkernen, beziechungsweise Protonen. Die elementare Eigenschaft des Protons,
die das Magnetresonanzphdnomen und damit die MRT-Bildgebung erméglicht, ist der
Spin. (Plewes & Kucharczyk, 2012)

Modellhaft betrachtet verhalten sich Wasserstoffkerne so, als wiirden sie dauerhaft um
ihre eigene Achse rotieren (Plewes & Kucharczyk, 2012). Nach dieser vereinfachten
Vorstellung erzeugt die Rotation des positiv geladenen Protons ein Magnetfeld,
beziehungsweise ein magnetisches Moment ji, dessen Vektor in Richtung der
Rotationsachse zeigt (siche Abbildung 2) (Walther Gerlach & Otto Stern, 1922; W.
Gerlach & O. Stern, 1922) und einen Eigendrehimpuls, der dem Proton eine Tragheit
gegeniiber Anderungen der Rotationsachse verleiht (Plewes & Kucharczyk, 2012).

Abbildung 2: Spin eines Protons. Schematische Darstellung eines rotierenden Protons. Das magnetische
Moment i (vertikaler Pfeil) zeigt in Richtung der Rotationsachse.
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Die rdumliche Orientierung der magnetischen Momente i der Protonen ist ohne den

Einfluss externer Magnetfelder zuféllig. Wird jedoch ein dueres Magnetfeld mit der
magnetischen Flussdichte B_O) in eine frei wihlbare z-Richtung angelegt, richten sich
zumindest einige magnetische Momente /i parallel zu B_O), beziehungsweise in z-
Richtung aus. Betrachtet man nun den Summenvektor der magnetischen Momente fi
eines untersuchten Objekts, die sogenannte (makroskopische) Magnetisierung M, so

entsteht durch den Einfluss von B_O) die sogenannte Gleichgewichtsmagnetisierung ﬁo) in

z-Richtung. Die z-Komponente der Magnetisierung dndert sich typischerweise wihrend

eines NMR-Experiments und wird hierbei als longitudinale Magnetisierung E

bezeichnet. (Currie et al., 2013; Morchel, 2003; Plewes & Kucharczyk, 2012)

Aufgrund des Eigendrehimpulses und der damit einhergehenden Tragheit der Protonen
fiihren diese nun mit ihrer Rotationsachse eine kreiselnde Bewegung um B_O) aus, die
man als Prizession bezeichnet (Plewes & Kucharczyk, 2012). Die Frequenz der
Priazession (Larmorfrequenz w,) leitet sich aus einer Konstanten, dem
gyromagnetischen Verhéltnis y, des Wasserstoffkerns und dem Betrag der
magnetischen Flussdichte B_O) ab: (Bloch, 1946)

wo = Vo - |Bo| @.1)

Zur Erzeugung eines NMR-Signals wird die Gleichgewichtsmagnetisierung ﬁo) durch
ein zweites, senkrecht zu B_O) orientiertes Magnetfeld B_l) aus der z-Richtung ausgelenkt,

das mit der Larmorfrequenz w,, oszilliert. Dieses oszillierende Magnetfeld B_l)wird durch
Einstrahlen hochfrequenter elektromagnetischer Wellen erzeugt. Das Ubereinstimmen
der Oszillationsfrequenz von B_l) mit der Prizessionsfrequenz der Protonen wird als
Resonanzbedingung bezeichnet. In Abhidngigkeit von der magnetischen Flussdichte, in
diesem Zusammenhang auch Amplitude des Hochfrequenzimpulses, und der Zeit, tiber
die der Hochfrequenzimpuls appliziert wird, wird die Gleichgewichtsmagnetisierung
ﬁo) um einen bestimmten Winkel aus der z-Richtung in die xy-Ebene ausgelenkt, den
Flip- oder Anregungswinkel. (Haase et al., 1986; Rabi et al., 1938; Robert W. Brown,

2014) Ein Teil der Magnetisierung liegt nun in der xy-Ebene und wird als transversale

11



—_—

Magnetisierung M,,, bezeichnet. Die transversale Magnetisierung prizediert mit der
Larmorfrequenz in der xy-Ebene und induziert ein mit der Larmorfrequenz
oszillierendes Signal in einer Empfangsspule, das NMR-Signal (Plewes & Kucharczyk,

2012). Zur weiteren Veranschaulichung ist die Auslenkung der Magnetisierung M in

zwei verschiedenen Koordinatensystemen in Abbildung 3 dargestellt.

N

y
Abbildung 3: Auslenkung der Magnetisierung M durch das Hochfrequenzfeld E BT, wirkt in z-Richtung

(links) oder in z‘-Richtung (rechts). Im linken Teil der Abbildung entspricht die Ansicht der eines
ortsfesten Beobachters. E oszilliert mit der Larmorfrequenz senkrecht zur z-Achse. Die Magnetisierung

M wird durch B_{ in die xy-Ebene ausgelenkt. Im rechten Teil der Abbildung entspricht die Ansicht der
eines Beobachters, der mit der Larmorfrequenz um die z‘-Achse rotiert. Die x-, y-, und z-Achsen werden

nun x‘-, y‘-, und z°-Achsen genannt. Die Pridzession der Magnetisierung M und die Oszillation von E ist

nicht mehr sichtbar. (modifiziert nach (Robert W. Brown, 2014))
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2.2.2 Relaxation

Nach der sogenannten Anregung der Protonen durch einen Hochfrequenzimpuls
relaxiert die Magnetisierung allmihlich wieder parallel zu B_O). Dieser Wiederautbau der

Gleichgewichtsmagnetisierung ﬁo) wird als longitudinale Relaxation bezeichnet (Currie
et al., 2013). In Abbildung 4 ist die longitudinale Relaxation nach einem

Hochfrequenzimpuls mit einem Anregungswinkel von 90 ° schematisch dargestellt.

} A
M,
—
MO """"""""""""""""""""""""""""""""""""""""""""""

_>
M. (0) i { |

T1 2Tl 3T1

\ 4

Abbildung 4: Longitudinale Relaxation. E = Léngsmagnetisierung, E(O) = minimale
Langsmagnetisierung nach einer Anregung mit einem 90°-Hochfrequenzimpuls, Vo =
Gleichgewichtsmagnetisierung, t = Zeit. Ein Hochfrequenzimpuls mit einem Anregungswinkel von 90°
lenkt die Gleichgewichtsmagnetisierung m um 90° in die xy-Ebene aus, sodass die Langsmagnetisierung
E(O) = 0 ist. Die Ldngsmagnetisierung E(t) baut sich darauthin wieder auf und néhert sich mit der
zugehdrigen Zeitkonstante T1 exponentiell der Gleichgewichtsmagnetisierung Vo an. Innerhalb der

Zeitspanne T1 steigt die Langsmagnetisierung E dabei von 0 auf circa 63 % von m an. (Currie et al.,
2013)
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Die transversale Relaxation bezeichnet das Abklingen der transversalen Magnetisierung
und damit des NMR-Signals nach einer Anregung durch Dephasierung der einzelnen

magnetischen Momente i in der xy-Ebene. Ursdchlich hierfiir sind Inhomogenitéten des

Magnetfeldes B_O), die aus verschiedenen Griinden auftreten. (Currie et al., 2013)

Zum einen ist das dullere Magnetfeld B_O) aus technischen Griinden nie vollstindig
homogen, zum anderen entstehen lokale Magnetfeldinhomogenitéiten unter anderem
durch Unterschiede in der magnetischen Suszeptibilitit des Gewebes, sowie durch
Wechselwirkungen der magnetischen Momente der Protonen untereinander. Der
Einfachheit halber werden an dieser Stelle die Unterschiede zwischen der transversalen
Relaxation bei Spin-Echo- und Gradienten-Echo-Sequenzen nicht beriicksichtigt.
Aufgrund des direkten Zusammenhangs zwischen der magnetischen Flussdichte B_O) und
der Prizessionsfrequenz w, (sieche Gleichung 2.1) fiihren die genannten
Magnetfeldinhomogenitéten dazu, dass die Protonen mit unterschiedlichen Frequenzen
prizedieren. Dadurch akkumulieren sich mit der Zeit Phasenunterschiede und der
resultierende Summenvektor der transversalen Magnetisierung M—xy) nimmt ab.

(Plewes & Kucharczyk, 2012)

Analog zur longitudinalen Relaxation folgt auch die transversale Relaxation einer
Exponentialfunktion, deren zugehorige Zeitkonstante mit T2, beziechungsweise bei der

in dieser Arbeit verwendeten Gradienten-Echo-Sequenztechnik mit T2* bezeichnet
wird. In Abbildung 5 ist das Abklingen der transversalen Magnetisierung M,,, nach

einer Anregung schematisch dargestellt. (Plewes & Kucharczyk, 2012)
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Abbildung 5: Transversale Relaxation. Fw = transversale Magnetisierung, TW(O) = transversale
Magnetisierung unmittelbar nach einer Anregung, t = Zeit. Die Phasendifferenz zwischen den Protonen
wird mit der Zeit immer grofer und die resultierende transversale Magnetisierung M—,q; nimmt
exponentiell mit der Zeitkonstanten T2, beziehungsweise T2* ab. Innerhalb der Zeitkonstanten T2 fallt
die transversale Magnetisierung auf etwa 37 % des Ausgangswertes ab. (Currie et al., 2013)
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2.2.3 Ortskodierung

Wie in Kapitel 2.2.1 beschrieben, wird durch die Prdzession der transversalen
Magnetisierung in der xy-Ebene das NMR-Signal in der Empfangsspule induziert. Um
aus dem NMR-Signal Bilddaten rekonstruieren zu konnen, muss der Ursprungsort des

Signals innerhalb des Untersuchungsvolumens nachvollzogen werden. Dazu werden

zusétzlich zum ortskonstanten Magnetfeld B_O) sogenannte ortskodierende

Gradientenfelder geschaltet, deren magnetische Flussdichte in x-, y- oder z-Richtung

zu- oder abnimmt und die sich zu B_o) addieren oder subtrahieren. Dies flihrt dazu, dass
die resultierende magnetische Flussdichte, die auf die Protonen wirkt, nun von ihrer x-,

y- und z-Position abhéngt. (Plewes & Kucharczyk, 2012)

Die zeitliche Abfolge von Hochfrequenzpulsen, Gradienten und der Datenaufnahme
wird als Pulssequenz bezeichnet. Im einfachsten Fall, beziehungsweise bei einer
zweidimensionalen Aufnahmetechnik, wird das Untersuchungsvolumen in einzelne
Schichten unterteilt, deren Signal nacheinander akquiriert wird. Dazu wird der
sogenannte Schichtselektionsgradient in z-Richtung geschaltet, der aufgrund des
Zusammenhangs in Gleichung 2.1 die Protonen in Abhéngigkeit ihrer z-Position
unterschiedlich schnell prizedieren ldsst. Ein gleichzeitig applizierter
Hochfrequenzimpuls mit einer bestimmten Bandbreite an Frequenzen kann nun selektiv

Protonen einer orthogonal zur z-Richtung orientierten Schicht anregen. (Plewes &

Kucharczyk, 2012)

Nach der schichtselektiven Anregung wird der sogenannte Phasenkodiergradient

in y-Richtung angelegt. Innerhalb der Zeitspanne, iiber die der Phasenkodiergradient
geschaltet wird, akkumulieren die Protonen eine von ihrer y-Koordinate abhéngige
Phasendifferenz. Aus dieser Phasendifferenz kann die y-Position der Protonen im
Rahmen der Bildrekonstruktion rekonstruiert werden. Um das Signal einer Schicht mit
n Phasenkodierschritten aufzunehmen, muss die gesamte Schicht n-mal angeregt
werden. Dabei wird die magnetische Flussdichte des Phasenkodiergradienten zwischen

jeder Anregung um einen festen Betrag erhoht. (Currie et al., 2013)
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Die verbleibende x-Position der Protonen wird mittels eines sogenannten
Frequenzkodiergradienten kodiert, der nach dem Phasenkodiergradienten und wéhrend
des Auslesens des Signals geschaltet wird. Abhingig von der x-Position der Protonen
dndert sich ihre Prézessionsfrequenz und in der Folge die Oszillationsfrequenz des

Signals in der Empfangsspule. (Currie et al., 2013)

2.2.4 3D-Gradienten-Echo-Sequenz

Die Messungen in der vorliegenden Arbeit basieren auf einer dreidimensionalen
Gradienten-Echo-Aufnahmetechnik. Im Folgenden werden wesentliche Aspekte dieser
Gradienten-Echo-Pulssequenz in vereinfachter Form erldutert und in Abbildung 6

dargestellt.

Bei einer dreidimensionalen Pulssequenz werden nicht, wie in Kapitel 2.2.3
beschrieben, nacheinander diinne Schichten, sondern simultan das gesamte
dreidimensionale Untersuchungsvolumen angeregt (Johnson et al., 1999). Man spricht
hier von der Anregung eines sogenannten Slabs (Robert W. Brown, 2014). Die
Kodierung der x- und y-Koordinate erfolgt analog zur zweidimensionalen Pulssequenz
(siehe Kapitel 2.2.3), zur rdumlichen Kodierung der z-Koordinate innerhalb des Slabs
wird ein zusétzlicher Phasenkodiergradient in z-Richtung geschaltet (Currie et al.,

2013).

Bei den bisherigen Ausfiihrungen zur Ortskodierung wurde zunichst ausgeklammert,
dass neben dem Phasenkodiergradienten auch der Schichtselektions- und der
Frequenzkodiergradient zu Phasenverschiebungen der Protonen fiihren.

Um der konsekutiven Dephasierung der transversalen Magnetisierung
entgegenzuwirken, werden bei Gradienten-Echo-Sequenzen zusitzliche rephasierende
Gradienten nach dem Schichtselektionsgradienten und vor dem
Frequenzkodiergradienten appliziert (siche Abbildung 6). Zum sogenannten
Echozeitpunkt ist die Phasenkohirenz der Protonen in x-Richtung wiederhergestellt und

das Signal wird aufgezeichnet. (Currie et al., 2013)
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Abbildung 6: Pulssequenzdiagramm einer 3D-Gradientenechosequenz. ADC = Analog-Digital-Wandler,
Grephase = rephasierender Anteil von G, G = schichtkodierender Anteil von G,, G, = Lesegradient, G, =
Phasenkodiergradient, G, = Schichtselektionsgradient, rf = Hochfrequenzimpuls, t = Zeit, TE = Echozeit.
Das Diagramm zeigt von links nach rechts die zeitliche Abfolge des Hochfrequenzimpulses und der
ortskodierenden Gradienten einer 3D-Gradientenechosequenz. Einzelheiten sind dem FlieBtext zu
entnehmen. Die Echozeit (TE) ist definiert als die Zeitspanne zwischen der Mitte des
Hochfrequenzimpulses und der Mitte des Gradienten-Echos. Die Repetitionszeit TR (nicht dargestellt)
bezeichnet den zeitlichen Abstand zwischen zwei Hochfrequenzimpulsen in aufeinanderfolgenden
Akquisitionen. (modifiziert nach (Robert W. Brown, 2014))
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2.2.5 Phasenkontrast-MRT

In der vorliegenden Arbeit wurden Gewebegeschwindigkeiten des linken Ventrikels
mittels kardialer Phasenkontrast-MRT bestimmt. Im Folgenden soll daher ein Uberblick

iiber die physikalischen Grundlagen dieser Technik gegeben werden.

