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EINLEITUNG

1. Einleitung

Die kardiale Magnetresonanztomographie (CMR) ist eine moderne, nichtinvasive
Bildgebungstechnik zur Analyse der Morphologie und Funktion des Herzens. Sie
obliegt einem stetigen Wandel durch neue wissenschaftliche Erforschungskenntnisse
und technische Errungenschaften. Bei einer dieser technischen Entwicklungen handelt
es sich um die Bildgebungsmethode des T 1-Mapping. Sie erlaubt die pixelweise
Quantifizierung der T 1-Relaxationszeiten des zu untersuchenden Myokards [1].

Jedes Gewebe, so auch das Myokard, besitzt eine ihm zugrunde liegende T 1-
Relaxationszeit, welche durch verschiedene physiologische Einflisse, wie z. B. Alter
[2], Geschlecht [3-5] und Korpertemperatur [6], sowie pathologische Veranderungen,
wie z. B. Fibrosierung [7], Odembildung [8, 9], Lipid- [10] und Eisenablagerung [11-

13], beeinflusst werden kann.

Darlber hinaus kdnnen Variationen innerhalb des Studiendesigns, welche unter
anderem durch die Verwendung von unterschiedlichen CMR-Scannermodellen [14],
Bildgebungssequenzen [15, 16], Post-Processing-Verfahren [3] und
Magnetfeldstarken [5, 11, 17] entstehen, zu Schwankungen der T 1Relaxationszeiten

fuhren.

Dennoch hat das T 1-Mapping grof3es diagnostisches Potential. Die Mdglichkeit,
mittels einer nichtinvasiven, nicht-ionisierenden und quantitativen Methodik Aussagen
Uber die Eigenschaften eines Gewebes zu treffen, kann helfen, Krankheiten friiher zu

erkennen und besser zu verstehen.

1.1 Kardiales T 1-Mapping

Die T 1-Mapping Methode bietet grundsatzlich verschiedene Moglichkeiten zur
Untersuchung des Herzens. Es gibt das native T 1-Mapping ohne
Kontrastmittelverstarkung, das T 1-Mapping nach Kontrastmittelgabe und aus beiden
errechnete Parameter wie der Partitionskoeffizient (A) und die Extrazellulare Volumen
Fraktion (ECV).
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Mit den genannten Methoden wurde zuletzt eine Vielzahl von Studien hinsichtlich
verschiedener Fragestellungen durchgefiihrt. Im Folgenden wird ein kurzer Uberblick

gegeben.

1.1.1 Natives T 1-Mapping

Mithilfe des nativen T 1-Mapping kénnen Aussagen Uber myokardiale Krankheiten,
welche die Myozyten und das Interstitium betreffen, gemacht werden. Es kommt z. B.
bei einer Fibrose [7] oder einem Odem [8] innerhalb des Herzens zu einem Anstieg
der nativen T 1-Relaxationszeit des jeweiligen Gewebes. Eine Verklrzung wird
hingegen hervorgerufen durch das vermehrte Vorkommen von Lipiden,
charakteristisch in der Anderson-Fabry-Krankheit [10, 18], oder von Eisen,
charakteristisch in der kardialen Siderose [11, 12].

Des Weiteren konnte gezeigt werden, dass das native T 1-Mapping nicht nur in der
Detektion von Pathologien einsetzbar ist, sondern ebenso in der Beurteilung von
Heilungsprozessen eine wichtige Funktion austiben kann. Demnach konnten Bohnen
et al. eine Korrelation zwischen der Ausheilung einer Myokarditis und der Reduzierung

der nativen T 1-Relaxationszeiten nachweisen [19].

Die Abbildung 1 stellt beispielhaft native T 1-Relaxationszeiten unterschiedlicher
Pathologien im Vergleich zu normalem Myokard dar. Als Referenzwert fir das
Letztgenannte (grune Kontur in Abbildung 1) diente die native und mittels der Modified
Look-Locker Inversion Recovery (MOLLI)-Sequenz akquirierte T 1-Relaxationszeit

aus der Publikation von Piechnik et al. [17].

An dieser Stelle sollte bereits angemerkt werden, dass die oben genannten multiplen
Einflussfaktoren den akkuraten Vergleich zwischen den dargestellten T 1-Mapping-
Publikationen limitieren und dadurch Gegeniberstellungen wie die Abbildung 1 nur
eingeschrankt aussagekraftig sind. Zur besseren Vergleichbarkeit der Abbildung 1

wurden daher einige Studienparameter in Tabelle 1 mit aufgelistet.
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Abbildung 1: Pathologien und ihre T 1-Relaxationszeiten gegeniiber physiologischem Myokard bei 3 T.
Rot = Pathologie. Griine Kontur = Physiologisches Myokard.

Stdn. | Abk.
1 KS
2 SLE
3 gesund
4 AS
5 HKM
6 AM

Erkrankung/
Gesundheit

kardiale Siderose
Systemischer Lupus
Erythematodes
gesund
Aortenstenose

Hypertrophe Kardiomyopathie

akuter Myokardinfarkt

FS

3T

3T

3T

3T

3T

BS

Molli
(2004)
Molli
)
Molli
(2007)
Molli
)
ShMolli

ShMolli

Scanner

Skyra

Achieva

Trio

Verio

Trio

TIM-Trio

TI

(in ms)

120, 200,

280
)

)

100, 180,

260
)

)

FW

(in®)

35

50

35

35

35

35

VG

(in mm?®)

2.1x1.4x10

¢

1.8x1.8x8

)

1.77x1.77x(-)

1.8x1.8x(-)

Tabelle 1: Parameter der in Abbildung 1 abgebildeten Studien, Parameter nicht exakt beschrieben oder
nicht angefuhrt in der Publikation = (-). Millisekunden = ms, Studiennummer = Stdn (zugehtrende
Zitierung im Anhang), Abklrzung = Abk, Feldstérke = FS, Bildgebungssequenz = BS, Inversionszeit =TI,
Flipwinkel = FW, VoxelgroRRe = VG, detaillierte Referenzen siehe Kapitel: Referenzen der Tabellen.
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Ein besonderer Vorteil der nativen Bildgebung ist, dass keine gadoliniumhaltigen
Kontrastmittel (GBCA) verwendet werden, und dadurch auch schwer
niereninsuffiziente Patienten wegen der Gefahr einer nephrogenen systemischen

Fibrose bei GBCA-Gabe [20], nicht ausgeschlossen werden mussen.

1.1.2 Post-Kontrast T 1-Mapping

Beim Post-Kontrast T 1-Mapping erfolgt die Akquise der T 1-Maps nach Injektion eines
gadoliniumhaltigen Kontrastmittels und ermdglicht die Analyse der Distribution und der
Kinetik des Kontrastmittels (KM) in den Extrazellularraum (EZR). Dort verkirzt sich die

T 1-Relaxationszeit proportional zur lokalen Konzentration des GBCA [21].

Unter anderem konnten Messroghli et al. mithilfe des Post-Kontrast Mapping eine
Verkurzung der Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten in Gebieten mit chronischer
Myokardinfarktnarbe nachweisen [22]. Die histologisch validierte Studie von lles et al.
bewies denselben Effekt bei Patienten mit Herzinsuffizienz [23]. Des Weiteren wurde
ein Trend zur Verkirzung der Post-Kontrast T 1-Relaxationszeit durch die Analysen

von Brooks et al. bei Patienten mit Amyloidose dokumentiert [24].

Ein Nachteil dieser Akquisitionsmethode besteht darin, dass sie nicht nur den
Einflussfaktoren des nativen T 1-Mapping, wie Probandenkollektiv [25], Feldstarke
[11], Scannermodell [14], Magnetisierungstransfer (MT) [26] und Bildgebungsmethode
[27] ausgesetzt ist, sondern auch denen, welche durch die Verwendung von
Kontrastmittel enstehen, wie z.B. die unterschiedliche Kontrastmittelarten [28],
Kontrastmitteldosen [29] und der Zeitpunkt der Post-Kontrast-Bildakquisition [30, 31].
Daher werden zur T 1-Quantifizierung das native T 1-Mapping und die Extrazellulare
Volumenfraktion (ECV) favorisiert [32].

1.1.3 Partitionskoeffizient und Extrazelluldre Volumenfraktion

Die Extrazellulare Volumenfraktion (ECV) und der Partitionskoeffizient (A) vereinen
natives und post-Kontrast T 1-Mapping. Der Partitionskoeffizient wird charakterisiert
durch die Verteilung des Kontrastmittels zwischen dem Myokard und dem Blutpool,

und wird anhand der T 1-Relaxationszeiten vor und nach Gabe des Kontrastmittels

10
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errechnet [33]. Die Berechnung der ECV erfolgt ahnlich, wobei zusatzlich der
Hamatokrit bertcksichtigt wird [34]. Treibel et al. prasentierten 2016 die Moglichkeit
zur Kalkulierung einer synthetischen ECV [35]. Hierbei wird der Hamatokrit nicht durch
eine laborchemische Untersuchung ermittelt, sondern durch die nativen T 1-
Relaxationszeiten des Blutpools bestimmt [35]. Kammerlander et al. unterstitzen mit
ihren Forschungen die Ergebnisse von Treibel et al. und prasentierten nahezu
identische Ergebnisse der konventionellen und der synthetischen Methode [36]. Ob fur
die Berechnung der ECV in Zukunft weiterhin eine laborchemische Untersuchung des

Hamatokrits notig ist, bleibt aktuell offen.

ECV und A kénnen Veranderungen innerhalb des Extrazellularraumes identifizieren.
Der Extrazellularraum mit seiner extrazellularen Matrix (EZM) beinhaltet, wie bereits
von Pattanayak et al. beschrieben: ,,Ein dynamisches molekulares Netzwerk, welches
essentiell fur die Kraft des Herzens und die Koordination der Signale zwischen den
Zellen des Gewebes ist“ [37]. Es besteht aus Kollagenfasern, Proteoglykanen,
Glykoproteinen, extrazellularen Proteasen und EZM Rezeptoren [38-41].
Schwankungen innerhalb des Extrazellularraumes konnen durch verschiedene
physiologische und pathologische Prozesse bedingt sein [42], wie z. B. die Amyloidose
[43] oder die fokale [44] sowie diffuse myokardiale Fibrose (DMF) [33, 45, 46]. Wenn
keine Amyloidablagerungen oder kein myokardiales Odem vorliegen [43], beruhen
Veranderungen des Extrazellularraumes meist auf einer myokardialen Fibrose. [47].
ECV kann somit als indirekter Biomarker fur die myokardiale Fibrose angesehen
werden [1]. Die myokardiale Fibrose kann verschiedene Dysfunktionen nach sich
ziehen, sei es eine diastolische [48, 49], eine elektrische [50] oder eine vasomotorische
[51]. Besonders die diffuse myokardiale Fibrose, die physiologisch im
Alterungsprozess vorkommt [4, 52, 53], steht in Verbindung mit wichtigen
Myokarderkrankungen wie der Herzinsuffizienz [23], dem Diabetes Mellitus [54], der
hypertensiven Herzerkrankung [55], der Aortenklappenstenose [55, 56] und der
Hypertrophen Kardiomyopathie [57]. Wahrend das Late Gadolinium Enhancement
(LGE), welches auf der kontrastmittelverstarkten Signaldifferenz zwischen gesundem

Myokard und Myokard mit vergroR3ertem Extrazellularraum (wie z. B. Narbe) basiert,

11
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den Goldstandard zur Detektion der fokalen Fibrose darstellt [58, 59], bleibt seine
Fahigkeit zur Analyse der diffusen myokardialen Fibrose beschrankt [45, 60—-62]. Hier
war bislang die Endmyokardbiopsie, trotz moglicher Probenentnahmefehler [63] und
eines aufgrund der invasiven Methodik innewohnenden Risikos [64—66], das alleinige

Diagnostikverfahren zur Bestimmung der DMF.

In Studien konnte gezeigt werden, dass die, mittels T 1-Mapping kalkulierte, ECV mit
dem Ausmall der DMF Dbei Patienten mit z.B. symptomatischer
Aortenklappenstenose, Klappeninsuffizienz, hypertropher  und  dilatativer
Kardiomyopathie korreliert [45, 47, 56, 67—70]. Als Grund wird angenommen, dass es
aufgrund einer VergroRerung des Extrazellularraumes zu einer vermehrten
Akkumulation des Kontrastmittels im EZR kommt, welches sich wiederrum in einer
Verkurzung der Post-Kontrast T 1-Relaxationszeit innerhalb der gemessenen Daten

niederschlagt.

Differenzen von A und ECV zwischen gesunden und erkrankten Probanden konnten
mittlerweile in Pathologien wie z. B. der Herzinsuffizienz [71], der Amyloidose [24], der
Muskeldystrophie Duchenne [72], des Systemischen Lupus erythematodes [73], der
nicht-ischamischen dilatativen [74—76] und der hypertrophen Kardiomyopathie [77]
identifiziert werden. Abbildung 2 visualisiert die Partitionskoeffizienten verschiedener
Erkrankungen und stellt sie gesundem Myokard gegenuber. Als Referenzwert fur das
gesunde Myokard (grine Kontur in Abbildung 2) diente der Partitionskoeffizient der
Kontrollgruppe von Puntmann et al. [73]. Ebenso wie bei Abbildung 1 muss auch diese
Gegenuberstellung verschiedener Studien in einer Abbildung kritisch hinsichtlich

maoglicher Inhomogenitaten betrachtet werden.

Ein grof3er Vorteil von ECV und A gegenuber den absoluten T 1-Relaxationszeiten
besteht in ihrer Robustheit hinsichtlich méglicher Einflussfaktoren, wie dem
verwendeten Scannermodell [14], der Post-Kontrast-Akquisitionszeit [30, 71, 78] und

der Kontrastmitteldosis [78].

12
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6

Abbildung 2: Pathologien und ihre Partitionskoeffizienten.

Kontur = physiologisches Myokard.

Erkrankung/
Stdn. | Abk. Gesundheit
1 gesund gesund
2 AS Aortenstenose
3 DKM dilatierte
Kardiomyopathie
4 SLE Systemischer Lupus
Erythematodes
5 HKM Hypertrophe
Kardiomyopathie
6 Amyloidose

3T

3T

3T

3T

3T

1.5T

Rote Farbe = Pathologie. Griine

TI FW VG
BS Scanner (in ms) (in °) (in mm?)
Molli Achieva -) 50 =)
)
Molli Verio 120, 200, 35 -)
-) 280
Molli Achieva (-) 50 1.8x1.8x8
)
Molli Achieva (-) S0 (-)
¢
Molli Achieva (-) 50 1.8x1.8x8
)
Molli Avanto 110, 190 35 1.8x1.8x8
(3-5)

Tabelle 2: Parameter der in Abbildung 2 abgebildeten Studien, Parameter nicht beschrieben in der
Publikation = (-). Studiennummer = Stdn, Abkilirzung = Abk, Feldstarke = FS, Bildgebungssequenz = BS,
Inversionszeiten =TI, Filpwinkel = FW, VoxelgrdfRe = VG, detaillierte Referenzen siehe Kapitel: Referenzen

der Tabellen.
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1.2 Vergleichsproblematik des T 1-Mappings

Durch die Heterogenitat der fur das T 1-Mapping verwendeten Scanner,
Akquisitionsmethoden, Kontrastmittelarten, Kontrastmitteldosen und

Studienpopulationen entsteht eine erhebliche Anzahl an mdglichen Einflussfaktoren,
welche die Varianz der resultierenden Messwerte erhthen und den akkuraten
Vergleich der zumeist Einzelstudien-Ergebnisse limitieren kann. Der prazise Vergleich
ist fir das T 1-Mapping jedoch wichtig, um in Zukunft ein wichtiges diagnostisches

Werkzeug im klinischen Alltag darstellen zu kdnnen.

1.3 Abgeleitete Arbeitshypothese

Um die Robustheit und damit die Vergleichbarkeit des T 1-Mapping zu Uberprifen,
befasste sich die vorliegende Studie mit zwei Einflussfaktoren des kardialen T 1-
Mappings. Zum einen untersuchte sie den Einfluss von Veranderungen der r&umlichen
Auflosung auf die T 1-Relaxationszeiten und zum anderen den Einfluss von
Veranderungen der Kontrastmitteldosis auf die T 1-Relaxationszeiten. Dabei wurden

die beiden folgenden Arbeitshypothesen formuliert.

Hypothese 1. Eine Verdnderung der raumlichen Auflésung fihrt zu keiner

signifikanten Differenz der nativen T 1-Relaxationszeiten.

