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Abstrakt

Zielsetzung: Segmentierte Phasenkontrast-Sequenzen zur Flussmessung sind Teil der klinischen
Routine bei der Diagnostik verschiedener Herzerkrankungen. Sie sind jedoch auf rhythmische
Herzfrequenzen beschrinkt. Echtzeit-Sequenzen konnten das diagnostische Spektrum der Fluss-
messung auf Patienten mit Herzrhythmusstorung erweitern. Die Durchfiihrbarkeit von Sequenzen
zur Echtzeit-Phasenkontrastflussmessung und die Ubereinstimmung mit der konventionellen seg-
mentierten Sequenz zur Phasenkontrastflussmessung sollen am Phantom, an Probanden und Pa-
tienten gezeigt werden. Methoden: Zwei mit Shared-Velocity-Encoding beschleunigte Echtzeit-
Sequenzen wurden mit der konventionellen segmentierten Sequenz verglichen. Die Messungen
wurden im Phantom, an Probanden (n=59), an Patienten mit Klappenvitien und Sinusrhythmus
(n=55) sowie Vorhofflimmern (n=15) durchgefiihrt. Die Messungen wurden in der Aorta ascen-
dens, dem Truncus pulmonalis und der Vena cava superior durchgefiihrt. Die bestimmten Mess-
grofBen waren Flussgeschwindigkeit, Schlagvolumen und Regurgitationsfraktion. Ergebnisse: Im
Phantom befanden sich die gemessenen Flussgeschwindigkeiten im Bereich von 11,34+ 1,0 —
206,8 £9,9<", die gemessenen Flussvolumina bei 30,1 +4,4 —240,5 + 1,2'%1. Beide Echtzeit-
Sequenzen stimmten mit der segmentierten Sequenz iiberein. Bei Probanden und Patienten mit
Aortenklappeninsuffizienz stimmten die Echtzeit-Sequenzen mit der segmentierten Sequenz iiber-
ein. Bei Patienten mit Vorhofflimmern waren die Echtzeit-Sequenzen durchfiihrbar. Schlussfol-
gerung: Die Echtzeit-Sequenzen lieferten im klinischen Rahmen verlissliche und mit der seg-
mentierten Sequenz vergleichbare Messergebnisse. Bei Patienten mit Vorhofflimmern lieferten
die Echtzeitsequenzen valide und reproduzierbare Ergebnisse. Die Echtzeit-Sequenzen konnten

zukiinftig in der Diagnostik und Verlaufsbeobachtung von Herzkrankheiten hilfreich sein.

Objective: Segmented phasecontrast-sequences for flow-assessment are routinley used in the dia-
gnostics of cardiac diseases, though they are limited to a rhythmic heart rate. Realtime-Sequences
could enable flow-assessment in patients with arrhythmia. Feasability of realtime-phasecontrast-
sequences and the agreement with segmented sequences should be demonstrated using a phantom
flow model, assessment in volunteers, patients with aortic valve disease and patients with atrial
fibrillation. Methods: Two shared-velocity-encoding boosted realtime-sequences were compared
with a segmented sequence. Measurements were performed in a phantom model, in volunteers

(n=59), patients with aortic valve disease (n=55) and patients with atrial fibrillation (n=15). Measu-



rements were performed in ascending aorta, pulmonary trunc and superior vena cava. We quantified
flow-velocity, stroke volume and regurgitant fraction. Results: In the phantom model the measu-
red flow velocity was 11,3 41,0 —206,8 £9,9<, the flow volume 30,1 +4,4 —240,5 £ 1,2’%1.
Both realtime-sequnces were in agreement with the segmented. In volunteers and patients with
aortic regurgitation realtime-sequences agreed with the segmented. In patients with atrial fibrilla-
tion flow assessment using realtime-sequences was feasible. Conclusion: In a clinical setting and
in comparison to segmented-sequences realtime-sequences provide reliable data. In patients with
atrial fibrillation realtime-sequences provided valid and reproducible results. Realtime-sequences

may become useful in the diagnostics and monitoring of heart diseases.



1. Einfiihrung

1.1 Kardiovaskulire Magnetresonanztomographie

1.1.1 Klinische Anwendung

Die kardiovaskulidre Magnetresonanztomographie (CMR) ist ein nichtinvasives Verfahren zur um-
fassenden Untersuchung der Struktur und Funktion von Herz und Gefdflen. Die CMR bietet die
Moglichkeit, durch die Wahl bestimmter technischer Parameter verschiedene Gewebekontraste zu
erzeugen. Die Gesamtheit dieser Parameter wird als Sequenz bezeichnet. So kann beispielsweise
mit einer Phasenkontrast-Sequenz die Geschwindigkeit des Blutflusses visualisiert werden [1] oder
mit einer ,,steady-state free precession* Sequenz die Herzfunktion ermittelt werden [2]. Ebenfalls
ist es moglich mit dem gezielten Einsatz kontrastmittelverstérkter ,,spin-echo* und ,,gradient-echo*
Sequenzen eine Myokarditis diagnostisch zu untermauern oder zuriickzuweisen [3]. Entsprechend
sind die Indikationen fiir eine CMR-Untersuchung sehr vielfiltig. Sie reichen von Einsétzen in der
Vitalitits- und Ischdmiediagnostik bei der koronaren Herzkrankheit (KHK) iiber die Inflammati-
onsdiagnostik bei einer Myokarditis oder einer Autoimmunkrankheit bis hin zu seltenen Diagnosen
wie kardiale Tumoren. Einen Uberblick verschafft eine Konsensempfehlung von 2012 seitens der
Deutschen Rontgengesellschaft, der Deutschen Gesellschaft fiir Kardiologie und der Deutschen
Gesellschaft fiir Padiatrische Kardiologie [4].

Im Vergleich zu anderen bildgebenden Verfahren hat die CMR unabhingig von der jeweiligen
Indikation Vorteile. Sie nutzt keine Rontgenstrahlung und ist daher beziiglich strahleninduzierter
Spitfolgen unbedenklich. Zudem ist die Bildqualitiit nicht wie bei der Ultraschalluntersuchung
durch Schallfenster begrenzt. Im Gegensatz zur Herzkatheteruntersuchung ist die CMR ein nicht-

invasives Verfahren.

Nachteilig sind - je nach Indikation - eine tendenziell langere Untersuchungsdauer, die hoheren An-
schaffungskosten sowie die geringere Verfiigbarkeit von MRTs. Des Weiteren konnen im Korper
vorhandene Metalle Bildartefakte verursachen. Eine ausreichende Konstitution der Patienten fiir
Atemmanover ist aufgrund der Entwicklung schnellerer Sequenzen immer seltener notwendig.
Kontraindikationen des MRTs sind v.a. nicht MRT-fihige Implantate (Schrittmacher, Prothesen)



und Klaustrophobie. Allerdings gibt es auch bei aktiven Implantaten in Einzelfdllen Losungen
[5—7] und eine Klaustrophobie lédsst sich hdufig durch geeignete Mallnahmen, wie z.B. eine Se-
dierung, coupieren. Beziiglich der KHK wurde jedoch bereits gezeigt, dass die CMR im Vergleich
zur SPECT in Deutschland [8] sowie anderen Lindern [9, 10] insgesamt kosteneffektiver ist. Aus-
schlaggebend dafiir sind u.a. Krankheitspriavalenz, unterschiedliche Teststdarke der Verfahren, die

Verfahrenskosten und deren Komplikationen [8].

1.1.2 Phasenkontrast-Sequenz als diagnostisches Werkzeug

Mit der oben erwihnten Phasenkontrast (PC)- Sequenz kann ein Untersucher die Flussgeschwin-
digkeit und das Flussvolumen differenziert in vorwirts- und riickwirtsgerichtete Anteile eines
Blutstroms quantifizieren [1, 11]. Die exakte Funktionsweise wird im ,,Physikalischen Hinter-
grund® eingehend erklért. Aus dieser Eigenschaft der PC-Sequenz ergeben sich eine Reihe kli-

nischer Anwendungen in der Kardiologie.

Anhand dieser Flussmessungen in Aorta oder Truncus pulmonalis (TP) kann eine Insuffizienz der
Aorten- bzw. Pulmonalklappe zuverldssig quantifiziert werden [12, 13]. Die PC-Sequenz unter-
liegt einer geringeren Intra- und Interobservervariabilitit als die Echokardiografie, was insbeson-
dere fiir Verlaufsbeurteilungen entscheidend sein kann [14]. Eine Untersuchung von Cawley et al.
zeigte, dass bei der Betrachtung der Intraobservervariabilitit die transthorakale Echokardiografie
(TTE) bei Messung der Regurgitationsfraktion (RF) einen Variationskoeffizenten von 31,4% und
die CMR einen Variationskoeffizenten von 3,3% hatte. Bei der Interobservervariabilitit erreichte
die TTE bei Betrachtung der RF einen Variationskoeffizenten von 51,6%, die CMR einen Variati-
onskoeffizenten von 6,1% [14] .

Grundsitzlich kann auch eine Aortenklappenstenose mit der PC-Sequenz untersucht werden [15].
Dabei kann tiber das Schlagvolumen (SV) und die Maximalflussgeschwindigkeit (Vmax) des ste-
notischen Jets der transvalvuldre Druckgradient bestimmt werden. Eine Herausforderung besteht
darin, dass fiir eine genaue Messung der Vmax die Messebene senkrecht zum stenotische Jet und
nicht zum Gefid stehen sollte [16]. Eine weitere Anwendung ist bei accelerierten Fliissen die
Quantifizierung von Aortenisthmusstenosen [17,18]. Allerdings tendieren PC-Sequenzen aufgrund
von Signalverlusten dazu, bei turbulenten Fliissen mit hohen Flussgeschwindigkeiten diese in ihrer
GroBe zu unterschitzen und keine sichere Messung des SV und der Vmax zu gewéhrleisten [19]
Zu diesen Signalverlusten kommt es durch Dephasierung der Kernspins innerhalb eines Voxels
sowie Signalsittigung durch rezirkulierende und waagerecht zur Messebene gerichtete Fliisse (in-
plane) [20]. Schnelle und turbulente Fliisse fiihren allerdings bei anderen bildgebenden Verfahren
ebenso zu einer Messunsicherheit. So ist der Doppler-Ultraschall anféllig fiir Fehler, verursacht
durch eine nicht-orthogonale Lage der Achsen von Schallkopf und dem zu messenden Fluss sowie
durch das Flussprofil selbst [21].



Durch einen Vergleich der SV beider Herzkammern oder die direkte Messung des Shunts konnen
mit Hilfe der PC-Sequenz Shuntquantifizierungen durchgefiihrt werden [22-25]. Bei atrialen Shu-
nts zeigte die PC-Sequenz im Vergleich zur Katheteroxymetrie eine bessere Reproduzierbarkeit
und korrelierte besser mit der Grof3e des Shunts [22].

AuBerdem gibt es Hinweise darauf, dass die Untersuchung von Flussmustern durch die PC-Sequ-
enz hilfreich bei der Diagnostik von erhohtem pulmonalem GefdBwiderstand und diastolischer
Funktion sein kann [26,27]. Weitere mogliche Anwendungen von PC-Sequenzen sind die Unter-
suchung des koronararteriellen Blutflusses oder der myokardialen Kinetik [28]. Die Qualitit der
Messung des koronararteriellen Blutflusses ist vor allem durch die Groe der Koronararterien, de-

ren gewundenen Verlauf sowie deren Bewegung im Laufe des Herzzyklus begrenzt.

Eine Anwendung von PC-Flussmessungen, die in mehreren aktuellen Publikationen diskutiert
wird, ist 4D-Flow. Bei 4D-Flow werden Geschwindigkeiten im dreidimensionalen Raum kodiert.
Das erlaubt die a posteriori-Berechnung des Blutflusses in allen drei rdumlichen Dimensionen
im Verlauf der Zeit (4D im Sinne von den 3-rdumlichen Dimensionen plus zeitlicher Dimensi-
on) [29]. 4D-Flussmessungen ermoglichen die Untersuchung von komplexen Flussmustern und
deren Verdanderung sowohl bei Klappeninsuffizienzen [30] als auch bei Stenosen [31]. Die Bestim-
mung von Flussvolumen und —Geschwindigkeiten gelingt ebenfalls genauer im Vergleich zu den
konventionellen Flussmessungen in einer Ebene (2D) [32]. 4D-Flow Anwendungen sind in der
Datenakquise und Rekonstruktion derzeit noch zeitaufwéndiger als 2D-Anwendungen [33]. Meh-
rere Methoden zur Beschleunigung bei 4D-Flow Aufnahmen, wie Compressed Sensing [34] oder

ein Bayes-Ansatz [35] wurden bereits vorgeschlagen.

1.1.3 Herzrhythmusstorung als limitierender Faktor

Die Schwiche der zurzeit etablierten segmentierten Methode (SEG) der PC-Sequenz liegt darin,
dass tiber mehrere Herzschlige einzelne zeitliche Abschnitte des Herzzyklus gesammelt und zu
einem einzelnen Herzschlag zusammengefiigt werden. Dabei werden Daten interpoliert, sodass
kurze himodynamische Ereignisse u.U. nicht erfasst werden. AuBBerdem muss das Herz iiber ein
EKG mit dem Scanner zeitlich abgestimmt werden, um jeden Abschnitt einem Teil des Herzzyklus
zuordnen zu konnen, sog. Cardiac gating. Die Voraussetzung dafiir ist ein rhythmisch schlagendes
Herz. Ist dies nicht der Fall, konnen mit der segmentierten Methode (SEG) keine zuverlissig nutz-
baren Messungen durchgefiihrt werden. Das heif3t, dass bei Patienten mit bspw. einem Vorhoff-
limmern (VHF), die SEG nicht angewendet werden kann. Ein Ansatz, um diese Hiirde zu meis-
tern, sind Echtzeitsequenzen (RT, engl. ,realtime*). Echtzeitsequenzen miissen letztendlich eine
so schnelle Datenakquise erreichen, dass cardiac gating und Interpolation nicht mehr notwendig
sind. Durch das Fehlen von cardiac gating und Interpolation konnen Echtzeitsequenzen auch bei

Arrhythmien Flussmessungen vornehmen. Schnellere Sequenzen wie ,.fast spin echo* oder ,,echo



planar imaging* und Beschleunigungstechniken wie ,,parallel imaging®, die allein nicht in der Lage
sind, Echtzeitmessungen zu realisieren, sind bereits in der klinischen Routine verankert [36, 37].
Es gab bereits Anstrengungen, diese vorhandenen Techniken modifiziert fiir Echtzeitmessungen
zu verwenden. Bei einem Sinusrhythmus mit einzelnen Extrasystolen kann bereits eine Arrhyth-
miedetektion angewandt werden, bei der die Daten von auffillig langen oder kurzen Herzzyklen
verworfen werden. Die Grenzwerte dafiir miissen selbst gewihlt werden. Die Untersuchungszeit

kann durch dieses Verfahren erheblich verlangert werden [28, 38, 39].

Ein vielversprechender Ansatz, um konventionelle Sequenzen nochmals zu beschleunigen, ist
Shar- ed-Velocity-Encoding (SVE) [40]. Durch eine besondere Codierung ist SVE in der Lage,
zusitzli- che Bildinformationen zu rekonstruieren und damit die Geschwindigkeit der konventio-
nellen Sequenzen zu verdoppeln. SVE Sequenzen konnten dadurch die bisherigen Limitationen
der SEG Sequenz iiberwinden und das diagnostische Spektrum von PC-Sequenzen auf Patien-
ten mit Arrhythmien erweitern. Nennenswert sind dabei die Quantifizierung einer Aortenklappen-
insuffizienz (A)I, eines Shuntvitiums oder der Arrhythmie selbst vor allem bei unzureichenden

Schallfenstern. Zudem ist die Diagnostik von Klappenvitien hdufig durch VHF erschwert [41,42].

1.2 Aortenklappeninsuffizienz

Diese Arbeit soll durch einen Sequenzvergleich ausschlielich die Grundlage fiir weitere Studien
schaffen. Da sich die RT-Sequenz in der Diagnostik und Verlaufsbeurteilung bestimmter Erkran-
kungen als niitzlich erweisen konnte, soll die Al als eine dieser Erkrankungen hier beispielhaft

skizziert werden.

Die Al ist eine akut oder chronisch auftretende Schlussunfihigkeit der Taschenklappe zwischen

linkem Ventrikel und Aorta ascendens (Ao Asz).