Bei der Phasenkontrast-MRT handelt es sich um eine Gradienten-Echo-basierte
Pulssequenz (Markl et al., 2012), bei der Fluss- oder Gewebegeschwindigkeiten in der
Phaseninformation des Signals kodiert werden (Wymer et al., 2020). In Abbildung 7
werden die Begrifflichkeiten Amplitude, Phase und Frequenz des MRT-Signals

erlautert.

Abbildung 7: Sinuskurve. A = Amplitude, t = Zeit, T = Periodendauer, ¢p = Phase. Wie jede periodische
Wellenfunktion wird auch das MRT-Signal durch die Phase ¢, die Amplitude A und die Frequenz w, (=
1/T) beschrieben. Die Amplitude entspricht hierbei der Signalintensitdt und die Phasenlage der
Verschiebung des Signals zum Ursprung (Klinkhammer, 2018). (modifiziert nach (Elster, 2021))

Zur Geschwindigkeitskodierung entlang einer Raumrichtung werden bei der
Phasenkontrast-MRT zusétzlich zu den ortskodierenden Gradienten zwei
aufeinanderfolgende Gradienten in entgegengesetzte Richtungen geschaltet, man spricht

hierbei von bipolaren Gradienten (siche Abbildung 8) (Wymer et al., 2020).
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Abbildung 8: Beispiel eines bipolaren Gradientenimpulses. G, entspricht der Amplitude der magnetischen
Flussdichte der Gradienten in z-Richtung (senkrecht), die Zeit t verlauft horizontal von links nach rechts,
T entspricht der Zeitspanne, iiber die die beiden Anteile des Gradientenimpulses jeweils appliziert
werden. T und G, miissen bei bipolaren Gradienten nicht identisch sein.

Das Zeitintegral der bipolaren Gradienten iiber die applizierte Zeit ist hierbei gleich
Null (Mérchel, 2003). Ortskonstante Protonen erfahren also durch die beiden Anteile
des bipolaren Gradienten eine Phasenverschiebung gleichen Betrags mit
entgegengesetztem Vorzeichen, in der Summe bleibt die Phase zum Zeitpunkt der
Aufnahme durch den bipolaren Gradienten unverdndert. Bewegt sich ein Proton jedoch
in Richtung des geschwindigkeitskodierenden Gradienten, resultiert eine
Phasenverschiebung A¢, die proportional zur Bewegungsgeschwindigkeit v in
Gradienten-Richtung und zur Stirke des bewegungskodierenden Gradienten ist.

(Wymer et al., 2020)

Dabei gibt der sogenannte Velocity Encoding Parameter (VENC) die Geschwindigkeit
an, bei der die Phasenverschiebung A¢ gleich m ist, beziechungsweise der VENC gibt
den Betrag der maximalen Geschwindigkeit an, die eindeutig gemessen werden kann
(Wymer et al., 2020). Das liegt daran, dass die Messung der Geschwindigkeit {iber die
Phase nur im Wertebereich — i bis + 7 eindeutig ist. Uberschreitet die
Bewegungsgeschwindigkeit eines Protons die Hohe des VENC und damit A¢g den
Wertebereich — i bis + m, so wird der Phasenwert in diesen Bereich ,,zurlickgeklappt®,
es entsteht ein Phaseniiberschlag (Mdrchel, 2003). Ist der VENC deutlich grofer als die
Bewegungsgeschwindigkeit der Protonen, treten zwar keine Phasentiiberschlige auf,
jedoch nimmt das Signal-Rausch-Verhiltnis der Geschwindigkeitsmessung ab (Lotz et

al., 2002).
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Im Kontext des TPM misst ein Gradient entlang der Langsachse des Herzens die
Geschwindigkeit der longitudinalen Bewegung (through-plane in Kurzachsenschnitten),
Gradienten in x- und y-Richtung (in-plane in Kurzachsenschnitten) werden dazu
verwendet, um die Geschwindigkeit der zirkumferentiellen und radialen Bewegung zu
bestimmen. In bisherigen TPM-Publikationen wurde der VENC dieser bipolaren
Gradienten sehr hoch angesetzt, um Phaseniiberschlége in radialer und longitudinaler
Richtung zu vermeiden. So lag der VENC fiir die in-plane-Bewegung zwischen 15 und
20 cm/s und fiir die through-plane-Bewegung zwischen 20 und 30 cm/s (B. Jung, D.
Foll, et al., 2006; Markl et al., 1999; Schneider et al., 2001; Robin Simpson et al.,
2013). Um ein mdglichst hohes Signal-Rausch-Verhéltnis der
Geschwindigkeitsmessungen zu erzielen, wurde der VENC in vorliegender Arbeit auf
10 cm/s festgelegt. Auftretende Phaseniiberschlidge wurden im Post-Processing mithilfe

eines sogenannten Phase Unwrappers auf die korrekten Phasen zuriickgerechnet.

Der in dieser Arbeit verwendete Phase Unwrapper wurde von Christian Schmiedecke,
Arbeitsgruppe Keirometrie (Leitung: Dr. med. Johannes Oberberger), basierend auf

Konzepten von (Ghiglia & Romero, 1996) und (Goldstein et al., 1988), implementiert.

2.2.6 Black-Blood

In der vorliegenden Arbeit wird mithilfe einer sogenannten Black-Blood-Technik das
Signal von Blut, das wihrend der Bildakquisition in die Bildebene einstromt,
supprimiert. So kann im Post-Processing das Myokard besser vom intrakavitdren Blut

abgegrenzt werden und Artefakte bei der Geschwindigkeitsmessung werden vermieden.

Vor der Anregung des Slabs der geschwindigkeitskodierenden 3D-Gradienten-
Echosequenz werden dazu zwei Hochfrequenzimpulse appliziert, die die
Gleichgewichtsmagnetisierung ﬁo) um 180° auslenken, beziechungsweise invertieren.
Der erste Hochfrequenzimpuls invertiert unselektiv die Magnetisierung des gesamten
Messvolumens, aus dem Blut in den Slab einstromt, der zweite Hochfrequenzimpuls
macht die Invertierung innerhalb des Slabs riickgéingig und eliminiert somit den Effekt

des ersten Hochfrequenzimpulses in diesem Bereich. Dadurch wird nur die
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longitudinale Magnetisierung des einstromenden Blutes selektiv invertiert. Diese
relaxiert iiber den Nullpunkt hinaus bis zum Gleichgewichtszustand ﬁo) parallel zur

magnetischen Flussdichte B_O) (siche Abbildung 9). Die Anregung des Slabs (mit einem
Anregungswinkel von 20°) zur Datenakquisition erfolgt zum Zeitpunkt des

Nulldurchgangs der longitudinalen Magnetisierung. (Edelman et al., 1991).

—
+ My
i t
TI |
— .
— M, < >

Abbildung 9: Black-Blood-Technik. +Fo = Gleichgewichtsmagnetisierung (parallele Ausrichtung zu B_(;),
- Vo = invertierte Gleichgewichtsmagnetisierung (antiparallele Ausrichtung zu B_(;,) E(t) =
Longitudinale Magnetisierung im Verlauf der Zeit, t = Zeit, TI = Inversionszeit. E(t) des einstromenden
Blutes betrdgt nach dem 180°-Impuls —m. E(t) relaxiert, bis es den maximalen Wert + Vo erreicht.

Nach Verstreichen der TI durchlauft E den Nullpunkt. Zu diesem Zeitpunkt erfolgt die Schichtanregung
im Rahmen der Bildakquisition. (modifiziert nach (Edelman et al., 1991))
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2.2.7 Echokardiographische und magnetresonanztomographische Methoden zur

quantitativen Evaluation regionaler Herzfunktion

Seit dem Ende der Achtzigerjahre wurden einige auf MRT und Ultraschall basierende
Messmethoden entwickelt, um die Wandbewegungen des linken Ventrikels in radialer,
longitudinaler und zirkumferentieller Richtung zu quantifizieren (Aletras et al., 1999b;
Axel & Dougherty, 1989; Bohs & Trahey, 1991; Heimdal et al., 1998; Osman et al.,
2001; Zerhouni et al., 1988). Uber viele Jahre galt das MRT-basierte Tagging als die
Referenzmethode in der Forschung (Bucius et al., 2020), in den letzten 15 Jahren
riickten jedoch ,,Strain-Encoded Magnetic Resonance” (SENC) und ,,Displacement
Encoding with Stimulated Echoes” (DENSE) in den Fokus des Interesses (R. M.
Simpson et al., 2013).

Parameter zur Quantifizierung der Wandbewegung sind die
Wandbewegungsgeschwindigkeit, Strain und Strain-Rate. Strain-Parameter
quantifizieren Deformationen des Myokards, die aus der Verkiirzung und Verldngerung
von Kardiomyozyten resultieren (Mirsky & Krayenbuehl, 1981; Mirsky & Parmley,
1973). Radialer Strain représentiert die Verdnderung der Wanddicke des Myokards,
zirkumferentieller Strain die Verdnderung der Lénge des Myokards entlang der
Zirkumferenz des linken Ventrikels und longitudinaler Strain die Verdnderung der
Linge des Myokards entlang der Léngsachse des Herzens (Johnson et al., 2019). Die
Strain-Rate ist definiert als Verdnderung des Strains pro Zeitspanne (Heimdal et al.,

1998).

Zur Quantifizierung regionaler Wandbewegungen haben sich zwei
echokardiographische Verfahren etabliert: Tissue Doppler Imaging (TDI) (Heimdal et
al., 1998) und Speckle-Tracking-Echokardiographie (STE) (Bohs & Trahey, 1991;
Meunier & Bertrand, 1995). TDI misst die Geschwindigkeit des Myokards parallel zur
Richtung des Schallkopfes, daraus kdnnen anschlieBend Strain-Parameter berechnet
werden (Heimdal et al., 1998). Der Winkel zwischen dem Schallkopf und der
tatsdchlichen Richtung der Wandbewegung darf hierbei hochstens 20° betragen, um
realistische Werte zu erhalten (Nesbitt et al., 2009). Aus diesem Grund sind Messungen

in zirkumferentieller Richtung mittels TDI von transthorakal nicht in allen Ebenen
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zuverlédssig moglich (Oxborough et al., 2009) und werden selten durchgefiihrt (Garot et
al., 2002). In der STE werden kardiale Reflexionsmuster (englisch ,,speckle® =

,» Lupfen®) im B-Mode mit einem Computeralgorithmus verfolgt (englisch ,,tracking® =
, Verfolgung®). Aus den Verschiebungen der Reflexionsmuster werden
Geschwindigkeits- und Strain-Parameter dreidimensional und unabhingig von der
Schallkopfrichtung berechnet. (Amundsen et al., 2006; Bohs & Trahey, 1991) TDI und
STE koénnen bei schlechten Schallbedingungen nicht zuverlédssig durchgefiihrt werden
(Altiok et al., 2012). Insbesondere die Einstellung von Kurzachsenschnitten, die fiir die
Berechnung von zirkumferentiellem Strain bendtigt werden, ist nicht immer in
ausreichender Qualitit mdglich. Die Bestimmung von Strain-Parametern mittels MRT
ist daher insgesamt zuverléssiger und préziser als durch Echokardiographie (Mangion et
al., 2017). Folglich wird die STE in der aktuellen Leitlinie lediglich als ergéinzende
Untersuchung zur Beurteilung von regionalen Wandbewegungsstdrungen bei guter

Bildqualitidt empfohlen (Hagendorff et al., 2020).

Das MRT-basierte Tagging (englisch ,,tag* = Markierung) ist historisch bedingt am
bekanntesten und wird héufig als Referenzmethode zur Bestimmung von Strain-
Parametern herangezogen (Bucius et al., 2020). Grundlage dieser Technik ist die
Markierung des Myokards durch eine Modulation der Magnetisierung und die
Verfolgung der Signalverdnderungen in einer nachfolgenden Bildserie (Axel &
Dougherty, 1989; Zerhouni et al., 1988). Es werden zwei Hochfrequenzimpulse mit
einem dazwischenliegenden Gradienten in Frequenz- und Phasenrichtung appliziert. Die
Magnetisierung in Abhédngigkeit von der Ortskoordinate in Gradienten-Richtung ist nun
eine Sinuskurve. (Chitiboi & Axel, 2017) In der nachfolgenden Bildserie entsteht eine
schachbrettmusterartige Signalverdnderung, die der Bewegung des Myokards folgt (R.
M. Simpson et al., 2013). Strain-Parameter in drei Raumrichtungen werden
rekonstruiert, indem Daten aus Kurz- und Langachsenschnitten kombiniert werden

(Young et al., 1994).
Eine neuere MR T-basierte Technik ist DENSE. Hochfrequenzimpulse werden zu einer

CINE-Sequenz hinzugefiigt, um ein ,,Echo* des MRT-Signals zu erzeugen. Gradienten

kodieren hierbei Verschiebungen (,,Displacement*) des Myokards in der Phasenlage des
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MRT-Signals. Ahnlich wie beim Tagging klingen diese Signalverinderungen mit T1 ab.
(Aletras et al., 1999a; Epstein & Gilson, 2004) Die Reproduzierbarkeit segmentaler
Strain-Parameter konnte fiir Patienten und gesunde Kontrollpersonen gezeigt werden
(Bucius et al., 2020; Lin et al., 2017). Dariiber hinaus wurde in verschiedenen Studien
gezeigt, dass DENSE vernarbte Segmente mit mindestens 50 % Transmuralitdt mit
hoher Sensitivitdt identifiziert (Kihlberg et al., 2020; Kihlberg et al., 2015; Mangion et
al., 2020; McComb et al., 2015; Miyagi et al., 2013).