Hypothese 2: Eine Veranderung der Kontrastmitteldosis zieht eine signifikante

Differenz der T 1-Relaxationszeit nach sich.

14
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1.4 Grundlagen

1.4.1 Magnetresonanztomographie

Jeder Atomkern weist eine bestimmte Anzahl an Protonen, Neutronen und Elektronen
auf. Wenn Atomkerne eine ungerade Anzahl an Protonen oder Neutronen besitzen, ist
ihnen ein Eigendrehimpuls, der sogenannte Spin, zuteil [79, 80]. Dieser Spin (auch
Rotation genannt) um die eigene Langsachse flihrt in Kombination mit der elektrischen
Ladung des Protons zu einem magnetischen Moment [81], der Magnetfelder
beeinflussen und in Spulen eine Spannung erzeugen kann. Das MRT-Gerat macht

sich diese physikalische Eigenschaft zunutze.

Da der Mensch zu 65 % aus Wasser (H20) besteht, ist der haufigste ungerade
Atomkern im menschlichen Koérper der Wasserstoff (Hi1) mit einem Proton, einem

Elektron und keinem Neutron [79].

Bei der MRT liegt der Patient im Inneren eines supraleitenden, kreisférmigen
Magneten, der ein homogenes Magnetfeld (Hauptmagnetfeld B 0) erzeugt. Nach der
Boltz-Mann-Verteilung richten sich alle Langsachsen der Wasserstoff-Protonen
parallel oder antiparallel im Verhaltnis von 1.000.007:1.000.000 (bei 1 Tesla) zur
Hauptmagnetfeldachse aus [82]. AufRerdem verfallen die Protonen in eine Art
Kreiselbewegung um die Hauptmagnetfeldachse. Diese Bewegung wird
Prazessionsbewegung genannt und verfligt tUber eine bestimmte Frequenz, die
sogenannte Lamorfrequenz. Sie ist proportional zur Starke des Magnetfeldes [81].
Durch Einstrahlung eines Hochfrequenzimpulses (magnetisches Wechselfeld Ba1),
welcher der Lamorfrequenz gleicht, wird der Gesamtvektor der Protonen um 90°
,gekippt® [82]. Daraus folgt, dass die Prazessionsbewegungen der eigentlich
ungerichteten Protonen synchronisiert werden, was zu einer Verstarkung der
Transversalmagnetisierung fuhrt [82]. Die Longitudinalmagnetisierung wird dabei

abgeschwacht.

Erlischt der Hochfrequenzimpuls, werden alle Préazessionsbewegungen der Protonen

wieder dephasiert und der Gesamtvektor fallt in seine alte Ausrichtung zurick,

15
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wodurch die Longitudinalmagnetisierung sowie die Transversalmagnetisierung ihren

ursprunglichen Zustand erhalten. Dies wird als Relaxation definiert [82].

Jede Relaxation braucht abhangig von den Eigenschaften des untersuchten Gewebes
eine entsprechende Zeit. Man kann dabei die Relaxationszeit noch in T 1- und T 2-

Relaxationszeit unterteilen.

Die Zeit, die es bendtigt, dass sich 63 % der ungeraden Atomkerne wieder mit ihren
Kreiselbewegungen um die Feldlinien der Longitudinalmagnetisierung drehen, wird als
T 1-Relaxationzeit definiert. Man bezeichnet sie auch als Spin-Gitter-Relaxation. Die
T 2-Zeit beschreibt die Zeit, die erforderlich ist, bis 37 % der urspringlichen
Transversalmagnetisierung wiederhergestellt ist. Sie wird als Spin-Spin-Relaxation
definiert. [79-81]

Die abgegebene Energie wahrend der T 1- und T 2-Relaxation wird durch einen MRT
detektiert und zur Erzeugung des MRT-Bildes genutzt, wobei das gemessene Signal
abhangig von der Protononendichte, vom Hauptmagnetfeld B O wund der
Relaxationszeit ist [82]. Damit eine Ortszuordnung mdglich ist, werden dem
Magnetfeld mehrere Gradientenfelder auferlegt. In Z-Richtung wird das Magnetfeld
durch Z-Gradienten-Spulen in seiner Gesamtheit inhomogenisiert, sodass jeder
Schicht eine unterschiedliche Feldstarke obliegt. Da die Lamorfrequenz proportional
zur Feldstarke ist, besitzen die Protonen der einzelnen Schichten eine eigene
spezifische Frequenz, mit der sie angeregt werden kénnen. Die Protonen der

umgebenen Bereiche sind davon unbeeinflusst.

In x-Richtung erfolgt dies durch X-Gradienten-Spulen (Frequenzkodierung) und in y-

Richtung durch Phasenkodierung (Ortsbestimmung) [82].

Diese Frequenzen ergeben einen Frequenzraum, ein Rohdatenbild (K-Raum
genannt), das mit Hilfe der Fourier-Transformation, eines mathematischen Prozesses,
das eigentliche MRT-Bild erzeugt [83].

Das MRT-Bild lasst sich durch die Wahl der Hochfrequenzimpulse und der
Gradientenfelder entscheidend beeinflussen. Hierbei kann man viele Parameter

variieren, wie zum Beispiel die Zeit zwischen zwei Impulsen (Repetitionszeit = TR), die
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Zeit zwischen Impuls und Detektion des Signals (Echozeit), die Starke der
Gradientenfelder oder den Flipwinkel des Anregungspulses. Die Reihenfolge der
Hochfrequenzimpulse und der Gradientenfelder wahrend der Aufnahme wird als
Pulssequenz definiert [84]. Die gangisten Pulssequenzen sind die Spin-Echo-
Sequenz, die Gradienten-Echo-Sequenz und die Inversion-Recovery-Sequenz. Jede
Sequenz hat verschiedene Vor-und Nachteile. Die Spin-Echo-Sequenz zéhlt z. B.
aufgrund ihrer im Minutenbereich liegender Messzeiten zu den langsamen

Pulssequenzen [79].

Die vorliegende Studie hat hauptsachlich mit einer Form der Inversion-Recovery-
Sequenz gearbeitet. Hierbei wird vor dem eigentlichen Anregungspuls ein 180°
Inversionspuls geschaltet. Die Zeit zwischen dem Inversionspuls und dem
Anregungspuls wird als Inversionszeit (Tl) definiert [84]. Da jedes Gewebe
unterschiedlich lange braucht, um seine Longitudinalmagnetsierung nach einem
Inversionspuls wieder aufzubauen, kann man durch die Verwendung von variierenden

Inversionszeiten die Signale von unterschiedlichen Gewebe ausloschen [79].

1.4.2 Kardiale Magnetresonanztomographie

Die MRT wurde uUber die Jahrzehnte durch viele technische Errungenschaften
modifiziert. Hierbei sollten die Erh6hung der Feldstarke und das damit einhergehende
gesteigerte  Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (SNR) [85-87], die verbesserten
Spulensysteme [88, 89], die neuen Bildgebungssequenzen [90, 91] und die verklrzten

Aufnahmezeiten erwahnt werden [90-92].

Die kardiale Magnetresonanztomographie schaffte es zum einen, viele der genannten
Verbesserungen in ihre eigene Forschung zu integrieren [11, 93, 94], und zum
anderen, selbst neue Fortschritte vorzuweisen [95]. Dies fuihrte dazu, dass die CMR,
insbesondere in den letzten 10 bis 15 Jahren, deutlich an Bedeutung innerhalb der
klinischen Diagnostik zugenommen hat und mit ihren einstigen Anfangen [96, 97]

kaum zu vergleichen ist.
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Heutzutage zeichnet sie sich durch eine dreidimensionale Bildgebung in jeder
beliebigen Schichtorientierung, einen hohen Gewebekontrast, eine breite Flexibiltat
der gemessenen Parameter und eine exzellente raumliche Auflosung aus.
Infolgedessen ist die CMR ein wichtiger Bestandteil vieler Empfehlungen der Leitlinien

der Gesellschaften fiur Kardiologie [98, 99].

So stellt unter anderem das Late Gadolinium Enhancement den Goldstandard zur

Detektion von fokaler Fibrose nach einem Myokardinfarkt dar [58, 59].

Bei Myokarditisverdacht gilt die CMR als Methode der Wahl [100]. Bei kardial
symptomatischen Individuen wird die CMR neben der Basisdiagnostik als genaueste

Untersuchung der links- und rechtsventrikularen Funktion angesehen [100].

Innerhalb der vielen Applikationsmadglichkeiten der CMR rufen die respiratorischen und
kardialen Eigenbewegungen des menschlichen Korpers jedoch weiterhin Probleme in
der Akquise der Bilddaten hervor, da sie eine Auslenkung des Herzens wahrend der

Aufnahme nach sich ziehen und dadurch die Bildqualitat beeinflussen [101].

Zur Kompensation der Bewegungen bedient man sich aufgrund dessen mehrerer
Hilfsmittel [102]. Man versucht unter anderem, die respiratorischen Bewegungen durch
Atemanhaltemandver zu vermeiden [95, 103], durch Verwendung eines
Bewegungskorrektionsalgorithmus (MOCO) die Bewegungen des Herzens
auszugleichen [104] und durch eine EKG-Triggerung der Bildaufnahme die

Messungen immer zur selben Zeit des kardialen Zykluses stattfinden zu lassen [102].

1.4.3 MOLLI und weitere Bildgebungssequenzen

Das Problem bei konventionellen MRT-Untersuchungen ist, dass man ein Gewebe
nicht isoliert anhand seiner magnetischen Eigenschaften betrachtet, sondern die
Skalierung der Signalintensitat erst durch Kontrastunterschiede innerhalb des Bildes
entsteht [105]. Eine Méglichkeit, dieses Problem zu l6sen, ist z. B. die direkte Messung

der T 1-Relaxationszeit.

Beim T 1-Mapping werden mehrere Rohbilder mit unterschiedlichen Inversionszeiten
aufgenommen. Diese werden nach ihren Aufnahmezeitpunkten sortiert und mittels
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automatisierter Kurvenanpassung wird jedem Voxel eine T 1-Relaxationszeit (in ms)
zugeordnet. Die Voxel mit ihren jeweiligen T 1-Relaxationszeiten werden nun
farbcodiert zu einer T1-Map mit geschatzten T 1-Relaxationszeiten
zusammengetragen, wodurch ein pixelbasierter, quantitativer Vergleich von
Gewebeeigenschaften moglich wird [95, 106] (Abbildung 3).
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Beispiel fiir farbkodierte T1-Map

Abbildung 3: Beispiel fur eine native farbkodierte T 1-Map.

In der vorliegenden Studie wurde die T 1-Mapping-Variante MOLLI (Modified Look-
Locker Inversion Recovery Sequenz) zur Akquise der Daten verwendet [107]. MOLLI
hat zwei wesentliche Vorteile. Zum einen werden die Rohbilder EKG-getriggert immer
zu derselben Zeit des Herzzyklus aufgenommen. In der vorliegenden Studie fand dies
in der Enddiastole statt. Dadurch kann man davon ausgehen, dass die Aufnahmen in
den einzelnen Koordinaten dieselben Strukturen anzeigen und ein pixelbasiertes
Auswerten maoglich ist. Zum anderen werden wéahrend eines Atemanhaltemandvers
(17 Herzschlage) drei Inversionszyklen (Look-Locker-Zyklen) mit jeweils
unterschiedlichen, initialen Inversionszeiten (100 ms, 200 ms, 350 ms) durchgefihrt.
In den ersten beiden Zyklen werden jeweils drei Rohbilder und in dem dritten finf
Rohbilder aufgenommen [107]. Durch die variierenden, initialen Inversionszeiten

entstehen so elf Rohbilder mit jeweils unterschiedlicher Inversionszeit.

Zwischen den einzelnen Inversionszyklen werden Aufnahmepausen von mehreren
aufeinanderfolgenden Herzschlagen durchgefuhrt, um eine volle Erhohlung der
Magnetisierung zu gewahrleisten [107]. Durch die Verwendung einer bSSFP-

(balanced Steady State-Free-Precession)-Bildgebung konnte eine hohe Signal-to-
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noise-Ratio (SNR) und eine Akquisationsdauer von weniger als 200 ms erreicht
werden [95]. Zur Einschrankung des Einflusses der respiratorischen Bewegung auf die

Bildqualitat wurde eine Bewegungskorrektur von Xue et al. eingesetzt [104].

Die akquirierten Rohbilder werden anhand ihrer effektiven Inversionszeit sortiert.
Mittels einer nichtlinearen Drei-Parameter-Kurvenanpassung, welche sich des
Levenberg-Marquardt-Algorithmus  bedient, werden die geschatzten T 1-
Relaxationszeiten per Pixel ausgerechnet S(TI) = A - B exp(-TI/T 1*) [95]. Die wahren
T 1-Relaxationszeiten werden gemal3 T 1 =T 1* ((B/A) - 1) durch die geschatzten T 1-
Relaxationszeiten und die Parameter A und B ermittelt [95]. Das Pulssequenzschema

der originalen MOLLI wurde in der Abbildung 4 auf der folgenden Seite visualisiert.
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MOLLI-Schema
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Abbildung 4: MOLLI Schema, modifiziert nach Messroghli et al. [95], mit G

(siehe Anhang).
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Die anfanglichen Ungenauigkeiten, die durch zu lange Atempausen oder hohe
Herzfrequenzen entstanden, wurden durch eine Weiterentwicklung der MOLLI-
Pulssequenz reduziert [107]. Piechnik et al. konstruierten zur Verkirzung der nétigen
Atempause, welche fur viele Patienten eine Limitation darstellt, die Shortened Modified
Look-Locker Inversion Recovery Sequenz (ShMOLLI) mit neun Herzschlagen [17]. Sie
unterliegt weniger Herzfrequenzabhangigkeiten als die ursprungliche MOLLI, nimmt
jedoch dafur eine leichte Reduktion der Prazision gegentiber MOLLI in Kauf [17]. Das
Problem der Unterschatzung der wahren T 1-Relaxationszeiten blieb indes bestehen
[108]. Fur die Unterschatzung der wahren T 1-Relaxationszeiten durch die MOLLI-
Sequenz [16, 109, 110], was unter anderem durch Flipwinkel, T 2-Abhangigkeit,
Magnetisierungstransfer und unvollstandige Inversionen hervorgerufen werden kann

[111], wurden mittlerweile Algorithmen zur Optimierung prasentiert [112—-115].

Chow et al. ging das Problem der Unterschatzung der T 1-Relaxationszeiten mit der
Verwendung einer Saturation-Recovery Sequenz (Saturation Recovery Single Shot
Akquisition = SASHA) an [116]. Sie besitzt eine hohe Genauigkeit, ist jedoch anféllig
fur Artefakte und besitzt eine geringere Préazision als MOLLI [116].

Um die jeweiligen Vorteile der Saturation- (erhdhte Genauigkeit [109, 111]) und der
Inversion-Recovery (erhdhte Prazision [109, 111]) Bildgebungsmethoden
zusammenzufihren, wurde von Weingartner et al. ein Hybrid der beiden Sequenzen
(Saturation Pulse Prepared Heart-Rate-Independent Inversion
Recovery = SAPPHIIRE) prasentiert [117]. Sie kennzeichnet eine gute Genauigkeit
gegenuber der MOLLI-Sequenz und eine verbesserte Prazision gegenuber der
SASHA-Sequenz [109, 117].