1.2.1 Atiologie und Pathophysiologie

Die Ursachen der Al, sowohl der akuten als auch der chronischen, sind vielfiltig. Die hdufigste Ur-
sache einer akuten Al bei nativen und prothetischen Herzklappen ist eine infektiose Endokarditis.
Bei einer natiirlichen Aortenklappe kann eine Endokarditis durch Perforation der Taschen, Prolaps
der Taschen durch Zerstorung des Aortenringes oder durch einen unvollstindigen Klappenschluss
aufgrund der infektiosen Besiedelung eine Al verursachen. Bei prothetischen Herzklappen kann
die Endokarditis ebenfalls zu einem unvollstindigen Klappenschluss fiihren. Weitere Mechanis-
men bei Endokarditis sind eine Zersetzung der prothetischen Klappe oder paravalvulédre Leckagen.

Eine proximale Aortendissektion, eine Dysfunktion der prothetischen Klappe sowie eine iatrogene

10



Schidigung konnen ebenfalls Ursachen einer Al sein. Zu den selteneren Ursachen gehoren stump-
fe Traumata. [43]

Bei der akuten Al fiihrt der plotzliche Riickfluss aus der Aorta zu einer drastisch erhohten end-
diastolischen Volumen- und Druckbelastung des linken Ventrikels (LV). Der LV, der durch den
plotzlichen Eintritt der akuten Al nicht kompensatorisch dilatieren kann, ist trotz Frank-Starling-
Mechanismus und reaktiver Tachykardie meistens nicht in der Lage, ein hohes SV und ein suffizi-
entes Herzminutenvolumen aufrechtzuerhalten. Im schwersten Fall kann dies zu einem kardioge-
nen Schock fiihren. Zudem verstérkt sich die Symptomatik bei Patienten mit einem hypertrophen
LV (bspw. durch arterielle Hypertonie). Néhert sich der enddiastolische Druck im LV dem dia-
stolischen Druck in Aorta und Koronararterien an, verringert sich zusitzlich die subendokardiale
Perfusion. Dies kann im Zusammenhang mit dem erhdhten Sauerstoffbedarf des Herzens zu einer

schweren kardialen Ischidmie fiihren. [43]

Zu den wichtigsten Ursachen der chronischen Al im Erwachsenenalter gehoren die aortoannulére
Ektasie durch Degeneration sowie als kongenitales Vitium die bikuspide Aortenklappe [44, 45].
Weitere Ursachen sind andere angeborene Klappenvitien, Erkrankungen des rheumatischen For-
menkreises, infektiose Endokarditiden, arterieller Hypertonus, myxomatdse Degeneration und das
Marfan-Syndrom. Seltenere Ursachen sind Lues, Osteogenesis imperfecta und das Ehlers-Danlos-
Syndrom [46]. AuBerdem wurde die Al im Zusammenhang mit Anorektika und Dopamin-Agonis-

ten beschrieben [47,48]. Die genaue Ursache einer Al kann nicht immer sicher gekléart werden [49].

Durch die langsamere Krankheitsprogredienz bei der chronischen Al kann sich das Herz an die
verdnderte Himodynamik anpassen und so den Zustand einer insuffizienten Aortenklappe durch
verschiedene Mechanismen ldnger und besser kompensieren. Das erhohte diastolische Volumen
fiihrt durch einen Zuwachs an Muskelfasern zu einer exzentrischen Hypertrophie des LV [50]. Der
exzentrisch hypertrophe Ventrikel ist in der Lage groBere SV bei physiologischer Sarkomeraus-
lastung zu erzeugen [51]. Daher bleiben Ejektionsphasenparameter wie die Ejektionsfraktion (EF)
und systolische Verkiirzungsfraktion vorerst gleich [46]. Allerdings fiihren der vergroB3erte Ventri-
kel und die erhohte Nachlast zu einer erhohten systolischen Druckbelastung des Ventrikels, was
eine weitere Hypertrophie und im Verlauf eine schlechtere Pumpleistung zur Folge hat [50, 52].
Als mogliche Ursachen fiir die Progredienz der Erkrankung werden einerseits die Limitation der
Kompensationsmechanismen diskutiert [S3—55], andererseits kann es auch mit einer weiteren Ver-
schlechterung der Ursache zusammenhingen (bspw. dilatierender Aortenwurzel) [56]. Entschei-
dend ist letztendlich eine Abnahme der EF unter einen physiologischen Wert in Ruhe [46], sodass

sich eine Herzinsuffizienz entwickelt.
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1.2.2 Klinik

Klinisch fillt ein Patient mit akuter Al durch Dyspnoe und himodynamische Instabilitédt auf [57].
Triigerisch ist dabei, dass klassische korperliche Untersuchungsbefunde, wie der hohe systolische
und niedrige diastolische Blutdruck oder typische Auskultationsbefunde, aufgrund der veridnderten

Pathophysiologie, anders oder weniger stark imponieren konnen als bei der chronischen Al [46].

Die chronische Al kann hiufig schon anhand der Anamnese und einer korperlichen Untersuchung
diagnostiziert werden. Neben klassischen Herzinsuffizienzzeichen gibt es weitere spezifischere
Symptome und Untersuchungsbefunde. Durch das hohe SV und die hohe RF kommt es zu ei-
ner Diskrepanz zwischen systolischem und diastolischem Blutdruck. Dies kann in der Inspektion
durch pulsatorische Phinomene (sichtbare Pulsationen in Karotiden, pulssynchrones Kopfnicken
und Pulsationen der Uvula, etc.), in der Palpation (Pulsus celer, durus, altus) und letztendlich bei
der Blutdruckmessung auffallen. Zusitzlich kann ein verlagerter Herzspitzenstol durch die ex-
zentrische Hypertrophie palpiert werden. In der Auskultation sind drei Herzgerdusche beschrie-
ben: Ein Decrescendogeridusch in der Diastole (hervorgerufen durch den Riickfluss aus der Aor-
ta), ein dritter Herzton (Folge des erhohten SV) und das Austin-Flint-Gerdusch (erst bei schwe-
rer Al) [58]. Die Auskultation ist spezifisch, aber wenig sensitiv [59]. Eine Quantifizierung ver-
schiedener krankheitsbezogener Parameter, v.a. durch bildgebende Verfahren, ist allerdings zur

Einschitzung der Schwere, des Verlaufs und des Therapiebedarfs unerlisslich [42, 46, 60].

1.2.3 Diagnostik

In der Akutsituation ist nach Empfehlungen der aktuellen Leitlinien die transthorakale Echokar-
diografie (TTE) aufgrund der Verfiigbarkeit und Geschwindigkeit das mal3gebliche diagnostische
Werkzeug, um Vorhandensein, Schweregrad und Atiologie einer Al festzustellen [42]. Bei einer
Aortendissektion als Ursache einer akuten Al kann ebenso eine transésophageale Echokardiogra-
phie (TEE) oder ein Kontrastmittel-CT eingesetzt werden [42,61].

In der Diagnostik von Patienten mit chronischer Al ist die TTE nach Empfehlungen der aktuellen
Leitlinien das Mittel der ersten Wahl bei Diagnosestellung, Ursachenfindung, Graduierung und
Verlaufsbeurteilung [42,60]. Die TTE ist nach AHA/ACC-Leitlinien ebenso dazu geeignet, um den
richtigen Zeitpunkt einer operativen Intervention zu bestimmen [42]. Die TEE kann nach den ESC-
Leitlinien praoperativ eingesetzt werden, um die Aortenklappe sowie die Ao Asz zu bewerten, und
sie ist bei einer Aortenklappenreparatur intraoperativ verpflichtend, um das Ergebnis zu bewerten

und Risikopatienten zu identifizieren [60].

Die CMR ist nach AHA/ACC-Leitlinien zur Quantifizierung und Schweregradeinteilung bei Pati-
enten mit moderater oder schwerer chronischer Al indiziert, wenn die Echokardiografie keine op-

timalen Bilder liefert. Aulerdem kann sie angewandt werden, wenn es Unstimmigkeiten zwischen
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der klinischen und echokardiografischen Schweregradeinteilung gibt. Die Schweregradeinteilung
der AI durch die CMR korreliert dabei exzellent mit der Schweregradeinteilung durch TTE [12].
Zusitzlich hat die CMR eine geringe Variabilitit in der Bewertung des Schweregrades bei aufein-
anderfolgenden Untersuchungen sowie eine geringere Intra- und Interobservervariabilitit als die
Echokardiografie, was die CMR u.U. fiir die Verlaufsbeurteilung pridestiniert [14,62]. Nach den
ESC-Leitlinien wird ebenfalls die CMR oder das Multi-Slice CT zur Ursachenfindung empfoh-
len, falls bereits durch TTE eine vergroflerte Aorta oder ein Marfan-Syndrom, insbesondere mit
einer bikuspiden Aortenklappe, bekannt ist [60]. Dabei sind CMR und Multi-Slice CT ebenfalls

zur Quantifizierung geeignet [63].

Eine Herzkatheteruntersuchung wird nach AHA/ACC-Leitlinien empfohlen, wenn die klinischen
und die echokardiografischen Einschitzungen der Al nicht einstimmig sind und eine CMR Unter-

suchung nicht verfiigbar ist oder Kontraindikationen bestehen [42].

Die entscheidenden hamodynamischen Parameter sind in den AHA/ACC-Leitlinien die Breite des
Insuffizienzjets, die Breite der Vena contracta, die RF und das Regurgitationsvolumen, die effektive
Klappenoffnungsflache, die Ejektionsfraktion und das Ausmal} der linksventrikuldren Dilatation
[42].

1.2.4 Verlauf

Der Verlauf einer akuten Al ist schwierig zu generalisieren, da es eine Vielzahl von Einflussfakto-
ren gibt. Dazu gehoren v.a. die Ursache (bspw. infektiose Endokarditis oder Aortendissektion), die
Zeit bis zur Intervention, u.U. die Komplexitit der Operation, die Erfahrung des Operateurs, die

Komplikationen und die Komorbiditét des Patienten [57].

Bei dem Grofteil der Patienten, die an chronischer Al leiden, verlduft die Erkrankung langsam
progredient [42], in deren Verlauf das Herz Mechanismen entwickelt, um ein suffizientes Herz-
minutenvolumen aufrecht zu erhalten. In einer Langzeitstudie [64], die 104 asymptomatische Pa-
tienten mit Al und normaler linksventrikuldrer Funktion iiber durchschnittlich 8 Jahre begleitete,
entwickelten 19 Patienten Symptome, 4 eine asymptomatische linksventrikuldre Dysfunktion und
2 verstarben. Entsprechend erhielten 23 Patienten einen Aortenklappenersatz. Die Autoren der
Studie betonten dabei die Prignanz der Verlaufsbeobachtung mit nicht-invasiven Diagnoseverfah-
ren, da etwa ein Viertel der Patienten (6 von 25) ein kardiales Ereignis ohne vorherige Symptome

entwickelten.

Durch die Quantifizierung von SV und RF durch die RT-Flussmessung wire es denkbar, bei Patien-
ten mit Herzrhythmusstérungen die Al zu diagnostizieren, deren Verlauf zu kontrollieren und da-
mit den richtigen Zeitpunkt zur Intervention zu bestimmen, wenn Ultraschalluntersuchungen und

herkommliche segmentierte Flussmessungen keine eindeutigen Ergebnisse liefern. Dieser mogli-
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che Nutzen fiir die Al miisste in weiteren Studien gezeigt werden. Das gilt ebenfalls fiir ande-
re denkbare Erkrankungen und Anwendungen, wie etwa die Shuntquantifizierung bei Herzrhyth-
musstorungen oder die Quantifizierung einer Herzrhythmusstorung selbst, fiir die die Al hier nur
beispielhaft steht.

1.3 Physikalischer Hintergrund

Im Folgenden sollen die Grundlagen des MRTs, der Phasenkontrastflussmessung und der Echtzeit-
Techniken dargestellt werden. Insbesondere werden die Vorziige der neuen SVE-Echtzeittechnik

im Vergleich zu der konventionellen Technik gezeigt.

1.3.1 Grundlagen der Magnetresonanztomographie

Die Grundlagen wurden mit dem Lehrbuch ,,Wie funktioniert MRI?* 5. Auflage ausgearbeitet [65].
Das klinische MRT verwendet zur Bildgebung Protonen, die durch ein starkes Magnetfeld ausge-
richtet und durch Hochfrequenzimpulse angeregt werden. Die Spins (Drehung der Protonen um die
eigene Achse) prizedieren (,,pendeln*) im Magnetfeld um die Ausrichtung der Protonen im Ma-
gnetfeld. Diese Priazessionsbewegung hat eine spezifische Frequenz (gen. Larmorfrequenz), die
abhédngig vom gemessenen Element und der Flussdichte des Magnetfeldes ist. Hochfrequenzim-
pulse konnen nur die Protonen anregen, deren Larmorfrequenz der eigenen Frequenz entspricht.

Die angeregten Protonen erzeugen das MR-Signal.

Das MR-Signal zerfillt allerdings nach kurzer Zeit aufgrund der T1- und T2-Relaxation. Die T1-
Relaxation beruht darauf, dass die Spins nach der Anregung ihre Energie (und damit die Energie
des MR-Signals) an die Umgebung abgeben. Die T2-Relaxation resultiert aus dem Verlust der
sog. Phasenkohirenz: Die Spins prizedieren in angeregtem Zustand weiter um die Ausrichtung
der Protonen. Ist dabei ein Spin einem anderen Spin in der Prizessionsbewegung um einen be-
stimmten Winkel voraus, wird dieser Winkel Phase genannt. Direkt nach dem Hochfrequenzimpuls
préazessieren alle Spins ohne einen Winkelunterschied. Die Spins sind phasenkohidrent. Die Pha-
senkohidrenz nimmt durch Wechselwirkungen der Spins und die Inhomogenitit des Magnetfeldes

schnell ab. Dadurch heben sich die einzelnen MR-Signale der Protonen gegenseitig auf.

Ein Gewebe wird i.d.R. mehrmals nacheinander angeregt. Die Zeit zwischen den Anregungen
nennt man Repetitionszeit (TR). Die Wahl der TR hat einen Einfluss darauf, welches Gewebe
signalintensiv dargestellt wird. Hat ein Gewebe beispielsweise eine kurze T1-Relaxation, kann es
mit einer schnellen TR hiufiger angeregt werden und mehr Signal abgeben. Wird die TR hingegen
lang gewdhlt sind alle Gewebe (auch die mit langer T1-Relaxation) anregbar und es entstehen

keine Unterschiede in der Signalabgabe. Eine Sequenz mit kurzer TR ist stark ,,T1-gewichtet*.
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Die Zeit, die zwischen Anregung und Messung des MR-Signals liegt, wird Echozeit (TE) genannt.
Eine kurze TE sorgt dafiir, dass Gewebe, egal ob sie eine lange oder kurze T2-Relaxation besitzen,
relativ viel Signal abgeben. Ist die TE ldnger gewihlt, haben Gewebe, die ihr Signal schneller
verlieren (kurze T2-Relaxation), bereits eine deutlich geringere Signalintensitdt im Vergleich zu
Geweben, die ihr Signal langsamer verlieren (lange T2-Relaxation). Auf diese Weise entsteht ein

Kontrast zwischen den Geweben. Eine Sequenz mit langer TE ist stark ,,T2-Gewichtet*.

Die Ortskodierung im MRT beruht darauf, dass die Larmorfrequenz abhingig von der Flussdich-
te des Magnetfeldes ist und ein Spin nur mit einem Hochfrequenzimpuls angeregt werden kann,
dessen Frequenz der eigenen Larmorfrequenz entspricht . Um nun selektiv einen Bereich darzu-
stellen, werden zusitzlich zum Magnetfeld des MRTs weitere Gradienten (ebenfalls Magnetfel-
der) auf komplexe Weise zugeschaltet. Die Gradienten haben eine abnehmende bzw. zunehmende
Flussdichte entlang der menschlichen Korperachsen. Das hat zur Folge, dass bspw. entlang der
Longitudinalachse eines Menschen die Flussdichte des Magnetfeldes von kranial nach kaudal ab-
nimmt und so nur ein Bereich mit einem Hochfrequenzimpuls angeregt werden kann. Die Hohe
der Bildgebung auf der Longitudinalachse, die ,,Schicht®, wird entsprechend des Gradienten durch
die Frequenz des Hochfrequenzimpulses bestimmt. Die Hohe der Sagittalachse, die ,,Zeile®, wird
durch die Phasenkodierung bestimmt. Dazu wird kurz nach einer Anregung ein Gradient (genannt
Phasengradient) hinzu geschaltet, dessen Stérke sich von ventral nach dorsal veridndert. Durch den
Phasengradienten préizedieren die Spins von ventral nach dorsal unterschiedlich schnell, sodass
nach Abschalten desselben ein Unterschied der Phasen vorhanden ist (vgl. Phasenkohérenz). Die-
se Phasenverschiebung wird zur Identifizierung der Zeile genutzt. Die Hohe der Transversalachse,
die ,,Spalte*, wird durch die Frequenzkodierung bestimmt. Dazu wird vor der Messung des MR-
Signals ein Gradient (gen. Frequenzgradient) entlang der Transversalachse gelegt. Dies bewirkt
ebenfalls eine Zunahme der Prizessionsgeschwindigkeit entlang der Transversalachse. Dadurch

entsteht ein Frequenzspektrum im MR-Signal, bei dem jede Zeile frequenzkodiert ist.