SENC ist eine Weiterentwicklung des Taggings (Osman et al., 2001). Beim Tagging
werden schachbrettmusterartige Signalverdnderungen in der Schichtselektionsebene
erzeugt (R. M. Simpson et al., 2013). Im SENC werden zwei aufeinanderfolgende
Gradienten gleicher Stirke mit entgegengesetzter Polaritit senkrecht zur
Schichtselektionsebene geschaltet, so entstehen signalverdnderte Schichten parallel zur
Schichtselektionsebene. Bewegt sich das Myokard zwischen den Gradienten senkrecht
zur Schichtebene (through-plane-Bewegung), geht die Phasenkohérenz verloren und die
Signalintensitit nimmt ab. (Chitiboi et al., 2016; Osman et al., 2001) Aus der
Veranderung der Signalintensitét in Kurzachsenschnitten wird longitudinaler Strain
(Osman et al., 2001), in Langachsenschnitten wird zirkumferentieller Strain berechnet,
radialer Strain kann nicht bestimmt werden (R. M. Simpson et al., 2013). Die
Reproduzierbarkeit segmentaler Strain-Parameter wurde fiir Patienten und gesunde
Kontrollpersonen gezeigt (Bucius et al., 2020). In verschiedenen Studien mit insgesamt
iiber 300 Patienten wurde gezeigt, dass SENC belastungsinduzierte Ischdmien mit
signifikant hoherer Sensitivitét als Dobutamin-Stress-MRT nachweist (G. Korosoglou
et al., 2009; Korosoglou et al., 2011; Korosoglou et al., 2010; Grigorios Korosoglou et
al., 2009). Im SENC konnen vernarbte Segmente mit hoher Sensitivitit erkannt werden,
ebenso ist eine Unterscheidung zwischen transmuraler und nicht-transmuraler

Vernarbung mdglich (Koos et al., 2013; Oyama-Manabe et al., 2011).

Eine aktuelle Entwicklung im Bereich der MRT-basierten Ansitze zur Quantifizierung
regionaler Herzfunktion ist das von (Hor et al., 2011) vorgeschlagene Feature-Tracking
(FT). Im Gegensatz zu den genannten Verfahren benétigt FT kein eigenes

Sequenzprotokoll zur Datenakquisition. FT ist eine reine Post-Processing-Technik, die

25



retrospektiv auf bestehende CINE-MRT-Daten angewendet wird. Die Verschiebung
individuell definierter Strukturen, zum Beispiel das Endokard, wird Frame fiir Frame
verfolgt. Es werden Gewebegeschwindigkeiten und Strain-Parameter in drei
Raumrichtungen bestimmt. (Hor et al., 2011) Aktuell weist das FT noch eine hohe
Variabilitdt segmentaler Strain-Parameter (Bucius et al., 2020; Morton et al., 2012;
Schuster et al., 2011) und eine hohe Untersucherabhingigkeit auf (Feisst et al., 2018).

Lange Messzeiten, eine niedrige zeitliche Auflésung und ein aufwendiges Post-
Processing haben die klinische Etablierung des Taggings verhindert. Aktuelle
Entwicklungen im Bereich des SENC (fast-SENC) mit massiv reduzierter Messzeit (10-
20 s pro Schicht im Tagging versus < 1 s im SENC) und verbesserter zeitlicher
Auflosung lassen auf eine zukiinftige Implementierung des SENC im klinischen Alltag
hoffen. (Bucius et al., 2020) In einer aktuellen Stellungnahme der Deutschen
Gesellschaft fiir Kardiologie zur kardialen MRT wird die fast-SENC als das
vorteilhafteste sequenzbasierte Verfahren zur Bestimmung von Strain-Parametern

angefiihrt (Schuster et al., 2021).
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3 Material und Methoden

3.1 Ethik- und Tierversuchsvotum

Die Ethikkommission der Medizinischen Fakultit der Universitdt Wiirzburg stimmte

dieser Arbeit zu (Aktenzeichen: 268/16-mk). Die Vorgaben der érztlichen

Schweigepflicht und die aktuellen Richtlinien des Datenschutzes wurden eingehalten.

Die Arbeit enthilt keine personenbezogenen Daten.

3.2 Materialien

In Tabelle 1 und 2 sind alle in dieser Arbeit verwendeten Gerite, sowie die verwendete

Software aufgelistet. Es wurde jeweils der Hersteller genannt und eine kurze

Beschreibung beigefiigt.

Tabelle 1: Verwendete Gerite

Gerit

Hersteller

Beschreibung

Ganzkorper

Magnetresonanztomograph

Siemens, Erlangen, DE

Skyra 3T, Protonen-
Resonanzfrequenz 128

MHz

Body 18-Spule

Siemens, Erlangen, DE

18-Kanal-Spule,
Artikelnummer: 10496515

Spine 32-Spule

Siemens, Erlangen, DE

32-Kanal-Spule,
Artikelnummer: 10496545

Elektrokardiographie- Siemens, Erlangen DE Artikelnummer: 10432917
Einheit

Elektrokardiographie- ConMed Corporation, NY, | Artikelnummer: 2700-030
Elektroden USA
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Tabelle 2: Verwendete Software

Bezeichnung Hersteller Version

SAP SAP, Walldorf, DE 6.0

VMware VMware, Palo Alto, CA, 5.2
USA

ParaView Sandia National 5.7.0
Laboratories,
Albuquerque, NM, USA

FileZilla Tim Kosse 3.45.1

Microsoft Office Microsoft Corporation, 16.56
Redmond, WA, USA

EndNote Thomson Reuters, NY, 20
USA

Matlab TheMathWorks, Natick, 9.11.0
MA, USA

SPSS IBM Corporation, 28.0.1.0
Armonk, NY, USA

GraphPad Prism Graphpad Software, San 9.3.1
Diego, CA

3.3 Validierung der Messmethodik im Modellversuch

Die in vorliegender Arbeit verwendete Messmethode wurde im Vorfeld dieser Arbeit

ausgiebig an einem 1,5 T Magnetresonanztomographen (Siemens Avanto) mittels eines

Schlauch- und Drehphantoms validiert. Nach Portierung der Messmethode auf einen 3

T Magnetresonanztomographen (Siemens Skyra) wurde lediglich eine stark verkiirzte

und vereinfachte Validierung an einem Schlauchphantom durchgefiihrt, um Fehler bei

der Portierung ausschlieen zu konnen. Einzelheiten hierzu sind Kapitel 4.1 zu

entnehmen. Durchfiihrung und Auswertung dieser Validierung erfolgte durch die

Arbeitsgruppe Keirometrie (Leitung: Dr. med. Johannes Oberberger). Das

Einverstindnis zur Veroffentlichung der vereinfachten Validierung in dieser Arbeit

wurde im Vorfeld eingeholt.
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3.4 Zusammensetzung der Patienten- und Kontrollgruppe

Alle Patienten, die zwischen dem 01. Januar 2018 und dem 20. August 2019 in der
Medizinischen Klinik und Poliklinik I des Universititsklinikums Wiirzburg (UKW) ein
kardiales LGE-MRT erhielten, bildeten die Zielpopulation. Jeder Patient wurde mithilfe
der Software SAP einzeln durchgesehen: es wurden LGE-Befunde, Arztbriefe,
Herzkatheter-Befunde und Elektrokardiographie (EKG)-Befunde erfasst. Die relevanten
Patientendaten wurden pseudonymisiert in einer Excel-Tabelle festgehalten. Als
Einschlusskriterium wurde der Nachweis einer subendokardialen bis transmuralen
Narbe im LGE im Versorgungsgebiet des Ramus interventricularis anterior (RIVA)
definiert. Die Ausschlusskriterien beinhalteten insbesondere Narben nach Verschliissen
der Arteria coronaria dextra oder des Ramus circumflexus, verschiedene
Herzrhythmusstorungen, schwere kardiale Erkrankungen neben der KHK und ein
unzureichender Allgemeinzustand. In Tabelle 3 sind die Ausschlusskriterien der

Patienten dieser Arbeit vollstindig aufgelistet.
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Tabelle 3: Ausschlusskriterien der Patientengruppe

Kontraindikationen fiir MRT Platzangst, Implantierbarer Kardioverter-
Defibrillator, Herzschrittmacher,
Schwangerschaft, Epilepsie, implantiertes
Horgerit, Tatowierung mit eisenhaltigen
Pigmenten, Insulinpumpe,
Verhiitungsspirale, Beschéftigung in

metallverarbeitender Industrie

Weitere schwere kardiale Erkrankungen | Mittel- oder hochgradige Klappenvitien,
angeborene Herzfehler,
Kardiomyopathien, kardiale Sarkoidose,
kardiale Amyloidose, Infarkt in A.

coronaria dextra oder R. circumflexus

Unzureichender Allgemeinzustand COPD Gold IV, Herzinsuffizienz NYHA
v

Herzrhythmusstorungen, die keine EKG- | Permanentes Vorhoffllimmern/-flattern,
getriggerte Messung zulassen. ventrikuldre Herzrhythmusstérungen
abgesehen von singuldren ventrikuléren

Extrasystolen

Nach Anwendung der Ein- und Ausschlusskriterien verblieben 19 Patienten im
Untersuchungskollektiv dieser Arbeit. Diese Patienten wurden innerhalb von einigen
Wochen beginnend am 23. September 2019 telefonisch kontaktiert. Die Patienten
wurden auf die Freiwilligkeit der Teilnahme hingewiesen und dariiber aufgeklért, dass
die Untersuchung keinem diagnostischen Zweck dient. Jeder Patient wurde im Vorfeld
der Messung anhand eines Aufkldrungsbogens {iber Nutzen und Risiken der
Untersuchung aufgeklirt. Das Einverstindnis der Studienteilnehmer wurde mit einer
Unterschrift dokumentiert. 12 von 19 Patienten erklarten sich bereit, teilzunehmen.
Einer dieser Patienten verstarb unerwartet vor der Teilnahme, ein Patient brach die
Untersuchung aufgrund von Unwohlsein vorzeitig ab, eine weitere Messung konnte
aufgrund von Bewegungsartefakten bei tiberdurchschnittlich langer Messzeit nicht

ausgewertet werden. Neun Patientenmessungen konnten erfolgreich ausgewertet
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werden. Herzkatheterbefunde dokumentieren den Status der Koronargefaf3e bei jedem
Patienten: 5 Patienten hatten eine 1-GefaBB-KHK, jeweils 2 Patienten hatten eine 2- und
eine 3-Gefd-KHK. Das durchschnittliche Alter der Patienten betrug 61.4 Jahre
(Standardabweichung (SD): 6.58).

Das Screening und die Datenakquisition der Kontrollgruppe wurde von Mitarbeitern der
Arbeitsgruppe Keirometrie (Leitung: Dr. med. Johannes Oberberger) durchgefiihrt. Das
Einverstindnis der Arbeitsgruppe Keirometrie zur Verodffentlichung dieser Daten in
dieser Arbeit wurde eingeholt. Die Kontrollgruppe bestand aus 10 altersentsprechenden
Erwachsenen in gutem Allgemeinzustand, die anamnestisch keine Herz- und
Lungenerkrankungen hatten. Kontraindikationen fiir eine MRT-Untersuchung wurden
analog zur Patientengruppe abgefragt. Das durchschnittliche Alter der Kontrollgruppe
betrug 64.2 Jahre (SD: 3.43).

3.5 Technische Spezifikationen der Messmethodik

3.5.1 Sequenzparameter

Die Messungen wurden an einem Siemens Skyra 3T Magnetresonanztomographen mit
einer 32-Kanal-Riickenspule und einer 18-Kanal-Brustspule durchgefiihrt. Die
Datenakquisition erfolgte mittels eines von Dr. med. Johannes Oberberger, UKW und
Dr. rer. nat. Philipp Morchel, Fraunhofer-Institut fiir Integrierte Schaltungen,
entwickelten TPM-Protokolls (siche Tabelle 4).
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Tabelle 4: Technische Spezifikationen der verwendeten TPM-Sequenz. TE = Echozeit, TR =
Repetitionszeit, VENC = Velocity Encoding Parameter. Black-Blood-Pulse wurden ausschliellich den
ersten 20 Frames jeder Messung vorgeschaltet, da ansonsten die zuldssigen Grenzwerte der spezifischen

Absorptionsrate {iberschritten wurden.

TE 6.7 ms

TR 20 ms

Flipwinkel 20°

VENC 10 cm/s

Zeitliche Aufldsung 20 ms

Réumliche Auflosung 3.8 mm bei isotropen Voxeln

3.5.2 EKG-Triggerung und respiratorisches Gating

Die Datenakquisition erfolgte unter prospektiver EKG-Triggerung (siche Abbildung
10). Der k-Raum wurde mit einer kartesischen Trajektorie, das heiflt Zeile fiir Zeile,

innerhalb von circa 2000 Herzzyklen akquiriert.

Abbildung 10: EKG-Triggerung. Schematische Darstellung einer konstanten EKG-Ableitung. Die R-
Zacke des QRS-Komplexes triggert den Beginn der Datenakquisition. Das Zeitfenster der
Datenakquisition (Akquisitionsfenster, lila eingeférbt) wurde im Vorfeld jeder Messung individuell

festgelegt.

Das Akquisitionsfenster wurde etwas kiirzer als das im Vorfeld gemessene RR-Intervall
gewdhlt. Je nach Lange des Akquisitionsfensters (zwischen 500 und 920 ms) wurden
bei der vorgegebenen zeitlichen Auflésung von 20 ms entsprechend 25-46
Einzelaufnahmen, sogenannte Frames, akquiriert. Jeder Frame bildet die Bewegung des

Myokards innerhalb der zeitlichen Auflésung von 20 ms ab.
Zur Kompensation der Zwerchfellbewegung wurde eine prospektive

navigatorgesteuerte Technik verwendet. Der Navigator ist ein Field-of-View, innerhalb

dessen die Hohe der Zwerchfellkuppe vor jedem Herzschlag registriert wurde. Im
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Vorfeld der Messungen wurde die Lage des Navigators in einer axialen Localizer-

Aufnahme festgelegt (siche Abbildung 11).

Abbildung 11: Respiratorisches Gating: Field-of-View des Navigators. In einer axialen Localizer-
Aufnahme (links) wurden im Vorfeld der Messungen zwei Schichten (lila) definiert, die sich im Bereich
der Zwerchfellkuppe kreuzen. Das Schnittvolumen entspricht einem ldngs zum Patienten orientierten
LHstiftformigem* Field-of-View (rechts). Innerhalb dieses ,,Stifts* wurde die Grenzschicht Leber/Lunge
erfasst.

Die Datenpunkte wurden akzeptiert, wenn sich das Zwerchfell innerhalb eines 4 mm
breiten Zielbereiches (Navigator-Fenster) in endexpiratorischer Position befand (siehe
Abbildung 12). Die Datenpunkte aus dem ersten und letzten Herzschlag einer
Atemruhelage wurden nachtréglich entfernt, um Bewegungsartefakte am Anfang und

Ende einer Atemruhelage zu eliminieren.
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Abbildung 12: Respiratorisches Gating: Akquisition der Zwerchfellbewegung. Auf der x-Achse ist die

Zeit in Vielfachen von RR-Intervallen angegeben, die y-Achse entspricht der Hohe der Zwerchfellkuppe
in z-Richtung. Der grof3e weifl umrandete Bereich entspricht dem Field-of-View des Navigators in z-
Richtung. Der schmale weil umrandete Bereich entspricht dem Navigator-Fenster: In diesem Bereich

wurden Messdaten akzeptiert.

