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Zusammenfassung

Hintergrund

Die 4D-Phasenkontrastbildgebung (4D PC-MRT) des Liquors kann einen wichtigen Beitrag
zum Verstandnis der Veranderungen der Dynamik des Liquorflusses bei verschiedenen
neurologischen Erkrankungen leisten. Aufgrund der langen Aufnahmezeiten ist die
Verwendung in der klinischen Praxis jedoch eingeschrankt. Das Ziel dieser Studie war es,
die  Genauigkeit der mittels Compressed SENSE (CSE) beschleunigten
Magnetresonanztomographie (MRT) Messungen des Liquorflusses in der Wirbelsdule zu
analysieren.

Methode

Bei 20 gesunden Probanden wurde eine 4D-Phasenkontrastbildgebung des Liquors entlang
der Halswirbelsaule durchgefiihrt. Es erfolgte eine Beschleunigung der Akquisitionen mittels
CSE unter Verwendung der Beschleunigungsfaktoren CSE 4, CSE 6, CSE 8 und CSE 10.
Ein konventioneller, mittels SENSE beschleunigter Scan, wurde als Referenz herangezogen.
Die nachfolgend analysierten Parameter waren die Maximalgeschwindigkeit (PV), der
absolute Nettofluss (AF), der Vorwartsfluss (FF) und der Rickwartsfluss (BF). Zur Ermittlung
der Test-Retest-Reproduzierbarkeit und der Ubereinstimmung zwischen Sensitivity encoding
(SENSE) und CSE wurde eine Bland-Altman-Analyse durchgefiihrt. Zusatzlich wurden ein
zeitlich kumulierter Flussfehler und die mittleren Differenzen berechnet. Bei einem weiteren
Probanden wurde exemplarisch der Fluss des Liquors entlang der gesamten Wirbelsaule
akquiriert.

Ergebnisse

Die durchschnittliche Aufnahmezeit betrug 10:21 min (SENSE), 9:31 min (CSE 4), 6:25 min
(CSE 6), 4:53 min (CSE 8) und 3:51 min (CSE 10). Die Erfassung des Liquorflusses entlang
der ganzen Wirbelsdule dauerte 14:40 min. Die Bland-Altman-Analyse ergab eine gute
Ubereinstimmung fiir die Maximalgeschwindigkeit und leichte Uberschatzungen des
absoluten Nettoflusses, des Vorwartsflusses und des Ruckwartsflusses zunehmend von
CSE 4 bis 8. Die Ergebnisse des kumulierten Flussfehlers waren von CSE 4 bis CSE 8
vergleichbar.

Schlussfolgerung

Eine quantitative Analyse der Beschleunigungsfaktoren CSE 4 bis 10 zeigte, dass CSE mit
einem Beschleunigungsfaktor von bis zu 6 durchfuhrbar ist. Dies ermdglicht eine Reduktion
der Scanzeit um rund 40 %. Zudem erlaubt der Einsatz von CSE die Erfassung und Analyse
der Liquorflussdynamik entlang der gesamten Wirbelsdule in einer klinisch vertretbaren

Scanzeit.



1. Einleitung

1.1. Motivation

Die Kenntnis Uber die Dynamik des Liquorflusses ist ein zentraler Baustein im Verstandnis
von neurophysiologischen Prozessen. Dieses Grundverstandnis bildet die Basis einer
optimierten Diagnostik und Therapie von neurologischen Erkrankungen. Das umfasst sowonhl
Erkrankungen, die durch direkte Stérung der Liquordynamik entstehen, beispielweise das
vielfaltige Krankheitsbild des Hydrozephalus?, als auch komplexe neurologischen
Erkrankungen wie der Morbus Alzheimer?3. Bisher konnte die MRT-basierte, nicht invasive
Analyse der Liquorflussdynamik nur eingeschrankt Eingang in die klinische Praxis finden. Die
Phasenkontrastbildgebung  kann  beispielsweise  zur  Differenzierung  zwischen
kommunizierenden und nicht-kommunizierenden Arachnoidalzysten* beitragen, bei der
Analyse einer Syringomyelie und der Evaluation der Therapie dieser eingesetzt werden® und
aquaduktale Stenosen bei obstruktivem Hydrozephalus lokalisieren®. In erster Linie werden
fur diese Fragestellung zweidimensionale (2D-) Akquisitionen verwendet, der Fluss wird
dabei nur in einer Ebene entlang der Zeit kodiert. Eine einzelne Ebene kann jedoch die
Komplexitat der Flussdynamik nicht ganzlich abbilden”8. Darliber hinaus erfordert diese
Technik das genaue Platzieren dieser Ebene vor Akquisition der Flussdaten und ist
dementsprechend untersucherabhangig®. Durch die Verwendung von vierdimensionaler
(4D-) Phasenkontrastbildgebung konnen Flussdynamiken in allen drei Raumrichtungen
erfasst werden und es ist nicht erforderlich eine vordefinierte Ebene zu bestimmen. Die
Akquisition von 4D-Flussaufnahmen ist jedoch mit langen Scanzeiten verbunden, die nicht
zuletzt begriinden, dass die 4D-Phasenkontrastbildgebung nur begrenzt im klinischen Alltag
eingesetzt werden kann®.