Mit einer Fouriertransformation (FT) kann jede Frequenz innerhalb des MR-Signals bestimmt wer-
den. Die Frequenz ist zuerst die Angabe iiber die Hohe des Signals auf der Transversalachse. Um
die Hohe des Signals auf der Sagittalachse eindeutig festzustellen, muss die Messung mehrmals
wiederholt werden. Bei jeder Messwiederholung wird zur Phasenkodierung ein unterschiedlich
starkes Gradientenfeld verwendet. Aus dem Zusammenhang von Flussdichte des Gradientenfel-
des und Frequenzspektrum ldsst sich mit einer weiteren FT das Volumenelement (Voxel) eindeutig
ermitteln. Die Durchfiihrung der zwei FTs hei3t 2D FT-Rekonstruktion.

Die Signaldaten werden im K-Raum gesammelt. Der K-Raum ist der mathematische Raum der
Wellenvektoren. Im K-Raum sind die Frequenzrichtungen horizontal (K,) und die Phasenrichtun-
gen vertikal (Ky) ausgerichtet. Klassischerweise entspricht jede Zeile einer Messung und aus dem

K-Raum wird mit einer 2D FT-Rekonstruktion ein Bild gewonnen.
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1.3.2 Prinzip der Phasenkontrast-Flussmessung

Auch die Prinzipien der Phasenkontrast-Flussmessung wurden mit dem Lehrbuch ,,Wie funktio-
niert MRI?* 5. Auflage ausgearbeitet [65]. Bei der PC-Flussmessung wird ein zusétzlicher Gra-
dient zur Geschwindigkeitskodierung genutzt. Dieser Gradient hat zeitlich versetzt einen positi-
ven und einen negativen Anteil. Die Anteile gleichen sich in Flussdichte und Dauer. Ist ein Spin
wihrend der gesamten Zeit des Gradienten stationdr, erfihrt er keine Phasenverschiebung (die Ge-
schwindigkeitsverdnderung der Préizession gleicht sich durch die gleichstarken Anteile des Gra-
dienten aus). Hat sich ein Spin zwischen dem Umschalten des Gradienten bewegt, gleichen sich
die positive und die negative Priazessionsbeschleunigung der Spins nicht mehr aus, da an der neu-
en Position eine andere Flussdichte auf die Pridzession des Spins einwirkt. So entsteht zwischen
bewegten und unbewegten Spins eine Phasenverschiebung und die gemessenen Daten sind damit

geschwindigkeitskodiert (K).

Zur Flussmessung muss nun ein weiteres Referenzbild ohne den zusitzlichen Gradienten aufge-
nommen werden (Ky) Aus der Subtraktion des Referenzbildes von dem geschwindigkeitskodierten
Bild (K. — Kp) erhilt man eine ,,velocity map*. Die velocity map spiegelt somit die gemessenen
Phasenkontraste, die proportional zur Geschwindigkeit der Spins sind, wider. Dabei besitzen stati-
ondre Spins keinen Phasenkontrast, bewegte Spins hingegen einen Phasenkontrast, der proportio-

nal zur Geschwindigkeit ist.

Vor der Messung muss der Messbereich mit einem Parameter skaliert werden (velocity encoding,
VENC). Der VENC reprisentiert den nominellen Zusammenhang zwischen Geschwindigkeit und
Phasenverschiebung und sollte den zu erwartenden Geschwindigkeiten angepasst werden. Wird
der VENC zu gro3 gewihlt, verstidrkt sich das Rauschen und die Messung wird unprézise. Wird
der VENC zu klein gewihlt, kommt es zum Aliasing. Beim Aliasing wird ein zu groBer Phasen-
vorsprung (iiber 180°) als negative Bewegung interpretiert. Ein Phasenvorsprung von 190° wiirde

als Riickstand von —170°, somit als negative Geschwindigkeit, interpretiert werden.

Einer Erweiterung dieser Methode, die fiir 3D-Phasenkontrastmessungen vorgestellt wurde, wen-
det einen bipolaren Gradienten an. Dabei entstehen zwei Datensitze, die positiv und negativ, d.h.
in entgegengesetzte Richtungen kodiert sind: k. und k_. Die entstehende Folge von Datensatzpaa-
ren, [k+3k_]1, [k+;k_]2, [k1;k_]3 usw. ergeben eine velocity map. Diese ist ebenfalls eine direkte
Messung der Geschwindigkeit, solange die Phasenverschiebung kleiner als 90° ist [66, 67]. Diese

Technik wird two-sided-encoding genannt gegeniiber dem zuvor dargestellten one-sided-encoding.

Die Vorteile der PC-Flussmessung liegen in der hohen Empfindlichkeit und einem guten Gefil3-
Gewebe-Kontrast schon bei geringen Flussgeschwindigkeiten. Nachteilig sind hingegen die zeit-
aufwindigere Bildrekonstruktion sowie die verldngerte Messzeit durch die zweifache Bildakquisi-
tion. AuBlerdem ist die Flussmessung nur entlang des Gradienten, also entlang einer Achse, emp-

findlich. Andere Techniken zur Flussmessung, z.B. die Time-of-Flight-Angiographie, beruhen u.a.
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auf Vorsittigung und Messungen in verschiedenen Schichten.

1.3.3 Echtzeit-Technik

Cardiac gating ermoglicht es, gemessene Signale jeweils einem Zeitpunkt des Herzzyklus zuzu-
ordnen. Das ist sinnvoll, wenn der K-Raum segmentiert wird. Anstatt mit einem, wird der K-Raum
nun durch mehrere Messintervalle {iber mehrere Herzschlage gefiillt. Es wird jedes Mal ein Teil
der Herzbewegung aufgenommen, die durch das cardiac gating zeitlich zugeordnet werden kann.
Aus den gewonnenen Daten kann ein zusammenhiéngender Herzzyklus errechnet werden, wobei
dieser Herzzyklus teilweise interpoliert wird. Eine Voraussetzung ist, dass sich das Herzgewebe
nach gleicher Zeit am moglichst gleichen Ort wie im vorherigen Zyklus befindet. Das Herz muss
dazu rhythmisch schlagen. Wenn dies nicht der Fall ist, werden aufeinanderfolgende Segmente
des K-Raumes mit unterschiedlichen und nicht aufeinanderfolgenden Intervallen des Herzzyklus
gefiillt. Herzrhythmusstdrungen fallen damit aus dem Spektrum des cardiac gating heraus. Wenn
Sequenzen so stark beschleunigt werden, dass Bildartefakte durch Bewegungen des Herzens nicht
mehr auftreten, wird cardiac gating redundant, und das Anwendungsspektrum erweitert sich auf

arrhythmische Herzzyklen.

Zur Echtzeit-Bildgebung werden i.d.R. bereits schnelle Messsequenzen (hohe zeitliche Auflosung)
wie die Gradientenecho-Sequenz (GRE) bzw. Modifikationen derer wie ,,EPI* oder ,FLASH* be-

nutzt.

Bei einer GRE-Sequenz werden die Gradienten zur Erzeugung eines MR-Signals genutzt. Dazu
wird nach dem HF-Impuls und dem Phasengradienten der Frequenzgradient zuerst mit negativer,
anschlieend mit positiver Polaritit zugeschaltet. Damit bewirkt der Frequenzgradient erst eine
schnelle Dephasierung und direkt darauf eine Rephasierung. Dadurch wird ein Echo induziert,
was dem MR-Signal entspricht. Durch die schnelle De- und Rephasierung konnen sehr kleine TR
erreicht werden. Bei Sequenzen mit sehr kurzen TR (bis zu 2ms) muss das MR-Signal der vorhe-
rigen Anregung durch zusitzliche Gradienten- oder Hochfrequenzimpulse zerstort werden. Dieser
Vorgang wird Spoiling genannt. Die Wichtung hingt dabei von der TE ab. Bei einer moglichst
kurzen TE erhilt man eine T1-Wichtung, bei einer hoheren TE eine T2-Wichtung.

Schnelle GRE-Sequenzen erreichen vor allem durch schnelleres Umschalten der Sequenz bessere
Akquisitionszeiten. Dabei werden mathematische Verfahren wie die unvollstindige K-Raum Ab-
tastung (Fractional Echo, Partial Fourier) genutzt. Schnelle gespoilte Sequenzen verwenden dabei
meist Flip Angle < 45°.

Echoplanare-Sequenzen (EPI) beruhen auf GRE-Sequenzen. Dabei wird der Frequenzgradient
hiufiger umgeschaltet. So entstehen mehrere Echos, die das MR-Signal darstellen. Das Auftre-

ten mehrerer Echos wird als Echo Train bezeichnet. Die Anzahl der Echos wird mit der Echo
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Train Length (ETL) angegeben. EPI-Sequenzen sind sehr schnelle Sequenzen, die in Verbindung
mit anderen Techniken geradezu ein ,,Filmen* des Gewebes erlauben. Das schnelle Umschalten
der Gradienten bewirkt allerdings eine zusitzliche Magnetfeldinhomogenitét, die das MR-Bild

verzerren.

SVE ist ein Ansatz, der bei dem two-sided encoding angewandt wird. SVE nutzt zusétzlich zu
den urspriinglichen Datensatzpaaren [k, ;k_]; 2 3. den positiven Datensatz eines jeweils folgen-
den Datensatzpaares mit dem negativen Datensatz des vorherigen Datensatzpaares als Referenz.
Also [ky]o mit [k_]; und [k4]3 mit [k_], usw. Dadurch rekonstruiert SVE neue zeitliche Phasen.
Obwohl diese zeitlichen Phasen Geschwindigkeitsinformationen mit den benachbarten zeitlichen
Phasen teilen, enthalten sie trotzdem auch eigene einzigartige Daten. Die Daten stellen eine Ge-
schwindigkeitsmessung zwischen den zeitlichen Phasen der urspriinglichen Datensatzpaare dar.
SVE verdoppelt dadurch die zeitliche Auflosung [40]. Da SVE einen gesamten K-Raum auswer-

tet, werden keine Daten interpoliert.

1.4 Zielsetzung der Arbeit

Das Ziel der Studie ist es, Shared-Velocity-Encoding-Phasenkontrast-Echtzeitsequenzen mit der
konventionellen segmentierten Methode zu vergleichen. Dies wurde in vitro mit einem Flussphan-
tom und in vivo an gesunden und erkrankten Probanden untersucht (die erkrankten Probanden
werden im Folgenden Patienten genannt). Auflerdem soll die Durchfiihrbarkeit der neuen Sequen-
zen bei an Vorhofflimmern erkrankten Probanden gezeigt werden. Die Hypothese der Studie lau-
tet: Die Messwerte der Shared- Velocity-Encoding-Phasenkontrast-Echtzeitsequenzen stimmen mit
den Messwerten der konventionellen segmentierten Methode iiberein.
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2. Methoden

Fiir die Studie wurden sowohl in vitro als auch in vivo Messungen durchgefiihrt. Gemessen wurde
in einem 1,5 T System (MAGNETOM Avanto, Siemens AG Healthcare Sector, Erlangen, Deutsch-
land) mit einer 12 Kanal Phased-Array Spule.

2.1 Phasenkontrast-Sequenzen

Die Flussmessungen wurden mit zwei verschiedenen RT-EPI-PC-Sequenzen ausgefiihrt und mit
Hilfe von SVE codiert. Aulerdem wurde Temporal Generalized Autocalibrating Partially Parallel
Acquisition (TGRAPPA) mit einem Beschleunigungsfaktor von 3 angewandt, um die Bildakqui-
sition weiter zu beschleunigen. Dies ergab insgesamt eine zeitliche Auflésung von 39, 7ms. Ein
30° rapid binomial water excitation Puls in Verbindung mit einem EPI readout verringerte fat off-
resonance Artefakte. Die beiden RT-Sequenzen (RT1, RT2) unterschieden sich in verschiedenen

Parametern, unter anderem TR, TE, ETL und der rdumlichen Basisauflésung.

Als Vergleich wurde eine SEG-GRE-PC-Sequenz angewandt, die mittels EKG getriggert wur-
de (cardiac gating). Es wurden 5 K-Raum-Zeilen pro Segment gefiillt, was in einer zeitlichen
Auflosung von 47, 7ms resultierte. Die Flussgeschwindigkeit wurde orthogonal zur Schnittebene

kodiert. Alle Spezifika der Sequenzen sind in Tabelle 1 einsehbar.

2.2 In vitro Methodik

Die Vergleichbarkeit der Sequenzen sollte zuerst in einer kontrollierbaren und reproduzierbaren
Umgebung, die keiner biologischen Variabilitét unterliegt, gezeigt werden. Dazu wurde der Blut-

fluss in einem Aortenbulbus durch ein Flussphantom nachgebildet und gemessen.
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2.2.1 Flussphantom

Das Flussphantom [68, 69] besteht aus einer Pumpe, einem Reservetank und einem flexiblem
Schlauchsystem, die zusammen einen Kreislauf von etwa 11m Linge bilden. Die Pumpe ist iiber
einen Drehzahlsteller stufenlos regelbar und erzeugt einen kontinuierlichen Fluss. In dieser Kon-
stellation erbringt die Pumpe eine maximale Forderleistung von ca. 306’"%. Zu dem Schlauchsys-

tem gehort ein Plexiglaskolben, dessen Hohlraum den menschlichen Aortenbulbus nachahmt (Abb.

1).

Am Einlass des Kolbens befindet sich eine Vorrichtung, um Stenosen oder kiinstliche Klappen ein-
zusetzen. Die drei verwendeten Stenosen haben jeweils eine Offnungsfliche von 0,6¢m?, 1,3cm?
und 2,0cm?. Die Offnungsform der engsten Stenose ist sternformig und die groBeren nihern
sich immer mehr einem gleichschenkeligen Dreieck an (Abb. 2). Damit sollen die Formen von

tatsichlichen Stenosen (hochgradig bis gering) leicht idealisiert imitiert werden.

Um der Viskositit des Blutes gerecht zu werden, wurde das Phantom mit einem Gemisch aus 60%
Leitungswasser und 40% Glyzerin gefiillt. Dabei ist anzumerken, dass es sich bei dem Glyzerin-
Wassergemisch um eine Newtonsche Fliissigkeit handelt, wihrend Blut eine Nicht-Newtonsche
Fliissigkeit ist. Trotzdem ist anzunehmen, dass das gemessene Flussvolumen und die Flussge-

schwindigkeit davon unbeeintrichtigt oder fiir jede Messart gleichermaBen verdndert sind [68].

2.2.2 Aufbau und Durchfiihrung

Wihrend die Pumpe selbst im Kontrollraum stand, war der Plexiglaskolben im magnetischen Iso-

zentrum des MRTs positioniert (schematische Darstellung in Abb. 3).

Fiir die Messungen wurde der VENC auf 500cm /s, festgelegt um Aliasing unter allen Testbedin-
gungen zu vermeiden. Die Herzfrequenz fiir die SEG PC-Messung wurde mit 60 Schldgen pro
Minute simuliert. Es wurde jeweils in einer Ebene 65mm vor und 25mm hinter der Stenose ge-
messen. Fiir alle 3 Stenosen wurde das Messprotokoll mit 3 verschiedenen Leistungen (20, 50 und
100% der Maximalleistung der Pumpe) und 3 Messungen durchgefiihrt. In Abbildung 4 und 5 ist
beispielhaft eine SEG Messung dargestellt sowie die Lokalisation der Messungen vor und hinter

der Stenose.