Die Patienten wurden angewiesen, die Atemruhelage nach der Expiration willentlich zu
verlangern, um die Messzeit zu verkiirzen. Der Zusammenhang zwischen Atmung und
Navigator wird in Abbildung 13 verdeutlicht. Die navigatorgesteuerte Technik
resultierte in einer Akzeptanzrate von circa 55 % der Daten. Die Messzeit exklusive der
Lagerung war interindividuell sehr unterschiedlich und lag zwischen 22 und 57

Minuten, beziehungsweise im Durchschnitt bei 39 Minuten.
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Abbildung 13: Respiratorisches Gating als Schemazeichnung. AZV = Atemzugvolumen, ERV =
Expiratorisches Reservevolumen, IRV = Inspiratorisches Reservevolumen. Schematische Darstellung der
Atmung eines Patienten (durchgezogene Linie) in Relation zum Navigator-Fenster (gestrichelte

horizontale Linien). Die Datenakquisition erfolgte nach der Expiration, wenn sich die Zwerchfellkuppe
im Navigator-Fenster befand.

Y
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3.6 Planung der Kurzachsenschnitte

Innerhalb eines RR-Intervalls wurden jeweils Datenpunkte fiir einen der vier Datensétze
akquiriert. Somit ist die zeitliche Auflosung in dieser Arbeit identisch mit der TR. Das
Field-of-View der akquirierten Kurzachsenschnitte wurde in EKG-getriggerten
Localizer-Aufnahmen geplant (siche Abbildungen 14-16). Die Ausdehnung des Slabs in
z-Richtung betrug 15.2 mm. Daraus wurden vier Schichten mit je 3,8 mm Schichtdicke
rekonstruiert. Die dufleren zwei Schichten wurden verworfen, da sie teilweise mit

starken Artefakten behaftet waren. Die inneren zwei Schichten wurden ausgewertet.

Abbildung 14 Axialer Localizer. Der linke Ventrikel ist deutlich zu erkennen. Das Field-of-View des
Zweikammer-Localizers (lila) wurde durch die Mitte der Mitralklappe und durch die Spitze des linken
Ventrikels gelegt.
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Abbildung 15: Zweikammer-Localizer. Das Field-of-View des Vierkammer-Localizers (lila) wurde
erneut durch die Mitte der Mitralklappe und durch die Spitze des linken Ventrikels gelegt.

Abbildung 16: Vierkammer-Localizer. Hier erfolgte die Auswahl des Field-of-Views der
Kurzachsenschnitte. Das Field-of-View wurde grof3ziigig gewéhlt, damit Einfaltungsartefakte nicht bis an
den linken Ventrikel heranreichen kénnen.
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3.7 Post-Processing

Fiir das Post-Processing der Rohdaten wurde ein von Dr. med. Johannes Oberberger,
UKW, und Dr. rer. nat. Philipp Morchel, Fraunhofer-Institut fiir Integrierte
Schaltungen, entwickelter und als Matlab-Skript umgesetzter Algorithmus verwendet

(siche Abbildung 17).

/Users/sebastianlankl/Documents/MATLAB/keirometrie_processing_2021 Read + FFT
Espirit OAdpt
Mask Segment
PhCal HAF
Filter RotCorr
VQuant Plot
VField TimeUnwrap

Phase Unwrap

Eddycurr. Corr.
Venc [cm/s] 10
Vmax [cm/s] 200

Sigma for filter 0.5

Do It All
VTK export

Save

Abbildung 17: Post-Processing. Die Rohdaten wurde mit Hilfe eines Matlab-Skripts nachbearbeitet,
dessen Bedienoberflidche abgebildet ist. Die einzelnen Arbeitsschritte bestanden aus folgenden Eingaben:
Read + FFT (Einlesen der Daten und Fourier-Transformation), OAdpt (Kombination der Daten aus
mehreren Empfangsspulen), Mask (Zuschneiden des Field-of-View), PhCal (Berechnung der
Phasenwerte), Segment (Ausschneiden des Myokards aus dem Field-of-View), Unwrap (Korrektur von
Phasentiberschldgen), VQuant (Berechnung der Wandbewegungsgeschwindigkeit).

Zunichst wurden die Rohdaten eingelesen und Fourier-transformiert (,,Read + FFT*).
Die Daten der verschiedenen Kanile der Bodyarray- und Spine-Spulen wurden zu einer
Bilddatei verrechnet (,,OAdpt®), dabei wurde analog zu (Griswold et al., 2002)
vorgegangen. Die Umrisse des linken Ventrikels wurden aus dem Field-of-View
ausgeschnitten (,,Mask®, siche Abbildung 18). Es wurden die Phasenwerte in jedem
Voxel des Field-of-Views (,,PhCal*) berechnet (Pelc et al., 1991). Die Lage des
Endokards und Epikards wurde héndisch eingezeichnet. Die Voxel auflerhalb des
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Epikards und innerhalb des Endokards wurden verworfen, die Ventrikelwand verblieb

im Datensatz (,,Segment*) (siche Abbildung 19).

Abbildung 18: Zuschneiden des Field-of-Views. Magnitudenbild des Field-of-Views. Die Umrisse des
linken Ventrikels (blauer Kasten) wurden manuell groBziigig aus dem Field of View ausgeschnitten. Die
Daten aus dem iibrigen Teil des Field-of-Views wurden verworfen.
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Abbildung 19: Segmentierung des Myokards. Abgebildet sind zwei identische Magnitudenbilder nach
dem Zuschneiden des Field-of-Views auf die Umrisse des linken Ventrikels. Im Magnitudenbild wird die
Signalintensitdt der Voxel dargestellt, die Phaseninformation spielt keine Rolle. Links wurde das Epikard
eingezeichnet, rechts wurde das Endokard eingezeichnet. Allen Voxel, die innerhalb des Epikards liegen,
wurde im ersten Schritt die Zahl 1 zugeteilt. Bei allen Voxel, die innerhalb des Endokards lagen, wurde
der im ersten Schritt vergebene Wert mit 1 subtrahiert. Diejenigen Voxel, die weiterhin einen Wert von 1
besallen, wurden beibehalten, alle anderen Voxel wurden verworfen.

Mithilfe eines Unwrapping-Algorithmus, basierend auf Konzepten von (Ghiglia &
Romero, 1996) und (Goldstein et al., 1988), wurden Phaseniiberschldge bereinigt. Aus
den bereinigten Phasenwerten und dem eingestellten VENC wurde die
Wandbewegungsgeschwindigkeit in jedem Voxel fiir alle Frames berechnet. Die
Gewebegeschwindigkeiten wurden von der Darstellung im kartesischen
Koordinatensystem (x, y- und z-Richtung) in ein polares Koordinatensystem tiberfiihrt
(radiale, zirkumferentielle und longitudinale Richtung). Der Pol dieses polaren
Koordinatensystems liegt im Zentrum des linken Ventrikels. Mithilfe eines
automatisierten Algorithmus wurden extreme, das hei3t unrealistische Ausrei3er in den
Absolutgeschwindigkeiten einzelner Voxel aus dem Datensatz entfernt. Dazu verglich
ein automatisierter Algorithmus die Wandbewegungsgeschwindigkeit jedes Voxels mit
dem vorherigen und dem nachfolgenden Frame und mit den benachbarten Voxel. So
wurden die Plausibilitdt eines jeden Messwertes sowohl im zeitlichen Verlauf, als auch

im Kontext der regionalen Wandbewegung gepriift.
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Abbildung 20 zeigt beispielhaft einen systolischen Frame einer Messung der

Kontrollgruppe nach vollendetem Post-Processing in einer dreidimensionalen Ansicht.
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Abbildung 20: Systolischer Frame einer Messung der Kontrollgruppe zur Veranschaulichung. Auf der x-
und y-Achse ist die Anzahl der Voxel in x- und y-Richtung skaliert. Die xy-Ebene entspricht der Ebene
des Kurzachsenschnittes. Die Lange der Vektorpfeile entspricht dem Betrag der
Wandbewegungsgeschwindigkeit innerhalb eines Voxels im ausgewéhlten Frame (siche Normierung in
der linken oberen Ecke). Die Richtung der Pfeile in z-Richtung ist farbkodiert von blau (in Richtung der
Basis zeigend) iiber griin bis gelb (in Richtung des Apex zeigend). Deutlich sichtbar ist eine auf das
Zentrum des linken Ventrikels hin gerichtete radiale Bewegung.

Um eine quantitative Auswertung mehrerer Messungen, sowie eine Vergleichbarkeit
verschiedener Messungen zu ermdglichen, wurden Geschwindigkeits-Zeit-Kurven fiir
verschiedene definierte Regions of Interest berechnet. Dazu wurden manuell der

anteriore und posteriore Insertionspunkt des rechten Ventrikels markiert. AnschlieBend
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wurden die einzelnen Voxel den Segmenten 7-12 (nach der American-Heart-

Association, siche Abbildung 21) automatisiert zugeordnet.

o
55X

Abbildung 21: Segmenteinteilung im Bullseye-Plot nach der American Heart Association (Cerqueira et
al., 2002). Die midventrikuldre Schicht setzt sich aus den Segmenten 7 (anterior), 8 (anteroseptal), 9
(inferoseptal), 10 (posterior), 11 (inferolateral) und 12 (anterolateral) zusammen.

Der Zeitpunkt, an dem das Ventrikelvolumen minimal war, wurde als das Ende der
Systole und als Zeitpunkt 1 definiert. Alle systolischen Frames wurden vom Zeitpunkt 0
bis zum Zeitpunkt 1 skaliert. Alle diastolischen Frames wurden unter Verwendung der
systolischen Skalierung nach dem Zeitpunkt 1 bis maximal zum Zeitpunkt 2 (in
Abhidngigkeit von der Anzahl diastolischer Frames) skaliert. Die Diastole wurde
aufgrund der prospektiven Untersuchungstechnik nicht vollstidndig erfasst, sodass die
Anzahl der diastolischen Frames stets unterhalb der Anzahl der systolischen Frames lag.
Die radiale, zirkumferentielle und longitudinale Geschwindigkeit wurde jeweils fiir die
Segmente 7-12, sowie fiir die gesamte midventrikuldre Schicht (globale
Gewebegeschwindigkeit) gemittelt. Die gemittelten Gewebegeschwindigkeit wurde auf
der y-Achse aufgetragen, der Zeitpunkt wurde von 0 (R-Zacke) bis maximal 2 (Ende
des Akquisitionsfenster) auf der x-Achse aufgetragen. Eine positive radiale
Gewebegeschwindigkeit wurde als Bewegung zum Zentrum des linken Ventrikels
definiert. Eine positive longitudinale Gewebegeschwindigkeit wurde als Bewegung in

Richtung des Apex definiert. Positive Werte der zirkumferentiellen Geschwindigkeit
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entsprechen einer Drehung mit dem Uhrzeigersinn, negative Werte einer Drehung
gegen den Uhrzeigersinn, jeweils vom Apex aus betrachtet. In Kapitel 4.2 werden die
Geschwindigkeits-Zeit-Kurven der radialen, longitudinalen und zirkumferentiellen

Geschwindigkeit von Messungen der Kontrollgruppe vorgestellt.

3.8 Datenauswertung

3.8.1 Statistische Auswertung der Spitzengeschwindigkeiten

Innerhalb der radialen, longitudinalen und zirkumferentiellen Geschwindigkeits-Zeit-
Kurven wurden jeweils zwei Spitzenwerte definiert, welche die beiden antagonistischen
Bewegungen in radialer, longitudinaler und zirkumferentieller Richtung représentieren.
Der Verlauf der Geschwindigkeits-Zeit-Kurven inklusive der Definition der
Spitzenwerte wird anhand von Messungen der Kontrollgruppe in Kapitel 4.2
beschrieben. Die Spitzenwerte wurden jeweils fiir die Segmente 7-12 und die gesamte
midventrikuldre Schicht aus den Geschwindigkeits-Zeit-Kurven aller Studienteilnehmer
abgelesen und in ein Excel-File iibertragen.

Einzelne Spitzenwerte waren nicht sinnvoll auswertbar und wurden von der
statistischen Auswertung ausgeschlossen. Dazu wurden drei Ausschlusskriterien
definiert. Erstens: Phaseniiberschldge verschleiern den Spitzenwert einer
Geschwindigkeits-Zeit-Kurve. Zweitens: der Spitzenwert einer Geschwindigkeits-Zeit-
Kurve liegt mutmaBlich nicht im Akquisitionsfenster. Dieses Ausschlusskriterium
wurde angewandt, wenn der Spitzenwert im ersten oder letzten Frame einer Messung
lag. Drittens: Die Datenqualitdt im Bereich des Spitzenwertes der Geschwindigkeits-
Zeit-Kurve ist nicht ausreichend. Dieses Ausschlusskriterium wurde angewandt, wenn
die Direktionalitit der Vektorpfeile im Frame des Spitzenwertes im betreffenden
Segment oder der gesamten Schicht nicht konsistent war.

Patienten- und Kontrollgruppe wurden anhand von 42 unabhéngigen Variablen (2
Spitzenwerte pro Bewegungsrichtung in jeweils 6 Segmenten und der midventrikuliren
Schicht als Mittelung) verglichen. Die abhidngige Variable war somit die
Gruppenzugehorigkeit. Die Daten wurden von Excel in die Software SPSS exportiert

und eigensténdig statistisch ausgewertet. Es wurde der Durchschnitt und die
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Standardabweichung aller Variablen fiir beide Gruppen bestimmt. Alle Variablen
wurden mittels Shapiro-Wilk-Test auf Normalverteilung getestet. Bei vorhandener
Normalverteilung wurde der Levene-Test der Varianzgleichheit durchgefiihrt. Bei
vorhandener Normalverteilung und Varianzgleichheit der beiden Gruppen wurde der
Student’s t-Test durchgefiihrt. Bei vorhandener Normalverteilung und fehlender
Varianzgleichheit der beiden Gruppen wurde der Welch’s t-Test durchgefiihrt. Bei
fehlender Normalverteilung wurde die Verteilungsgleichheit der beiden Gruppen mittels
Kolmogorow-Smirnow-Test gepriift. AnschlieBend wurde ein Mann-Whitney-U-Test
durchgefiihrt. Das Signifikanzniveau wurde auf p = .05 festgelegt. Bei signifikanten
Unterschieden zwischen beiden Gruppen wurde ein Mal} der Effektstirke (Cohen’s d
bei Verwendung eines der beiden t-Tests, Pearson Korrelationskoeftizient r bei
Verwendung des Mann-Whitney-U-Tests) angegeben. Tabellen zur Statistik wurden mit
der Software Excel erstellt, Abbildungen mit der Software GraphPad Prism. Die
statistische Auswertung erfolgte unter Zuhilfenahme von Literatur zu medizinischer

Statistik (Gaus, 2017).
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3.8.2 Visuelle Auswertung der Gewebegeschwindigkeit in vernarbten Segmenten

Abbildung 22: Postischdmisch vernarbte Segmente der Patienten im Bullseye-Plot. Grau hinterlegt sind
die Segmente, die eine Vernarbung unterschiedlicher Transmuralitét nach abgelaufenem
Vorderwandinfarkt davontrugen. Die Patienten hatten durchschnittlich 4,56 vernarbte Segmente, davon
waren durchschnittlich 1,78 in der midventrikuldren Schicht.