1.4.4 Allgemeine Kontrastmittelwirkung

Konventionelle MRT-Untersuchungen versuchen, die Kontrastdifferenz zwischen
normalem und bezlglich einer bestimmten Eigenschaft verandertem Gewebe,
darzustellen [105].
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Um die Kontrastdifferenz zu erhéhen und dadurch die Diagnostik zu verbessern, setzt
man Kontrastmittel ein. Es gibt zwei Arten, wie Kontrastmittel die Signaldifferenz im
MRT-Bild verandern konnen. Die positiven Kontrastmittel erhohen die Signaldifferenz
und die negativen erniedrigen sie, was durch zwei Wirkungen beeinflusst werden kann.
Die direkte fuhrt Uber eine Erh6hung der Protonendichte im Gewebe zu
Veranderungen im Magnetfeld und die indirekte Uber eine Veranderung der T 1 und

T 2 Relaxationszeiten. [118]

1.4.5 Eigenschaften des Kontrastmittels ,,Gadobutrol*

In der vorliegenden Studie wurde mit dem Kontrastmittel Gadobutrol (Gadovist®, Bayer
Healthcare Pharmaceuticals, Germany) gearbeitet. Hierbei handelt es sich um ein
positives Kontrastmittel. Es besteht aus dem toxischen Metallion Gadolinium (Gd3+)
und dem makrozyklischen Komplexliganden Butrol (Dihydroxy-hydroxymethyl-propyl-
tetraazacyclododecantriessigsaure) [119]. Gadolinium (Gd-DO3A-butrol) besitzt
aufgrund seiner sieben ungepaarten Elektronen in der F-Schale paramagnetische
Eigenschaften [120], die zu einer Verkirzung der Relaxationszeit und somit in T 1-
gewichteten MRT Bildern zur Aufhellung von Strukturen fiihrt. Gd-DO3A-butrol weist
im menschlichen Plasma bei 37° und 3 T eine T 1-Relaxation von 3.6 mmol s auf
[28]. Es liegt damit zwischen den Werten von Gd-DTPA (r1 = 3.3 mmol~s™) und Gd-
BOPTA (r1 = 6.3 mmol~s™). [28] Gadobutrol wird renal ausgeschieden und passiert
nicht die intakte Blut-Hirn-Schranke. [121] In drei umstrittenen Fallen weltweit wurde
die Applikation von Gd-DO3A-butrol in Zusammenhang mit dem Entstehen einer

nephrogenen systemischen Fibrose gebracht. [122, 123]
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2. Methoden

2.1 Studienpopulation

Fir diese Studie wurden 30 Probanden rekrutiert. Die Probanden wurden in zwei
separaten T 1-Mapping Scans untersucht. Der erste Scan war Teil einer friher
publizierten Studie [2]. Nachdem den Freiwilligen der Untersuchungsablauf ausfuhrlich
erklart wurde, unterschrieb jeder Teilnehmer eine Einverstandniserklarung. Die Studie
wurde zuvor durch die Ethikkommission der Charité Universitatsmedizin Berlin
(EA2/077/10) genehmigt. Alle Experimente wurden innerhalb der Richtlinien der

Helsinki Deklaration durchgefthrt.

Ein- und Ausschlusskriterien

In die Studie wurden nur kardiovaskular gesunde Probanden eingeschlossen. Als
gesund definiert waren alle Teilnehmer, die unter anderem keine Symptome einer
kardiovaskularen Erkrankung, eine unauffallige Krankengeschichte und ein
unauffalliges EKG zeigten sowie im CMR eine unauffallige Herzfunktion aufwiesen.
AulRRerdem mussten die Probanden zum Einschluss in die Studie eine schriftliche

Einverstandniserklarung unterschreiben.

Die Ein-/Ausschlusskriterien der Studie sind in der Tabelle 3 verdeutlicht.
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Einschlusskriterien

keine Symptome einer kardiovaskularen Erkrankung
unauffallige Krankengeschichte
unauffalliges EKG

Ausschlusskriterien

Schwangerschaft/Stillzeit

Minderjahrigkeit

Vorhandensein metallischer Implantate
Niereninsuffizienz

Herzrhythmusstérungen

Bekanntsein einer Kontrastmittelunvertraglichkeit
Allgemeine Kontraindikation gegen MRT

Tabelle 3: Ein-/Ausschlusskriterien der Studie.
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2.2 Datenerhebung

2.2.1 Scannermodell

Die Durchfiihrung der Messungen erfolgte an einem 3-Tesla-MRT (Magnetom Verio,
Siemens Healthcare, Erlangen, Germany) in Berlin-Buch, das sich einer integrierten
Korper-Spule fur die Radiofrequenz-Anregung, einer 32-Kanal-Herzspule fir die
Signaldetektion sowie einem EKG fur das kardiale Gating bedient. Das kardiale Gating
wird benutzt, um die Datenerfassung zu einem bestimmten Zeitpunkt im kardialen
Zyklus durchzufihren und dadurch die Eigenbewegung des Herzens zu kompensieren
[124]. Um Inhomogenitaten im Magnetfeld zu vermeiden, wurde vor jeder
Untersuchung durch eine Doppel-Gradientenecho-Akquisition ein subjekt-spezifisches

Bo-Shimming durchgefuhrt.
2.2.2 Studienprotokoll

Zur Verdeutlichung des Ablaufs der kardialen MRT-Untersuchungen wurde das

Protokollschema der zwei Scans in der Abbildung 5 visualisiert.
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Erste Untersuchung im Rahmen Zweite Untersuchung im Rahmen
der fruher publizierten Studie der aktuellen Studie
Localizer Localizer
v v
SSFP Cine SSFP Cine
nitte Langsachsenschnitte
(3.4,2CV) (3.4,2CV)
A 4 h 4
MOLLI MOLLI
3 Kurzachsen 3 Kurzachsen
3'I(IIUSEI;I;L“ 1.4 % 1.4 x 6mm MOLLI 1.7 x 1.7 x 6mm*
3 Kurzachsen

1.6 x 1.6 x 6mm?

0.2mmol/kg 0.1mmol/kg

Gadovist Kontrastmittelinjektion Gadovist Kontrastmittelinjektion

SSFP Cine
Kurzachsenschnitte

(basal mittventrikuldr apikal)
A 4

MOLLI
10min nach Injekdi

h 4

Late Gadolinium Enhancement
15min nach Injektion

SSFP Cine
Kurzachsenschnitte
(basal mittventrikulr apikal)

h 4

MOLLI
3 Kurzachsen, 10min nach Injektion

v

Late Gadolinium Enhancement
15min nach Injektion

POST-KONTRAST

POST-KONTRAST

Abbildung 5: Protokollschema der friher publizierten Studie [2] und der vorliegenden Studie.
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2.2.3 T 1-Mapping Bildgebung

Das T 1-Mapping wurde wie in der friher publizierten Studie [2] durchgefihrt. Zur
Erstellung der T 1-Maps verwendeten wir eine auf SSFP (single-shot steady-state free-
Modified (MOLLI)

Sie wurde bereits und weitere

precession) basierende Look-Locker-Inversion-Recovery
[107]. ,MOLLI

Bildgebungssequenzen“ beschrieben. Die Eigenbewegungen des Herzens und der

Pulssequenz im Kapitel

Atemverschiebung wurden durch die Motion Correction ausgeglichen [104]. Die
verwendeten Sequenzparameter sind in der Tabelle 4 dargestellt.

|
Parameter T1-Map T1-Map 1 T1-Map T1-Map
(nativ) (nativ) (nativ) (post-kontrast)
14x14x6 1.6x1.6x6 1.7x1.7x6
FOV (mm?) 270 x 360 270 x 360 270 x 360 270 x 360
Matrix 256 224 208 224
Prozent Phase FOV (%) 75 75 iS5 75
Anzahl von Phasenkodierschritten 143 125 116 125
Schichtdicke (mm) 6 6 6 6
Echozeit, TE (ms) 112 1.06 1.03 1.07
Aufnahmezeit (ms) 241 210 187 210
Repetitionszeit, TR (ms) 25 24 24 24
Aquisationtyp single shot single shot single shot single shot
Flipwinkel (°) 35 35 35 35
Bandbreite (Hz/pixel) 1028 1063 1045 1015
Beschleunigungsfaktor 2 2 2 2
Aquisationsdauer bei Herzfrequenz 60/min (s) 17 17 17 17
Minimale Inversionszeit (ms) 120,200,280 120,200,280 120,200,280 120,200,280
Lange der Echozeit 96 84 | 78 84

Tabelle 4: Parameter der eingesetzten MOLLI-Sequenz zur Akquirierung der T 1-Maps.

Um den Einfluss von verschiedenen Auflésungen auf die T 1-Relaxationzeiten zu
analysieren, fuhrten wir drei native Untersuchungen mit den unterschiedlichen

VoxelgroRen von 1.7 x 1.7 x 6 mm3, 1.6 x 1.6 x 6 mm?, 1.4 x 1.4 x 6 mm? durch.

Zum Analysieren der Einflisse der Kontrastmitteldosis scannten wir die Teilnehmer
zehn Minuten nach Gabe von 0.1 mmol/kg i. v. des KM Gadobutrol (Gadovist®, Bayer
Healthcare Pharmaceuticals, Germany). Durch die Scans der friher publizierten
Studie [2] kamen Post-Kontrast T 1-Maps zehn Minuten nach der Gabe von
Gadobutrol (Gadovist®,

Germany) hinzu. Alle anderen Parameter wurden konstant gehalten.

0.2 mmol/kg i. v. Bayer Healthcare Pharmaceuticals,
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2.2.4 Cine-Bildgebung

Um die linksventrikulare (LV)-Funktion und Morphologie des Herzens einschétzen zu
konnen, akquirierten wir drei Langsachsenschnitte (2-,3-,4-Kammerblick) und ein
Kurzachsenpaket mittels SSFP-Cine-Bildgebung. Die verwendeten Bildparameter sind

in der Tabelle 5 dargestellit.

Parameter | Ergebnis
Echozeit, TE (ms) 1%
Repetitionszeit, TR (ms) 3,1
VoxelgroRe (mm3) 18 18 xi6
Schichtdicke (mm) 6
FOV (mm?) 276 x 340
Flipwinkel (°) 45
Bandbreite (Hz/pixel) 704
Parallele Bildgebung (Technik/Akzelerationsfaktor) Grappa/2

Tabelle 5: Parameter der Cine-Bildgebung zur Untersuchung der LV-Funktion und Morphologie
des Herzens.

2.2.5 Late-Gadolinium-Enhancement-Bildgebung

Um pathologisches Myokardgewebe zu detektieren bzw. bei den Gesunden
auszuschlieBen, fuhrten wir eine Late-Gadolinium-Enhancement-Messung (LGE)
durch. Hierfur wurde die gleiche Positionierung und Schichtdicke wie in der zuvor
akquirierten Cine-Bildgebung benutzt. Um das Signal des Myokards zu unterdriicken,
wurde die Inversionszeit wahrend der LGE-Aufnahme stetig angepasst. Als Sequenz
diente eine segmentierte Inversion-Recovery-Sequenz. Die Bildparameter sind in der

Tabelle 6 sowie ein Beispiel einer LGE-Bildgebung in der Abbildung 6 dargestellt.
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Parameter @ Ergebnis
Echozeit, TE (ms) 54
Repetitionszeit, TR (ms) 10,5
VoxelgréRe (mm3) 1.4x 1.6x 6
Schichtdicke (mm) 6
FOV (mm?) 350 x 262
Flipwinkel (°) 30
Bandbreite (Hz/pixel) 140
Parallele Bildgebung (Technik/Akzelerationsfaktor) Grappa/2

Tabelle 6: Parameter der LGE Bildgebung zur Detektion von pathologischem Myokardgewebe.

LGE Bildgebung

2 ammerblick 4 Kammerblick

Abbildung 6: LGE Bildgebung zur Detektion von pathologischen Myokardgewebe, linkes Bild = 2
Kammerblick (linker Vorhof sowie linker Ventrikel sichtbar), rechtes Bild =4 Kammerblick (alle Vorhoéfe
und Ventrikel sichtbar).
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2.3 Datenanalyse

2.3.1 Analyseprogramm

Die Analyse der Bilddaten erfolgte mit dem Programm CVI4? (Circle Cardiovascular

Imaging, Calgary, Canada).

2.3.2 T 1-Mapping

Jedes Rohbild der T 1-Maps wurde auf mdgliche Artefakte hin untersucht. Es wurde
visuell Gberprift, ob die kardialen und respiratorischen Bewegungen durch die MOCO
korrekt ausgeglichen wurden. Falls jenes nicht der Fall gewesen wére, hatte dies zu
einer falschen Uberlagerung der Bilddaten und somit unbrauchbaren T 1-

Relaxationszeiten gefihrt.

Des Weiteren wurden alle Rohbilder auf zusétzliche Bildartefakte, z.B.
Suszeptibilitatsartefakte und Inhomogenitaten, im Magnetfeld untersucht (Abbildung
7). Nachdem alle einzelnen Rohbilder auf ihre Qualitat hin analysiert wurden,
Uberprufte man die jeweilige T 1-Map. Wenn Artefakte detektiert wurden, ergab dies
den Ausschluss der betroffenen Segmente. Diese Analyse wurde bei allen nativen und
Post-Kontrast Bilddaten durchgefihrt.

Beispiele fiir Bildartefakte

Abbildung 7: Bildartefakte, roter Pfeil zeigt auf das Gebiet des Artefakts.
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Zur Bestimmung der T 1-Relaxationszeiten zog man manuell in einem Rohbild
Konturen um Epikard (in Abbildung 8: Griine Kontur) und Endokard (in Abbildung 8:
rote Kontur) und kopierte die Umrisse auf die anderen zehn Rohbilder. Nach
Anpassung der Rohbildkonturen wurden sie dann auf die entsprechende Map

Ubertragen.

Um ausschlief3lich Herzgewebe einzuschliel3en, lie3 man einen Sicherheitsabstand zu
dem benachbarten Gewebe. Zur Berechnung des Partitionskoeffizienten ist die native
und Post-Kontrast T 1-Relaxationszeit des Blutes erforderlich, deswegen wurde eine
Region-of-Interest (ROI) im Cavum des linken Ventrikels gezogen, wobei darauf
geachtet wurde, nur Blut und keine Papillarmuskeln zu inkludieren (gelbe Kontur in
Abbildung 8).

Der A-Verteilungskoeffizient wurde mittels der folgenden Formel berechnet [71]. Der

Partitionskoeffizient wird in Prozent angeben.

AR1 myo = 1T 1myo-post -1T lmyo-pr'a (1)
AR1biood = 1/T 1biood-post - 1/T Lblood-pra (2)
N= Aleyo/ARlbIood (3)
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Beispiel fiir ausgewertete T1-Map

Rohbilder mit eingezeichneten
Endokard-, Epikard- & Blutpoolumrissen

2000

T1-Relaxationskurve
der T1-Map

Resultierende T1-Map mit
Endokard-, Epikard- & Blutpoolumrissen

Abbildung 8: Konturenzeichnung in den Rohbildern, Relaxationskurven der Endo/Epikard und der
Blutpoolumriss sowie die resultierende T 1-Map.
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Die Segmentierung erfolgte entsprechend dem Modell der ,American Heart
Association®. Hierfir wurden die T 1-Maps der basalen und medialen

Kurzachsenschicht in jeweils sechs und die apikale in vier Segmente eingeteilt. [125]

Insgesamt erhalt man somit 16 Segmente, wobei fir jedes Segment die jeweilige T 1-

Relaxationszeit und Standardabweichung ermittelt wurden (Abbildung 9).
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Segmentierung der T1-Maps

1. Basale Kurzachsenschicht
2. Mittventrikulidre Kurzachsenschicht

3. Apikale Kurzachsenschicht

Akquirierung der
Kurzachsenschichten

3. Apikal

1. Basal

Resultierende T1-Maps

Segment 13-16

. Basal-anterior

. Basal-anteroseptal

. Basal-inferoseptal

. Basal-inferior
Basal-inferolateral

. Basal-anterolateral

. Mittventrikuldr-anterior

. Mittventrikular-anteroseptal

. Mittventrikular-inferoseptal

0 10. Mittventrikulr-inferior

11. Mittventrikular-inferolateral

” 12. Mittventrikulér-anterolateral
13. Apikal-anterior

14. Apikal-septal

15. Apikal-inferior
16. Apikal-lateral

1
2
3
4
5.
6
7
8
9

Segmentierung entsprechend dem
Modell der ,American Heart Association*

Abbildung 9: Lokalisation der basalen, mittventrikularen und apikalen Kurzachsenschichten, die jeweilige
T 1-Map sowie deren Segmentierung entsprechend dem Modell der ,,American Heart Association* [125].
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2.3.3 Cine-Analyse

In der Enddiastole und Endsystole des Cine Kurzachsenpakets wurden die Konturen
von Epikard, Endokard und der Papillarmuskeln manuell eingezeichnet, woraus das
endsystolische und enddiastolische Volumen (EDV) sowie die systolische und
diastolische Myokardmasse berechnet wurden. Die Ejektionsfraktion wurde aus dem
Schlagvolumen (SV) und dem enddiastolischen Volumen berechnet. Die Abbildung 10

stellt dies schematisch dar.