2.2.3 Auswertung

Die Messungen wurden mit Hilfe von cvi42 (Version 4.1.5, adaptiert, Circle Cardiovascular Ima-

ging Inc., Calgary, Canada) ausgewertet. Dabei wurden die regions of interest (ROI(s); Fliche,
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in der Flussvolumen und Flussgeschwindigkeit gemessen wird) im Magnitudenfenster dem Lu-
men des Phantoms entsprechend gezeichnet (s. Abb. 4). Die Hintergrundphasenverzerrung wurde
tiber die Backgroundphase-Correction Option des Programms und der entsprechenden Serie evalu-
iert. Das Flussvolumen wurde zeitlich gemittelt und in ’”Tl bestimmt. Die Maximalgeschwindigkeit
(Vmax) wurde sowohl rdumlich als auch zeitlich gemittelt und in der Einheit <% angegeben. Das
rdaumliche Mittel der Vmax wurde iiber ein quadratisches Pixelfeld festgelegt. Dabei wurden fiir
die SEG Messungen 3 x 3 Pixel gewihlt und fiir die beiden RT-Messungen 2 x 2. Dies wurde
so gewihlt, um die geringere Auflosung der RT-Sequenzen auszugleichen. So ergibt sich bei die-
ser Pixelwahl eine Mittelungsfliche fiir die SEG Sequenz von 31,68mm?, fiir die RT1 eine von
33,32mm? und die RT2 eine von 24, 12mm?. Zeitlich wurde die durchschnittliche Vmax bestimmt,

indem aus allen Messwerten einer Serie das arithmetische Mittel errechnet wurde.

2.3 In vivo Methodik

2.3.1 Wahl des Probanden- und Patientenkollektivs

Da die Vergleichbarkeit der Techniken umfassend gezeigt werden sollte, wurden die Sequenzen auf
ein breites Spektrum an Flussgeschwindigkeiten und -volumina sowie verschiedenen Flussmoda-
litdten (akzeleriert, dezeleriert, rhythmisch, arrhythmisch) angewandt. Hierfiir wurden Messungen
bei Probanden und Patienten an Ao Asz, TP und Vena Cava superior (VCS) durchgefiihrt. Die

Methodik wurde aus Traber et al. [70] modifiziert ibernommen.
Die Studienteilnehmer wurden wie folgt eingeteilt und untersucht:

1. Probanden, bei denen wir Messungen mit der SEG und den RT Sequenzen in Ao Asz, TP
sowie VCS durchfiihrten.

2. Patienten mit Erkrankungen der Aortenklappe und SR, bei denen wir Messungen mit der
SEG und den RT Sequenzen in der Ao Asz durchfiihrten.

3. Patienten mit VHEF, bei denen bei denen wir ausschlieBlich Messungen mit den RT Sequen-

zen durchfiihrten.

Zur Bewertung der Variabilitidt und Reproduzierbarkeit wurden in jeder Gruppe Messungen wie-
derholt.

Da der Fluss in der VCS weder einem SV eines Ventrikels entspricht noch eine echte Regurgitation
durch eine Klappe stattfindet, werden im Folgenden die Begriffe Vorwirtsfluss und Riickwirtsfluss
fiir die VCS verwendet. Dabei ist der Vorwértsfluss der Fluss in Richtung Herz, der Riickwiértsfluss

beschreibt den Fluss vom Herzen weg.
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Die Teilnehmer der Studie wurden konsekutiv aufgenommen, eingeteilt und untersucht. Bei Vor-
liegen einer Klappenerkrankung wurde diese nach den derzeitigen ACC/AHA Kiriterien klassi-
fiziert [42]. Die Ausschlusskriterien beschriankten sich auf die MRT-spezifischen Kontraindika-
tionen. Patienten mit Koronarstents und/oder biologischen Klappenprothesen wurden mit einge-

schlossen.

2.3.2 Durchfiihrung der Messungen

Bei der MRT-Untersuchung wurde ein Protokoll befolgt, das die folgenden Schritte umfasste:
1. Eine localizer-Sequenz zur Planung der Ebenen

2. Eine cine-imaging-Sequenz (balanced steady-state free precession mit einer zeitlichen Auf-
16sung von 34,7ms, TE von 1,2ms, einer Voxelgrole 1,8mm x 1,8mm x 6mm und 30 Phasen)
wurde fiir einen Zwei-, Drei- und Vier-Kammer-Blick nach Myerson verwendet, um die

Ventrikelfunktion und die Klappenoffnungsflache zu beurteilen.
3. Die PC-Flussmessungen

In der CMR hingt die Messgenauigkeit von einer exakten Positionierung im Isozentrum des MRT-
Magnetfeldes ab [71]. Um zum Beispiel fiir Verlaufsuntersuchungen eine gute Reproduzierbarkeit
zu gewibhrleisten, muss die Schichtpositionierung eindeutig definiert sein. Entscheidend ist die
Verwendung von Landmarks. So empfiehlt man z.B. fiir die Quantifizierung der RF einer Aorten-

klappe, die Messebene in dem sinutubuliren Ubergang zu positionieren [71].

Fiir die PC-Flussmessung in der Ao Asz wurde eine Double-angled-approach Methode nach Myer-
son [72], ausgehend vom Drei-Kammer-Blick, genutzt. Gemessen wurde am sinutublidren Uber-
gang. Bei dem Truncus pulmonalis wurde ebenfalls eine Double-angled-approach Methode, ausge-
hend von einer localizer Aufnahme in Sagittalebene, verwendet, die den Truncus pulmonalis selber
sowie den Ausflusstrakt des rechten Ventrikels zeigt. Die Ebene wurde 20mm hinter der Pulmonal-
klappe orthogonal zum Verlauf des Gefilles gelegt. Zur Quantifizierung des Flusses in der Vena
cava superior wurde in einer Transversalebene iiber der rechten Pulmonalarterie gemessen. Abbil-
dungen 6, 7 und 8 zeigen Planung und Schnittebene einer Messung in Ao Asz, TP und VCS. In

Abbildung 9 sind Messungen der Ao Asz mit allen drei Sequenzen vergleichend dargestellt.

Mit der SEG Sequenz wurde jeweils ein Herzschlag als cine-image quantifiziert. Fiir die RT-
Sequenzen wurde eine Akquisitionszeit von 12s festgelegt. Alle Aufnahmen wurden unter Atem-
stillstand erzeugt.
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2.3.3 Auswertung

Die Messungen wurden ebenfalls mit Hilfe von cvi42 (Version 4.1.5, adaptiert, Circle Cardiovas-
cular Imaging Inc., Calgary, Canada) ausgewertet. Die ROIs wurden in einem Bild der Serie im
Magnitudenfenster dem Gefalumen gemif konturiert und automatisch auf die restlichen Bilder
der Serie iibertragen. Dann wurde jedes Bild der Serie {iberpriift und das ROI, wenn nétig, an-
gepasst. Bei der SEG wurden das SV, die RF und die Vmax festgestellt. Bei den RT-Sequenzen
wurden (da mehrere Herzschldge quantifiziert wurden) das mittlere SV, die mittlere RF, und die
mittlere Vmax sowie das grote und kleinste SV und die hochste und niedrigste Vmax erfasst.
AuBerdem wurden die Anzahl der gemessenen Herzschlige sowie evtl. Kommentare zu den Auf-

nahmen notiert.

2.4 Statistische Analysen

Die statistische Analyse wurde mit IBM SPSS Statistics 21 (IBM Corporation, Armonk, United
States of America, Version 21) durchgefiihrt. Die Daten wurden durch den Kolmogorow-Smirnow-
Test auf eine Normalverteilung hin iiberpriift. Eine Korrelationsanalyse wurde visuell mit Streu-
diagrammen und rechnerisch nach Pearson sowie mit dem Intraklassen-Korrelations-Koeffizienten
(ICC) durchgetfiihrt. Als Signifikanzniveau wurde p < 0,05 gewihlt. Weiterhin wurde eine Bland-
Altman-Analyse als Diagramm angefertigt. Dieses Diagramm kann eingesetzt werden, um visuell
ein neues Messverfahren mit einem Goldstandard zu vergleichen [73,74]. Bei den Bland-Altman-
Diagrammen wurden die Werte der SEG Flussmessung als Referenzwerte definiert. Bei den zu-
treffenden Daten wurden Mittelwerte und Standardabweichungen sowie der Bias mit den unteren
und oberen Ubereinstimmungsgrenzen (LoA) angegeben. Es wurden mehrere Vergleichsmetho-
den gewihlt, da jede Methode gewisse Schwichen aufweist: Ein Korrelationskoeffizient unter-
sucht, ob Messwerte voneinander unabhingig sind. Bei einem Vergleich von Messverfahren, die
dasselbe messen, ist daher zwingend eine Korrelation vorhanden, ohne dass iibereinstimmende
Ergebnisse geliefert werden miissen. Auflerdem ist der Korrelationskoeffizient abhéngig von der
Stichprobe (hohere Spannweite der Stichproben fiihrt zu hoherer Korrelation) [75]. Der ICC be-
wertet die Ubereinstimmung von zwei oder mehreren Beurteilern (in diesem Falle Sequenzen). Al-
lerdings nimmt der ICC trotz hoher Ubereinstimmung kleinere Werte an, wenn die Streuung zwi-
schen den Messmethoden klein, die Streuung innerhalb einer Messmethode im Verhiltnis jedoch
grof ist [75]. Das Bland-Altman-Diagramm untersucht die Ubereinstimmung von Messmethoden
anhand der durchschnittlichen Differenz der gelieferten Messwerte (Verzerrung) und anhand der
Streuung der Differenz einzelner Messwertpaare. Dabei wird der Mittelwert eines Messwertepaa-
res als bestmogliche Schitzung des unbekannten wahren Wertes benutzt. Ist mindestens eines der
beiden Messverfahren von Messfehlern behaftet, weist das Bland-Altmann-Diagramm eine falsch

hohe Ubereinstimmung aus [75]. Anhand der Ubereinstimmung der Messverfahren bzw. deren
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Diskrepanz muss schlieBlich klinisch bewertet werden, ob das untersuchte neue Messverfahren

sinnvoll zum Einsatz kommen konnte.
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3. Ergebnisse

Ein Teil der Daten, mafgeblich alle Daten der SEG und der RT1, wurden bereits von Traber et
al. [70] publiziert.

3.1 In vitro Ergebnisse

Insgesamt wurden an dem Phantom 162 Messungen gemifl der Methode im MRT durchgefiihrt
(jeweils eine Messung vor und hinter der Stenose, drei verschieden Stenosetypen, drei Leistungs-
niveaus, drei Messungen pro Sequenz und drei Sequenzen). Alle Messwerte wurden entsprechend

der Methode ausgewertet und sind im Folgenden dargestellt.

3.1.1 Flussgeschwindigkeit

Alle gemessenen Geschwindigkeiten befanden sich im Bereich von 11,3 41,0 —206,8 +-9,9*
(SEG).

Die Korrelationsanalyse nach Pearson ergab fiir die RT1 im Vergleich mit der SEG Sequenz einen
Koeffizienten von 0,995. Die Korrelation ist auf dem Niveau von p < 0,0005 zweiseitig signi-
fikant. Der ICC-Koeffizient liegt ebenfalls bei 0,995 mit einer Signifikanz von p < 0,0005. Die
Berechnung des Bland-Altman-Diagramms ergab einen Bias von —1,83 mit LoA bei —16, 14 und
12,48. Im Bland-Altman-Diagramm stimmen die Messwerte der Methoden im Bereich < 100<*
iiberein; in Messbereichen ab 150<* gibt es eine groBere Streuung, wobei 4 Messungen auBerhalb
der LoA liegen (Abb. 11).

Die Korrelationsanalyse nach Pearson ergab fiir die RT2 im Vergleich mit der SEG Sequenz einen
Koeffizienten von 0,996. Die Korrelation ist auf dem Niveau von p < 0,0005 zweiseitig signifikant.
Der ICC-Koeffizient liegt bei 0,997 mit einer Signifikanz von p < 0,0005. Die Berechnung des
Bland-Altman-Diagramms ergab einen Bias von 2,59 mit LoA bei -8,03 und 13,21. Im Bland-
Altman-Diagramm liegen 3 Werte auBBerhalb der LoA, eine Messung bei 100<* und zwei weitere
bei 200%* (Abb. 11).
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3.1.2 Flussvolumen

Alle gemessenen Flussvolumina befanden sich im Bereich von 30,1 +4,4 —240,5+1, ZmTl (SEG).

Die Korrelationsanalyse nach Pearson ergab fiir die RT1 im Vergleich mit der SEG einen Koef-
fizienten von 0,982. Die Korrelation ist auf dem Niveau von p < 0,0005 zweiseitig. Der ICC-
Koeffizient liegt ebenfalls bei 0,985 mit einer Signifikanz von p < 0,0005. Die Berechnung des
Bland-Altman-Diagramms ergab einen Bias von 11,76 mit LoA bei -15,5 und 39,02. Im Bland-
Altman-Diagramm fillt eine gleichmiBige Streuung iiber alle Flussvolumina auf. Zwei Messungen
liegen bei etwa 200’%[ aufBlerhalb der LoA (Abb. 12).

Die Korrelationsanalyse nach Pearson ergab fiir die RT2 im Vergleich mit der SEG Sequenz einen
Koeffizienten von 0,971. Die Korrelation ist auf dem Niveau von p < 0,0005 zweiseitig signi-
fikant. Der ICC-Koeffizient liegt ebenfalls bei 0,985 mit einer Signifikanz von p < 0,0005. Die
Berechnung des Bland-Altman-Diagramms ergab einen Bias von 1,39 mit LoA bei -33,15 und
35,15. Auch hier ist eine gleichmiBige Streuung iiber alle Flussvolumina gegeben. Bei ca. 150’"71
liegen zwei Messungen auflerhalb der LoA (Abb. 12). Ebenfalls féllt auf, dass der Bias 8,5-mal
kleiner ist als bei der RT1 (Bias der RT1: 11,76 vs. RT2: 1,39; s. Tab. 2).

Die Evaluation der Hintergrundphasenverzerrung verinderte die Messergebnisse der In vitro Mes-

sungen nicht signifikant. In Tabelle 2 sind alle In vitro Ergebnisse detailliert dargestellt.

3.2 In vivo Ergebnisse

Es wurden nacheinander 132 Probanden und Patienten in die Studie eingeschlossen. Zwei Patien-
ten wurden aufgrund technischer Fehler ausgeschlossen, die nicht mit den Sequenzen verbunden
waren. Bei einem Patienten mit AS (KOF 1,7c¢m?) versagte die RT-Aufnahme. Insgesamt wurden
die Messdaten von 129 Patienten und Probanden ausgewertet (Tab. 3 enthilt eine Auflistung der

biometrischen Daten derselben).

3.2.1 Probanden

Bei 59 Probanden wurden erfolgreich 177 Messungen in der Ao Asz, 157 im TP und 101 in der
VCS durchgefiihrt. Die gemessenen Vmax und SV respektive Vorwirtsfluss (SEG) befanden sich

im Bereich von:
e Ao Asz: 63,8—222,7%(121,9i24%) ,27,9—146,5ml (82,2421, 1ml)

o TP: 46,6 —126,19(79,3 4 18,5<%) , 45,4 — 136,6ml(80,8 +22,6ml)
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e VCS: 15,0—50,99%(33,2410,1<2) , 8,5 —43,2ml(25,5+9, Lml).

In der Ao Asz wurden 51 Messungen mit der SEG (12 Messwiederholungen), 51 Messungen mit
der RT1 (12 Messwiederholungen) und 39 (11 Messwiederholungen) mit der RT2 durchgefiihrt.
Beide RT-Sequenzen korrelierten (p < 0,05) und stimmten in allen Parametern in der Ao Asz mit
der SEG iiberein (Abb. 13, 16 ). Allerdings fiel auf, dass die RF beider RT-Sequenzen in der Ao
Asz mit Korrelationskoeffizienten von ~ 0,7 deutlich weniger mit der SEG korrelierten als es bei
der Vmax und dem SV der Fall war. Dort lagen die Korrelationskoeffizienten fast ausschlieBlich
tiber 0,9.

Im TP wurden 28 Messungen mit der SEG (25 Messwiederholungen), 28 Messungen mit der RT1
(25 Messwiederholungen) und 27 (24 Messwiederholungen) mit der RT2 durchgefiihrt. Die Werte
der RT-Sequenzen korrelierten (p < 0,05) und stimmten in allen Parametern mit der SEG iiberein
(Abb. 14, 17). Die Korrelationskoeffizenten der RF waren, im Gegensatz zur Ao Asz, auf gleich
hohem Niveau (> 0,9) wie die Vmax oder das SV.

In der VCS wurden 17 Messungen mit der SEG (17 Messwiederholungen), 17 Messungen mit der
RT1 (17 Messwiederholungen) und 17 (16 Messwiederholungen) mit der RT2 durchgefiihrt. Auch
in der VCS war die Korrelation und Ubereinstimmung der Werte der RT-Sequenzen und der SEG
gegeben (Abb. 15, 18). Wie im TP fielen die Korrelationskoeffizenten des Riickflusses in der VCS

nicht aus dem Raster, sondern liegen bei > 0, 9.