Die Lokalisation der postischdmisch vernarbten Segmente der einzelnen Patienten
wurde aus LGE-Befunden recherchiert und ist in Abbildung 22 dargestellt. Die
Gewebegeschwindigkeit der midventrikuldren Segmente wurde Frame fiir Frame in
beiden Schichten in einer dreidimensionalen Darstellung mit frei wéhlbarer Ansicht
betrachtet. Als Vergleich wurden Messungen der Kontrollgruppe in der gleichen

Herzphase herangezogen. Es wurde der Versuch unternommen, lokale Verdanderungen
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der Gewebegeschwindigkeit in den vernarbten Segmenten zu identifizieren. Ein Patient
wurde von der qualitativen Auswertung ausgeschlossen, da kein midventrikuldres

Segment vernarbt war.
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4 Ergebnisse

Zunichst wird die Validierung der verwendeten Messmethodik beschrieben (Kapitel
4.1). Daraufthin werden die Ergebnisse der Messungen der Kontrollgruppe (Kapitel 4.2)
und der Patientengruppe (Kapitel 4.3) dargelegt.

4.1 Validierung im Modellversuch

Die Genauigkeit der Messung von Gewebe- oder Flussgeschwindigkeiten mit der in
dieser Arbeit verwendeten Methode wurde folgendermallen quantifiziert: In einem
wassergefiillten Schlauch wurde mit einer Pumpe eine laminare Strdomung erzeugt. Die
Flussgeschwindigkeit wurde in einem Volumen gemessen, das den Querschnitt des
Schlauches umfasst. Daraus wurden zwei Schichten rekonstruiert, die wiederum
gemittelt wurden. Es resultierte eine zweidimensionale Matrix aus Messwerten. Der
zentral gemessene Spitzenwert wurde aufgrund einer systematischen Abweichung von
der Auswertung ausgeschlossen. Ein weiterer unplausibler Wert wurde ebenfalls
entfernt. Unter der Annahme einer laminaren Strdomung wurde eine parabolische
Modellfunktion an die verbleibenden Messwerte angepasst (Fitting). Die prozentuale
Abweichung der Messwerte von der Modelfunktion wurde anhand von vier im Kreuz
um den Mittelpunkt angeordneten Messwerten berechnet. Die durchschnittliche
Abweichung der vier im Kreuz um den Mittelpunkt angeordneten Messwerte von der

parabolischen Modellfunktion betrug 3,1 % (siehe Abbildung 23).
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Abbildung 23: Ergebnisse des Modellversuches. Es wurde die Flussgeschwindigkeit einer laminaren
Stromung in einem Schlauch mit der verwendeten Messmethode bestimmt. Auf der vertikalen Achse ist
die Flussgeschwindigkeit in den einzelnen Voxel in cm/s aufgezeichnet, auf der x- und y-Achse ist
jeweils die Anzahl der Voxel in x- und y-Richtung abgebildet. Die xy-Ebene umfasst den Querschnitt des
Schlauches senkrecht zur Flussrichtung. Die blauen Punkte reprisentieren die gemessene
Flussgeschwindigkeit in einem Voxel. Zwei unplausible Messwerte wurden von der Auswertung
ausgeschlossen: der Spitzenwert in der Mitte des Schlauches und ein weiterer Messwert (rotes Kreuz).
Unter der Annahme, dass die Stromung laminar ist, wurde an die {ibrigen Messwerte eine parabolische
Modellfunktion angepasst. Vier im Kreuz um den Mittelpunkt angeordnete Messwerte wurden mit der
Modellfunktion verglichen.
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4.2 Messungen der Kontrollgruppe

4 von 420 einzelnen Werten der Spitzengeschwindigkeiten ((6 Segmente + globale
Mittelung) x 10 Kontrollpersonen x 6 definierte Spitzengeschwindigkeiten) konnten
aufgrund von Phaseniiberschldgen im Frame der Spitzengeschwindigkeit nicht bestimmt
werden. 35 weitere einzelne Werte wurden von der statistischen Auswertung
ausgeschlossen, da die Datenqualitdt im Frame der Spitzengeschwindigkeit als nicht
ausreichend eingeschitzt wurde oder da das Akquisitionsfenster zu kurz war, um die

Spitzengeschwindigkeit zu erfassen.

4.2.1 Zirkumferentielle Geschwindigkeit

Friihsystolisch wurde in der Ansicht von unten, entsprechend den Empfehlungen der
American Heart Association (Cerqueira et al., 2002), eine Rotation der Ventrikelwand
gegen den Uhrzeigersinn beobachtet (siche Abbildung 24). Midsystolisch nahm die
Rotation gegen den Uhrzeigersinn ab und miindete in eine Rotation mit dem
Uhrzeigersinn (siche Abbildung 25). AnschlieBend wurde ein mehrfacher Wechsel der
Rotationsrichtung in Systole und Diastole beobachtet. Der zeitliche Verlauf der
zirkumferentiellen Geschwindigkeit wahrend des Herzzyklus ist in Abbildung 26

aufgezeichnet.
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Abbildung 24: Friihsystolische Rotation gegen den Uhrzeigersinn. Auf der x- und y-Achse ist die Anzahl
der Voxel in x- und y-Richtung skaliert. Die xy-Ebene entspricht der Ebene des Kurzachsenschnittes. Die
Léange der Vektorpfeile entspricht dem Betrag der Wandbewegungsgeschwindigkeit innerhalb eines
Voxels im ausgewdhlten Frame (siche Normierung in der linken oberen Ecke). Die Richtung der Pfeile in
z-Richtung ist farbkodiert von blau (in Richtung der Basis zeigend) {iber griin bis gelb (in Richtung des
Apex zeigend). Dargestellt ist ein frithsystolischer Frame einer Messung der Kontrollgruppe in der
iiblichen Ansicht von unten. In allen Segmenten ist eine Rotation gegen den Uhrzeigersinn deutlich
sichtbar.
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Abbildung 25: Rotation mit dem Uhrzeigersinn. Die Wandbewegungsgeschwindigkeit in den einzelnen
Voxel ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von unten mit identischer Achsenbeschriftung
dargestellt. Es handelt sich um einen midsystolischen Frame einer Messung der Kontrollgruppe. In den
Segmenten 7 und 10-12 ist eine Rotation mit dem Uhrzeigersinn deutlich sichtbar.
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Abbildung 26: Zirkumferentielle Geschwindigkeit der Kontrolgruppe im Durchschnitt. Auf der x-Achse
ist die Systole von 0 bis 1 (R-Zacke bis zum Zeitpunkt des minimalen Ventrikelvolumens) und die
Diastole von 1 bis 2 (Zeitpunkt des minimalen Ventrikelvolumens bis zum Ende des Akquisitionsfensters
in der spéten Diastole) skaliert. Auf der y-Achse ist die zirkumferentielle Geschwindigkeit in cm/s
skaliert. Positive Werte entsprechen einer Drehung des Ventrikels im Uhrzeigersinn, negative Werte einer
Drehung gegen den Uhrzeigersinn. Die Spitzengeschwindigkeit der Rotation gegen den Uhrzeigersinn
wurde bei knapp 20 % der Systolendauer erreicht (blauer Pfeil). Die Spitzengeschwindigkeit der Rotation
mit dem Uhrzeigersinn wurde in einzelnen Messungen zu unterschiedlichen Zeitpunkten beobachtet
(orangene Pfeile): midsystolisch (bei circa 50 % der Systolendauer), frithdiastolisch (bei circa 110 % der
Systolendauer) oder spétdiastolisch (bei circa 150 % der Systolendauer, in einzelnen Messungen zum Teil
noch spiter). In die quantitative Auswertung der einzelnen Messungen floss jeweils die maximale
positive zirkumferentielle Geschwindigkeit ungeachtet ihres zeitlichen Auftretens ein.

4.2.2 Longitudinale Geschwindigkeit

Es wurde ein biphasisches Bewegungsmuster entlang der Langsachse des Ventrikels
beobachtet. Systolisch wurde eine Bewegung der midventrikuldren Schicht in Richtung
Apex beobachtet (siehe Abbildung 27). Umgekehrt wurde diastolisch eine Bewegung in
Richtung Basis beobachtet (siche Abbildung 28). Der zeitliche Verlauf der
longitudinalen Geschwindigkeit wahrend des Herzzyklus ist in Abbildung 29

aufgezeichnet.
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Abbildung 27: Systolische Bewegung in Richtung Apex. Die Wandbewegungsgeschwindigkeit in den
einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 dargestellt. Die x-Achse verlduft schrig von links nach
rechts, die y-Achse von schrig hinten nach vorne und die z-Achse von unten nach oben entlang der
Langsachse des Ventrikels. Auf allen drei Achsen ist die Anzahl der Voxel skaliert. Es handelt sich um
einen systolischen Frame einer Messung der Kontrollgruppe in der Ansicht von schrdg unten. In allen
Segmenten ist eine Bewegung in Richtung des Apex deutlich sichtbar.
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Abbildung 28: Diastolische Bewegung in Richtung Basis. Die Wandbewegungsgeschwindigkeit in den
einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 dargestellt, die Ansicht ist von schrig unten, die
Achsenbeschriftung ist analog zu Abbildung 27. Es handelt sich um einen diastolischen Frame einer
Messung der Kontrollgruppe in der Ansicht von schrag unten. In allen Segmenten ist eine Bewegung in
Richtung der Basis deutlich sichtbar.
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Abbildung 29: Longitudinale Geschwindigkeit der Kontrollgruppe im Durchschnitt. Auf der x-Achse ist
die Herzphase analog zu Abbildung 26 skaliert. Auf der y-Achse ist die longitudinale Geschwindigkeit in
cm/s skaliert. Positive Werte entsprechen einer Bewegung des Ventrikels in Richtung Apex, negative
Werte einer Bewegung in Richtung Basis. Die systolische longitudinale Spitzengeschwindigkeit wurde
bei circa 20 % der Systolendauer beobachtet (blauer Pfeil). Die diastolische longitudinale
Spitzengeschwindigkeit wurde bei circa 150 % der Systolendauer beobachtet (orangener Pfeil).

4.2.3 Radiale Geschwindigkeit

Es wurde eine biphasische Abfolge von Kontraktion und Expansion der Herzkammer
beobachtet. Systolisch wurde eine zentripetal auf das Zentrum des Ventrikels
zulaufende Bewegung beobachtet (siche Abbildung 30). Diastolisch wurde eine
zentrifugal nach auBlen gerichtete Bewegung beobachtet (siche Abbildung 31). Der
zeitliche Verlauf der radialen Geschwindigkeit wihrend des Herzzyklus ist in

Abbildung 32 aufgezeichnet.
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Abbildung 30: Systolische Bewegung in Richtung des Zentrums des Ventrikels. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit in den einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von
unten mit identischer Achsenbeschriftung dargestellt. Es handelt sich um einen systolischen Frame einer
Messung der Kontrollgruppe. In allen Segmenten ist eine zentripetal auf die Mitte des Ventrikels
zulaufende Bewegung der Ventrikelwand deutlich sichtbar.
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Abbildung 31: Diastolische Bewegung nach auflen. Die Wandbewegungsgeschwindigkeit in den
einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von unten mit identischer Achsenbeschriftung
dargestellt. Es handelt sich um einen diastolischen Frame einer Messung der Kontrollgruppe. In allen
Segmenten ist eine zentrifugal nach aullen gerichtete Bewegung der Ventrikelwand deutlich sichtbar.
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Abbildung 32: Radiale Geschwindigkeit der Kontrollgruppe im Durchschnitt. Auf der x-Achse ist die
Herzphase analog zu Abbildung 26 skaliert. Auf der y-Achse ist die radiale Geschwindigkeit in cm/s
skaliert. Positive Werte entsprechen einer Bewegung in Richtung des Zentrums des Ventrikels, negative
Werte einer Bewegung nach auflen. Die radiale Geschwindigkeit der Kontrollgruppe wurde gemittelt und
iiber den Herzzyklus dargestellt. Die systolische radiale Spitzengeschwindigkeit wurde bei circa 40 % der
Systolendauer beobachtet (blauer Pfeil). Die diastolische radiale Spitzengeschwindigkeit wurde bei circa
150 % der Systolendauer beobachtet (orangener Pfeil).
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4.3 Patientenmessungen

4.3.1 Qualitative Auswertung

Die Gewebegeschwindigkeit in der untersuchten midventrikuldren Schicht wurde
visuell zwischen einzelnen Messungen der Patienten- und Kontrollgruppe verglichen.
Dazu wurde die aus verschiedenen Abbildungen (sieche exemplarisch Abbildung 30-31)

bekannte dreidimensionalen Darstellung mit frei wéhlbarer Ansicht verwendet.

Bei allen acht Patienten konnte eine Abweichung von den in Kapitel 4.2 dargestellten
Bewegungsmustern in vernarbten Segmenten beobachtet werden: Bei sechs von acht
Patienten war die diastolische radiale Geschwindigkeit in vernarbten Segmenten
verringert oder es zeigte sich eine betonte diastolische Einwirtsbewegung (siche
Abbildungen 33-37). Bei drei von acht Patienten war die Geschwindigkeit der
frithsystolischen Drehung gegen den Uhrzeigersinn in vernarbten Segmenten verringert
oder es zeigte sich stattdessen eine Rotation mit dem Uhrzeigersinn (siche Abbildungen
38-40). Darunter befanden sich die zwei Patienten, bei denen keine Verdnderungen der
diastolischen radialen Geschwindigkeit in vernarbten Segmenten identifiziert werden