Cine-Bildgebung

Auswertung der Enddiastole Auswertung der Endsystole

[ Epikardumrisse
I Endokardumrisse

| Papillarmuskelumrisse

Ejektionfraktion (%)
Myokardmasse diastolisch (g)
Myokardmasse systolisch (g)
Enddiastolisches Volumen (ml)

Schlagvolument (ml)

Abbildung 10: Cine Bildgebung der Endsystole und Enddiastole mit eingezeichneten Endo- (rot),Epikard-
(griin) sowie Papillarmuskel-Konturen (violett).

Diese Werte wurden mit den Werten der damals publizierten Studie [2] verglichen, um
mogliche morphologische Verdnderungen oder Pathologien bei den Probanden

ausschliefen zu koénnen.
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2.3.4 Late Gadolinium Enhancement Analyse

Durch visuelle Beurteilung wurde das LGE analysiert. In den einzelnen Schichten
wurde nach hyperintensiven Myokardarealen gesucht. Fragliche Gebiete wurden
durch die Darstellung in einer zweiten Ebene und bei verdnderter Ausleserichtung

kontrolliert.

2.3.5 Analyse der Untersucherabhéangigkeit

Zur Uberpriifung der inter-/intraindividuellen Reliabilitat wurden die Messungen in einer
Subgruppe von 15 zufallig ausgewahlten Teilnehmern vom gleichen Untersucher
sowie durch einen zweiten Untersucher unter gleichen Bedingungen, im Abstand von

30 Tagen analysiert.

2.3.6 Statistische Analyse

Zur statistischen Analyse wurde das Programm IBM® SPSS® Statistics 22 (IBM Corp.,
USA) verwendet. Die Ergebnisse werden als Mittelwert = Standardabweichung
dargestellt. Statistische Tests wurden unter Verwendung von nicht-parametrischen
Verfahren durchgefuhrt. Gepaarte Daten wurden verglichen durch den Wilcoxon und
Friedmann Test. Eine statistische Signifikanz wurde angenommen bei p < 0,05. Ein
Umrechnungsfaktor zwischen den beiden Kontrastmitteldosierungen wurde durch das
Dividieren der T 1-Werte von 0,1 mmol Gadobutrol durch den T 1-Wert von 0,2 mmol
Gadobutrol berechnet. Dies erfolgte fur jedes Myokardsegment.

Zur graphischen Veranschaulichung der inter-/intraindividuellen Reliabilitdt wurden
Bland-Altman-Diagramme erstellt. Zur Beurteilung der Inter-/Intraobserver-Reliabilitat

wurde aufRerdem der Korrelationskoeffizient nach Pearson errechnet.
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3. Ergebnisse

3.1 Probandenrekrutierung

29 von den 30 rekrutierten Probanden wurden in der Studie ohne Zwischenfélle
gescannt. Ein Teilnehmer wurde ausgeschlossen, da eine reduzierte systolische
linksventrikulare Funktion auffiel. Die Beschreibung des Studienkollektivs findet sich in
der Tabelle 7.

Parameter @ Ergebnis
n 29
Mannlich / Weiblich 16/13
Alter (Jahre) 52 +14
GroBe (cm) 172 + 4
Gewicht (kg) 77+£13
Herzfrequenz (min) 70 £ 11
LV enddiastolisches Volumen (ml) 135+ 28
LV enddiastolischer Volumenindex (ml/cm) 07+01
LV Ejektionsfraktion (%) 62+5
LV Masse (g) 118 + 29
LV Massen Index (g/cm) 06+0.1

Tabelle 7.: Charakteristika des Studienkollektivs.
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3.2 Gesamtanzahl akquirierter Segmente und

Ausschlussrate

Bei den 29 Studienteilnehmern entstanden 348 Maps (pro Teilnehmer 9 native und 3
post-Kontrastmittel) mit 1856 Segmenten. Durch die Scans der friher publizierten
Studie [2] kamen 87 Maps mit 464 Segmenten dazu. Insgesamt wurden 435 Maps mit
2320 Segmenten analysiert. Des Weiteren wurden 435 Blutpoolkonturen gezeichnet
und ausgewertet. Von den insgesamt 2320 untersuchten Segmenten wurden 204
Segmente (8.8 %) aufgrund von Bildartefakten ausgeschlossen. 151 Segmente
(6.5 %) wurden wegen Suszeptibilititsartefakten und 55 Segmente (2.4 %) wegen
unzureichender Motion Correction ausgeschlossen. Das inferior/inferolaterale

Segment war bei beiden Untersuchungen am haufigsten von Bildartefakten betroffen.

3.3 Veranderung der raumlichen Auflésung

3.3.1 Anzahl nativ akquirierter Segmente und Ausschlussrate

Nativ entstanden 261 Maps mit 1392 Segmenten. Insgesamt wurden 1262 Segmente
(90,8 %) aufgrund ihrer guten Qualitat zur Analyse zugelassen. 85 Segmente (6.1 %)
wurden wegen Suszeptibilititsartefakten und 45 Segmente (3.2 %) wegen
unzureichender Motion Correction ausgeschlossen (Abbildung 11). 420 von 464
Segmenten (90.5 %) wurden in der raumlichen Auflosung von 1.4 x 1.4 x 6 mm?,
411 (88.6 %) in der von 1.6x16x6mm3 und 431 (929 %) in der von
1.7 x 1.7 x 6 mm?3 als auswertbar befunden. Das inferior/inferolaterale Segment war
bei der nativen Bildgebungssequenz am haufigsten von Bildstérungen betroffen. Die

Segmentausschlisse sind in der Abbildung 11 visualisiert.

40



ERGEBNISSE

Artefakthaufigkeiten aller nativen T1-Maps

. 3,2% ausgeschlossene Segmente
aufgrund von inkorrekter Motion Correction

. 6,1%  ausgeschlossene Segmente
aufgrund von Suszeptibilitatsartefakten

| 90,8 % zugelassene Segmente

Abbildung 11: Kreisdiagramm der Fehlerhaufigkeit der nativen T 1-Maps.
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3.3.2 Native T 1-Relaxationszeiten

Die nativen T 1-Relaxationszeiten der unterschiedlichen Auflosungen sind in der
Tabelle 8 fur jedes Segment, jede Schicht sowie fur den gesamten linken Ventrikel

angegeben.

Es wurde kein signifikanter Unterschied zwischen den verschiedenen Auflosungen
bzgl. der T 1-Zeiten in den einzelnen Schichten (basal: p = 0.772; mittventrikular:
p = 0.639; apikal: p = 0.276), den einzelnen Segmenten sowie dem gesamten linken
Ventrikel (p = 0.191) gefunden.

Abbildung 12 veranschaulicht die Ergebnisse mithilfe von Boxplots. Die p-Werte

wurden mittels Friedman-Test (p > 0.05) berechnet.

Position Nativ Nativ Nativ P-Wert
(T1-Relaxationszeit in ms) | (T1-Relaxationszeitin ms) | (T1-Relaxationszeit in ms)
14x1.4x6 1.6x1.6x6 1.7x1.7x6
Basal Gesamt 1122429 1123+£22 112527 0.772
B-anterior 1094+51 1102441 110540 0.520
B-anteroseptal 1117+31 1129+18 1129427 0.889
B-inferoseptal 1111429 1131+25 1133438 0.401
B-inferior 1141+43 113029 1138+38 0.717
B-inferolateral 1111429 111738 111333 0.750
B-anterolateral 111731 1127436 1124+39 0.116
Mittventrikular Gesamt 1131+29 1131£29 1136428 0.639
M-anterior 1099152 1103443 1114146 0.705
M-anteroseptal 1136+33 1138435 114027 0.812
M-inferoseptal 1139+26 114127 1146+33 0.630
M-inferior 1146+29 1142+33 113541 0.385
M-inferolateral 1129425 1127426 1124+32 0.905
M-anterolateral 1134138 1139439 1156+44 0.250
Apikal Gesamt 1146146 1144146 115240 0.276
A-anterior 114153 1143+44 114546 0.980
A-septal 114447 1152+49 1154439 0.453
A-inferior 1147456 1151445 1149+41 0.338
A-lateral 1151+49 1131162 1147146 0.758
[ 0.191 |

Tabelle 8: native T 1-Relaxationszeiten der jeweiligen rdumlichen Auflésungen fir jedes Segment, jede
Schicht und den gesamten linken Ventrikel (Durchschnitt £ Standardabweichung in ms, plus die
jeweiligen P-Werte). Es besteht kein signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Gruppen
(Friedman-Test: p > 0.05).
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Vergleich von rauml. Auflésung

Native T1-Relaxationszeiten (ms)

1250 = ® 14x14x6mm3 " 16x1.6x6mm3 4 17x1.7 x6mm?
1200 =

ﬁiﬂmﬁMmmHHMMEMHHH[

1050 =

1000 =

Abbildung 12: native T 1-Relaxationszeiten (Durchschnitt + Standardabweichung) der unterschiedlichen
raumlichen Aufldsungen per Segment, Beschriftung der X-Achse: Segmente entsprechend dem Modell
der ,,American Heart Association“ [125], B- = Basal-, M- = Mittventrikular-, A- = Apikal-, es besteht kein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Segmenten (Friedman-Test: p > 0.05).

3.4 Veranderung der Kontrastmitteldosis

3.4.1 Anzahl Post-Kontrast akquirierter Segmente und Ausschlussrate

Post-Kontrast wurden 174 Maps mit 928 Segmenten ausgewertet. Hiervon besal3en
852 (91.8%) eine gute Qualitat. 66 Segmente (7.1 %) wurden wegen
Suszepilitatsartefakten und 10 Segmente (1.1 %) aufgrund von unzureichender Motion
Correction als nicht auswertbar befunden. Insgesamt wurden 76 Segmente (8.2 %)
aufgrund von Bildartefakten ausgeschlossen. Das inferior/inferolaterale Segment war
wie bei der nativen Untersuchungsreihe am haufigsten von Bildstérungen betroffen.

Diese Ergebnisse sind in der Abbildung 13 visualisiert.
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Artefakthaufigkeiten aller post-kontrast T1-Maps

. 1,1%  ausgeschlossene Segmente
aufgrund von inkorrekter Motion Correction

. 7,1%  ausgeschlossene Segmente
aufgrund von Suszeptibilitatsartefakten

| | 91,8% zugelassene Segmente

Abbildung 13: Kreisdiagramm der Fehlerh&ufigkeiten der post-Kontrast T 1-Maps.

3.4.2 Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten

Die T 1-Relaxationszeiten der zwei Kontrastmitteldosen sind in der Tabelle 9 fur jedes
Segment, jede Schicht sowie den ganzen linken Ventrikel angegeben. Es konnte ein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Segmenten, den Schichten und dem
gesamten linken Ventrikel der beiden Kontrastmitteldosen festgestellt werden (alle
Werte: p < 0.001). Die Berechnung des P-Wertes erfolgte mittels des Wilcoxon-Tests
(p > 0.05). Die mit der Kontrastmitteldosis von 0,2 mmol/kg i.v. Gadobutrol,
akquirierten T 1-Relaxationszeiten waren signifikant kiirzer als die mit 0,1 mmol/kg i. v.
Gadobutrol akquirierten.

Abbildung 14 veranschaulicht die Daten mittels Boxplots. Teilt man die T 1-
Relaxationzeiten der mit 0,2 mmol/kg Kontrastmitteldosis aufgenommenen
Untersuchungsreihe durch die mit 0,1 mmol/kg, erhdlt man einen Faktor von
1.39 £+ 0.095.
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Position post-kontrast post-kontrast

(T1-Relaxationszeit in ms) (T1-Relaxationszeit in ms)

0.1 mmol / kg 0.2 mmol / kg

Basal Gesamt 589135 425%41
B-anterior 595+35 430440
B-anteroseptal 591435 434+41
B-inferoseptal 593+40 428442
B-inferior 582437 414x41
B-inferolateral 590+38 423446
B-anterolateral 597+36 42145

Mittventrikuldar Gesamt 587+31 415%33
M-anterior 583435 41639
M-anteroseptal 58628 41434
M-inferoseptal 588434 41740

M-inferior 59137 420435
M-inferolateral 581434 414+30
M-anterolateral 587432 408+34

Apikal Gesamt 570+43 41141
A-anterior 574+36 411142
A-septal 56528 412+41
A-inferior 578438 41346
A-lateral 572142 40843

Gesamtes Herz 582+34 42559

Tabelle 9: Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten (Durchschnitt + Standardabweichung in ms, plus die
jeweiligen P-Werte) der unterschiedlichen Kontrastmitteldosierungen fir jedes Segment, jede Schicht
sowie den gesamten linken Ventrikel. Es besteht eine signifikante Differenz zwischen beiden
Kontrastmitteldosierungen (Wilcoxon Test: P < 0.001).

Vergleich von Kontrastmitteldosen

g 700- e 0.1mmolkg = 02mmolkg
ggwIII}HIIIHIHH
Lo PERRREREREEREEET

B-anterior+
B-inferior=
M-anterior=
M-inferior=
A-anterior=
A-septal+
A-inferior
A-lateral+

B-anteroseptal
B-inferoseptald
B-inferolateral-
B-anterolateral+
M-anteroseptal-
M-inferoseptal
Me-inferolateral
M-anterolateral-

Abbildung 14: Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten (Durchschnitt + Standardabweichung) der
unterschiedlichen Kontrastmitteldosierungen per Segment, Beschriftung der X-Achse: Segmente
entsprechend dem Modell der ,,American Heart Association*“ [125], B- = Basal-, M- = Mittventrikular-,

A = Apikal-, es besteht ein signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Segmenten (Wilcoxon Test:

P < 0.001).
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3.4.3 Partitionskoeffizienten

Der Partitionskoeffizient betrug 0.43 = 0,3 fur 0,2 mmol/kg Gadobutrol und 0.43 £ 0,3
fur 0,1 mmol/kg Gadobutrol. Es wurde weder fir den gesamten linken Ventrikel
(p = 0.079) noch fir die Schichten (basal: p = 0.331, mittventrikular: p = 0.068; apikal:
p = 0.068) ein signifikanter Unterschied gefunden. Nur in der segmentalen Analyse
konnte eine signifikante Differenz in dem mittventrikularen anterolateralen (0.1 mmol:
0.42 + 0.03 vs. 0.2 mmol: 0.43 = 0.03; p = 0.006) und dem apikal anterioren Segment
(0.2 mmol: 0.48 £ 0.05 vs. 0.2 mmol: 0.45 + 0.04; p = 0.020) identifiziert werden. Die
Ergebnisse sind in Tabelle 10 dargestellt und in der Abbildung 15 visualisiert.

Gesamtes Herz 0.43+0.04 0.43#0.03

Tabelle 10: Partitionskoeffizient (Durchschnitt + Standardabweichung in ms plus die jeweiligen P-Werte)
der unterschiedlichen Kontrastmitteldosen fir jedes Segment, Schicht sowie des gesamten Herzens, es
besteht keine signifikante Differenz zwischen beiden Kontrastmitteldosierungen (Wilcoxon Test: p>0.05),
aufler in dem mittventrikularen anterolateralen (p = 0.006) und dem apikal anterioren Segment (p = 0.020)
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Vergleich von Partitionskoeffizienten

0.55+
* 0.1mmolkg ®  0.2mmolkg

0.50+

| il ¥

0.35+

——
——

Partitionskoeffizient in %

B-anterior=
B-anteroseptal+
B-inferoseptal=
B-inferior=
B-inferolateral+
B-anterolateral+
M-anterior
M-anteroseptal+
M-inferoseptal+
M-inferior=
M-inferolateral~
M-anterolateral-
A-anterior]
A-septal
A-inferior=
A-lateral

Abbildung 15: Partitionskoeffizienten (Durchschnitt + Standardabweichung) der unterschiedlichen
Kontrastmitteldosierungen per Segment, Beschriftung der X-Achse: Segmente entsprechend dem Modell
der ,,American Heart Association“ [125], B- = Basal-, M- = Mittventrikular-, A- = Apikal-, es besteht kein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Segmenten (Wilcoxon: p > 0.05), Ausnahme:
mittventrikulares anterolaterales (p = 0,006) und apikal anteriores Segment (p = 0.020), mit *
gekennzeichnet.