Die RT-Sequenzen korrelieren und stimmen in allen Parameter und an allen Messpositionen mit der
SEG tiberein. Auffillig ist die Messung der RF in der Ao Asz, bei der die Korrelationskoeffizenten

mit ~ (0,7 geringer ausfallen.

Alle Korrelations- und Ubereinstimmungsparameter der Untersuchungen bei Probanden sind in
Tab. 4 einsehbar.

Die Reproduzierbarkeit

3.2.2 Patienten mit Sinusrhythmus

Bei 55 Patienten mit Erkrankungen der Aortenklappe und SR wurden erfolgreich 176 Messungen
in der Ao Asz durchgefiihrt.

Bei Patienten mit AS oder kombiniertem Vitium (n = 25, KOF: 1,2 & 0,4c¢m?) befanden sich
die gemessenen Vmax im Bereich von 201,8 — 372,757 (270,9 & 50,1<7). Die gemessenen SV
befanden sich im Bereich von 23,5 — 133,9ml (70,5 +26,5ml). Die RT1 korrelierte und stimmte
in allen Parametern mit der SEG signifikant iiberein (p < 0,05, Abb. 20). In den Bland Altman-
Diagrammen fillt auf, dass bei hohen Flussgeschwindigkeiten die RT1 im Vergleich zur SEG
die Vmax unterschitzt. Die RT2 korrelierte nur bei Betrachtung der Vmax mit der SEG, in der
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Betrachtung von SV und RF zeigte sich keine ausreichende Signifikanz (p > 0,05) der Korrelation
und keine Ubereinstimmung (Abb. 22).

Bei Patienten mit Al (n = 30, RF: 19,1 %+ 13,5%) befanden sich die gemessenen Vmax im Be-
reich von 83,0 —269,4<" (151,3 £51,0%"). Fiir die RT1 (Abb. 19) und RT2 (Abb. 21) waren

Korrelationen und Ubereinstimmungen mit der SEG in allen Parametern vorhanden (p < 0,05).
In Tabelle 5 sind alle Ergebnisse detailliert aufgefiihrt.

Die Reproduzierbarkeit fiir die RT1 war in beiden Patientenkollektiven bei allen Parametern ge-
geben. Die RT2 zeigte keine Reproduzierbarkeit fiir die Messung der Vmax bei AS, wihrend alle
restlichen Parameter reproduzierbar waren. Die SEG war bei der Bestimmung der Vmax bei AS
und der RF nicht reproduzierbar. Aufgrund der teilweise kleinen Untergruppen war nicht jede Kor-
relation signifikant. In Tabelle 8 sind die Daten aufgefiihrt.

3.2.3 Patienten mit Vorhofflimmern

Bei 15 Patienten mit VHF wurden erfolgreich
e 48 Messungen in der Ao Asz (RT1: 14, RT2: 13, Wiederholung bei 11 bzw. 10 (RT2))
e 40im TP (RT1: 11, RT2: 11, Wiederholung bei 9)
e 34 inder VCS (RT1: 9, RT2: 9, Wiederholung bei 8) durchgefiihrt.

Durch die Arrhythmie konnte die SEG nicht als Vergleichssequenz genutzt werden. Die gemes-
senen Werte in der Ao Asz befanden sich bei Patienten mit AS (n = 5, KOF: 1,2 £ 0,2cm?)
im Bereich mit der RT1: 103,7 —253,6%" (194,5+60,24"); 18,7 —77,4ml (56,3 £22,6ml);
2—19% (7,7+6,4%) und RT2: 102,0—250,0<" (171,0£57,0%%); 2 —64,7ml (31,2+25,5ml);
2—-90% (24,6 +37,0%). Bei Patienten ohne AS (RT1: n = 9; RT2: n = 8) im Bereich von RT1:
93,8 —289,7" (146,2+£59,8<"); 47,1 —95,1ml (70,1 £ 15,6ml); 3-26% (13,1 £8,3%) und
RT2:79,1—163,3%" (117,3+24,0%%); 40,0 —90,0ml (68,3 £17,6ml); 2 —17% (8,5+5,4%).
Dabei war bei beiden Sequenzen die Schlagvolumenvariabilitit bei Patienten mit VHF groBer als
bei Probanden oder Patienten mit SR. Die mit der RT1 gemessenen Schlagvolumenvariabilitit
war dabei signifikant (p < 0,05) groBer mit 19,8 + 13, 1ml (VHF) im Vergleich zu 10,4 +9, 1ml
(SR). Die Schlagvolumenvariabilitét betrug fiir die RT2 bei Patienten mit VHF 18,2+ 12, 0m/ und
bei Probanden oder Patienten mit SR 12,9 4+ 10,9ml. Dabei war der Unterschied nicht nach dem
tiblichen Niveau signifikant (p < 0, 12). Im TP wurden Vmax, SV und RF von RT1: 76,5+ 10,9
RT2:80,1413,9<%, RT1: 67,84 11,4ml, RT2: 69,5+16,0m/ und RT1: 2,66+ 1,8%, RT2: 2,4+
2,1% gemessen. In der VCS wurden Vmax und SV von RT1: 33,14 6,0 RT2: 37,8 +-8,5"
und RT1: 19,8 +5,8ml, RT2: 20,0 £4,2ml gemessen. Die RT-Messungen waren bei Patienten mit
VHF reproduzierbar (6).
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4. Diskussion

Aus den Ergebnissen lisst sich folgern, dass die RT-Flussmessung unter klinischen Bedingun-
gen durchfiihrbar und reproduzierbar sowie mit der SEG-Flussmessung vergleichbar ist. Abhéngig
von der Sequenz und Messposition wurden hohe Korrelations- und Ubereinstimmungswerte in al-
len Messparametern ermittelt. Auerdem wurde die Durchfiihrbarkeit der RT-Flussmessung bei
Patienten mit Vorhofflimmern gezeigt, sodass eine klinische Anwendung zur Evaluation von Herz-
klappeninsuffizienzen und anderen Erkrankungen bei Patienten mit Herzrhythmusstérungen denk-

bar ist.

4.1 In vitro Messungen

4.1.1 Flussgeschwindigkeit

Bei der Messung der Vmax lieferten beide RT-Sequenzen mit der SEG-Sequenz vergleichbare und

iibereinstimmende Werte.

Auffillig ist der negative Bias der RT1 im Vergleich zum positiven Bias der RT2. Ob dieser Un-
terschied technischer Natur oder zufillig bedingt ist, ldsst sich nicht sicher sagen. Der Unterschied
ist im Vergleich zu den gemessenen Geschwindigkeiten gering und nicht von klinischer Rele-
vanz. Eine denkbare technische Ursache fiir dieses Phinomen wire die im Vergleich zur SEG
und RT2 hohere PixelgroBBe bzw. niedrigere Auflosung der RT1. Die Pixelgrofle der RT1 betrigt
2,9 x 2,8mm?, wihrend die der RT2 2,4 x 2, lmm? betrigt. Durch die niedrigere Auflosung konnte
die RT1 nicht in der Lage sein, raumlich begrenzte Geschwindigkeitsspitzen von dem umgeben-
den geringeren Fluss zu unterscheiden, und so niedrigere Vmax messen. Allerdings wurde diesem
Phénomen bereits in der Auswertung begegnet, indem die Vmax iiber 2 x 2 bzw. 3 x 3 Voxel
gemittelt wurde. Dass ein geringer Effekt durch die PixelgroBe trotz des arithmetischen Mittels

verbleibt, ist nicht auszuschlieBen.

Bei beiden RT-Sequenzen waren die Werte, die aullerhalb der LoA lagen, Messungen hinter der

Stenose bei kleiner oder mittlerer Klappenoffnungsflache und maximalem Flussvolumen. Dies legt
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einen Zusammenhang der Abweichung mit dem accelerierten, turbulenten Fluss hinter der Ste-
nose nahe. Bereits sehr friih wurden Messfehler aufgrund von Signalverlust bei poststenotischen
Fliissen beobachtet, dabei wurde unter anderem ein Zusammenhang mit der TE festgestellt [15,76].
O’Brien et al. hat die Ursachen von Messfehlern der PC-Flussmessung bei stenotischen und turbu-
lenten Stromungen eingehend untersucht [19]. Er untersuchte dies mithilfe von Flussphantomen,
die einen kontinuierlichen Fluss erzeugten, und Patienten mit moderater bis schwerer AS. Da-
bei wurden PC-Sequenzen mit verschiedenen Parametern genutzt, die vergleichbar mit unserer
SEG sind. Die Phantomexperimente in dieser Studie wurden mit und ohne Stenosen durchgefiihrt.
Der Goldstandard bei den Phantommessungen wurde mit einem elektromagnetischen Flussmes-
ser quantifiziert. Die Autoren konnten zeigen, dass nicht-stenotischer Fluss, trotz Signalverlust,
bis 587 4 14<F Vmax sicher mit den genutzten PC Flussmessungen quantifizierbar war. Bei ste-
notischen Fliissen hingegen trat zusitzlich zum Signalverlust ein Messfehler auf. Die Stéirke des
Messfehlers hing dabei mit der TE der genutzten Sequenz zusammen. Es wurden Sequenzen mit
TEs von 2,0 bis 4,8ms bei Vmax bis etwa 450<" eingesetzt. Je hoher die TE und je schneller
der Fluss, desto hoher war der Messfehler: Die Sequenz mit einer TE von 2,0ms hat bei einer
errechneten Vmax von 447" die Vmax mit bis zu 497 £48<* und einem Flussvolumenfehler
von —8,8 £ 6,6% im Vergleich zum Goldstandard-Flussmesser angegeben. Die Sequenz mit einer
TE von 4,4ms hat die Vmax bei gleichen Umstéinden hingegen mit 857 +26<" und einem Fluss-
volumenfehler von —166 +29% im Vergleich zum Goldstandard-Flussmesser angegeben. Dass
dieser Zusammenhang von hoher TE und Messfehlern bei schnellen, stenotischen und turbulenten
Stromungen die abweichenden Werte in unseren Phantomexperimenten verursachte, ist plausibel.
Die poststenotische Flussgeschwindigkeit ist in unserem Phantommodell mit 206,8 9,9 zwar
geringer als bei O’Brien et al., allerdings haben die von uns genutzten RT-Sequenzen lingere TEs
mit RT1: 5,6ms und RT2: 7,41ms. Ein Messfehler der RT-Sequenzen aufgrund der stenotischen
und turbulenten Stromung ist daher plausibel. Ein Messfehler der von uns genutzten SEG-Sequenz

ist aufgrund der niedrigen TE von 2,31 und den niedrigeren Vmax unwahrscheinlich.

Aus denen im Flussphantom gewonnen Daten zur Flussgeschwindigkeit ergeben sich Hinweise,
dass die RT-Sequenzen durch die jeweils hoheren TEs und ETLs anfilliger fiir Messfehler bei ac-
celerierten und Turbulenten Stromungen sein konnten. Demnach miisste die RT2 mit der hochsten

ETL und TE am ehesten zu Messfehlern neigen.

4.1.2 Flussvolumen

Beide RT-Sequenzen lieferten mit der SEG Sequenz vergleichbare und iibereinstimmende Werte
bei der Messung des Flussvolumens. Im Vergleich zur Messung der Flussgeschwindigkeit zeig-
te sich im Bland-Altman Diagramm bei beiden RT-Sequenzen eine gleichméBige Verteilung des

Messunterschiedes tiber alle Flussvolumina.
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Wie bei der Messung der Flussgeschwindigkeit sind bei beiden RT-Sequenzen alle Werte, die au-
Berhalb der LoA auftraten, Messungen hinter Stenosen mit kleiner oder mittlerer Klappenoffnungs-
flache und maximalem Fluss. Es ist anzunehmen, dass bei diesen Messungen ebenfalls der postste-
notische Fluss in Verbindung mit den hohen TEs fiir einen Messfehler der RT-Sequenzen verant-

wortlich war [19].

Weiterhin ist der deutlich erhohte Bias der RT1 (11,76) im Vergleich zur RT2 (1,39) auffillig.
An dieser Stelle ist ein Zusammenhang mit poststenotischem Fluss und hoher TE nicht plausibel,
da die RT2 eine um 1,81ms lingere TE als die RT1 hat. AuBerdem ist aus dem Bland-Altman-
Diagramm ersichtlich, dass nicht einzelne, stark abweichende Messungen fiir den Bias verant-
wortlich waren, sondern dass die RT1 in diesem Phantomexperiment generell dazu tendierte, den
Fluss im Vergleich zur SEG leicht zu iiberschitzen. Ein weiterer Unterschied, der bei Betrachtung
der Sequenzeigenschaften von RT1 und RT2 auffillt, ist die raumliche Auflosung. Es gibt bekannte

Phénomene, die bei zu geringer raumlicher Auflosung zu Messfehlern fiihren:

Sogenannte ,,Partial-Volume Effects* entstehen, wenn ein Voxel mehrere Signal-erzeugende Kom-
ponenten enthélt. Dies kann beispielsweise der Fall sein, wenn ein Voxel sowohl das Lumen, als
auch die Wand eines Gefidles und das dahinter liegende Gewebe abdeckt. Unabhédngig davon, ob
der Voxel in die Flussmessung miteinbezogen wird oder nicht, ensteht ein Fehler in der Fluss-
messung [77]. Tang et al. [77] hat Partial-Volume Effects anhand von Computersimulationen und
Phantomexperimenten untersucht und kam zu der Schlussfolgerung, dass mindestens 16 Voxel ein
GefiBlumen abdecken miissen, um einen Messfehler < 10% im Vergleich zum tatsidchlichen Fluss
zu erreichen. Beide RT-Sequenzen iibersteigen diesen Wert allerdings deutlich. Die RT1 wiirde
selbst an der engsten Stelle des Phantoms das Lumen mit etwa 50 Voxeln abdecken und die RT2

selbiges mit etwa 80 Voxeln.

Ein weiteres Phinomen, die sogennante ,,Intravoxel Phase Dispersion®, hat zur Ursache, dass die
Geschwindigkeiten der verschiedenen Spins innerhalb eines Voxels nicht unabhéngig voneinander
detektiert, sondern nur als Nettovektor des Voxels gemessen werden konnen. Nach Tang et al.
ist dieser Effekt bei groen Gefdllen wie der Aorta allerdings weniger entscheidend als Partial-
Volume Effects. Da bei Tang et al. nur mit laminaren Stromungen sowie Pfropfenstromung und
nicht mit stenotischen oder turbulenten Stromungen gearbeitet wurde, ldsst sich diese Erkenntnis
nicht sicher auf unser Phantomexperiment {ibertragen. Insgesamt kann die geringere Auflosung
der RT1 mit dem groBeren Bias im Vergleich zur RT2 in Verbindung stehen, allerdings zeigte sich
kein evidenter Zusammenhang in unserem Phantomexperiment. Limitierend wére das Phianomen,
in dem Ausmal, wie es in unserem Versuch aufgetreten ist, fiir klinische Anwendungen nicht. Die

LoA beider RT-Sequenzen im Vergleich zur SEG waren interessanterweise vergleichbar groB.

Lin et al. [40], die Arbeitsgruppe, die SVE vorgestellt hat, untersuchte SVE-Sequenzen bereits in
Computersimulationen sowie im Vergleich zu einer SEG-Sequenz und Ultraschallmessungen, an-

hand von Phantommessungen und Messungen an gesunden Probanden. Die in der Studie genutzte
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SVE-Sequenz unterschied sich in einigen Parametern von unseren: TR: 13, 75ms; TE: 2, 5ms; Flip
angle: 25°; rdumliche Auflosung: 160 x 120. Die Messungen wurden ebenfalls in einem 1,5T-
System (MAGNETOM Avanto, Siemens Healthcare, Malvern, PA) durchgefiihrt. Das genutzte
Flussphantom bestand aus einer starren Rohre mit einem Innendurchmesser von etwa 1,32cm
(0,52 Zoll), die an ein Cardioflow 5000-System angeschlossen war. Das System erzeugte einen
pulsativen Fluss. Der Zyklus bestand aus einem Intervall von 0,512s Fluss mit einem Maximum
von 100’"71 und anschlieBend einem Intervall von 0,512s, in dem kein Fluss erzeugt wurde. Jeweils
eine SVE und eine nicht-SVE, beide allerdings RT-Sequenzen, wurden anhand des Phantoms mit
Ultraschallmessungen verglichen. Dabei zeigte sich kein signifikanter Unterschied des medianen
Phantomflusses und der medianen Vmax zwischen SVE-Sequenz und Referenzmessung. In den
Bland-Altman-Diagrammen ist die Ubereinstimmung vergleichbar mit unseren Messungen. Inter-
essanterweise war der Bias der SVE-Sequenz von Lin et al. im Vergleich zur Referenz bei der
Messung des Flussvolumens mit —9,49ml bei Betrachtung des Betrags d@hnlich hoch wie der der
RT1 im Vergleich zur SEG, allerdings negativ. Das heifit, die SVE-Sequenz gab bei Lin et al.
weniger Fluss als die Ultraschall-Referenz an, wihrend die RT1 bei uns mehr Fluss als die MR-
Referenz angab. Fiir segmentierte PC Messung ist die Unterschétzung des Flusses im Vergleich zu
Ultraschall bekannt und fiihrte bereits zu MR-spezifischen Toleranzgrenzen [12, 14]. Eine Unter-
suchung, inwiefern segmentierte oder SVE Messungen den tatsdchlichen Fluss im Vergleich mes-
sen, beispielsweise anhand einer Ultraschallreferenz oder einer elektromagnetischen Sonde, wére
sinnvoll. Wenn sich dort ebenfalls ein genereller Unterschied von SVE-Sequenzen im Sinne einer
Uber- oder Unterschitzung des Flusses zeigt, wiren eigene Toleranzgrenzen der SVE-Sequenzen
fiir Krankheiten denkbar. Diese miissten natiirlich in krankheitsspezifischen Studien bestitigt wer-

den.