konnten.
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Abbildung 33: Verringerte diastolische radiale Geschwindigkeit in vernarbten Segmenten. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von unten mit identischer
Achsenbeschriftung dargestellt. In Segment 8 ist eine Narbe mit 75 % Transmuralitit vorbekannt. Die
diastolische radiale Geschwindigkeit ist in Segment 8 sichtbar reduziert. In den {ibrigen Segmenten ist
eine nach auBen gerichtete Bewegung der Ventrikelwand deutlich sichtbar. Abbildung 37 zeigt einen
vergleichbaren Frame einer Messung der Kontrollgruppe zum Vergleich.
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Abbildung 34: Reduzierte diastolische radiale Geschwindigkeit in vernarbtem Segment. Auf der x-Achse
ist die Herzphase analog zu Abbildung 26 skaliert. Positive Werte entsprechen einer Bewegung in
Richtung des Zentrums des Ventrikels, negative Werte einer Bewegung nach auflen. Abgebildet ist die
radiale Geschwindigkeit in Segments 8 aus Abbildung 33. Die diastolische radiale
Spitzengeschwindigkeit ist deutlich reduziert (orangener Pfeil). Ebenfalls zeigte sich eine betonte
Einwiértsbewegung wahrend der Diastole (blauer Pfeil). In den septalen Segmenten zeigte die diastolische
Auswirtsbewegung auch in der Kontrollgruppe ein biphasisches Muster, eine Einwértsbewegung fand
jedoch nicht oder nicht in diesem Ausmab@ statt.
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Abbildung 35: Betonte diastolische Einwartsbewegung in vernarbten Segmenten. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von unten mit identischer
Achsenbeschriftung dargestellt. In Segment 8 und 9 ist eine Narbe mit 50 % Transmuralitét vorbekannt.
Die Segmente 8 und 9 zeigen eine ausgeprigte Bewegung nach innen, wihrend die iibrigen Segmente
sich nach auBBen bewegen. Abbildung 37 zeigt einen vergleichbaren Frame einer Messung der
Kontrollgruppe zum Vergleich.
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Abbildung 36: Betonte radiale Einwiartsbewegung in vernarbten Segmenten. Auf der x-Achse ist die
Herzphase analog zu Abbildung 26 skaliert. Auf der y-Achse ist die radiale Geschwindigkeit in cm/s
skaliert. Positive Werte entsprechen einer Bewegung in Richtung des Zentrums des Ventrikels, negative
Werte einer Bewegung nach auflen. Die radiale Geschwindigkeit in Segment 8 (oberer Teil der
Abbildung) und 9 (unterer Teil der Abbildung) aus Abbildung 35 wurde iiber den Herzzyklus dargestellt.
In beiden Segmenten fand diastolisch eine ausgeprigte Einwartsbewegung statt (blaue Pfeile).
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Abbildung 37: Diastolische Expansion in einer Messung der Kontrollgruppe. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit in den einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von
unten mit identischer Achsenbeschriftung dargestellt. Es handelt sich um einen diastolischen Frame einer
Messung der Kontrollgruppe in der Ansicht von unten. In allen Segmenten ist eine zentrifugal nach auflen
gerichtete Bewegung der Ventrikelwand deutlich sichtbar.
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Abbildung 38: Umkehr der friihsystolischen Rotationsrichtung in vernarbten Segmenten. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von unten mit identischer
Achsenbeschriftung dargestellt. Vorbekannt ist eine Narbe in Segment 7 mit 50-75 % Transmuralitét. In
Segment 7 und zum Teil in Segment 12 ist eine Rotation mit dem Uhrzeigersinn sichtbar. Die iibrigen
Segmente zeigen eine Rotation gegen den Uhrzeigersinn. Abbildung 40 zeigt einen vergleichbaren Frame
einer Messung der Kontrollgruppe zum Vergleich.
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Abbildung 39: Umkehr der frithsystolischen Rotationsrichtung in vernarbtem Segment. Auf der x-Achse
ist die Herzphase analog zu Abbildung 26 skaliert. Auf der y-Achse ist die zirkumferentielle
Geschwindigkeit in cm/s skaliert. Positive Werte entsprechen einer Drehung des Ventrikels im
Uhrzeigersinn, negative Werte einer Drehung gegen den Uhrzeigersinn. Die zirkumferentielle
Geschwindigkeit des vernarbten Segments aus Abbildung 38 wurde iiber den Herzzyklus dargestellt.
Anstatt der frithsystolischen Rotation gegen den Uhrzeigersinn zeigte das vernarbte Segment eine
Rotation mit dem Uhrzeigersinn (blauer Pfeil).
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Abbildung 40: Rotation gegen den Uhrzeigersinn in einer Messung der Kontrollgruppe. Die
Wandbewegungsgeschwindigkeit in den einzelnen Voxel ist analog zu Abbildung 24 in der Ansicht von
unten mit identischer Achsenbeschriftung dargestellt. Es handelt sich um einen friihsystolischen Frame
einer Messung der Kontrollgruppe. In allen Segmenten ist eine Rotation gegen den Uhrzeigersinn
deutlich sichtbar.

67



4.3.2 Quantitative Auswertung

Die Spitzenwerte der radialen, zirkumferentiellen und longitudinalen Geschwindigkeit
wurden zwischen der Patienten- und Kontrollgruppe in den Segmenten 7-12 und in der
globalen Mittelung verglichen. Die Definition der Spitzenwerte ist den Abbildungen 26,
29 und 32 in Kapitel 4.2 zu entnehmen.

4 von 378 einzelnen Werten der Spitzengeschwindigkeiten ((6 Segmente + globale
Mittelung x 9 Patienten x 6 definierte Spitzengeschwindigkeiten) konnten aufgrund von
Phasentiberschldgen im Frame der Spitzengeschwindigkeit nicht ausgewertet werden.
29 weitere einzelne Werte wurden von der statistischen Auswertung ausgeschlossen, da
die Datenqualitit im Frame der Spitzengeschwindigkeit als nicht ausreichend
eingeschitzt wurde oder da das Akquisitionsfenster der Messung zu kurz war, um die

Spitzengeschwindigkeit sicher zu erfassen.

68



4.3.2.1 Systolische radiale Geschwindigkeit
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Abbildung 41: Durchschnittliche systolische radiale Spitzengeschwindigkeit der Patienten- und
Kontrollgruppe. Auf der y-Achse ist die systolische radiale Spitzengeschwindigkeit in cm/s skaliert.
Segmente, in denen ein signifikanter Unterschied (p < .05) zwischen Patienten- und Kontrollgruppe
beobachtet wurde, sind mit Stern markiert. Weitere Einzelheiten sind dem Fliefitext zu entnehmen.

Die globale systolische radiale Geschwindigkeit war bei Patienten (M (Mittelwert) =
4.93) geringer als bei der Kontrollgruppe (M = 5.52), es konnte jedoch kein
signifikanter Unterschied gezeigt werden (p (p-Wert) = .16).

In Segment 8 (M = 8.02) und 9 (M = 7.23) (siche Abbildung 41, Kasten A) zeigten
Patienten eine hohere systolische radiale Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe (M =
5.47, bzw. 5.09). In Segment 8 war der Unterschied signifikant (»p =.016, d (Cohen’s d)
=2.01), in Segment 9 wurde keine Signifikanz erreicht (p = .067). Vernarbte Segmente
bildeten diesen Trend ebenfalls ab: in Segment 8 zeigten vernarbte Segmente (M =
8.64) eine signifikant hohere Geschwindigkeit als das entsprechende Segment in der

Kontrollgruppe (p =.009, d = 1.96), in Segment 9 (M = 7.54) wurde das

Signifikanzniveau nicht erreicht (p = .12).

In Segment 11 und 12 (siche Abbildung 41, Kasten B) zeigten Patienten (M = 4,92,
bzw. Mdn (Median) = 5.20) eine geringere systolische radiale Geschwindigkeit als die
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Kontrollgruppe (M = 7.46, bzw. Mdn = 7.56). In Segment 11 wurde keine Signifikanz
erreicht (p =.070), in Segment 12 war der Unterschied hochgradig signifikant (p = .002,

r (Pearson-Korrelationskoeffizient) = - .72).

Die vollstidndigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der systolischen radialen

Spitzengeschwindigkeit sind Tabelle 5 zu entnehmen.

Tabelle 5: Systolische radiale Spitzengeschwindigkeit in der Patienten- und Kontrollgruppe. N = Anzahl
der ausgewerteten Messungen pro Gruppe. Die Spitzengeschwindigkeit ist jeweils in der Form M (SD) in
cm/s angegeben. Variablen, die nicht-normalverteilt sind, sind mit Stern * markiert. In dieser, sowie in
den folgenden Tabellen 6-10, wird bei nicht-normalverteilten Daten der Ubersicht halber der M als MaB
der zentralen Tendenz angegeben, im FlieBtext wird entsprechend der Konvention der Mdr bei nicht-
normalverteilten Daten angegeben. p-Werte beziehen sich auf Vergleiche mit der Kontrollgruppe, p-
Werte unter dem Signifikanzniveau von .05 sind hervorgehoben.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global 4.93 (0.73) 10 5.52(1.01) 9 .16
Segment 7 6.80 (2.10) 10 7.55(2.36) 9 48
Davon: vernarbte Segmente  6.64 (1.81) 4 Sl
Segment 8 8.02 (2.16) 9 5.47(1.86) 9 .016
Davon: vernarbte Segmente  8.64 (2.10) 6 009
Segment 9 7.23 (1.97) 9 5.09 (2.60) 9 .067
Davon: vernarbte Segmente  7.54 (2.62) 5 12
Segment 10 5.41(2.39) 10 5.76 (1.63) 9 .70
Segment 11 4.92 (2.52) 10 7.46 (3.13) 9 .070
Segment 12 4.72 (2.62) 10 8.50 (2.77)* 9 .002
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4.3.2.2 Diastolische radiale Geschwindigkeit
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Abbildung 42: Durchschnittliche diastolische radiale Spitzengeschwindigkeit der Patienten- und
Kontrollgruppe. Segmente, in denen ein signifikanter Unterschied (p < .05) zwischen Patienten- und

Kontrollgruppe beobachtet wurde, sind mit Stern markiert. Weitere Einzelheiten sind dem FlieBtext zu
entnehmen.

Die globale diastolische radiale Geschwindigkeit war bei Patienten (M = -7,35) und der
Kontrollgruppe (M = -7,37) nahezu identisch (p = .97).

In Segment 8 (M = -4.03) und 9 (Mdn = -5.91, siehe Abbildung 42, Kasten A) zeigten
Patienten eine geringere diastolische radiale Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe (M
=-6.34, bzw. Mdn = -9.26). Der Unterschied war in beiden Segmenten signifikant (p =
029, d = 1.82, beziehungsweise p =.002, » = - .76). Im Gegensatz dazu wurde in
Segment 11 (M =-13.69) und 12 (-12.65, siche Abbildung 42, Kasten B) bei Patienten
eine hohere diastolische radiale Geschwindigkeit beobachtet als in der Kontrollgruppe

(M = -8.40, bzw. -8.73). Der Unterschied war in beiden Segmenten signifikant (p =
017,d=3.56,bzw. p <.001,d=1.71).

Die vollstidndigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der diastolischen radialen

Spitzengeschwindigkeit sind Tabelle 6 zu entnehmen.
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Tabelle 6: Diastolische radiale Spitzengeschwindigkeit in der Patienten- und Kontrollgruppe. Die Angabe
der Ergebnisse ist analog zu Tabelle 6 in der Form M (SD), p-Werte unter dem Signifikanzniveau von .05
sind hervorgehoben, nicht-normalverteilte Daten sind mit einem Stern (*) markiert.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global -7.35(0.73) 8 -7.37(1.37) 8 .97
Segment 7 -8.50 (2.31) 8 -8.17 (2.55)* 8 .43
Davon: vernarbte Segmente  -9.90 (2.30) 4 A1
Segment 8 -4.03 (1.54) 7 -6.34(2.03) 8 .029
Davon: vernarbte Segmente  -4.04 (1,69) 6 045
Segment 9 -5.29 (2.27)* 8 -9.09 (1.64) 8 .002
Davon: vernarbte Segmente  -4.60 (2.71) 5 003
Segment 10 -7.61 (2.40) 8 -8.72(2.25) 8 .36
Segment 11 -13.69 (4.21) 6 -8.40 (3.00) 8 .017
Segment 12 -12.65 (1.91) 9 -8.73(1.44) 8 <.001

4.3.2.3 Systolische longitudinale Geschwindigkeit
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Abbildung 43: Durchschnittliche systolische longitudinale Spitzengeschwindigkeit der Patienten- und
Kontrollgruppe. Patienten zeigten in allen Segmenten geringere Geschwindigkeiten als die
Kontrollgruppe, der Unterschied war jedoch nur in Segment 10 signifikant (Stern, p <.05).
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Die globale systolische longitudinale Geschwindigkeit war bei Patienten (M = 5.72)
deutlich geringer als in der Kontrollgruppe (M = 10.38), das Signifikanzniveau wurde
nicht erreicht (p = .076). In Segment 10 wurde bei Patienten (M = 6.52) eine geringere
Geschwindigkeit beobachtet als in der Kontrollgruppe (M = 12.12), der Unterschied war
signifikant (p = .021, d =4.65). In den librigen Segmenten zeigten Patienten ebenfalls
eine geringere Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe, der Unterschied war jedoch

nicht signifikant (siche Abbildung 43).

Die vollstidndigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der systolischen
longitudinalen Spitzengeschwindigkeit sind Tabelle 7 zu entnehmen.
Tabelle 7: Systolische longitudinale Spitzengeschwindigkeit in der Patienten- und Kontrollgruppe. Die

Angabe der Ergebnisse ist analog zu Tabelle 5 in der Form M (SD), p-Werte unter dem Signifikanzniveau
von .05 sind hervorgehoben, nicht-normalverteilte Daten sind mit einem Stern (*) markiert.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global 5.72 (5.76) 9 10.38 (4.06) 8 .076
Segment 7 5.03 (5.20) 9 9.76 (6.17)* 8 .39
Davon: vernarbte Segmente 2.83 (6.66)* 4 .50
Segment 8 5.43 (5.58) 9 8.59(4.78)* 9 51
Davon: vernarbte Segmente 4.45 (6.28) 6 .56
Segment 9 5.97 (5.14) 9 9.18 (2.68) 9 .12
Davon: vernarbte Segmente 5.66 (6.33) 5 29
Segment 10 6.52 (5.67) 9 12.12 (3.34) 9 .021
Segment 11 8.50 (7.76) 9 14.66 (6.16) 8 .093
Segment 12 6.98 (7.12) 9 11.88(5.03) 8 .13
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4.3.2.4 Diastolische longitudinale Geschwindigkeit
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Abbildung 44: Durchschnittliche diastolische longitudinale Spitzengeschwindigkeit der Patienten- und
Kontrollgruppe. Es wurde kein signifikanter Unterschied (p < .05) beobachtet.

Die globale diastolische radiale Geschwindigkeit war bei Patienten (M = -12.38) etwas
hoher als in der Kontrollgruppe (M = -10.15), der Unterschied war nicht signifikant (p =
0.20). In den Segmenten 7-12 wurde bei Patienten eine etwas hohere Geschwindigkeit

beobachtet als in der Kontrollgruppe, das Signifikanzniveau wurde jedoch in keinem

Segment erreicht (siche Abbildung 44).

Die vollstidndigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der diastolischen

longitudinalen Spitzengeschwindigkeit sind Tabelle 8 zu entnehmen.
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Tabelle 8: Diastolische longitudinale Spitzengeschwindigkeit in der Patienten- und Kontrollgruppe. Die
Angabe der Ergebnisse ist analog zu Tabelle 5 in der Form M (SD), p-Werte unter dem Signifikanzniveau
von .05 sind hervorgehoben, nicht-normalverteilte Daten sind mit einem Stern (*) markiert.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global -12.38 (2.97) 7 -10.15(3.39) 8 .20
Segment 7 -13.69 (5.60)* 7 -10.66 (2.99) 8 .17
Davon: vernarbte Segmente -14.47 (7.32) 3 47
Segment 8 -13.72 (3.89) 7 -10.57 (3.87) 8 .14
Davon: vernarbte Segmente -13.93 (4.30) 5 17
Segment 9 -11.72 (3.29) 7 -9.51 (3.80) 8 .25
Davon: vernarbte Segmente -11.29 (4.49) 3 53
Segment 10 -10.92 (1.37) 6 -8.83(4.23) 8 .22
Segment 11 -13.35(1.51) 6 -11.25(4.61) 8 .26
Segment 12 -14.83 (4.08) 7 -11.97 (3.38) 8 .16
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4.3.2.5 Rotation gegen den Uhrzeigersinn
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Abbildung 45: Durchschnittliche Spitzengeschwindigkeit der Rotation gegen den Uhrzeigersinn der
Patienten- und Kontrollgruppe. Segmente, in denen ein signifikanter Unterschied (p < .05) zwischen der

Patienten- und Kontrollgruppe beobachtet wurde, sind mit Stern markiert. Weitere Einzelheiten sind dem
FlieBtext zu entnehmen.