3.5 Intra-/Interobserver Reliabilitat

In der Studie konnte sowohl fur die Intraobserver-Messungen als auch fur die
Interobserver-Messungen eine hohe Reliabiltdt der Ergebnisse ermittelt werden. Fur
beide Messungen wurden Bland-Altmann-Diagramme erstellt. Bei der Intraobserver-
Messung liegt einer und bei der Interobserver liegen zwei Messpunkte aul3erhalb der
,Limits of Agreement® (Abbildung 16 und 17). Die Korrelation nach Pearson ergab fur
den Intraobserver einen Korrelationskoeffizienten von 0.9995 und den Interobserver
einen von 0.998. Visuell sind die Ergebnisse fir die Intraobserver-Korrelation in der

Abbildung 18 und fir die Interobserver-Korrelation in der Abbildung 19 dargestelit.
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Abbildung 16: Intraobserver-Bland Altmann Diagramm der nativen und der Post-Kontrast T 1-

Relaxationszeiten.
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Abbildung 17: Interobserver-Bland Altmann Diagramm der nativen und der Post-Kontrast T 1-

Relaxationszeiten.
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Intraobserver-Korrelation
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Abbildung 18: Korrelation der Intraobserver-Messungen sowohl der nativen und der

Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten.
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Abbildung 19: Korrelation der Interobserver-Messungen sowohl der nativen als auch der

Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten.
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4. Diskussion

4.1 Einfluss der rdumlichen Auflésung

Die vorliegende Studie konnte demonstrieren, dass Veranderungen der raumlichen
Auflosung, die sich im Millimeterbereich (1.7 x 1.7 x 6 mm3, 1.6 x 1.6 x 6 mm?3,
1.4 x 1.4 x 6 mm?3) befinden, keinen Einfluss auf die T 1-Relaxationszeiten des nativen
T 1-Mapping ausuben. Dies gilt fur die basale, mittventrikulare und apikale Schicht,
alle Segmente sowie fir den gesamten linken Ventrikel.

Dieses Ergebnis kann dadurch bedingt sein, dass die Unterschiede der raumlichen
Auflésung sehr gering gewahlt wurden. Zum anderen wurde auf einen ausreichenden
Sicherheitsabstand zwischen den endo-/epikardialen Konturen und dem
angrenzenden Gewebe geachtet wurde, um mit grol3tmoglicher Wahrscheinlichkeit
ausschlie3lich myokardiales Gewebe in die Segmente zu inkludieren und Partial-

Volumen-Fehler zu vermeiden.

Kommt es z. B. durch kardiale oder respiratorische Bewegungen zu Konturunscharfen
an den Gewebegrenzen, verringert sich die Anzahl der Pixel, die das Myokard sicher
abdecken, wodurch die Schwierigkeit, einen angemessen Sicherheitsabstand
zwischen Myokard und angrenzendem Gewebe zu ziehen, erhéht wird. Dinnwandige
Myokardwénde, wie sie z. B. haufiger bei weiblichen als bei mannlichen Probanden
oder haufiger bei dilatativen als bei hypertrophen Kardiomyopathien vorkommen,
kénnen zuséatzlich dieses Problem erschweren. In dem Review Artikel von Peter

Kellman und Michael Hansen wurde dies anhand eines Beispiels demonstriert [111].

Demnach scheint ein adaquates Post-Processing flr den Einfluss der raumlichen
Auflésung auf die Genauigkeit der T 1-Maps von entscheidender Bedeutung zu sein.
Diese Vermutung wird durch die Studien von Piechnik et al. und Kellman et al.
unterstitzt. Sie identifizierten den Partial-Volumen-Effekt als Hauptursache fur Fehler
in der Analyse von T 1-Maps. [3, 111]
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Piechnik et al. variierten hierfir den Abstand zwischen den endo-/epikardialen
Umrissen von 342 gesunden Probanden und mafen die resultierenden T 1-

Relaxationszeiten [3].

Ferner wurde die entscheidende Bedeutung eines guten Post-Processing in dem
,Position-Statement® der CMR Workgroup und dem Consensus Statement der

,consensus Group on Cardiac MR Mapping“ erwéhnt [1, 32].

Eine Madglichkeit, mit groRer Wahrscheinlichkeit nur myokardiales Gewebe bei dem
Post-Processing einzuschlieBen, konnte die Benutzung des 1-Pixel-Erosion
Verfahrens von Piechnik et al. bei dem Ziehen der Endo-/Epikardkonturen sein [3].
Gleichwohl wiesen Piechnik et al. darauf hin, dass die Studien, die ihre Konturen in
der Mitte der Myokardwande gezogen haben, akkuratere Ergebnisse der T 1-
Relaxationszeiten aufzeigen konnen, jedoch fir das Erkennen von subendo- bzw.

subepikardialen Pathologien weniger geeignet sein konnen [3].

Vergleich der nativen T 1-Relaxationszeiten mit der Literatur

Die gemessenen nativen T 1-Relaxationszeiten der vorliegenden Studie
(mittventrikulare Schicht: 1.4 x 1.4 x 6 mm® = 1131 + 29,
1.6 x1.6x6mm3=1131+29,1.7 x 1.7 x 6 mm3 = 1136 + 28) zeigen eine gute

Ubereinstimmung mit Ergebnissen in der Literatur.

Kongruente native T 1-Relaxationszeiten der Literatur

Piechnik et al. flihrte eine durchschnittliche T 1-Relaxationszeit der basalen,
mittventrikularen und apikalen Schicht von 1169 ms bei zehn gesunden Probanden an
(VoxelgrofRe =1.8 x 1.8 x 8 mm?) [17]. Sie akquirierten ihre Messdaten mit der
gleichen MOLLI-Variante wie in der vorliegenden Studie. Messroghli et al. publizierten

diese optimierte Version im Jahr 2007 [107].
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Roy et al. registrierten bei 75 gesunden Probanden eine T 1-Relaxationszeit fur die
mittventrikulare Schicht des linken Ventrikels von 1122 ms (VoxelgroRRe:
2 x 2.6 x 8mm?) [25].

Bei den Untersuchungen der kardialen Siderose von Alam et al. wurde fur die 20
gesunden Probanden der Kontrollgruppe eine mittventrikulare T 1-Relaxationszeit von
1165 ms angegeben (Voxelgrof3e 2.1 x 1.4 x 10 mm3) [11]. Als Bildgebungssequenz
wandten sie die originale MOLLI-Version aus dem Jahr 2004 an [95]. Diese wird
charakterisiert durch eine grof3ere Varianz der T 1-Relaxationszeiten und erhdhte
Herzfrequenzabhéangigkeit gegentiber der optimierten Version aus dem Jahr 2007
[107]. Bei 1.5 Tesla brachten Messroghli et al. unterschiedliche T 1-Relaxationszeiten
fur die altere (977 ms) und fir die neuere MOLLI (939 ms) an [107]. Die exakte
Vergleichbarkeit der beiden Methoden bei 3 T bleibt offen, wodurch der Vergleich der

T 1-Relaxationszeiten zu der vorliegenden Studie limitiert ist.

Die Messwerte der hier gezeigten Studie stehen dariber hinaus in guter

Ubereinstimmung zu denen von Chin et al. und Dass et al. [7, 30].

Chin et al. erfassten fir die 20 Probanden ihrer Kontrollgruppe eine mittventrikuléare
T 1-Relaxationszeit von 1180 ms [30]. Hierbei konnte jedoch weder die genaue

MOLLI-Variante noch die verwendete VoxelgroRRe identifiziert werden.

Dass et al. ermittelten eine native T 1-Relaxationszeit der mittventrikularen Segmente
bei zwolf gesunden Probanden von 1178 ms (Pixelgrof3e = 1.8 x 1.8 mm?) [7]. Als
Akquisitionsmethode diente ihnen die ShMOLLI-Sequenz von Piechnik et al. [17].
Hierbei handelt es sich um eine verkirzte Variante der MOLLI, welche sich eines 5-1-
1 Akquisitionsschemas bedient [17]. Die Vergleichbarkeit der ShMOLLI gegeniber der
MOLLI wurde bereits in der Literatur diskutiert [17, 109, 111]. Piechnik et al.
dokumentierten in ihrer Publikation eine gute Vereinbarkeit der ShMOLLI und der
MOLLI-Variante bei T 1-Relaxationszeiten bis 1200 ms [17]. Zusatzlich zeigten sie
eine niedrigere Prazision der verkirzten Variante, jedoch eine reduzierte Aufnahme-
und Atemanhaltezeit [17]. Kellman et al. untermauerten ebenso die erniedrigte
Prazision der ShMOLLI in ihren Forschungen [111]. Roujol et al. ermittelte einen Trend
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zur niedrigeren Prazision und eine verminderte Genauigkeit der ShMOLLI gegenlber
MOLLI [109]. Die Reproduzierbarkeit der beiden Methoden hingegen war &hnlich
[109].

Hohere native T 1-Relaxationszeiten der Literatur

Hohere native T 1-Relaxationszeiten flur die mittventrikularen Segmente wurden unter
anderem von Lee et al. (T 1 =1315ms, VoxelgroRe = 1.75 x 1.75 x 10 mm3) [108]
und von Kawel et al. angegeben (erster Scan T 1=1286 ms, zweiter Scan
T 1=1273 ms, VoxelgrofRe = 2.3 x 1.9 x 8 mm3) [29]. Bei beiden Studien wurde eine
3-5 MOLLI-Bildgebungssequenz mit acht Akquisitionsbildern benutzt. Diese Methode
besteht aus zwei Inversionsbldcken. Nach dem ersten Inversionspuls werden drei und
nach dem zweiten finf Aufnahmen gemacht [108]. Frihere Publikationen konnten fur
die 3-5 MOLLI und die 3-3-5 MOLLI eine gute Ubereinstimmung der gemessen T 1-
Relaxationszeiten in Phantom- und Humanstudien demonstrieren [108, 126].
Hinsichtlich des Einflusspotentials von differierenden Inversionszeiten auf die T 1-
Relaxationszeiten registrierten Messroghli et al. in ihren Analysen, dass eine initiale
Inversionszeit von 100 ms die niedrigste Standardabweichung und den glnstigsten
T 1-Fehlerprozentsatz aufweist [107].

Um die Unterschatzung der T 1-Messungen durch die MOLLI zu verringern, passte die
Arbeitsgruppe um Kawel et al. die T 1-Relaxationszeiten mithilfe eines Algorithmus
entsprechend des Herzschlages an, was die im Vergleich verlangerte Relaxationszeit
erklaren kénnte [29]. Ein weiterer Grund fir die erhohten Werte von Kawel et al. kdnnte
sein, dass sich deren Probandengruppe durch ein niedriges Durchschnittsalter (28
Jahre) kennzeichnet, denn in der Studie von von Knobelsdorff-Brenkenhoff et al.
konnte eine signifikante Reduktion der T 1-Relaxationszeiten mit ansteigendem Alter
nachgewiesen werden. Dieser Effekt ist bis zu einem Alter von 60 Jahren gering und
nimmt dann zu [2]. Rosmini et al. wiesen ebenfalls in ihrer Studie mit 94 gesunden
Probanden eine leichte Reduzierung der T 1-Relaxationszeiten mit steigendem Alter
auf [127]. Piechnik et al. konnten einen signifikanten Trend zur Verkirzung der T 1-
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Relaxationszeiten lediglich bei weiblichen Probanden aufzeigen [3]. Dieser war mit 7—
8 ms Reduktion pro Dekade jedoch nicht sehr ausgepragt [3]. Rauhalammi et al.
bekraftigen die Erkenntnisse von Piechnik et al. Sie konnten eine Verkirzung der T 1-
Relaxationszeiten mit zunehmenden Alter ebenso nur in der weiblichen
Studienpopulation aufzeigen [5]. Roy et al. hingegen dokumentierten in ihren
Untersuchungen eine Verlangerung der T 1-Relaxationszeiten mit zunehmenden Alter
bei Mannern [25]. Demgegeniiber stehen auch die Untersuchungen von Dabir et al.,
welche innerhalb einer Multicenter-Studie keinerlei Zusammenhange zwischen Alter
und T 1-Relaxationszeiten feststellen konnten [128]. Unterstitzt werden diese
Erkenntnisse von Zhao et al., die ebenfalls keine Korrelation zwischen T 1 und dem

Alter demonstrieren konnten [129].

Ahnlich verhélt es sich bei der Frage, ob das Geschlecht einen Einfluss auf die T 1-
Relaxationszeiten hat. Einige Studien dokumentierten, dass Frauen hohere T 1-
Relaxationszeiten aufweisen [3-5, 25, 127], andere hingegen registrierten keinen
Unterschied zwischen den Geschlechtern [2, 128, 129].

In der 2017 verodffentlichen Konsenserklarung der ,Consensus Group on Cardiac MR
Mapping“ rechnete man anhand von Studien aus, dass der durch das Alter und das
Geschlecht entstehende Einfluss auf die T 1-Relaxationszeit
ca. 0,5 Standardabweichungen vom normalen Mittelwert bewirkt [1]. In Pathologien,
die eine deutliche Verdnderung der T 1-Relaxationszeiten nach sich ziehen (siehe
Amyloidose [130], Morbus Fabry [131] und Erkrankungen mit Eiseneinlagerungen
[132]), scheint diese Wirkung somit irrelevant. Anders verhalt es sich womdglich bei
Pathologien, welche eine geringe Wirkung auf die T 1-Relaxationszeiten ausiben

(siehe die diffuse myokardiale Fibrose in der dilatativen Kardiomyopathie [70]).

Die Frage, inwieweit das Alter und das Geschlecht einen Einfluss auf die gemessenen
T 1-Relaxationszeiten haben, und somit die Vergleichbarkeit des T 1-Mapping storen,

scheint somit noch nicht ganzlich abgeschlossen.
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Niedrigere native T 1-Relaxationszeiten der Literatur

Niedrige mittventrikuldre T 1-Relaxationszeiten als die in der vorliegenden Studie
wurden untere anderem von Singh et al. fir 22 (T 1 =1092 ms, Voxelgrof3e = nicht
angefuhrt) [133], von Dabir et al. fur 32 (T 1= 1052 ms, VoxelgroRe =1.8x 1.8 x 8
mm3) [128] und von Hinojar et al. fir 23 gesunde Probanden (T 1=1023 ms,
VoxelgréfRe = 1.8 x 1.8 x 8 mm?3) angegeben [77]. Hierbei differieren unter anderem
die verwendeten Scanner (Achieva, Philips = Hinojar et al., Ingenia/Achieva,
Philips = Dabir et al., Skyra,Siemens = Singh et al.) zu dem in der vorliegenden Studie
(Verio, Siemens). Daraus ergibt sich die Frage, inwieweit die T 1-Relaxationszeiten
durch divergierende Scanner beeinflusst werden und wie akkurat dadurch der
Vergleich zwischen den Publikationen verbleibt. Hierbei sind hersteller-ubergreifende,
modellubergreifende sowie soft- und hardwaretbergreifende Differenzen zu beachten.
Raman et al. ermittelten diesbeziglich, dass die Verwendung von unterschiedlichen
Scannermodellen und Scannerherstellern innerhalb einer Phantomstudie zu
signifikant differierenden nativen T 1-Relaxationszeiten fuhrt. Die Studie wurde mit
Scannern der Hersteller Philips und Siemens durchgefihrt. [14]

Graham-Brown et al. konnte gleiche T 1-Relaxationszeiten zwischen zwei
verschiedenen Scannermodellen eines Herstellers im Rahmen einer Phantomstudie
nachweisen [134]. Es wurden hierbei die 3 T Modelle Skyra und Prisma von Siemens

zur Akquise der Bilddaten verwendet [134].

Piechnik et al. registrierten bei der Verwendung des gleichen Scannermodells, nédmlich
eines Siemens Avanto 1.5 Tesla MRT, keine signifikanten Unterschiede in den T 1-
Relaxationszeiten und der Varianz. Die Modelle unterschieden sich lediglich in punkto
Softwareversion (VB 15, VB 17) und Spulenanzahl (16-, 32-Kanal-Herzspule). [3]

Des Weiteren verwendeten die drei genannten Publikationen (Hinojar-, Dabir und
Singh et al.) zur Akquise der MOLLI-Sequenz einen Flipwinkel von 50°, welcher dem
von den Autoren verwendeten 35° gegeniber steht. Bezlglich des Flipwinkels zeigte
die Literatur, dass eine Verringerung des Winkels eine Reduktion der
Herzfrequenzvariabilitdt sowie der SNR nach sich zieht [107, 110, 111]. McDiarmid et
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al. beobachteten in ihren Scans, dass die mit 35° Flipwinkel gemessenen T 1-
Relaxationszeiten héher lagen als die mit 50° [110]. Gai et al. legten eine Erniedrigung
der Genauigkeit der T 1-Relaxationszeiten bei Erh6hung des Flipwinkels in Phantom-
und Humanstudien bei 1.5 T dar. [114]

Des Weiteren demonstrierten Kellman et al., dass der Off-Resonanz-Fehler, der
Variationen von T 1-Relaxationszeiten induzieren kann, mit héheren Flipwinkeln
verstarkt wird [135]. Letztgenannte Messungen wurden mittels der verkurzten 5-3-
MOLLI-Variante durchgefihrt [135].