Insgesamt stimmen die Ergebnisse des Phantomversuches von Lin et al. mit unseren iiberein, wenn
man die Ubereinstimmung der SVE mit einer Referenzmessung betrachtet. Anzumerken ist, dass
es Unterschiede im Versuchsaufbau gab: Pulsatives Flussphantom mit geringerem Durchmesser
und ohne Stenosen, Ultraschall als Referenz anstatt einer segmentierten MR-Sequenz sowie eine

andere Wahl der technischen Parameter der SVE-Sequenz.

Mit dem Phantomexperiment konnten wir zeigen, dass SVE-Sequenzen mit konventioneller seg-
mentierter Technik unter in vitro Bedingungen vergleichbar und iibereinstimmend sind. Dabei
war das Spektrum der Flussgeschwindigkeit vergleichbar mit dem Fluss in der Ao asz. gesun-
der Probanden. Das Phantomexperiment gab Hinweise darauf, dass stenotische und turbulen-
te Stromungen zu Messfehlern seitens der RT-Sequenzen fiihren konnen. Ebenfalls konnte das
Verhiltnis von Gefagrofle und rdumlicher Auflosung der Sequenz Auswirkungen auf die Verlass-
lichkeit von SVE-Messungen haben. Unsere Ergebnisse stehen im Einklang mit bisher veroffent-

lichten Daten.
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4.2 In vivo Messungen

4.2.1 Probanden

Anhand des Probandenkollektivs konnte die Durchfiihrbarkeit von SVE- RT Sequenzen in vivo bei
verschiedenen GefiallgroBen, Flussgeschwindigkeiten und -volumina gezeigt werden. Beide RT-
Sequenzen lieferten an allen Messpositionen und in allen Parametern mit der SEG vergleichbare

und iibereinstimmende Werte.

Wir konnten mit den RT-Sequenzen eine physiologische Variation des SV des linken Ventrikels
erkennen (Abb. 10) [70]. Diese Variation wird v.a. durch die Herzfrequenz, die Atmung und die
Ventrikelfiillung moduliert und kann bis zu 30ml von Schlag zu Schlag betragen [78, 79]. Die
RT-Sequenzen konnten beziiglich der Untersuchung des SV der SEG iiberlegen sein, da anstatt
eines interpolierten SV mehrere Schlagvolumina und deren physiologische Variation wihrend ei-
ner Untersuchung gemessen werden kann. Dieser Vorteil der RT-Sequenzen wiirde sich auch ge-
geniiber den ansonsten iiberlegenen 4D-Flussmessungen erhalten. Eine Studie, die die Messung
des SV durch RT-Sequenzen im Vergleich mit anderen Echtzeitmessungen wie Echokardiografie
oder Herzkatheter genauer untersucht, wire erstrebenswert. Auch eine in vitro Untersuchung mit
einem pulsativen Flussphantom mit genau definierbarer Schlagvolumenvariabilitit ist denkbar. Bis
jetzt konnen wir nur annehmen, dass die von uns gemessenen Schlagvolumenvariabilititen auch

der Realitédt entsprechen bzw. dass die Messung der Schlagvolumenvariabilitdten zuverldssig ist.

Die RF in der Ao Asz korrelierte bei beiden RT-Sequenzen sowohl nach Pearson- Korrelation als
auch nach ICC mit ~ 0,7 deutlich weniger als die Vmax und das SV in der Ao Asz sowie die RF
bzw. der Riickfluss in TP und VCS. Die Pearson-Korrelation und der ICC sind in ithrem Ergebnis
stark abhingig vom gemessenen Wertebereich: Bei einer kleinen Spannweite der Stichprobenwer-
te wie der RF bei herzgesunden Probanden, fillt die Korrelation automatisch niedriger aus [75].
Dies wiirde die geringere Korrelation der RF in der Ao Asz im Vergleich zur Vmax und zum SV
an gleicher Stelle erkldren. Allerdings miissten erwartungsgemal die Korrelationskoeffizenten der
RF im TP ebenfalls geringer ausfallen. Dass die Korrelationen der RF im TP hoher ausgefallen ist,
konnte sowohl der hohen Dynamik, der die Aortenwurzel physiologischerweise unterliegt [80], als
auch dem Koronararterienfluss, der Phasenkontrastflussmessungen in der Ao Asz beeinflusst [81],
geschuldet sein. Ein zusitzlicher Einfluss der Interpolation ist ebenfalls denkbar, denn die Repro-
duzierbarkeit der RF in der Ao Asz ist mit den RT- Sequenzen zuverldssiger als mit der SEG. Ins-
gesamt ldsst sich die Ursache der geringeren Korrelationskoeffizenten der RF in der Ao Asz nicht
identifizieren. Die Ubereinstimmung in den Bland-Altman-Diagrammen der RF in Ao Asz war
hingegen vergleichbar mit der Ubereinstimmung der RF im TP. Beide RT-Sequenzen iiberschiitzten
die RF im Vergleich zur SEG in der Ao Asz und im TP. Allerdings hitte sich bei keinem unserer

Probanden ein falsch-positiver Befund fiir eine Al aufgrund der mit den RT-Sequenzen gemessenen
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Werten im Vergleich zur SEG ergeben. Trotzdem ist die generelle leichte Uberschitzung der RF
bei Gesunden durch die RT-Sequenzen ein Argument fiir krankheitsspezifische Studien beziiglich

der Klappeninsuffizienzen.

Die Reproduzierbarkeit war ebenfalls an allen Messpositionen und bei allen Parametern fiir jede
Sequenz gegeben. Dabei war die Reproduzierbarkeit von RT-Sequenzen und SEG vergleichbar.
Auffillig ist die geringere Reproduzierbarkeit der RT1 und der SEG in der VCS im Vergleich zur
RT?2 bei der Messung des Vorwirts- und Riickwirtsflusses, was an anderen Messpositionen nicht
zu beobachten war. Fiir die geringere Reproduzierbarkeit der RT1 konnten die grobere rdumliche
Auflosung und dadurch entstehende Partial Volume Effects im Vergleich zur RT?2 urséchlich sein.
Der Einfluss von Partial Volume Effects konnte bereits bei der Flussvolumenmessung in vitro nicht
ausgeschlossen werden. Die SEG hingegen ist zwar hoher auflosend als die RT2, allerdings kei-
ne Echtzeit-Sequenz. Die Segmentierung konnte durch die obligate Interpolation zwischen den
einzelnen Segmentmessungen einen Fehler verursacht haben. Der Fluss in der VCS ist beson-
ders atemabhiéngig [82]. Eine Verianderung der Atemlage zwischen den Messungen konnte einen
Einfluss auf die Reproduzierbarkeit der SEG gehabt haben [70]. Ein respiratory gating wire ei-
ne Moglichkeit gewesen, um einen Zusammenhang nachzuweisen. Respiratory gating sollte in

zukiinftigen Studien bei dhnlichen Fragestellungen beriicksichtigt werden.

Lin et al. [40] fiihrte Messungen an 13 herzgesunden Probanden durch. Dabei wurde in jedem Pro-
banden der Fluss in der Ao. Asz. und im TP gemessen. Die Messebene wurde unmittelbar distal der
jeweiligen Klappen angelegt. Es wurden hintereinander 3 PC-Messungen durchgefiihrt, zuerst eine
klinisch giingige segmentierte Sequenz, dann eine RT-Sequenz, dann erneut die segmentierte Se-
quenz. Die RT-Sequenz hat dabei iiber die Linge von 8-15 Herzzyklen bei Atemstillstand der Pro-
banden gemessen. Die RT-Daten wurden mit und ohne SVE rekonstruiert. Die Ubereinstimmung
der SVE RT-Sequenz und einer konventionellen segmentierten Sequenz war vergleichbar mit unse-
ren Ergebnissen. Interessanterweise war die Ubereinstimmung des SV bei Lin et al. etwas niedriger
(Bias: -8,93; LoA: 9,97;-27,82), wihrend die der Vmax hoher war (Bias:0,46; LoA: 10,95;-10,07).
Dies ist moglicherweise Folge der technisch unterschiedlichen SVE-RT-Sequenzen oder der Se-
quenzparameter. Einen weiteren Einfluss konnte die Wahl der Messebene direkt hinter der Klappe
und nicht am aortoannulédren Ubergang, wie in unserer Studie, sein. Auflerdem wurden die Mes-

sungen in Ao Asz und TP nicht gesondert betrachtet.

Anhand der Messungen im Probandenkollektiv konnten wir zeigen, dass SVE-Sequenzen mit kon-
ventionellen segmentierten Sequenzen in vivo unter physiologischen Bedingungen vergleichbar
sind. Bereits bei rhythmischen Herzzyklen konnten wir mit der SVE-Sequenz physiologische Va-
riationen im SV messen, die mit einer segmentierten Sequenz generell nicht quantifizierbar sind.
Unsere RT-Sequenzen iiberschitzten die RF bei gesunden Probanden. Es gab Hinweise darauf, dass
bei SVE-Sequenzen eine geringere Auflosung zu Gunsten anderer Parameter die Reproduzierbar-

keit in kleinen Gefillen beeinflussen kann. Unsere Ergebnisse der Untersuchungen an Probanden
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stehen in Einklang mit den bisher veroffentlichten Daten.

4.2.2 Patienten mit Sinusrhythmus

Die Untersuchung von Patienten mit Klappenvitien und SR zeigte die Vergleichbarkeit und Uber-
einstimmung von RT1 und RT2 mit der SEG bei Patienten, die ausschlieBlich an Al erkrankt waren.
Bei Patienten die an AS oder kombinierten Vitien erkrankt waren, war nur die RT1 mit der SEG
in allen Punkten vergleichbar, zeigte hier allerdings eine schlechtere Vergleichbarkeit als bei der
Untersuchung von Patienten mit Al. Die RT?2 zeigte bei Patienten mit AS oder kombinierten Vitien
keine Vergleichbarkeit oder Ubereinstimmung mit der SEG bei der Messung des SV und der RF.
Allerdings war bei der Messung der Vmax eine Vergleichbarkeit mit der SEG gegeben. Es fielen

bei der RT2 einzelne, beim lebenden Menschen unmdégliche, niedrige oder negative SV auf.

Urséchlich fiir die Ergebnisse der RT2 bei Patienten mit AS oder kombinierten Vitien ist am ehes-
ten die Messunsicherheit durch Dephasierung und Signalverlust, die im Zusammenhang mit hoher
TE, hoher ETL und turbulenten Strémungen auftreten [70]. Dieser Umstand wurde bereits im
Phantomexperiment beobachtet. In vitro lieferten allerdings beide RT-Sequenzen trotz Messun-
sicherheit valide Ergebnisse im Vergleich zur SEG. Vermutlich sind die verschirften Umstidnde
in vivo, im Sinne von hoheren Vmax bis 372,7<* und turbulenteren Stromungen aufgrund von
kleineren VOA bis O,6cm2, und die deutlich hohere TE der RT2 im Vergleich zur RT1 fiir den
Messtehler der RT2 bei Patienten mit AS oder kombinierten Vitien verantwortlich. Dabei ist die
Messung des SV und der RF deutlich stiarker durch eine Addition des Messfehlers betroffen als die
Messung der Vmax.

Dass die Messung der Vmax bei der RT2, trotz eines eindeutigen gro3en Messfehlers in ande-
ren Parametern, konsistent scheint, liegt wahrscheinlich an dem Prinzip der Vmax-Bestimmung.
Die Vmax ist in der Phasenkontrastmessung definiert als die einzelne maximale Flussgeschwin-
digkeit, die wihrend des Zeitraumes der Aufnahme auftritt. Da bei der Messung der Vmax nur
die selbige beriicksichtigt wird, fallen abnorme, bspw. negative, Geschwindigkeitswerte, die den
Messfehler widerspiegeln wiirden, aus der Betrachtung heraus. Die hohe Vergleichbarkeit und
Ubereinstimmung der Vmax der RT2 mit der SEG im Patientenkollektiv mit AS oder einem kom-
binierten Vitium ist somit eher ein technisches Phianomen. Die Flussgeschwindigkeitsmessung mit

der RT?2 ist bei stenotischen Fliissen nicht verwertbar.

Bei der Bestimmung des SV und der RF wird hingegen nicht ein maximaler Wert betrachtet, son-
dern es wird aus der VoxelgroBBe und den Voxeln zugewiesenen Flussgeschwindigkeiten ein Fluss
errechnet. Dabei werden alle Voxel und damit alle Flussgeschwindigkeiten innerhalb des ROIs
beriicksichtigt, auch die durch Dephasierung und Signalverlust verfilschten Flussgeschwindig-
keiten. Das SV und die RF spiegeln daher den Messfehler im Gegensatz zur Vmax wider. Die

Dephasierung und der Signalverlust erkldren ebenfalls die aufgetretenen extrem niedrigen oder
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negativen SV. In Abb. 23 ist der Zusammenhang von Messfehler des SV und Grad der AS gra-
fisch verdeutlicht: Auf der X-Achse ist die Klappenoffnungsfliche aufgetragen, wihrend auf der
Y-Achse der Messunterschied des SV der RT-Sequenzen im Vergleich zur SEG als prozentualer
Anteil des segmentierten Ergebnisses aufgetragen ist. Die RT1 unterschitzt bei kleineren Klap-
penoffnungsflachen bis zu einem Messunterschied von etwa —50% im Vergleich zur SEG. Dieser
Trend ist bei der RT2 deutlich ausgeprigter mit einem maximalen Messunterschied von —150%.
Dass bei Patienten mit AS oder kombinierten Vitien der Messfehler der RT1 geringer ist als der
Messfehler der RT2, hingt wie in den In Vitro Untersuchungen bereits beschrieben, am ehesten

mit der geringeren TE und ETL der RT1 zusammen [19].

Die Messung der RF bei Patienten mit Al gelang mit der RT1 im Vergleich zur SEG ebenfalls
genauer als mit der RT2 (Bias RT1: —1,58; RT2: —3,56). Im Gegensatz zur RF bei Probanden
unterschitzten die RT-Sequenzen die RF im Vergleich zur SEG bei Patienten mit Al Dies spricht
gegen eine generelle Unter- oder Uberschitzung der RF seitens der RT-Sequenzen. Anscheinend
gibt es einen Zusammenhang mit dem Ausmalf} der RF bzw. einer Al. Dies spricht wiederum fiir
die Durchfiihrung von krankheitsspezifischen Studien mit den RT Sequenzen, falls es zu einem

breiteren klinischen Einsatz derselben kommen sollte.