Die Rotation gegen den Uhrzeigersinn war in der Patienten- (Mdn = -4.15) und

Kontrollgruppe (Mdn = -4.67) in der globalen Mittelung vergleichbar schnell (p = .57).

In Segment 7 (M =-2.01) und 8 (-4.08, siche Abbildung 45, Kasten A) zeigten
Patienten eine geringere Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe (M = -5.40, bzw. -
6.89). In Segment 7 wurde keine Signifikanz erreicht (p = .095), in Segment 8 war der
Unterschied signifikant (p = .047, d = 2.86). Vernarbte Segmente wiesen parallel dazu
ein signifikant verdndertes Verhalten auf: In Segment 7 war die Drehung mit statt gegen
den Uhrzeigersinn gerichtet (M = 1.56, p = .011, d = 3.47), in Segment § war die

Geschwindigkeit im Vergleich zur Kontrollgruppe reduziert (Mdn = -2.58, p = .039, r =
-.52).

Im Gegensatz dazu zeigten Patienten in Segment 10 (M = -8.55) und 11 (Mdn =-5.19,

siche Abbildung 45, Kasten B) eine schnellere Rotation gegen den Uhrzeigersinn als die
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Kontrollgruppe (M = -4.70, bzw. Mdn = -3.68). Der Unterschied war in beiden
Segmenten signifikant (p = .005, d = 2.60, bzw. p = .018, r = - .54).

Die vollstindigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der Spitzengeschwindigkeit

der frithsystolischen Rotation gegen den Uhrzeigersinn sind Tabelle 9 zu entnehmen.

Tabelle 9: Spitzengeschwindigkeit der Rotation gegen den Uhrzeigersinn in der Patienten- und
Kontrollgruppe. Die Angabe der Ergebnisse ist analog zu Tabelle 5 in der Form M (SD), p-Werte unter
dem Signifikanzniveau von .05 sind hervorgehoben, nicht-normalverteilte Daten sind mit einem Stern (*)
markiert.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global -4.48 (2.24)* 9 -4.99 (2.00) 10 .57
Segment 7 -2.01 (4.45) 8 -5.40 (3.67) 10 .095
Davon: vernarbte Segmente  1.56 (2.37) 3 011
Segment 8 -4.08 (2.37) 9 -6.89 (3.23) 10 .047
Davon: vernarbte Segmente  -3.81 (2.94)* 6 039
Segment 9 -8.23 (2.49) 9 -6.27(2.84) 10 .13
Davon: vernarbte Segmente  -7,24 (1.48) 5 49
Segment 10 -8.55(2.20) 9 -4.70 (2.90) 10 .005
Segment 11 -5.51 (2.09)* 9 -3.16 (2.03) 10 .018
Segment 12 -2.96 (3.47) 8 -3.43 (3.11) 10 .77
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4.3.2.6 Rotation mit dem Uhrzeigersinn
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Abbildung 46: Durchschnittliche Spitzengeschwindigkeit der Rotation mit dem Uhrzeigersinn der
Patienten- und Kontrollgruppe. Segmente, in denen ein signifikanter Unterschied (p < .05) zwischen

Patienten- und Kontrollgruppe beobachtet wurde, sind mit Stern markiert. Weitere Einzelheiten sind dem
FlieBtext zu entnehmen.

Die Geschwindigkeit der Rotation mit dem Uhrzeigersinn war bei Patienten (M = 4.05)

in der globalen Mittelung groBer als in der Kontrollgruppe (M = 3.02), der Unterschied
war jedoch nicht signifikant (p = .11).

In den Segmenten 7 (M = 8.66) und 8 (M = 6.37, siche Abbildung 46, Kasten A) zeigten
Patienten eine hohere Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe (M = 5.34, bzw. 3.56).
Der Unterschied war in beiden Segmenten hochgradig signifikant (p = .007, d = 2.25,
bzw. p =.003, d = 1.80). Vernarbte Segmente bildeten diesen Trend ebenfalls ab: in
Segment 7 und 8 (M = 10.15, bzw. 6.20) wiesen diese eine signifikant hohere

Geschwindigkeit auf als die Kontrollgruppe (p < 0.001, d = 1.64, bzw. p = .015,d =
1.85).

Im Gegensatz dazu zeigten Patienten in Segment 10 (M = 1.75, siche Abbildung 46,

Kasten B) eine geringere Geschwindigkeit als die Kontrollgruppe (M = 4.28). Der
Unterschied war signifikant (p = 0.013, d = 1.86).
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Die vollstindigen Ergebnisse der statistischen Auswertung der Spitzengeschwindigkeit

der Rotation mit dem Uhrzeigersinn sind Tabelle 10 zu entnehmen.

Tabelle 10: Spitzengeschwindigkeit der Rotation mit dem Uhrzeigersinn in der Patienten- und
Kontrollgruppe. Die Angabe der Ergebnisse ist analog zu Tabelle 5 in der Form M (SD), p-Werte unter
dem Signifikanzniveau von .05 sind hervorgehoben, nicht-normalverteilte Daten sind mit einem Stern (*)
markiert.

Patientengruppe N Kontrollgruppe N p-Wert

Global 4.05 (1.53) 7 3.02(0.87) 9 .11
Segment 7 8.66 (3.04) 8 5.34(1.37) 10 .007
Davon: vernarbte Segmente  10.15 (2.51) 3 <0.001
Segment 8 6.37 (2.11) 9 3.56 (1.46) 10 .003
Davon: vernarbte Segmente  6.20 (2.40) 6 015
Segment 9 3.79 (1.81) 8 3.12(0.92) 9 .37
Davon: vernarbte Segmente  4.59 (1.69)* 5 .095
Segment 10 1.75 (1.22) 8 4.28 (2.28) 9 .013
Segment 11 4.81 (3.03) 8 3.52(2.71) 9 .37
Segment 12 7.13 (3.11) 8 5.24(1.01) 9 .14
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5 Diskussion

In dieser Arbeit konnten statistisch signifikante pathologische Verdnderungen der
lokalen myokardialen Rotationsgeschwindigkeit und der Geschwindigkeit der
diastolischen Expansion in radialer Richtung in vernarbten Segmenten mittels TPM
identifiziert und visualisiert werden. Globale Verdnderungen der

Wandbewegungsgeschwindigkeit lieBen sich nicht zeigen.

5.1 Analyse der Untersuchungstechnik

5.1.1 Validitit der Messmethodik

In einem Modellversuch wurde gezeigt, dass die verwendete Messmethodik
Flussgeschwindigkeiten mit hoher Genauigkeit quantifizieren kann. Die berechnete
Ungenauigkeit betrug 3,1 %. Die quantitative Datenauswertung erfolgte iberwiegend
automatisiert, sowie anhand objektiver Kriterien und sollte daher einen hohen Grad der
Untersucherunabhéngigkeit aufweisen. Die qualitative Datenauswertung ist prinzipiell
untersucherabhingiger und konnte durch die Auswertung von mehreren Untersuchern
verbessert werden. Daten zur Reproduzierbarkeit der verwendeten Messmethode liegen
nicht vor. Fiir vergleichbare TPM-Protokolle wurde die Reproduzierbarkeit und
Untersucherunabhéngigkeit der Messung segmentaler Spitzengeschwindigkeiten gezeigt
(Lin, Chowdhary, et al., 2016; Petersen et al., 2006). Die Messgenauigkeit anderer
TPM-Protokolle wurde im Vergleich mit TDI (Delfino et al., 2006; Jung et al., 2004)

am Menschen demonstriert.
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5.1.2 Vergleich der Messmethodik mit anderen TPM-Protokollen

Wie bereits in Kapitel 1 erwéhnt, weist die in dieser Arbeit verwendete
Untersuchungstechnik im Vergleich zu klassischen TPM-Protokollen (B. Jung, D. Foll,
et al., 2006; B. Jung, M. Markl, et al., 2006; B. Jung, M. Zaitsev, et al., 2006) einige

Unterschiede auf:

Erstens wurde keine zweidimensionale Schicht, sondern ein dreidimensionales
Volumen akquiriert. So konnte die Schichtdicke von 8 mm in bisherigen TPM-
Publikationen (B. Jung, M. Zaitsev, et al., 2006) auf 3,8 mm in vorliegender Arbeit
reduziert werden. Allerdings erhdhen die zusdtzlichen Phasenkodierschritte die
Messzeit: In vorliegender Arbeit dauerte die Aufnahme einer Schicht durchschnittlich
19,5 Minuten, wéhrend in anderen TPM-Untersuchungen nur 4,5 Minuten pro Schicht

benotigt wurden (Codreanu et al., 2015; B. Jung, M. Zaitsev, et al., 20006).

Zweitens wurde der VENC auf 10 cm/s eingestellt. In dlteren TPM-Studien bei
Infarktpatienten (Karwatowski et al., 1994; Markl et al., 1999; Schneider et al., 2001),
sowie in neueren TPM-Studien wurde der VENC zwischen 15 und 25 cm/s eingestellt
(B. A. Jung et al., 2006). Konsekutiv vermehrt auftretende Phaseniiberschlige wurden
mit Hilfe eines Unwrapping-Algorithmus zufriedenstellend entfernt. In den 399
erstellten Geschwindigkeits-Zeit-Kurven konnten lediglich acht Werte der
Spitzengeschwindigkeit aufgrund von Phaseniiberschlégen nicht abgelesen werden, das
entspricht 1 % der abgelesenen Spitzengeschwindigkeiten (zwei pro Geschwindigkeits-
Zeit-Kurve). Als Konsequenz des niedrigen VENC erhohte sich in vorliegender Arbeit
jedoch die TR und in der Folge die Messzeit. Die Stirke des die
Gewebegeschwindigkeit messenden Gradienten kann nicht beliebig erhoht werden, dies
wurde durch eine Verldngerung der TE kompensiert, in der Folge erhdht sich auch die
TR (20 ms versus 6,9 ms in aktuellen TPM-Protokollen (B. Jung, M. Zaitsev, et al.,
2000)).

Drittens wurde die zeitliche Aufldsung in dieser Arbeit im Vergleich zu bisherigen
TPM-Veroffentlichungen bei Infarktpatienten von 90 ms (Markl et al., 1999; Schneider

et al., 2001) auf 20 ms reduziert. So kann insbesondere die zirkumferentielle Bewegung
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des linken Ventrikels, die sich frithsystolisch mit hoher Dynamik &ndert, besser
dargestellt werden. In aktuellen TPM-Protokollen werden sogar zeitliche Auflésungen
bis 14 ms erreicht, allerdings gibt es bisher keine Studie mit dieser zeitlichen Auflosung
bei Infarktpatienten. Das in dieser Arbeit verwendete Navigator-gesteuerte
respiratorische Gating (Kapitel 3.5.2) wurde in dhnlicher Form bereits in anderen TPM-
Studien verwendet. (B. Jung, D. Foll, et al., 2006) erreichten hierbei eine Akzeptanzrate
von 43 %. In vorliegender Arbeit wurden die Studienteilnehmer dazu angewiesen, eine
,hybride* Atemtechnik zwischen normaler Atmung und Atemanhalten auszufiihren.
Dies erwies sich als effektive Strategie: mit einfachen Mitteln wurde die Akzeptanzrate
auf circa 55 % angehoben. In einer Studie von (R. Simpson et al., 2013) erhielten die
Studienteilnehmer ein Biofeedback ihrer Atmung {iber einen im Tomographen
angebrachten Bildschirm und erreichten damit eine minimal hohere Akzeptanzrate von

57 %.

5.1.3 Vergleiche zwischen TPM, Tagging, DENSE und SENC

Beim TPM werden zeitliche Auflosungen erreicht, die derzeit in keiner anderen MRT-
basierten Konkurrenzmethode moglich sind. In dieser Arbeit betrug die zeitliche
Auflésung 20 ms, in anderen TPM-Studien sogar nur 14 ms (B. Jung, M. Zaitsev, et al.,
2006), wihrend andere MRT-basierte Messmethoden (CINE-MRT, Tagging, DENSE,
SENC) lediglich zwischen 30 ms und 55 ms auflésen (B. Jung, D. Foll, et al., 2006;
Grigorios Korosoglou et al., 2009; Mangion et al., 2020; Mangion et al., 2017; Robin
Simpson et al., 2013).

In dieser Arbeit wurde mit einer dreidimensionalen Akquisitionstechnik eine auffallend
niedrige Schichtdicke von nur 3,8 mm erreicht. Erstmals wurde 3D-TPM von (Lutz et
al., 2012) mit einer isotropen Voxelgrofle von 4 mm umgesetzt. In SENC-Protokollen
ist die Schichtdicke bisher aufgrund der zweidimensionalen Akquisitionstechnik auf 10
mm begrenzt (Korosoglou et al., 2019). In der tiberwiegenden Mehrheit der
Publikationen mit DENSE-Protokollen wird nach wie vor eine zweidimensionale
Akquisitionstechnik benutzt. In einzelnen Verdffentlichungen (Auger et al., 2012;
Carruth et al., 2021) wurden DENSE-Protokolle mit dreidimensionaler

Akquisitionstechnik und einer minimalen Schichtdicke von 5 mm vorgestellt. Die in-
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plane-Auflésung in SENC- und DENSE-Protokollen liegt zwischen 1,8 und 4 mm und

ist damit vergleichbar mit TPM-Protokollen. In der mittlerweile veralteten Tagging-

Technik ist die in-plane-Auflosung auf minimal 5 mm begrenzt (siche Tabelle 11).