Zusammenfassend zeigt sich, dass die Messungen der nativen T 1-Relaxationszeiten
der vorliegenden Studie mit Ergebnissen der Literatur kongruieren. Obwohl die zum
Vergleich ausgewéahlten Studien hinsichtlich der Eigenschaften Feldstarke (3 T) und
gesunde Probandengruppe mdglichst homogen waren, bleiben viele Unterschiede
bestehen. Manchen wurden Dbereits erwdhnt, wie die differierenden
Akquisitionssequenzen, Aufnahmeparameter, Scannermodelle und Durchschnittsalter

der Probandengruppen.

Folglich lasst sich ein adaquater Vergleich nur mit Studien durchfiihren, die sich
desselben Studiendesigns bedienen. Ein gutes Beispiel hierflr reprasentiert die
Publikation von von Knobelsdorff-Brenkenhoff et al., zumal dort ein nahezu identisches
Studiendesign wie in der vorliegenden Studie appliziert wurde [2]. Allein die grol3ere
Probandengruppe von 60 Freiwilligen und die variierende rdumliche Auflésung von
1.7-1.6 x 1.7 - 1.6 x 6 mm? stellen eine Inhomogenitat dar. Die Letztgenannte verfligt
jedoch, wenn man die Ergebnisse der vorliegenden Studie bertcksichtigt, tber keine
Einschrankung hinsichtlich der Vergleichbarkeit. Von Knobelsdorff-Brenkenhoff et al.
fuhrten fur die basale Schicht eine T 1-Relaxationszeit von 1157 ms, fur die
mittventrikulare eine von 1159 ms und fur die apikale von 1181 ms an. Die Ergebnisse
decken sich gut mit denen der vorliegenden Studie (basal=1125 ms,
mittventrikular = 1136, apikal =1152ms fur 1.7x1.7x6mms3), was die
Reproduzierbarkeit und Préazision der MOLLI-Sequenz, sofern ein eng-kontrolliertes
Studiendesign verwendet wurde, abermals untermauert [11, 14, 31, 109, 136].
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Schlussfolgernd tritt die Bedeutung der weiteren Standardisierung des T 1-Mapping in
den Vordergrund, da ohne sie der adaquate universelle Vergleich der nativen T 1-

Relaxationszeiten sehr kompliziert erscheint.

Abbildung 20 veranschaulicht die gemessenen T 1-Relaxationszeiten der genannten
Studien bildlich.

Ergebnisse fiir ges. Myokard

native T1-Relaxationszeit in ms

1350

1250

Piechnik

1150

1050

Studiennummer

1 2 3 4 5 6 74 8 9 10 1

Abbildung 20: native T 1-Relaxationszeiten gesunder Probanden von verschiedenen Publikationen.
Dunkelgraue Farbe = 3 T. Griine Kontur = Ergebnisse der vorliegenden Studie.
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Stdn. | Abk. Herausgeber
1 Hinojar Hinojar et al.
2 Dabir Dabir et al.
3 Singh Singh et al.
4 v.S. vorliegende Studien
5 Knobels- von Knobelsdorff et al.
dorff

6 Alam Alam et al.
7 Piechnik Piechnik et al.
8 Dass Dass et al.
9 Chin Chin et al.

10 Kawel Kawel et al.

1 Lee Lee et al.

FS

3T

3T

3T

3T

3T

3T

3T

3T

3T

3T

eT

TI FW VG
BS Scanner (in ms) (in °) (in mm?)
Molli Achieva (-) 50 1.8x1.8x8
)
Molli Achieva, (-) 50 1.8x1.8x8
(2004) Ingenia
Molli Skyra 120, 200, 50 (-)
(2007) 280
Molli Verio 100, 200, 35 1.7x1.7x6
(2007) 350
Molli Verio 91, 200, 35 1.73-1.6x
(2007) 350 1.73-1.6x6
Molli Skyra 120, 200, 35 2.1x1.4x10
(2004) 280
Molli Trio (-) 35 1.8x1.8x8
(2007)
ShMolli Trio (-) 35 1.77x1.77x(-)
Molli Verio 100, 180, 35 (-)
-) 260
Molli Verio 125, 205 35 2.3x1.9x8
(3-5)
Molli Verio 110, 190 35 1.4x1.6x10
(3-5)

Tabelle 11: Parameter der in Abbildung 20 abgebildeten Studien (-) = Parameter nicht beschrieben in der
Publikation. Studiennummer = Stdn, Abkirzung = Abk, Feldstarke = FS, Bildgebungssequenz = BS,
Inversionszeiten =TI, Filpwinkel = FW, Voxelgrofle = VG, detaillierte Referenzen siehe Kapitel: Referenzen

der Tabellen.

4.2 Einfluss der Kontrastmitteldosis

4.2.1 Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten

Die vorliegende Studie konnte zeigen, dass die Veranderung der Kontrastmitteldosis

einen signifikanten Einfluss auf die T 1-Relaxationszeiten ausubt.

Die T1-

Relaxationszeit verkirzt sich erwartungsgeman mit Erhdhung der Kontrastmitteldosis.

In der vorliegenden Studie wurde fir den Vergleich der Kontrastmitteldosis das

Kontrastmittel Gadobutrol (Gadovist®, Bayer Healthcare Pharmaceuticals, Germany)

verwendet. Die Differenz der gemessen T 1-Relaxationszeiten ist stabil, sodass ein

Umrechnungsfaktor ermittelt werden konnte.

Eine Erklarung fur die Verkirzung der T 1-Relaxationszeit ist, dass durch die

ansteigende Konzentration des Kontrastmittels mehr Atomkerne mit ungepaarten
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Elektronen in der duReren Schale im Gewebe vorliegen. Die im Fall von Gadolinium,
sieben ungepaarten Elektronen der F-Schale besitzen, wie das Wasserstoffproton,
eine Eigenrotation, den Spin, der wiederum zu einem magnetischen Moment fuhrt
[120]. Es entsteht ein Magnetfeld, das um einiges grof3er ist, als das vom Wasserstoff
[124]. Werden nun die Protonen des Wasserstoffs und die, bei erhohter
Kontrastmitteldosis, vermehrt vorhandenen Elektronen des Kontrastmittels durch die
Lamorfrequenz angeregt, kdonnen die Protonen ihre Energie schneller abgeben. Es
erfolgt ein verstéarkter Energietransfer [124], wodurch die Longitudinalmagnetisierung,
sowie die Transversalmagnetisierung, schneller ihren urspringlichen Zustand erhalten

und sich somit die T 1-Relaxationszeit verkiirzt.

Die hier gezeigte Verkurzung der T 1-Relaxationszeit mit zunehmender KM-Dosis liegt

in guter Ubereinstimmung mit den Ergebnissen der Literatur.

Miller et al. stellten in ihren Versuchen fest, dass sich die gemessen Post-Kontrast T 1-
Relaxationszeiten ihrer drei Freiwilligen-Gruppen mit zunehmender
Kontrastmitteldosis  signifikant verkurzten. Dabei wurde Gruppe A eine
Kontrastmitteldosis von 0.1 mmol/kg Gd-DPTA (T 1=542 +65ms), Gruppe
B=0.15mmol/lkg (T1=465+69ms) und Gruppe C=0.2mmolkg Gd-DPTA
(T 1 =407 £ 55 ms) injiziert. [67]

Die Aussage der Autoren kongruiert ebenfalls mit den Analysen von Kawel et al [29].
Hier wurden 24 gesunde Probanden mittels 3 T post-Kontrast T 1-Mapping untersucht.
Obwohl differierende Kontrastmittelarten verwendet wurden, namlich zum einen
0.15 mmol/kg Gadopentetate Dimeglumine (Gd-DTPA; Magnevist®) und zum anderen
0.1 mmol/kg Gadobenate Dimeglumine (Gd-BOPTA; Multihance®), liel3 sich eine
Verkiurzung der T 1-Relaxationszeit mit Erhohung der Kontrastmitteldosis zeigen. Als
Bildgebungssequenz diente die 3-5 MOLLI-Variante. Die mittlere T 1-Relaxationszeit
fur 0.15 mmol/kg Gd-DTPA war im Durchschnitt 15+ 2 ms kurzer als die von
0.1 mmol/kg Gd-BOPTA [29], obwohl schon in anderen Studie gezeigt werden konnte,
dass bei aquimolarer Dosis Gd-BOPTA eine deutlich kiirzere T 1-Relaxationszeit als
Gd-DTPA aufweist [137]. Gd-BOPTA besitzt aufgrund seiner starken Albuminbindung
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und der daraus resultierenden niedrigen Brownschen Molekularbewegung eine hohe
T 1-Relaxivitat [138].

Sharma et al.,, die die Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten von zehn gesunden
Probanden studierten, konnten ebenso eine Verkirzung der T 1-Relaxationszeit mit
zunehmender Dosis demonstrieren. Daflr injizierten die Autoren jeweils funf
Probanden entweder 0.1 mmol/kg oder 0.2 mmol/kg Gd-DTPA-BMA (Omniscan,
Amersham, Oslo, Norwegen). Zehn Minuten nach Kontrastmittelinjektion wurde fir die
Probanden mit der niedrigeren Dosis eine mittventrikulare myokardiale T 1-
Relaxationszeit von 600 ms und fiir die mit der hoheren eine von 480 ms ermittelt. Die
Untersuchungen fanden an einem 3 T Siemens Magnetom Trio statt. Zur Messung der
Relaxationszeit wurde jedoch keine MOLLI Bildgebung, sondern eine auf zwei
Inversion-Recovery b-SSFP Bildern beruhende Bildgebung appliziert. [78]

Vergleich der Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten mit der Literatur

Nicht nur die beobachtete Verkirzung der T 1-Relaxationszeiten mit zunehmender
Kontrastmitteldosis korreliert gut mit den Daten der Literatur, sondern auch die
Messwerte der Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten der zwei Dosierungen
(0.1 mmol/kg = 582ms; 0.2 mmol/kg = 425 ms; Werte gelten fir den gesamten linken
Ventrikel).

Die, nach Injektion von 0.1 mmol/kg Gadovist gemessenen T 1-Relaxationszeiten der
vorliegenden Studien waren in guter Ubereinstimmung mit denen der Studie von Chin
et al. Sie erfassten fir die 20 Probanden der Kontrollgruppe eine mittventrikulare Post-
Kontrast T 1-Relaxationszeit von 606 ms. Aufnahmezeitpunkt nach Injektion,
verwendetes Kontrastmittel sowie Dosierung glichen der vorliegenden Studie. Die
Akquise der Maps erfolgte 2, 5, 10, 15, 20 und 30 Minuten nach KM-Injektion, wobei
sich nach 15 min ein Plateau der Relaxationskurve einstellte. Dadurch unterscheiden
sich die gemessen T 1-Relaxationszeiten nach 20 min-Post-Kontrast nicht signifikant

von denen der 15 und 30 min Zeitpunkte. [30]
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Gleichermalen kongruieren auch die nach Injektion von 0.2 mmol/kg Gadovist
erfassten Messwerte der vorliegenden Studie mit den Ergebnissen vorhandener

Publikationen.

Puntmann et al. gaben eine 15 Minuten nach Gabe von 0.2 mmol/kg Gadobutrol
akquirierte T 1-Relaxationszeit von 454 ms fur die 21 Probanden ihrer Kontrollgruppe
an [73].

Ferner ermittelten Hinojar et al. eine Post-Kontrast T 1-Relaxationszeit von 466 ms.
Diese Ergebnisse galten fiir die 23 Probanden seiner Kontrollgruppe, die nach > 20
Minuten nach Injektion von 0.2 mmol/kg Gadobutrol (Gadovist, Bayer Healthcare,

Leverkusen, Germany) mittels MOLLI-Bildgebung untersucht wurden. [77]

Daruiber hinaus fuhrten Dabir et al. in einer Multi-Center-Studie eine mittventrikulare
Post-Kontrast T 1-Relaxationszeit fur 32 gesunde Probanden von 421 ms an. Die
Aufnahme der MOLLI-Bilder erfolgte 20 Minuten nach Injektion von Gadobutrol.
Allerdings variierte die verwendete Kontrastmitteldosis zwischen 0.15 mmol/kg und

0.2 mmol/kg, was einen prézisen Vergleich erschwert. [128]

Es bestehen, wie bei der nativen Bildgebung, unbeantwortete Fragen zu den
mdoglichen Einflussfaktoren des Post-Kontrast T 1-Mapping. Hierbei kommen
zusatzliche, durch die Verwendung des Kontrastmittels hervorgerufene, Faktoren
hinzu. Unter anderem sind die unterschiedliche Relaxivitat der Kontrastmittelart [28,
139], die verwendete Kontrastmitteldosis [67, 78] und die Post-Kontrast-
Akquisationszeit [30, 31] innerhalb des pharmakodynamischen
Redistributionsprozesses zu nennen. Letzteres ist wiederum abhdngig vom

Kdrperfettanteil, den Hamatokriten und der glomerularen Filtrationsrate [29, 140].

Aus den multiplen Einflussfaktoren entsteht eine erhthte Variation der post-Kontrast-
T 1-Relaxationszeiten. Aufgrund dessen wurde zusétzlich der Partitionskoeffizient
berechnet. A und ECV berechnen das Verhéltnis zwischen den Veranderungen der
T 1-Relaxationszeiten des Myokards und des Blutes vor und nach Kontrastmittelgabe
[33]. ECV inkludiert dabei zusatzlich den Hamatokrit [34]. Folglich handelt es sich

hierbei um einen intrinsischen Wert, der sich in der Literatur robuster als die absoluten

61



DISKUSSION

T 1-Relaxationszeiten gegeniber Einflussfaktoren, wie dem verwendeten
Scannermodell [14], der Post-Kontrast-Akquisitionszeit [30, 71, 78], und der
Kontrastmitteldosis [78] darstellt. Dartber hinaus scheinen die ECV-Messungen
besser mit der Kollagenvolumenfraktion zu korrelieren als die isolierte Post-Kontrast-
T 1-Relaxationszeiten [45, 47, 67, 141], wodurch die Extrazellulare Volumenfraktion

und das native T 1-Mapping als Messwerte fir Studien favorisiert werden [32].

4.2.2 Partitionskoeffizient

Entsprechend der in der Literatur bereits gezeigten starkeren Robustheit des
Partitionskoeffizienten hinsichtlich mdoglicher Einflussfaktoren gegentber den
absoluten Post-Kontrast T 1-Relaxationszeiten, wurde in der vorliegenden Studie kein
signifikanter Unterschied zwischen dem mit 0.1 mmol/kg Gadovist (0.43 £ 0.3) und
dem mit 0.2 mmol/kg Gadovist akquirierten Partitionskoeffizienten (0.43 +0.3)
entdeckt.

Demgegeniber stehen die Ergebnisse von Dabir, Caballeros und Miller et al.

Dabir et al. screenten im Rahmen der ,Multicenter Cardiovascular Magnetic
Resonance Study“ insgesamt 215 Probanden (102 gesunde Probanden, 113
normotensive niedrig-Risiko Probanden). Sie dokumentierten sowohl bei 1.5 T als
auch bei 3 T eine deutliche Differenz des Partitionskoeffizienten und der ECV bei
Verwendung verschiedener Kontrastmitteldosen (0.1 mmol/kg =0.53 bei 15T,
0.15 mmol/kg= 0.46 bei 1.5 T, 0.49 bei 3 T, 0.2mmol/kg = 0.40 bei 1.5T, 0.43 bei 3 T).
Als KM wurde Gadobutrol appliziert. [128]

Caballeros et al. dokumentierten in ihren Messungen eine leicht erhhte ECV fir die
mit 0.1 mmol/kg Gadobutrol akquirierten T 1-Maps gegeniber denen mit 0.2 mmol/kg.
Fur das native T 1-Mapping wurde eine 5-3 MOLLI und fur das Post-Kontrast T 1-
Mapping eine 4-3-2 MOLLI verwendet. [142]

Allerdings berechnete die Forschungsgruppe die ECV und nicht den

Partitionskoeffizienten. Hierbei wird zusatzlich, wie oben bereits erwdhnt, der
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Hamatokrit mit einbezogen (ECV = A x (100-HCT)) [33]. Inwieweit die Ergebnisse

zwischen den beiden Methoden transferierbar sind, bleibt aktuell unbeantwortet.