Mithilfe der Untersuchungen konnten wir zeigen, dass die Messwerte der RT-Sequenzen mit SEG-
Sequenzen unter klinischen Bedingungen bei Patienten mit Al und SR vergleichbar sind. Bei Pa-
tienten mit kombinierten Vitien oder isolierter AS zeigte sich hingegen, dass die Vergleichbarkeit
stark von den Parametern der Sequenz und dem Grad der Stenose abhingig ist. Wihrend die RT1
eingeschrénkt vergleichbar ist, zeigte die RT2 keine klinischen Anforderungen geniigende Ver-
gleichbarkeit. Ein Einsatz von SVE-Sequenzen bei Patienten mit Al und SR, ergénzend zur SEG-
Sequenz, ist durchaus denkbar, da dadurch mehrere Herzzyklen ohne Interpolation mit einer Mes-
sung quantifiziert werden konnten. Ob sich dadurch ein Vorteil fiir die Diagnostik ergibt, miisste
in weiteren Studien untersucht werden. Auch ein Einsatz bei kombinierten Vitien konnte, mit Be-
dacht auf die Fehleranfélligkeit und je nach Ausprigung des Vitiums, sinnvoll sein. Da gerade bei
der Quantifizierung von AS mit PC-Flussmessung eine niedrige TE entscheidend ist [83], wiirden
SVE Sequenzen bei Patienten mit AS und SR aufgrund des Messfehlers hochstwahrscheinlich kei-
nen weiteren Vorteil erbringen, zumal fiir Quantifizierung der AS bei Patienten mit SR weitere
Alternativen in der CMR zur Verfiigung stehen [84].

4.2.3 Patienten mit Vorhofflimmern

Die RT-Sequenzen waren bei jedem Patienten mit VHF durchfiihrbar. Es konnten alle Messungen

wie geplant in der Ao Asz, dem TP und der VCS durchgefiihrt und reproduziert werden.

Die mit den RT-Sequenzen erhobenen Werte fiir Vmax, SV und RF liegen mit der RT1 dabei in
Bereichen, die fiir die Erkrankungen der jeweiligen Patienten plausibel sind. Die RT2 zeigt bei
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Patienten mit AS teilweise abnorme Werte (SV von 2ml und eine RF von 90%). Dass die RT?2 bei

Patienten mit AS unzuverlissig ist, zeigte sich schon bei Patienten mit SR.

In den Fluss-Zeit-Diagrammen fielen eine deutlich hohere Variabilitit der SV sowie eine arrhyth-
mische Verteilung der Herzzyklen auf (exemplarisches Beispiel in Abb. 10). Die hohere Schlag-
volumenvariabilitét lieB sich fiir die RT1 signifikant nachweisen, bei der RT2 (p < 1,2) nicht auf
dem iiblichen Signifikanzniveau. Dass die RT2 keinen signifikanten Unterschied bot, lag rechne-
risch an der Standardabweichung der Schlagvolumenvariabilitit, die fiir Patienten mit VHF (12,0)
und ohne VHF (10,9) im Vergleich zu den Mittelwerten von 18,2ml und 12,9ml dhnlich hoch
lagen. Die hohe Standardabweichung der Schlagvolumenvariabilitit der RT2 bei Probanden und

Patienten mit SR kommt durch die Unzuverlissigkeit der RT2 zustande.

Sowohl die erhohte Variabilitit des SV als auch die charakteristischen Fluss-Zeit-Diagramme ste-
hen im Einklang mit Studien, die Patienten mit VHF mit Hilfe einer Kathetersonde invasiv un-
tersucht haben [85, 86]: variable Ejektionsfraktionen und Schlagvolumina, deren Groflen von dem
enddiastolischen Volumen, der mechanischen Restitution, der postextrasystolischen Verstirkung
der Kontraktion und der Nachlast abhingig sind. Unsere Messungen konnen allerdings nur be-
grenzt auf diese Charakteristika iiberpriift werden, da die Flussmessungen keinem Elektrokardio-
gramm zugeordnet wurden und auch die Ejektionsfraktion nicht mit PC-Flussmessungen gemessen

werden konnen.

Wir konnten mit den Messungen nachweisen, dass RT-PC-Flussmessungen bei Patienten mit VHF
reliabel durchfiihrbar sind [70]. Die RT-Sequenzen bieten damit bei Patienten mit Herzrhyth-
musstorungen dhnliche Moglichkeiten wie die Echokardiografie. Vergleichbarkeitsstudien mit der
Echokardiografie oder dem Herzkatheter bei Patienten mit Herzrhythmusstorungen wiren wiin-
schenswert, um eine Ubereinstimmung zu beweisen oder eventuelle Unterschiede (Uberschitzung

/ Unterschitzung) aufzudecken.

4.3 Anwendungs- und Optimierungsmoglichkeiten der RT-

Sequenzen

Anhand der Erkenntnisse unserer Studie lassen sich eine Reihe von Anwendungsmoglichkeiten
fiir SVE-Sequenzen ableiten, die im Folgenden diskutiert werden. Fiir jede dieser Anwendungs-
moglichkeiten miissen in Zukunft noch eigene Studien durchgefiihrt werden, da diese Studie als
Sequenzvergleich lediglich die technische Vergleichbarkeit der RT-SVE-Sequenzen zur konven-
tionellen Methode belegt.

Zur Risikoeinschidtzung des VHF gehort die Bewertung der Herzfunktion [87]. SVE-Sequenzen
konnten dabei durch die Quantifizierung des SV bei VHF helfen. Die Echokardiografie ist derzeit
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das essentielle Werkzeug bei der Untersuchung des VHF [87]. Die TTE kann dabei durch Schall-
fenster begrenzt sein und die Akquise von mehreren repridsentativen Herzzyklen erschweren. Die
TEE kann mit Komplikationen verbunden sein, sodass bei Vorhandensein von Risikofaktoren das
Ausweichen auf ein anderes bildgebendes Verfahren sinnvoll sein kann [88]. Insgesamt kdnnten
SVE-Sequenzen helfen, zusammen mit anderen Anwendungen der CMR [89-92], die CMR als

ein ergidnzendes Werkzeug in der Diagnostik des VHF weiter zu etablieren.

Mit PC-Sequenzen konnen kardiale Shunts entweder indirekt [93], iiber den Flussquotienten aus
Ao Asz und TP, oder direkt durch ,,en face* Messung des Shunts bestimmt werden [94]. Die indi-
rekte Bestimmung ist bei kleinen Shuntvolumen ungenauer und kann durch Klappenregurgitation
und Koronararterienfluss verfilscht werden [95]. Die direkte Bestimmung von Shunts hat eine
hohere Korrelation mit invasiver Pulsoxymetrie [94]. Durch SVE-Sequenzen konnte das Spektrum
auf Patienten mit Herzrhythmusstérungen erweitert werden. Die Bestimmung des Flussquotientens
bei Erwachsenen mit SVE-Sequenzen miisste, aufgrund unserer Erkenntnisse, iibereinstimmend
und vergleichbar mit SEG gelingen. Ein Einsatz von SVE-Sequenzen konnte, aufgrund der be-
grenzten rdumlichen Auflosung, in der Pidiatrie oder bei der ,.en face*-Messung je nach Alter des
Kindes oder Grofle des Shunts problematisch sein. Wie das Beispiel der RT2 zeigt, konnte durch
eine Anderung der Sequenzparameter eine RT-Sequenz mit hoherer Auflosung fiir dieses Feld op-
timiert werden. Die hoheren Atem- und Herzfrequenzen fiihren bei der Untersuchung von Kindern
zu einer erhohten Fehleranfilligkeit [22]. Wihrend die kleineren Gefédfle und hoheren Flussge-
schwindigkeiten bei SVE mehr Messfehler verursachen wiirden, konnten SVE u.U. besser mit der
hoheren Atem- und Herzfrequenz umgehen. Eigene Studien auf diesen Feldern miissen herausfin-
den, ob und inwiefern SVE-Sequenzen in der Pidiatrie und zur ,,en-face* Messung von Shunts bei

Erwachsenen geeignet sind.

Die Einschitzung einer AI mit PC-Flussmessungen ist bereits Teil des klinischen Alltags und
Bestandteil mehrerer aktueller Leitlinien [42, 60, 96]. Im Gegensatz zum Ultraschall, dem der-
zeit gidngigen Verfahren zur Beurteilung einer Al, haben PC-Flussmessungen eine geringere Intra-
und Interobservervariabilitit und sind nicht von Schallfenstern abhédngig. Durch SVE-Sequenzen
konnten diese Vorteile auf Patienten mit Herzrhythmusstorungen und Al iibertragen werden. Die
exzellente Gbereinstimmung, insbesondere der RT1 mit der etablierten SEG, unterstiitzt diese
Uberlegung. Die aktuelle Empfehlung der ESC ist es, bei einem Patienten mit AI und SR 2-3
Herzzyklen, bei Patienten mit Al und VHF respektive 3-5 Herzzyklen zu analysieren [97]. Seg-
mentierte Sequenzen sind generell nicht dazu in der Lage, mehrere aufeinanderfolgende komplette
Herzzyklen aufzuzeichnen. SVE-Sequenzen konnten zur Beurteilung einer Al bei SR oder VHF
Vorteile gegeniiber dem Ultraschall und der derzeit etablierten segmentierten 2D-PC-Methode so-

wie den neuen 4D-Flussmessungen haben.

Bereits bei unserer Arbeit mit zwei SVE-Sequenzen fiel auf, dass auch kleinere Verdnderungen

der technischen Parameter wie der TE (5,6ms vs. 7,41ms) oder der raumlichen Auflésung (RT1:
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128 x 88 vs. RT2: 160 x 128) entscheidende Unterschiede im Verhalten der Sequenzen verursachen
konnen. Je nach Anforderung, etwa turbulente Fliisse oder kleinere Organstrukturen, konnten an-
dere Eigenschaften der Sequenz gewiinscht sein. Zukiinftige Studien sollten dies beachten und ggf.
SVE-Sequenzen mit verschiedenen Parametern bei der Untersuchung bestimmter Krankheitsbilder

zum Einsatz bringen.

Um die Auswertung von SVE-Messungen dem Anwender zu erleichtern, sollten Anpassungen
in der Auswertungssoftware vorgenommen werden. Da die Software bisher nur auf die Auswer-
tung einzelner Herzzyklen ausgerichtet war, nun aber Folgen von 10-12 Herzzyklen ausgewertet
werden, musste die Messung von Vmax, SV und RF individuell und manuell vom Anwender auf
einzelne Herzzyklen begrenzt und notiert werden. Das konnte, dhnlich wie bei der Echokardio-
grafie, mit einer automatisierten Erkennung von Herzzyklen, durch z.B. ein EKG-Trigger, ver-
einfacht werden. Eine Verbesserung bzw. Anpassung der automatischen Gefderkennung bei dem
Ubertragen der ROIs von einem Bild auf die gesamte Serie aller Herzzyklen konnte ebenfalls im
klinischen Kontext dem Anwender als Zeitersparnis zu Gute kommen. Diese vorgeschlagenen Ver-
besserungen der Auswertungssoftware kimen auch zukiinftigen RT-Messungen mit grundlegend
anderer MR-Technik zugute.

4.4 Weitere Ansitze zur Realisierung von Echtzeittechnik

Ein weiterer Ansatz, RT-PC-Flussmessung zu realisieren, besteht in der Nutzung von 3T-Scannern.
Eine Studie hat in einem 3T-Scanner eine FLASH-Sequenz mit geregelter nicht-linearer Inversion
rekonstruiert und so eine zeitliche Auflosung von unter 50ms erreicht. Dabei wurden Messungen
im Phantom und Probanden durchgefiihrt [39]. Aufbauend auf dieser Studie wurden in einer wei-
teren Studie 10 Probanden mit derselben Technik untersucht [99] [98]. Es wurde eine zeitliche
Auflosung von 40ms mit einer deutlich hoheren rdumlichen Auflésung (PixelgroBe 1,3 x 1,3mm)
im Vergleich zu SVE (Pixelgroe RT2: 2,4 x 2, 1mm) erreicht. Der Einsatz von ,,asymmetric radi-
al gradient echoes* verringerte weiter die Fehleranfalligkeit der genutzten FLASH-Sequenzen im
3T-Scanner, auch in Anwesenheit von turbulenten Stromungen [99]. Dennoch gibt es bisher keine
Studien, die diese Methoden in einem breiten klinischen Spektrum testen. Ein weiteres Problem
ist die Verfiigbarkeit. Neben einem 3T-Scanner werden teils zusétzliche Spulen oder zusitzliche
Computerhardware benotigt [39,98,99].

Compressed Sensing ist ein Signalverarbeitungsverfahren, das generell auf alle Signal-Empfinger-
Systeme iibertragbar ist. Vereinfacht ausgedriickt wird nur ein Bruchteil von Signalen empfangen
und aufgrund bestimmter Annahmen werden die fehlenden Signale daraus errechnet. Es gibt be-
reits praklinische Studien, die erfolgversprechende Ergebnisse lieferten [100]. Dabei wurde eben-
falls mit einem 1,5T-Scanner gearbeitet. Die Datenakquise konnte durch Compressed Sensing um

den Faktor 5 bis Faktor 20 beschleunigt werden, was einer verbesserten rdaumlichen Auflésung
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oder der Beschleunigung von 4D-Flow zu Gute kommt [101]. Sun et al. prisentiert bereits Ergeb-
nisse von Compressed Sensing GRE-PC-Sequenzen [102]. Dabei wurden in einem 3T-MRT mit
einer 32-Kanal-Spule sowohl ein Flussphantom als auch gesunde Probanden untersucht. Dadurch
konnte, wie in den bereits erwdhnten 3T-Studien, eine deutlich hohere rdaumliche Auflésung von
1,8 x 1,8mm erreicht werden. Compressed Sensing ermoglichte auch eine deutlich bessere zeit-
liche Auflosung von 18ms (RT1: 39, 7ms und RT2: 52,2ms). Im Vergleich zu unseren Sequenzen
wird allerdings ein 3T- MRT benétigt. Des Weiteren wurden nur herzgesunde Patienten untersucht.
Ob sich Compressed Sensing PC-Sequenzen auch bei Klappenerkrankung bewihren, ist noch nicht
untersucht. SVE kann ohne zusitzliche Spulen in einem konventionellem 1,5T-Scanner realisiert
werden. Eine gewisse Rechenleistung zur Auswertung der mit SVE gewonnenen Bilder konnte
allerdings im klinischen Alltag Zeit sparen. Bei unseren Untersuchungen war es lediglich fiir die
Bilderserie der Phantomstudie, deren Datengrof3e im klinischen Alltag nicht vorkommt, notwen-

dig, eine 64-bit Version von cvi42 zu nutzen.

Zukiinftig werden sich hochstwahrscheinlich aufgrund der umfassenderen Untersuchungsergebnis-
se mit Compressed Sensing beschleunigte 4D-Flow Sequenzen auch klinisch etablieren. Allerdings
lasten 4D-Flow-Sequenzen auch mit Compressed Sensing die derzeit mogliche Datenakquise aus
und fundieren auf Dateninterpolation [103]. Inwiefern der Bayes-Ansatz RT-Sequenzen und 4D-

Flow-Sequenzen beeinflusst, muss abgewartet werden [35].

4.5 Limitationen

Eine Limitation dieser Studie ist das Fehlen eines Goldstandards fiir die Quantifizierung von Blut-
fliissen in vivo. Da in dieser Studie ein Sequenzvergleich durchgefiihrt wurde, betrifft diese Limi-

tation beide Techniken und beeinflusst nicht den Vergleich per se.

Die durchgefiihrten Messungen setzen sich nicht mit Optimierung von Flussmessungen bei acce-

leriertem Fluss auseinander. Dies ist weiteren Studien vorbehalten.

Alle Messungen wurden an einem Zentrum durchgefiihrt, sodass unsere Studie nicht die Kriterien

einer multizentrischen Studie erfiillt.
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4.6 Schlussfolgerung

Shared-Velocity-Encoding-Phasenkontrast-Echtzeitsequenzen stimmen mit den segmentierten Pha-
senkontrastsequenzen bei der Quantifizierung von Fliissen im Flussphantom und in gro3en herzna-
hen Gefillen bei Probanden sowie Patienten iiberein. Die genutzten Echtzeitsequenzen waren bei
Vorhofflimmern durchfiihrbar und lieferten reproduzierbare Ergebnisse. Limitationen der Shared-
Velocity-Encoding-Sequenzen sind stenotische Fliisse und eine beschrinkte rdumliche und zeitli-

che Auflosung.

Shared- Velocity-Encoding-Sequenzen konnten in Zukunft bei der Diagnostik von Krankheiten bei
Menschen mit und ohne Herzrhythmusstérungen hilfreich sein. In weiteren Studien miissen die
vermuteten Vorteile der Sequenzen im Vergleich zu anderen Untersuchungsmethoden gezeigt und
ihr diagnostischer Wert in krankheitsspezifischen Studien belegt werden. Eine Anpassung der Se-

quenzparameter fiir bestimmte Anwendungsgebiete kann sich als sinnvoll erweisen.
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Abbildung 1: Plexiglasbulbus des Flussphantom:s.
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Abbildung 2: Stenosen des Flussphantoms.