Tabelle 11: Zeitliches und rdumliches Auflosungsvermdgen von Tagging, fast-SENC, DENSE und TPM

im Vergleich.
Studien Technik Zeitliche | Rédumliche Auflosung
Auflésung
(Bucius et al., 2020; Feisst et | Tagging 30-55ms | In-plane durch den
al., 2018; Kihlberg et al., Abstand der Tag-Linien
2020; G. Korosoglou et al., limitiert, 5,5-8 mm (in-
2009; Pan et al., 2005) plane), x 6-8 mm
(Schichtdicke)
(Bucius et al., 2020; Giusca Fast-SENC | 36 ms 4 mm (in-plane), 10 mm
etal., 2018) (Schichtdicke)
(Auger et al., 2012; Carruth DENSE 28-30 ms 1,9-3,2 mm (in-plane), 5-
et al., 2021; Kihlberg et al., 8 mm (Schichtdicke)
2020; Kihlberg et al., 2015;
Lin, Collins, et al., 2016;
Mangion et al., 2020; Miyagi
et al., 2013)
(Codreanu et al., 2015; B. TPM 1421 ms | 1,3-1,4 mm (in-plane), 8
Jung, D. Foll, et al., 2006; R. mm (Schichtdicke)
Simpson et al., 2013)
Vorliegende Arbeit TPM 20 ms 3,8 mm (in-plane), 3,8

mm (Schichtdicke)

Ein bedeutender Nachteil der in dieser Arbeit verwendeten Messmethode liegt in der

Akquisitionszeit von durchschnittlich 19,5 Minuten pro Schicht. Messungen mittels

Tagging, DENSE und SENC laufen in unter 20 s, beim fast-SENC sogar unter einer 1 s
ab (Bucius et al., 2020; Kihlberg et al., 2020). Um TPM im klinischen Alltag zu

etablieren, miisste die Messzeit in dhnliche Dimensionen reduziert werden, ohne die

zeitliche Auflosung zu verringern oder den VENC zu erhdhen.
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Dazu sollen einige Ansétze diskutiert werden: (Robin Simpson et al., 2013)
implementierten die Fiillung des k-Raums in einer spiralformigen Reihenfolge
(spiralformige k-Raum Trajektorie) anstatt der iiblichen Fiillung des k-Raums Reihe fiir
Reihe (kartesische k-Raum Trajektorie). Die Messzeit pro Schicht wurde von etwa 43
auf 18 Herzzyklen reduziert. Die Implementierung von paralleler Bildgebung in TPM-
Protokollen ist ein anderer vielversprechender Ansatz. Durch den zusétzlichen Einsatz
von SENSE (Sensitivity Encoding, parallele Bildgebung) konnten (Simpson et al.,
2014) ankniipfend an die Implementierung der spiralférmigen k-Raum-Trajektorie die
Messzeit weiter auf etwa 4 Herzzyklen pro Schicht verkiirzen. In anderen Arbeiten
wurden weitere Techniken der parallelen Bildgebung wie CAIPIRINHA (Controlled
Aliasing in Parallel Imaging results in Higher Acceleration) (Ferrazzi et al., 2020;
Ferrazzi et al., 2019) und GRAPPA (GeneRalized Autocalibrating Partial Parallel
Acquisition) (Bauer et al., 2013) implementiert. (Ferrazzi et al., 2020) konnten hiermit
die Messzeit auf 6 Herzschldge pro Schicht senken, bei allerdings niedriger zeitlicher

Auflésung (38,4 ms) und hohem VENC (50 cm/s through-plane).

In dieser Arbeit wurde ein midventrikuldrer Slab akquiriert, der nicht anatomisch,
sondern anhand von fixen Koordinaten in x-, y- und z-Richtung definiert wurde.
Aufgrund der longitudinalen Bewegung des Herzens verschiebt sich daher die
untersuchte Schicht systolisch nach basal und diastolisch nach apikal. In anderen MRT-
basierten Untersuchungstechniken tritt dieses Problem nicht auf, da hier
Signalverédnderungen (Tagging, SENC, DENSE) oder anatomische Strukturen (Feature-
Tracking) entlang ihrer Bewegung verfolgt werden (Chitiboi & Axel, 2017).

Eine Limitation dieser Arbeit besteht in der geringen Grofle des
Untersuchungskollektivs mit neun teilnehmenden Patienten. Die Teilnahmequote im
Screening der Patienten (12/19 = 63,2 %) war nicht zufriedenstellend. Von 798
moglichen einzelnen Werten der Spitzengeschwindigkeiten ((6 Segmente + 1 globale
Mittelung) x 19 Studienteilnehmer x 6 definierte Spitzengeschwindigkeiten) wurden

10,3 % (82/798) von der statistischen Auswertung ausgeschlossen. Bei 74 dieser
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ausgeschlossenen Werte war das Akquisitionsfenster zu klein oder die Datenqualitit im
Frame der Spitzengeschwindigkeit wurde als zu niedrig eingeschitzt.

Mit einer kiirzeren Messzeit konnten kiinftig Bewegungsartefakte reduziert und die
Datenqualitit verbessert werden. Durch Implementierung einer retrospektiven Gating-
Technik konnte in Zukunft das Akquisitionsfenster auf den gesamten Herzzyklus

erweitert werden.

5.2 Diskussion der Ergebnisse

Der Verlauf der Geschwindigkeits-Zeit-Kurven der Kontrollgruppe in dieser Arbeit
zeigte hohe Ubereinstimmung mit den Messungen gesunder Kontrollgruppen aus
anderen TPM-Studien. Exemplarisch zeigte sich in dieser Arbeit in den septalen
Segmenten 7 und 8 in Ubereinstimmung mit (Codreanu et al., 2014; B. Jung, D. Foll, et
al., 2006; R. Simpson et al., 2013) ein biphasisches Muster der diastolischen radialen
Expansion. Friihsystolisch folgten eine Rotation gegen den Uhrzeigersinn und eine
Rotation mit dem Uhrzeigersinn rasch aufeinander, diastolisch folgten zwei weitere
Gipfel der Rotation mit dem Uhrzeigersinn. Dies geht ebenfalls aus Studien von

(Codreanu et al., 2014; B. Jung, D. Foll, et al., 2006) hervor.

5.2.1 Radiale Bewegung

(Markl et al., 1999; Schneider et al., 2001) untersuchten die linksventrikulare
Wandbewegungsgeschwindigkeit in basalen, midventrikuldren und apikalen
Kurzachsenschnitten bei Patienten nach stattgehabtem Myokardinfarkt mittels TPM. Sie
beobachteten in Ubereinstimmung mit vorliegender Arbeit eine Reduktion der
diastolischen radialen Wandbewegungsgeschwindigkeit bei 41 von 47 Patienten in

infarzierten Segmenten.

In verschiedenen Studien wurde gezeigt, dass an ein Infarktareal angrenzende vitale
Myokardsegmente verstirkte Kontraktionen aufweisen (Birkeland et al., 1992;

Birkeland et al., 1994; Gabor et al., 1980; Theroux et al., 1977). Die in vorliegender
Arbeit beobachtete Erhdhung der diastolischen radialen Geschwindigkeit in einigen

vitalen Segmenten konnte in diesem Kontext betrachtet werden.
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Mittels verschiedener MR T-basierter Messmethoden (DENSE, Tagging, FT) wurde
eine Reduktion des systolischen radialen Strains in vernarbten Segmenten demonstriert
(Kihlberg et al., 2020; Kihlberg et al., 2015; Miyagi et al., 2013). Eine
korrespondierende Reduktion der systolischen radialen Geschwindigkeit in vernarbten
Segmenten konnte in dieser Arbeit, sowie in der Untersuchung von (Markl et al., 1999;

Schneider et al., 2001) nicht beobachtet werden.

In vorliegender Arbeit zeigte sich in Teilen der vernarbten Segmente dagegen eine
unerwartete Erhohung der systolischen radialen Geschwindigkeit, sowie eine
Verminderung der systolischen radialen Geschwindigkeit in einem vitalen Segment.
Letztlich kann dies nur durch weitere Untersuchungen mit groBerer Fallzahl und einem
erweiterten Field-of-View mit groBerer linksventrikuldrer Abdeckung nach basal und

apikal eingeordnet werden.

5.2.2 Zirkumferentielle Bewegung

In der vorliegenden Arbeit wurde bei 3 von 8 Patienten eine Reduktion
beziehungsweise eine Umkehr der frithsystolischen Rotationsbewegung in vernarbten
Segmenten beobachtet. Im Gegensatz dazu konnten (Markl et al., 1999; Schneider et al.,
2001) in infarzierten Segmenten keine Verdnderungen der Rotationsbewegung
beobachten. Es erscheint plausibel, dass die hohere zeitliche Aufldsung in vorliegender
Arbeit (20 ms verglichen mit 90 ms) es ermoglicht, Verdnderungen der frithsystolischen
Rotation mit hoherer Sensitivitét zu erfassen. Insbesondere, da die Rotationsrichtung
der untersuchten midventrikuldren Schicht sich innerhalb der Systole dndert (zunéchst
gegen den Uhrzeigersinn, dann mit dem Uhrzeigersinn), scheint eine hohe zeitliche
Auflosung vorteilhaft oder sogar unabdingbar, um hier subtile Verdnderungen zu
beobachten. So wurden in einer TDI-Studie von (Garot et al., 2002) midventrikulére
Kurzachsenschnitte bei Patienten nach stattgehabtem Vorderwandinfarkt mit einer
zeitlichen Aufldsung von 25-33,3 ms untersucht. Hierbei wurde in Ubereinstimmung
mit vorliegender Arbeit eine Reduktion der Geschwindigkeit der systolischen Rotation
gegen den Uhrzeigersinn im Infarktareal beobachtet. In Tagging-, SENC- und DENSE-

Studien wurde gezeigt, dass der systolische zirkumferentielle Strain in infarzierten
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Segmenten verringert ist (Kihlberg et al., 2020; Kihlberg et al., 2015; Koos et al., 2013;
Mangion et al., 2020; McComb et al., 2015; Miyagi et al., 2013; Oyama-Manabe et al.,
2011). Es zeigte sich hierbei, dass mit Hilfe des systolischen zirkumferentiellen Strains
vernarbte Segmente mit einer Sensitivitdt von 82-100 % erkannt werden kdnnen. Eine

vergleichbare Sensitivitit wurde in dieser Arbeit nicht erreicht.

5.2.3 Longitudinale Bewegung

(Kihlberg et al., 2015; Oyama-Manabe et al., 2011) stellten fest, dass der systolische
longitudinale Strain in infarzierten Segmenten im Vergleich zum zirkumferentiellen
Strain weniger ausgeprégt reduziert ist. Mit Hilfe des longitudinalen Strains konnten
infarzierte Segmente mit einer Sensitivitdt von 69 % und einer Spezifitidt von 76 %
detektiert werden (Oyama-Manabe et al., 2011). In vorliegender Arbeit wurden keine
signifikanten Verdnderungen der longitudinalen Geschwindigkeit in infarzierten
Segmenten beobachtet. Dies kann als weiterer Hinweis darauf betrachtet werden, dass
die zirkumferentielle Bewegung bevorzugt im Rahmen eines Infarktes beeintriachtigt
wird. Moglicherweise sollte die longitudinale Bewegung des linken Ventrikels auch als
Bewegung des ganzen Herzens aufgefasst werden, bei der einzelne hypokontraktile
Segmente ,,mitgezogen (,,Tethering) werden kénnen. Demnach wéren Strain-
Parameter moglicherweise geeigneter, um segmentale Hypokontraktilititen ausfindig zu

machen.

So stellten (Jamal et al., 2002) in einer TDI-Studie fest, dass mit Hilfe der maximalen
systolischen longitudinalen Strain-Rate und des systolischen longitudinalen Strains
infarzierte Segmente mit hoherer Sensitivitit erkannt werden als mit Hilfe der
longitudinalen Geschwindigkeit. Auch wenn das Signifikanzniveau nicht erreicht
wurde, so zeigte sich die systolische longitudinale Geschwindigkeit in vorliegender
Arbeit in allen midventrikuldren Segmenten bei Infarktpatienten reduziert.
Moglicherweise wire es mit einer grofleren Fallzahl mdglich gewesen, die Signifikanz

zumindest in einzelnen vernarbten Segmenten zu erhohen.

In einer anderen TPM-Studie von (Karwatowski et al., 1994), noch vor der Etablierung

koronarer Interventionen zur Therapie von Myokardinfarkten, wurde eine reduzierte
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diastolische Geschwindigkeit in infarzierten Segmenten und in einer globalen Mittelung
des untersuchten basalen Kurzachsenschnittes beobachtet. In vorliegender Arbeit
wurden keine signifikanten Verdnderungen der diastolischen longitudinalen
Geschwindigkeit in vernarbten Segmenten beobachtet. Moglicherweise war das
Ausmal} der Myokardinfarkte (durchschnittlich 1,78 vernarbte midventrikuldre
Segmente) in vorliegender Arbeit nicht gro3 genug, um Verdnderungen der

diastolischen longitudinalen Bewegung zu verursachen.
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6 Zusammenfassung

Die Letalitdt des Myokardinfarktes ist in Deutschland riickldufig, die Bedeutung von
Folgeerkrankungen des Myokardinfarktes nimmt daher zu. Durch pathologische
Umbauprozesse (Remodeling) nach Myokardinfarkten kann die Mechanik des linken
Ventrikels beeintriachtigt werden, sodass eine ischdmische Kardiomyopathie entsteht.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde der Einfluss von Myokardinfarkten auf die
Wandbewegungsgeschwindigkeit des linken Ventrikels mittels Tissue Phase Mapping
untersucht. Tissue Phase Mapping ist eine MRT-basierte Untersuchungstechnik, welche
die Wandbewegung des linken Ventrikels als Gewebegeschwindigkeit mit hoher
zeitlicher und raumlicher Aufldsung in drei Dimensionen quantifiziert. Bisher
durchgefiihrte Tissue Phase Mapping-Studien bei Infarktpatienten werden in ihrer
Aussagekraft durch eine veraltete Sequenztechnik und ein heterogenes
Patientenkollektiv limitiert. In dieser Arbeit wurden daher selektiv Patienten mit
stattgehabtem Vorderwandinfarkt mit einem bisher unverdffentlichten aktuellen Tissue
Phase Mapping-Protokoll untersucht und mit einer Kontrollgruppe verglichen. Hierbei
wurden statistisch signifikante pathologische Verdnderungen der lokalen myokardialen
Rotation und der diastolischen Expansion in radialer Richtung in postischdmisch
vernarbten Segmenten identifiziert. Aus anderen MRT-basierten Messmethoden (unter
anderem Strain-Encoded Magnetic Resonance und Displacement Encoding With
Stimulated Echos) ist bereits bekannt, dass die Rotationsbewegung in postischdmisch
vernarbten Segmenten pathologisch verdndert ist. In dieser Arbeit wurde jedoch
erstmals eine Reduktion und zum Teil eine Umkehr der lokalen myokardialen Rotation
in vernarbten Segmenten mittels Tissue Phase Mapping nachgewiesen. Limitationen
dieser Arbeit sind insbesondere die hohe Messzeit und die Anfélligkeit der
Untersuchungstechnik fiir Bewegungsartefakte. Zudem konnten in anderen Studien
Verdnderungen der linksventrikuléren Mechanik in vernarbten Segmenten mittels
Strain-Parametern mit hoherer Sensitivitét erfasst werden. Nichtsdestotrotz konnten
Weiterentwicklungen des Tissue Phase Mappings in Zukunft dazu beitragen, die
linksventrikuldre Mechanik im Rahmen des Remodelings besser zu verstehen und die

ischdmische Kardiomyopathie frither zu diagnostizieren.
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