Des Weiteren berichteten Miller et al. eine signifikante Erhéhung von ECV bei
Kontrastmitteldosis von 0.1 mmol/kg GD-DPTA gegentber 0.15 und 0.2 mmol/kg.

Zwischen den beiden letztgenannten Dosierungen konnte jedoch kein Unterschied
ermittelt werden. Die Studie wurde bei 1.5 T durchgefihrt. [67]

Vergleich der Partitionskoeffizienten mit der Literatur

Kontrar zu Ergebnissen von Dabir, Caballeros und Millter et al. korrelieren sowohl die
mit 0.1 mmol/kg als auch die mit 0.2 mmol/kg akquirierten Messwerte des

Partitionskoeffizienten der vorliegenden Studie mit Ergebnissen der Literatur.

Fir einen mit 0.1 mmol/Kg Kontrastmittel gemessenen Partitionskoeffizienten fihrten

Chin et al. einen Partitionskoeffizienten von 0.44 fir 20 gesunde Probanden an [30].
Fur einen mit 0.2 mmol/kg Kontrastmittel gemessenen Partitionskoeffizienten gaben

Puntmann et al. im Rahmen einer Studie zum Systemischen Lupus Erythematosus
einen Messwert fur 21 gesunde Freiwillige von 0.43 an [73]. In einer weiteren Studie
von Puntmann et al wurden flr 47 gesunde Freiwillige ein Partitionskoeffizient von 0.42
ermittelt [76]. Zudem dokumentierten Hinojar et al. einen Partitionskoeffizienten von
0.44 fur die 23 Probanden ihrer Kontrollgruppe [77]. Die vier gerade genannten Studien

wurden bei einer Feldstarke von 3 T durchgefihrt.

Vergleich zwischen verschiedenen Feldstarken

Inwieweit eine Gegentberstellung des Partitionskoeffizienten/ECV mit differierender

Feldstarke maoglich ist, wird kontrovers diskutiert.

Derart ermittelten Rogers et al. einen Partitionskoeffizienten von 0.42 fir Probanden,
die mit 0.2 mmol/kg Gadobutrol und 1.5 Tesla untersucht wurden, und einen von 0.46

fur Probanden mit 3 Tesla. Es stellt sich in ihren Messungen eine geringe Abhangigkeit
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des Partitionskoeffizienten von der Feldstéarke dar. Die Partitionskoeffizienten galten

hierbei fur das gesamte Studienkollektiv. [143]

Dies konnte auch bei den Arbeiten von Sharma et al. demonstriert werden, die A von
0.46 fur 1.5 Tesla und 0.54 fur 3 Tesla berichteten [78]. Als Bildgebungssequenz
diente, wie im Diskussionsteil des Kontrastmitteleinflusses bereits erwahnt, keine
MOLLI-Sequenz, sondern eine auf segmentierten Inversion-Recovery SSFP-Bildern

beruhende Akquisitionsmethode [78].

Kontrare Ergebnisse in Bezug auf den Einfluss der Feldstarke wurden von Kawel et al.
erzielt. Sie untersuchten 31 gesunde Freiwillige und variierten einerseits die Feldstarke
und andererseits das Kontrastmittel. Die Messungen der Arbeitsgruppe zeigten, dass
die Feldstarke bei Verwendung von aquimolarer Kontrastmitteldosis des gleichen
Kontrastmittels keinen signifikanten Einfluss auf die ECV austibt [136].

Raman et al. kamen im Rahmen ihrer Phantom-Studie mit NiCI2-DTPA/Agarose-
Lésungen zu dem Fazit, dass sich der Partitionskoeffizient gegentiber der Feldstarke

robuster darstellt als die absoluten T 1-Relaxationszeiten [14].

Dartber hinaus finden sich in der Literatur 1.5 T-Studien, die &hnliche
Partitionskoeffizienten fur ihre gesunden Probanden angeben wie in der vorliegenden
Studie.

So fuhrte Jacquier et al. einen Partitionskoeffizienten von 0.44 [75], Salerno et al. von
0,46 [126] und Kawel et al. von 0.46 an [137]. Sie bekraftigen die Vermutung, dass

sich A robust gegeniber der Feldstarke verhalt.

Zusammenfassend kann man jedoch erkennen, dass der Einfluss der Feldstarke auf
A in der Literatur weiterhin kontrovers diskutiert wird, was wiederum den Vergleich

zwischen Studien mit differierender Feldstéarke beeintréachtigt.

64



DISKUSSION

Vergleich zwischen verschiedenen Post-Kontrast-Akquisitionszeiten

Die Literatur konnte in diesem Zusammenhang zeigen, dass sich ECV und A entweder
stabil Uber einen gewissen Zeitraum nach Injektion darstellen [29, 30, 71, 108, 137]
oder sich leicht erh6hen mit fortschreitender Zeit [15, 29, 67, 144].

Vergleich zwischen verschiedenen Kontrastmittelarten

Ferner sollte auch der Vergleich der Partitionskoeffizienten zwischen Studien, die
unterschiedliche Kontrastmittelarten verwendeten, nur mit Vorsicht debattiert werden.
Kawel et al. z. B. dokumentierten, dass bei der Verwendung von unterschiedlichen
Kontrastmittelarten ein signifikanter Unterschied zwischen dem resultierenden A
entsteht. Als Kontrastmittel wurden 0.15 mmol/kg Gd-BOPTA (Multihance) und
0.15 mmol/kg Gd-DTPA (Magnevist) gewahlt [137]. Dies kdnnte an der signifikant
starkeren Relaxivitat von Gd-Bopta (Gd-BOPTA rl1 = 6.3 mmol™'s™ [28]) gegenlber
von Gd-DTPA Gd-DTPA (r 1 = 3.3 mmol™s™ [28]) liegen, die aufgrund der starken
Albuminbindung und der daraus resultierenden niedrigen Brownschen

Molekularbewegung entsteht [138].

Bei Verwendung einer, aufgrund der starkeren Relaxivitat von Gd-BOPTA gegeniber
Gd-DTPA adjustierten Dosis, namlich 0.10 mmol/kg fur Gd-BOPTA (Multihance) und
0.15 mmol/kg fur Gd-DTPA (Magnevist) wurde nur ein leichter Unterschied
dokumentiert. Dies galt jedoch fir ECV und nicht fur A. [29]

Liu et al., die exakt dieselbe Kontrastmittelkonstellation an 24 gesunden Probanden
mittels einer 11-Heartbeat MOLLI-Sequenz untersuchten, konnten weder flr A noch
ECV eine signifikante Differenz zwischen den beiden verwendeten Kontrastmitteln
darstellen [71].

Ein Vergleich von Studien, welche die Kontrastmittel Gadovist und Magnevist
verwendet haben, fallt hierbei mdglicherweise leichter, da Gd-DO3A-butrol (Gadovist)
nur tber eine nichtsignifikant starkere Relaxivitat verfugt als Gd-DPTA (Magnevist)
[28].
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Diese Postulierung wird unterstitzt durch die ahnlichen Messergebnisse der mit Gd-

DPTA durchgefihrten Studien zu der Vorliegenden.

So bestimmten Brooks et al. einen Partitionskoeffizienten von 0.44 fur acht gesunde
Freiwillige [24]. Liu et al. malRen einen Partitionskoeffizienten von 0.44 fur die 24
gesunden Probanden ihrer Kontrollgruppe [71] und Salerno et al. dokumentierten
einen von 0.46 fir zehn gesunde Freiwillige [126]. Die genannten Studien
unterschieden sich unter anderem hinsichtlich der Kontrastmitteldosis (0.1 mmol/kg
oder 0.15 mmol/kg) und der Feldstarke (1.5 T oder 3 T).

Schlussendlich scheinen auch der Partitionskoeffizient sowie die extrazellulare
Volumenfraktion, trotz erhdhter Robustheit im Vergleich zu den absoluten T 1
Relaxationszeiten, gewissen Einflussfaktoren und daraus resultierenden
Schwankungen ausgesetzt zu sein. Dies limitiert eine Gegenuberstellung zu anderen

Studie, falls nicht exakt dieselben Studienparameter gewahlt wurden.

Die Abbildung 21 visualisiert die Werte der Partitionskoeffizienten der genannten
Studien nochmals bildlich. Zusétzlich wurden, wie schon bei den nativen T 1-
Relaxationszeiten, einige Parameter der genannten Studien mitaufgelistet, um die

Inkongruenzen zwischen den Publikationen zu verdeutlichen.
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Abbildung 21: Partitionskoeffizienten gesunder Probanden verschiedener Publikationen.
hellgraue Farbe = 1.5 T, dunkelgraue Farbe = 3 T, griine Kontur = Ergebnisse der vorliegenden Studie.

| | ! ‘
KM/
Dosis T FW VG
Stdn. | Abk. Herausgeber (mmol/kg) BS Scanner (in ms) (in°) (in mm?)
i Dabir 1. Dabir et al. Gadovist Molli Achieva, -) 50 1.8x1.8x8
0.2 (2004) Ingenia
2. Kawel 1. Kawel et al. Muitihance Molli Avanto, 100-150, 35 -)
0.15 -) Espree +80, +80
10. Brooks et al. Magnevist Molli Avanto (-) 35 1.8x1.8x8
0.15 (3-5)
1. Liu 2. Liuetal. Magnevist Molli Avanto, 100, 200, 35 1.88x1.98x8
(mannliche Probanden) 0.15 -) Espree 350
13. Salerno et al. Magnevist Molli Avanto 110,190, 35 1.8x1.8x8
0.1 ) 270
14. Jacquier et al. Dotarem Molli Symphony 100,200, 35 (-)
0.2 (2004) TIM 350
15. Liu 4. Liuetal. Magnevist Molli Avanto, 100, 200, 35 1.88x1.98x8
(weibliche Probanden) 0.15 -) Espree 350
16. Kawel 2. Kawel et al. Magnevist Molli Avanto, 100-150, 35 -)
0.15 ) Espree +80, +80
17 Dabir 3. Dabir et al. Gadovist Molli Achieva, (-) 50 1.8x1.8x8
0.1 (2004) Ingenia

Tabelle 12: Parameter der in der Abbildung 21 hellgrau abgebildeten Studien (1.5 T),

(-) = Parameter nicht beschrieben in der Publikation, Studiennummer = Stdn, Abklirzung = Abk,
Feldstarke = FS, Bildgebungssequenz = BS, Inversionszeiten =TI, Filpwinkel = FW, VoxelgréRRe = VG,
detaillierte Referenzen siehe Kapitel: Referenzen der Tabellen.
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KM/
Dosis Tl VG
Herausgeber (mmol/kg) BS Scanner (inms) (in mm?3)

vorliegende Studie Gadovist Molli Verio 100, 200, 3 1.6x1.6x6
0.1 (2007) 350
vorliegende Studie Gadovist Molli Verio 100, 200, 1.4x1.4x6
0.2 (2007) 350
Puntmann et al. Gadovist Molli Achieva -)
0.2 (2004)
Dabir et al. Gadovist Molli Achieva, (-)
0.2 (2004) Ingenia
Liu et al. Multihance Molli Verio 110,190
0.1 (3-5)
Hinojar et al. Gadovist Molli Achieva (<)
0.2 (-)
Chin et al. Gadovist Molli Verio 100, 180,
0.2 (=) 260
Liu et al. Magnevist Molli Verio 110, 190
0.15 (3-5)

Tabelle 13: Parameter der in der Abbildung 21 dunkelgrau abgebildeten Studien (3 T),

(-) = Parameter nicht beschrieben in der Publikation, Studiennummer = Stdn, Abkiirzung = Abk,
Feldstarke = FS, Bildgebungssequenz = BS, Inversionszeiten = Tl, Filpwinkel = FW, VoxelgroRe = VG,
detaillierte Referenzen siehe Kapitel: Referenzen der Tabellen.
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4.3 Klinische Relevanz der Vergleichsproblematik

Es konnte in den Ergebnissen der genannten Studien eine grol3e Varianz der
absoluten T 1-Relaxationszeiten und der Partitionskoeffizienten registriert werden,
obwohl darauf geachtet wurde, nur Publikationen einzuschlielRen, die eine
hdochstmdgliche Homogenitat hinsichtlich ihres Studiendesigns aufweisen. Der
Ausschlag der Messergebnisse wird bedingt durch die weiterhin bestehenden,
vielseitigen Inkongruenzen zwischen den einzelnen Studiendesigns. Jeder dieser
Parameter besitzt einen mehr oder weniger starken Einflussfaktor auf die Ergebnisse
des T 1-Mappings, die in ihrer Gesamtheit den akkuraten Vergleich zwischen den
einzelnen Publikationen erschweren. Nicht nur der Interstudien-Vergleich von
normalem Myokard birgt daher Schwierigkeiten, sondern ebenso dessen Abgrenzung

zu pathologischen Werten.

Untermauert wird diese Aussage unter anderem durch die aufgefihrten differierenden
Messergebnisse der nativen T 1-Relaxationszeiten (Abbildung 17). Hierbei kann ein
Spektrum von 1023 ms [77] bis 1315 ms [108] fur gesundes Myokard bei 3T
beobachtet werden. Erkrankungen wie der Systemische Lupus Erythematodes
(T1=1152 ms [73]), die Aortenstenose (T 1 =1192ms [30], T1=1103 ms [133])
oder die Hypertrophe Kardiomyopathie (T 1 = 1102 ms [77], T 1 = 1209 ms [7]) liegen
mit ihren gemessenen T 1-Relaxationszeiten in diesem Bereich. Innerhalb von Single-
Center-Studien konnte fiur viele der beschriebenen Erkrankungen eine signifikante
Differenz zu gesundem Myokard eruiert werden. Im Multi-Center-Vergleich bleibt dies
jedoch fraglich, da die Frage aufkommen wiirde, ob ein Ausschlag der Messwerte nun
durch eine Pathologie begriindet ist oder durch inhomogene Studiendesignparameter.
Das Gleiche gilt fir das Post-Kontrast T 1-Mapping, den Partitionskoeffizienten und
ECV.

Fur Erkrankungen, die eine deutliche Verdnderung der genannten Messwerte nach
sich ziehen, kdnnte dies im Multi-Center-Vergleich eine geringere Rolle spielen.
Hierbei zu nennen waren z. B. die kardiale Amyloidose [24, 130], der Morbus Fabry

[131] und die kardialen Eisenablagerungen [12]. Wohingegen Pathologien, die nur
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leichte Variationen bewirken oder sich im Frihstadium ihrer Entstehung befinden,
davon im hohen Mal} betroffen sein kénnten. Beispiele hierfur sind die Aortenstenose
[30], die diffuse myokardiale Fibrose in der dilatativen Kardiomyopathie [70] oder die
linksventrikulare Hypertrophie in Rahmen einer arteriellen Hypertonie [77].

Vielleicht sollte insbesondere bei den Letztgenannten von der Idee der generellen Cut-

Offs Abstand gewonnen werden.

Den generellen Cut-Offs werden unter anderem durch die Vielzahl von moglichen
Akquisitionssequenzen, Scannermodellen und Post-Processingverfahren Hindernisse
in den Weg gelegt. Es mag Vvielleicht bald mdglich sein, wie bereits in der
Konsenserklarung von der ,Consensus Group on Cardiac MR Mapping“ beschrieben,
,native Messergebnisse durch Phantom- oder Software Kalibrierungsverfahren einem
Normalwert anzugleichen[1], bis dahin steht jedoch die weitere Standardisierung des
T 1-Mapping im Vordergrund.

Durch sie werden Studien womdglich bereits nach einem bestimmten Schema designt,
wodurch viele Inkongruenzen nicht mehr entstehen kdnnen. Dennoch sollten alle
Studien ihre Aufnahmeparameter exakt beschreiben, keine Veranderungen wéahrend
des Studienverlaufes vornehmen und zum Schluss 6ffentlich darlegen. Das Gleiche
gilt flr Scanner-Hersteller. Hierbei sollten unter anderem Software- oder

Hardwareaktualisierungen bericksichtigt werden.

Die Angabe von lokalen Referenz-Werten fur gesundes Myokard ist zudem, wie bereits
durch Messroghli et al. erwahnt [1], wiinschenswert. Zudem kann die Angabe des Z-
Score (Anzahl der Standardabweichungen, durch die das Ergebnis von den

Ergebnissen des lokalen Mittelwertes abweicht) hilfreich sein [1].