Kontrollraum

Abbildung 3: Aufbau des in vitro Versuchs.
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Abbildung 4: SEG Messung des Phantoms vor der Stenose. Der rote Kreis im Magnitudenfenster

(rechts) entspricht dem ROI.

Abbildung 5: Die Lokalisation der Messungen vor und hinter der Stenose.
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Abbildung 6: Die Lokalisation und Planung der Messung in AA (SEQG).
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Abbildung 7: Die Lokalisation und Planung der Messung in TP (SEQG).

Abbildung 8: Die Lokalisation der Messung in VCS (SEG).
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Abbildung 9: Messungen in der AA (makiert) vergleichend dargestellt. Von links nach rechts SEG,
RT1, RT2.
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Abbildung 10: Links (Proband mit Sinusrhythmus): Trotz Sinusrhythmus ist eine Variabilitit der
SV vorhanden.

Rechts (Patient mit VHF): Der Volumen-Zeit-Verlauf zeigt eine deutlich hohere Variabilitidt der
SV bei Patienten mit Vorhofflimmern im Vergleich zu Probanden mit SR.

58



Maximalgeschwindigkeit (cm/s)

Maximalgeschwindigkeiten RT1, SEG (cmls)

> 30,00
250,00 -
- 20,00
-
c
200,00 " K
L % go ° 5 5
> £ 1000
- 7] o o
- o = [}
o ° $ @ a0 &
150,00 a
E 8 T o 832 8 89 o
x 2 = T S
e N ]
O/O/g 2 1000 ° o
100,00 @ b
@ £
v £ = T
Lo - o]
5 20,00 o
50,00 g"’
o
p&w/ 30,00 °
00 T T T T T T T T T T T
0o 50,00 100,00 150,00 200,00 250,00 0o 50,00 100,00 150,00 200,00 250,00
SEG Mittelwert beider Methoden
Maximalgeschwindigkeiten RT2, SEG (cmls)
Maximalgeschwindigkeit (cm/s)
- 30,00
250,00 . o
- 20,009
-
c
200,00 ot e 3 e CE e
o < o | 8
e "f—,‘ 10,00
& o
- = o
o~ 5 Baoe sl -
o 150,00 P 4 o ) g%% S
= e ‘o " [ole]
4 2 2 o
= o o
-
o_of I L (e ([ T (o (e £ T T e i [ T
00,00 /(9/ g -10,00
100,0 . 2
> LS
o
®7 o
07 20,00
50,00 9@
’&@/ -30,00-
0o T T T T T T T T T T T
00 50,00 100,00 150,00 200,00 250,00 00 50,00 100,00 150,00 200,00 250,00
SEG Mittelwert beider Methoden

Abbildung 11: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Maximalge-
schwindigkeiten der In vitro Messungen mit der RT1 und RT2. In den Streudiagrammen wur-
de zur Orientierung eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-
Diagrammen spiegelt die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen
und unteren LOAs.
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Abbildung 12: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Flussvolumina
der In vitro Messungen mit der RT1 und RT2. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung
eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt
die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 13: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der AA bei Probanden mit der RT1. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Win-
kelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durch-
gezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 14: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen im
TP bei Probanden mit der RT1. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Winkelhal-
bierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durchgezoge-
ne Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 15: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der VCS bei Probanden mit der RT1. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Win-
kelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durch-
gezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 16: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der AA bei Probanden mit der RT2. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Win-
kelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durch-
gezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 17: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen im
TP bei Probanden mit der RT2. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Winkelhal-
bierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durchgezoge-
ne Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 18: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der VCS bei Probanden mit der RT2. In den Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Win-
kelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durch-
gezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 19: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen
in der AA bei Patienten mit Al und Sinusrhythmus mit der RT1. In den Streudiagrammen wur-
de zur Orientierung eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-
Diagrammen spiegelt die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen

und unteren LOAs.
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Abbildung 20: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der AA bei Patienten mit AS sowie kombinierten Vitien und Sinusrhythmus mit der RT1. In den
Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In
den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichel-

ten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Abbildung 21: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen
in der AA bei Patienten mit Al und Sinusrhythmus mit der RT2. In den Streudiagrammen wur-
de zur Orientierung eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In den Bland-Altman-
Diagrammen spiegelt die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichelten jeweils die oberen

und unteren LOAs.
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Abbildung 22: Streudiagramme (links) und Bland-Altman-Diagramme (rechts) der Messungen in
der AA bei Patienten mit AS sowie kombinierten Vitien und Sinusrhythmus mit der RT2. In den
Streudiagrammen wurde zur Orientierung eine Winkelhalbierende eingezeichnet (gestrichelt). In
den Bland-Altman-Diagrammen spiegelt die durchgezogene Linie den Bias wider, die gestrichel-

ten jeweils die oberen und unteren LOAs.
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Messfehler des SV der RT1 in Abhangigkeit zur KOF

Messfehler des SV der RT2 in Abhangigkeit zur KOF
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Abbildung 23: Der Messfehler des SV der RT-Sequenzen im Vergleich zur SEG in Abhingigkeit
zur KOF aufgezeichnet. Die gestrichelte Linie stellt jeweils den durchschnittlichen Messfehler dar.
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Tabellenanhang

Tabelle 1: Eigenschaften der Sequenzen

Sequenzen SEG RT1 RT2
Zeitliche Auflésung (ms) 47,7 39,7 52,2
Velocity encoding- Typ one-sided two-sided two-sided
Beschleunigung GRAPPA (I-PAT) GRAPPA (T-PAT), SVE GRAPPA (T-PAT), SVE
ETL 5 7 9
PAT Faktor 2 3 3
Field of view (mm?2) 360x247,5 360x247,5 330x264
Réaumliche Auflosung (Px) 192x132 128x88 160x128
Pixelgrofle (mm?2) 1,9x1,9 2,9x2,8 2,4x2,1
Schichtdicke (mm) 5,5 10 10
TR/TE (ms) 47,7/2,31 79,36/5,6 104,4/7,41
Bandbreite (Hz/Px) 372 3005 2404
Flipwinkel 30 30 30
Tabelle 2: Ergebnisse der In vitro Messungen
Messgrofie Sequenzen Pearson ICC Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA)
Maximalgeschwindigkeit RT1,SEG 0,995 0,995 -1,83;-16,14; 12,48
RT2,SEG 0,996 0,997 2,59;-8,03; 13,21
Flussvolumen RT1,SEG 0,982 0985 11,76;-15,50; 39,02
RT2,SEG 0,971 0,985 1,39;-33,15; 35,93

Tabelle 3: Charakteristische Daten der Probanden und Patienten

Probanden Patienten mit Vitium Patienten mit VHF
n 59 AS 9/ AR 30/ kombiniert 16 15
Geschlecht (w/m) 271732 11/44 3/12
Alter (Jahre) 52,6+18,6 64,5+16,4 71,5+£9,9
BMI 26,54+4,6 27,34+3,9 28,943,2
LVEF (%) 58,4+9.,8 57,5+£13,0 n.a.
VOA (cm2) n.a. 1,2+0,4 (0,6-2,0) 1.2+0.2 (0.8-1.4)
RF (%) n.a. 19.1+13.5 (5- 62) n.a.
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Tabelle 4: Ergebnisse der Messungen bei Probanden ohne Erkrankungen der Aortenklappe mit

Sinusrhythmus
MessgroBBe Position Sequenzen Pearson ICC  Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA)
AA RT1,SEG 0,922 0,957 -2,95;-21,43;15,53
RT2, SEG 0,934 0,943 -7,23;-25,85; 11,39
Vimax TP RT1,SEG 0974 0,986 0,88;-7,43;9,19
RT2,SEG 0,948 0,970 1,84;-9,78; 13,46
VCS RT1,SEG 0,936 0,943 2,51;-4,76;9,78
RT2,SEG 0,828 0,881 3,11;-8,06; 14,28
AA RTI,SEG 0913 0,950 -2,40;-19,26; 14,46
RT2,SEG 0,891 0,937 -3,09;-20,81; 14,63
SV TP RTI,SEG 0,978 0,981 -2,95;-13,04;7,14
RT2,SEG 0,972 0,961 -6,13;-17,81;5,55
VCS RTI,SEG 0964 0,975 -1,47;-6,21; 3,27
RT2,SEG 0,966 0,967 -0,92;-6,53; 4,69
AA RT1,SEG 0,701 0,717 1,03;-1,75; 3,81
RT2,SEG 0,673 0,768 0,59; -1,88; 3,06
RF TP RTI,SEG 0,901 0,895 0,80;-1,00; 2,60
RT2,SEG 0921 0,925 0,64;-0,89;2,17
VCS RT1,SEG 0,928 0,910 1,34;-3,15;5,83
RT2,SEG 0,933 0,961 -0,06;-3,06;2,94

Tabelle 5: Ergebnisse der Messungen bei Patienten mit Erkrankungen der Aortenklappe und Si-
nusrhythmus (* die Messungen waren nicht auf einem Niveau von p < 0,05 signifikant)

MessgroBBe Gruppierung Sequenzen Pearson — ICC Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA)
Al RT1, SEG 0,952 0,970  -6,19; -37,87; 25,49
Vimax RT2, SEG 0,944 0,964 -8,41;-41,33; 24,51
AS & RT1, SEG 0,845 0,821  -32,87; -88,39; 22,65
Kombinierte RT2, SEG 0,846 0,884 -16,72;-71,10; 37,66
Al RT1,SEG 0,911 0,952 1,63;-18,41; 21,67
SV RT2, SEG 0,867 0,929  2,68;-23,50; 28,86
AS & RT1,SEG 0,839 0,870  -11,08; -43,10; 20,94
Kombinierte RT2, SEG 0,238*  0,234* -39,51; -115,05; 36,03
Al RT1, SEG 0,953 0,965 -1,58;-10,98; -7,82
RF RT2, SEG 0,866 0,904 -3,56;-19,34; 12,22
AS & RT1,SEG 0,892 0,901  3,88;-4,58; 12,34
Kombinierte RT2, SEG -0,255* -0,128* 23,12;-37,50; 83,74
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Tabelle 6: Ergebnisse der Messungen bei Patienten mit VHF

Messgrofle  Position Sequenzen Pearson ICC Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA)
AA RT1, RT1 (Wdh.) 0,994 0,995 0,49;-18,52; 19,50
RT2, RT2 (Wdh.) 0,986 0,990 -1,18;-20,84; 18,48
Vinax TP RT1,RT1 (Wdh.) 0,962 0,980 -0,04;-5,70; 5,62
RT2, RT2 (Wdh.) 0,918 0,944 -3,09;-12,34; 6,16
VCS  RT1,RT1 (Wdh.) 0,895 0,947 -0,05;-6,52; 6,42
RT2,RT2 (Wdh.) 0,961 0972 -1,54;-7,40;4,32
AA RT1, RT1 (Wdh.) 0,893 0,941 -1,59;-15,88; 12,70
RT2, RT2 (Wdh.) 0,972 0,987 0,90; -12,02; 13,82
SV TP RT1,RT1 (Wdh.) 0,958 0,980 -0,38;-7,61; 6,85
RT2,RT2 (Wdh.) 0,978 0,986 -1,85;-8,51; 4,81
VCS  RTI1,RTI (Wdh.) 0,926 0,961 0,58;-3,10; 4,26
RT2, RT2 (Wdh.) 0,945 0,965 0,84;-2,39; 4,07
AA RT1, RT1 (Wdh.) 0,981 0,990 0,42;-2,85; 3,69
RT2, RT2 (Wdh.) 0,984 0,965 -0,46;-17,83; 16,91
RF TP RT1, RT1 (Wdh.) 0,975 0,980 0,33;-0,67; 1,33
RT2, RT2 (Wdh.) 0,975 0,953 -0,19;-1,78; 1,40
VCS RT1,RTI (Wdh.) 0,774 0,881 -0,28;-5,24; 4,68
RT2,RT2 (Wdh.) 0,844 0,886 -0,89;-5,22;3,44
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Tabelle 7: Ergebnisse der Messwiederholungen bei Probanden

Messgrofle  Position Sequenz Pearson ICC Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA
SEG, SEG (Wdh.) 0,907 0,932 -0,75;-18,23; 16,73
AA RT1, RT1 (Wdh.) 0,958 0,975 -1,08;-15,60; 13,44
RT2, RT2 (Wdh.) 0,983 0,987 1,43;-9,49; 12,35
SEG, SEG (Wdh.) 0,975 0,987 0,00;-7,72; 7,72
Vinax TP RT1, RT1 (Wdh.) 0,982 0,989 -0,92;-7,35; 5,51
RT2, RT2 (Wdh.) 0,988 0,992 -0,56;-6,24; 5,12
SEG, SEG (Wdh.) 0,874 0,934 0,18;-9,48; 9,84
VCS RT1,RT1 (Wdh.) 0915 0,958 0,06;-6,74; 6,86
RT2, RT2 (Wdh.) 0,981 0,987 -1,05;-4,36; 2,26
SEG, SEG (Wdh.) 0,963 0,976 -2,14;-9,29;5,01
AA RT1, RT1 (Wdh.) 0,971 0,980 0,58;-6,18; 4,59
RT2,RT2 (Wdh.) 0,934 0,964 0,55;-9,43; 10,53
SEG, SEG (Wdh.) 0,970 0,980 -1,12;-13,04; 10,80
SV TP RT1, RT1 (Wdh.) 0,981 0,989 -0,70; -8,66; 7,26
RT2,RT2 (Wdh.) 0,981 0,986 -0,10;-8,82; 8,62
SEG, SEG (Wdh.) 0,871 0917 1,27;-7,61; 10,15
VCS RT1, RT1 (Wdh.) 0,771 0,877 -0,09;-11,52; 11,34
RT2, RT2 (Wdh.) 0,920 0,955 -0,94;-6,27; 4,39
SEG, SEG (Wdh.) 0,808 0,888 0,27;-1,51;2,05
AA RT1,RT1 (Wdh.) 0,977 0,984 -0,07;-0,85;0,71
RT2,RT2 (Wdh.) 0,979 0,963 -0,27;-1,37;0,83
SEG, SEG (Wdh.) 0,937 0,962 0,15;-1,16; 1,46
RF TP RT1,RT1 (Wdh.) 0,954 0,968 -0,15;-1,52; 1,22
RT2,RT2 (Wdh.) 0,952 0,975 0,14;-1,13; 1,41
SEG, SEG (Wdh.) 0,724 0,826 -0,64;-5,46; 4,18
VCS RT1,RT1 (Wdh.) 0,862 0,899 -0,93;-6,20; 4,34
RT2, RT2 (Wdh.) 0,904 0,946 0,55;-2,31; 3,41
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Tabelle 8: Ergebnisse der Messwiederholungen bei Patienten mit Sinusrhythmus (* die Messungen

waren nicht auf einem Niveau von p < 0,05 signifikant)

Messgrolle Vitium Sequenz Pearson ICC  Bland-Altman (Bias; untere
LoA; obere LoA)
SEG, SEG (Wdh.) 1 0,987 17,70; -15,60; 31,00
Al RT1,RT1 (Wdh.) 0,991* 0,992 -4,33;-23,60; 14,94
Vimax RT2, RT2 (Wdh.) 1 0,999 -2,53;-6,94; 1,88
SEG, SEG (Wdh.) 0,462* 0,658* -7,23;-83,79; 69,33
AS & RT1,RT1 (Wdh.) 0,957 0,957 -8,77;-32,45; 14,91
Kombinierte Vitien RT2, RT2 (Wdh.) 0,104* 0,169* -21,7;-124,6; 81,20
SEG, SEG (Wdh.) 0,992* 0,994 297;-3,83;9,77
Al RT1, RT1 (Wdh.) 1 0,989 0,03;-13,67; 13,73
SV RT2, RT2 (Wdh.) 1 0,999 0,77;-2,56; 4,10
AS SEG, SEG (Wdh.) 0956 0971 -1,78;-22,71; 19,15
& RT1,RT1 (Wdh.) 0,959 0,972 4,67;-10,56; 19,90
Kombinierte RT2,RT2 (Wdh.) 0,978 0,985 4,02;-7,68; 15,72
SEG, SEG (Wdh.) 1 0,923* -1,03;-5,52; 3,46
Al RT1, RT1 (Wdh.) 0,899* 0,964* 0,07;-3,05; 3,19
RF RT2, RT2 (Wdh.) 0,998  0,963* 0,17;-5,02; 5,36
SEG, SEG (Wdh.) 0,692* 0,838 0,47; -5,96; 6,90
AS & kombinierte  RT1, RT1 (Wdh.) 0,973 0,927 -1,23;-6,03; 3,57
RT2,RT2 (Wdh.) 0,997 0,980 -6,45;-24,31; 11,41
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