Allerdings sind generelle Cut-Offs nicht unabdingbar fir das T 1-Mapping. Oft
gewinnen Messwerte erst im klinischen Kontext oder Zeitverlauf an Bedeutung. Zum
Beispiel, wenn sie zur intraindividuellen Messung von Intervallverdnderungen in

Krankheitsstadien appliziert werden.

So konnten Bohnen et al. die Ausheilung der akuten Myokarditis innerhalb von 21
Patienten mittels des T 1- und des T 2-Mapping Uberwachen [19]. Ntusi et al. zeigten
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in ihren Forschungen mit Rheumatoider Arthritis die Korrelation von den T 1-
Relaxationszeiten und der ECV mit der Krankheitsaktivitat [145]. Biesbroek et al.
wiesen die Korrelation der ECV mit der Krankheitsaktivitat in Patienten mit Spondylitis

Ankylosans nach [146].

Ebenso stellt die Einschatzung des Ansprechverhaltens auf eine Therapie eine weitere
Moglichkeit des T 1-Mapping dar, um im Kklinischen Alltag eine wichtige Rolle
einzunehmen. Dementsprechend konnten Sado et al. ermitteln, dass Anderson-Fabry
Patienten, welche eine Enzym-Ersatztherapie erhalten hatten, eine geringere
Reduktion der T 1-Relaxationszeiten nachwiesen als Patienten ohne Therapie [10].
Ferner konnten Hong et al. in einer Tier-Studie die Korrelation der ECV und einer
Anthrazyklin-induzierten Kardiotoxizitat nachweisen, wodurch eine

Therapietberwachung in dem Bereich des Moglichen rickt [147].

4.4 Limitation der Studie

Die Studie unterliegt mehreren Limitationen. Die Veranderungen der raumlichen
Auflésung fanden in einem sehr engen Bereich statt (1.7 x 1.7 x 6 mm?,
1.6x1.6x6mm3 1.4 x14x6mmd, wodurch zukiinftige Studien der Frage
nachgehen mussen, ob auch bei gréRerer Varianz der raumlichen Auflésung weiterhin

kein signifikanter Einfluss entsteht.

Des Weiteren wurden die Auswirkungen der raumlichen Aufloésung nur anhand der
nativen T 1-Mapping Methode getestet. Der Grund dafur war, dass die Post-Kontrast-
Akquisitionszeit zwischen den beiden Scans exakt konstant gehalten wurde. Eine
Anderung der raumlichen Auflésung der Post-Kontrast Maps hatte einen zusatzlichen
CMR-Scan erfordert und dadurch ware die Zeitdauer nach KM-Gabe ein weiterer

Einflussfaktor gewesen.

Zusatzlich akquirierte die vorliegende Studie ihre Daten nur mit der 3-3-5-MOLLI-
Sequenz [107], obwohl mittlerweile viele verschiedene MOLLI-Variationen [17, 126],

sowie andere Mapping-Sequenzen verfugbar sind [111, 148]. Der Einfluss der
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Kontrastmitteldosis und der raumlichen Auflosung auf andere Bildgebungsmethoden

muss aufgrund dessen separat eruiert werden.

Ferner handelt es sich bei der vorliegenden Studie um eine Single-Center-Studie mit
einer relativ kleinen Probandenanzahl (n = 30), wodurch sich die Frage stellt, ob die
Ergebnisse auch fur Multi-Center-Studien mit groReren Probandenkollektiven valide

sind.

Die Konsenserklarungen der ,T 1 mapping development group® [32] wurden 2013 im
,Journal of Cardiovascular Magnetic Resonance® publiziert. Zu der Zeit war die
Definition des vorliegenden Studiendesigns jedoch bereits abgeschlossen, wodurch
unsere Studie zwei Diskrepanzen zu den Empfehlungen der ,T1 mapping

development group® aufweist.

Zum einen sollte die Bildgebung der Post-Kontrast T 1-Maps laut der
Konsenserklarungen 15 Minuten nach Kontrastgabe erfolgen. Unsere fand zehn
Minuten Post-Kontrast statt. Laut den Konsenserklarungen der ,Consensus Group on

Cardiac MR Mapping® ist dies jedoch suffizient [1].

Zum anderen arbeitete die vorliegende Studie mit dem Partitionskoeffizienten und
nicht der Extrazellularen Volumenfraktion. Dies stellt eine weitere Limitation der
Ergebnisse dar, zumal der Hamatokrit zu den Haupteinflussfaktoren des

Partitionskoeffizienten gehort.

4.5 Ausblick

Die vorliegende Studie analysierte den Einfluss von Veranderungen der
Kontrastmitteldosis und der rdumlichen Auflésung auf die T 1-Relaxationszeiten. Es
handelt sich dabei um zwei wichtige Einflussfaktoren des T 1-Mapping. Ursé&chlich fur
multiple Einflussfaktoren ist die Heterogenitat der verfigbaren Scannermodelle,
Akquisitionsmethoden, Aufnahmeparametern, Kontrastmittelarten, Post-Processing-
Verfahren etc. Manche Einflussfaktoren wurden mittlerweile von der Wissenschaft
identifiziert und im Hinblick auf ihre Einflusskraft analysiert [14, 17, 29, 108, 110, 126,
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136]. Allerdings verbleibt ein Anteil noch wenig erforscht. Die Folgen dessen kdénnen
sich in einer hohen Varianz der resultierenden Messungen prasentieren, die der
diagnostischen Beurteilungskraft im Wege steht. Darauf wurde bereits im Kapitel

,Klinische Relevanz der Vergleichsproblematik“ eingegangen.

Die Schwankungen der Messwerte stellen allerdings nur eines der Probleme des T 1-
Mappings dar, welches tiberwunden werden muss, damit die Bildgebungsmethode fir

den zukunftigen klinischen Alltag valide wird.

Es besteht weiterhin ein Mangel an grofRen Multi-Center-Studien. Die ,MESA*“ (Multi-
Ethnic Study of Atherosclerosis) und die ,International T 1 Multicenter Cardiovascular-
Magnetic Resonance“ Studie sind Beispiele fur das myokardiale T 1-Mapping und

erste Schritte in die richtige Richtung.

Daruber hinaus fehlt es an CMR-Studien mit histopathologischer Validierung. 2016
waren es laut der Metaanalyse von Diao et al. insgesamt 15 Studien mit 308
eingeschlossenen Patienten. Hierbei handelt es sich zumeist um Studien mit kleinen

Fallzahlen, heterogenen Studiendesign und variierenden Krankheitstypen. [149]

lles et al. untersuchten beispielsweise die Korrelation der Messwerte einer Post-
Kontrast Mapping-Sequenz mit denen einer Endomyokardbiopsie im Hinblick auf die
diffuse Fibrose an 25 heterogen symptomatischen Herzinsuffizienzpatienten [23]. Bulls
et al. evaluierte die Korrelation der histologisch gesicherten Kollagen Volumen Fraktion
(VCF) zu einer nativen ShMOLLI-Sequenz innerhalb einer Patientengruppe mit
bevorstehender Aortenklappenersatzoperation [150]. Ein Grund fir die geringe
histopathologische Stratifizierung des T 1-Mappings entwachst aus dem ethischen
Zwiespalt, an einem oft nur leicht erkrankten Menschen eine invasive

Myokarduntersuchung [64] durchfihren zu mussen.

Des Weiteren stellen die haufigen Artefakte eine Limitation des T 1-Mapping dar. Sie
kénnen durch verschiedene Ursachen hervorgerufen werden, wie z. B. durch kardiale
und respiratorische Bewegungen oder Inhomogenitaten innerhalb des
Hauptmagnetfeldes B 0. Sie differieren in ihrem jeweiligen Aussehen (siehe Abbildung
7) und koénnen durch verschiedene Reader unterschiedlich bewertet und
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ausgeschlossen werden. Dementsprechend fiel in der vorliegenden Studie bei der
Analysierung der Interobserverreliabiltat eine Diskrepanz zwischen der Auswahl
ausgeschlossener Segmente der beiden Untersucher auf. Als Beispiele sind der
Proband 2 und der Proband 20 in der Abbildung 16 anzubringen. Um das Problem der
kardialen und respiratorischen Bewegung zu l6sen, wurden bereits verbesserte
,Motion Correction“-Algorithmen prasentiert [104, 151]. Ferner wurden ,frei atmende®
T 1-Mappingsequenzen (der Patient muss wéahrend der Akquisition den Atem nicht
anhalten) entwickelt, um Bewegungsartefakte in Patienten mit Kurzatmigkeit zu
minimieren [152, 153].

Die aus den Artefakten resultierende Segmentausschlussrate wird in der Literatur
varilerend angegeben und oft génzlich vernachléssigt. Viele frihere Publikationen
dokumentierten niedrigere Ausschlussraten [5, 16, 31, 107, 136, 137] als die in der
vorliegenden Studie (8.79 %), sowie der von von Knobelsdorff-Brenkenhoff et al.
(8.4 %) [2]. Dies kann der unterschiedlichen Durchfihrung des Post-Processing
geschuldet sein. Hierbei spielt unter anderem der verwendete Sicherheitsabstand
zwischen den endo- und epikardialen Umrissen zu dem benachbarten Gewebe, die
ausgewahlte Schicht zur Berechnung der T 1-Relaxationszeiten und die Wahl der
Myokardsegmentierung eine Rolle. Dariber hinaus prasentieren sich viele Artefakte
nur in den Rohbilddaten und nicht in der endglltigen Map, wodurch sie leicht
ubersehen werden konnen, falls die qualitative Bewertung anhand der Letzteren
entsteht. Abhilfe konnte hierbei zum einen die Verwendung von Error Maps [154] zur
Verifizierung der generellen Qualitat der T 1-Map, und zum anderen ein

standardisiertes Post-Processing-Verfahren schaffen.

Das Letztgenannte konstituiert eine weitere Herausforderung der Mapping-Methoden
im Hinblick auf ihren Gebrauch im klinischen Alltag. Die Analyse der Bilddaten blieb,
trotz der in den letzten Jahren verkirzten Akquisitionsdauer der Mapping-Methoden
[17, 126], teils aufwendig. Eine automatische Grenzen-Detektions-Software kdnnte,

wie von Huang et al. prasentiert [155], eine immense Zeitersparnis mit sich bringen.

Ein weiteres Problem besteht in der Unterschatzung der wahren T 1-Relaxationszeiten
durch die MOLLI-Sequenz [16, 109, 110], was unter anderem durch Flipwinkel, T 2-
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Abhangigkeit, Magnetisierungstransfer und unvollstandige Inversionen hervorgerufen
werden kann [111]. Mithilfe von Bloch-Gleichung Simulationen wurden Algorithmen
prasentiert mit dem Ziel, die Genauigkeit der T 1-Relaxationszeiten zu optimieren
[112-115].

All den besagten Problemen zum Trotz schaffen die Vergleichsstudien wie z. B. von
Kawel, Raman, Salerno, Lee und Shao et al. sowie die vorliegende eine Basis zum
besseren Verstandnis der multiplen Einflussfaktoren des Mapping-Verfahrens.

Darlber hinaus verfugt das T 1-Mapping unter anderem im Falle der MOLLI-Sequenz
Uber eine reproduzierbare und prazise Akquisitions-Bildgebung [11, 14, 31, 109, 136],
was durch die hohe Inter- und Intraobserver-Reliabilitat der vorliegenden Studie
wiederholt bekraftigt wird.

Ferner erweitern neue technische Errungenschaften wie das ,Compressed Sensing*
zur schnelleren Akquisition von Bilddaten [156], das 3D-Mapping des gesamten
Herzens zum besseren Versténdnis von Verteilungsmuster in Krankheitsprozessen
[153, 157] oder die MR-Fingerabdruck-Methode zur Erstellung von
multiparametrischen Maps innerhalb eines Scans [158] den Horizont des myokardialen

Mapping.

Erganzend hinzu kommen die Bemuhungen der ,T 1 Development Group® [32] und
der ,Consensus Group on Cardiac MR Mapping“ [1], welche mit ihren Empfehlungen,
der  Weiterentwicklung und  Zusammenfuhrung des  wissenschaftlichen

Forschungsfeldes dienen.

Abschlie3end sollte nicht vergessen werden, dass es sich beim kardialen T 1-Mapping
um ein stark expandierendes Forschungsfeld handelt, was nicht zuletzt durch den
rapiden Anstieg der T 1-Mapping-Publikationen in den vergangenen Jahren auf der

englischsprachigen Metadatenbank ,Pubmed® unterstrichen wird (Abbildung 22).
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Abbildung 22: Anzahl von kardialen T 1-Mapping Publikationen pro Jahr auf der Metadatenbank Pubmed.

Die Gesamtheit der genannten Aspekte schafft die Uberzeugung, dass T 1-Mapping
in absehbarer Zukunft als wichtiges diagnostisches Werkzeug dem klinischen Alltag

breit gefachert zur Verfiigung steht.
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5. Zusammenfassung

Die Heterogenitat der MRT-Scanner, Akquisitionsmethoden, Post-Processing-
Verfahren und Kontrastmittelarten haben potentiellen Einfluss auf die Varianz der
mittels T 1-Mapping erzielten kardialen T 1-Relaxationszeiten. Dadurch kann der Inter-
Studien-Vergleich limitiert sein. Zur Einschatzung der Vergleichbarkeit des T 1-
Mapping untersucht die vorliegende Studie den Einfluss von Veranderungen der
raumlichen Auflésung und der Kontrastmitteldosis auf die kardialen T 1-

Relaxationszeiten bei 3 Tesla.

Mittels einer auf SSFP (single-shot steady-state free-precession) basierenden
Modified Look-Locker-Inversion-Recovery (MOLLI) Pulssequenz wurden 29 gesunde
Probanden in zwei separaten T 1-Mapping Scans an einem 3 Tesla MRT untersucht.
Es wurden drei verschiedene native T 1-Mapping Akquisitionen mit den
unterschiedlichen VoxelgréRen 1.7 x 1.7 x 6 mm3, 1.6 x 1.6 x 6 mm3,
1.4 x 1.4 x 6 mm?® durchgefiihrt. AuRerdem sind T 1-Mapping Akquisitionen zehn
Minuten nach Gabe von 0.1 mmol/kg und nach 0.2 mmol/kg i. v. des Kontrastmittels
Gadobutrol erfolgt. Die absoluten T 1-Relaxationszeiten und der Partitionskoeffizient
wurden fir jedes Myokard-Segment, jede Schicht (basal, mittventrikular, apikal) sowie
fur das gesamte linksventrikulare Myokard analysiert. Die Berechnung des
Partitionskoeffizienten erfolgte durch die nativen und Post-Kontrast T 1-

Relaxationszeiten des Myokards und des Blutes.

Bei den verschiedenen raumlichen Auflésungen wurde kein signifikanter Unterschied
zwischen den nativen T 1-Relaxationszeiten der einzelnen  Schichten
(basal: p=0.772; mittventrikular: p =0.639; apikal: p =0.276), der einzelnen
Segmente sowie des gesamten linken Ventrikels (p = 0.191) detektiert. Bei den beiden
verschiedenen Kontrastmitteldosen konnte ein signifikanter Unterschied der Post-
Kontrast T 1-Relaxationszeiten zwischen den einzelnen Schichten, Segmenten und
dem gesamten linken Ventrikel festgestellt werden (p < 0.001). Die mit 0,2 mmol/kg

I. v. Gadobutrol akquirierten T 1-Relaxationszeiten waren signifikant kirzer als die mit
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0,1 mmol/kg i. v. Der Partitionskoeffizient im linken Ventrikel betrug 0,43 + 0,3 fur 0,2
und far 0,1 mmol/kg Gadobutrol. Diesbeztiglich wurde weder fir den gesamten linken
Ventrikel (p =0.079) noch fur die Schichten (basal: p=0.331, mittventrikular:
p = 0.068; apikal: p = 0.068) ein signifikanter Unterschied gefunden.

Die Studie konnte demonstrieren, dass Veranderungen der raumlichen Auflésung im
Submillimeterbereich keinen Einfluss auf die nativen kardialen T 1-Relaxationszeiten
haben. Die Veranderung der Kontrastmitteldosis hingegen hat einen signifikanten
Einfluss auf die T 1-Relaxationszeiten. Die T 1-Relaxationszeit verkurzt sich mit
Erhdéhung der Kontrastmittel-Dosis. Der Partitionskoeffizient bleibt bei Veranderung

der Kontrastmitteldosis konstant.
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