Die Beschleunigungsmethode Compressed SENSE (CSE), eine Kombination von
Compressed Sensing und der parallelen Bildgebung Sensitivity encoding (SENSE), erlaubt
bereits die effizientere Akquisition verschiedener Bildgebungssequenzen, darunter auch
Flussmessungen. Unter anderem konnte gezeigt werden, dass die Verwendung von CSE die
Beschleunigung der 4D-Flussbildgebung der Aorta ermdoglicht't. Fir die Beschleunigung von
Messungen der Liquorflussdynamik wurde die Verwendung von 4D-
Phasenkontrastbildgebung bislang nicht evaluiert. Es gibt jedoch grof3e Unterschiede
zwischen Blutfluss und dem Liquorfluss. Beispielsweise ist Blutfluss deutlich schneller als
Liguorfluss, auBerdem ist ein GefaRR deutlich einfacher abzugrenzen als der Spinalkanal. Aus
diesem Grund kénnen die Ergebnisse von CSE-beschleunigten Messungen des Blutflusses
nicht unkritisch auf den Liquorfluss Ubertragen werden. Es ist somit wichtig, diese Methode
sowie den passenden Beschleunigungsfaktor fur die Liquorflussdynamik gesondert zu

evaluieren. Im Rahmen dieser Dissertation soll deshalb untersucht werden, inwieweit sich



die Verwendung von CSE fur die Beschleunigung von 4D-Flussmessungen der

Liquorflussdynamik eignet.

1.2. Liquorfluss

1.2.1. Anatomie

Liquor cerebrospinalis, kurz Liquor (Cerebrospinal Fluid, CSF), ist eine klare Flissigkeit, die
sich in den Ventrikeln des Gehirns und im Subarachnoidalraum von Gehirn und Rickenmark
befindet. Die Funktion des Liquors besteht vor allem im mechanischen Schutz des Gehirns.
AuBerdem hat der Liguor metabolische Aufgaben und foérdert den Abtransport von

tberschussigen Neurotransmittern und Elektrolyten'?,

Liguor wird hauptséachlich im Plexus choroideus und zu geringerem Anteil vom Ependym der
Ventrikel produziert. Der Plexus choroideus besteht aus einem speziellen fenestrierten
Epithel, das den Liquor aktiv in die Ventrikel sezerniert. Von den Seitenventrikeln flie3t der
Liquor Uber die Foramina interventricularia in den 3. Ventrikel, Gber den Aquaeductus
mesencephalii in den 4. Ventrikel und schlief3lich Uber die mediane und laterale Apertur in
den Subarachnoidalraum des Gehirns und des Ruckenmarks und in den Zentralkanal der
Wirbelsaule!® (siehe Abbildung 1).

Die Resorption in den Subarachnoidalraum erfolgt Gber Arachnoidalgranulationen in vendse
Sinus'®. Teile des Liquors werden auch im Subarachnoidalraum des Spinalkanals®® und tiber
das Lymphsystem der zerebralen GefaRRe absorbiert!®1’.

Sinus sagittalis
superior

rach noidalgranulationen
Subarachnoidalraum

Seitenventikel

Foramen

interventriculare
3. Ventrikel

Aquaeductus

Ys.r mesencephalii
; 4, Ventrikel

Apertura mediana

Canalis centralis

Abbildung 1 Vereinfachte Darstellung der Liquorzirkulation. Der Liquor wird im Plexus choroideus der
Seitenventrikel sowie des 3. Ventrikels produziert und flieRt Uber den 4. Ventrikel und Uber die mediane und
laterale Apertur in den Subarachnoidalraum.
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Die Bewegung des Liquors ausgehend von den Hirnventrikeln entlang der Wirbelsaule
verlauft jedoch nicht kontinuierlich, sondern pulsatil beziehungsweise oszillierend. Grundlage
dieses oszillierenden Flusses bildet die bereits im 19. Jahrhundert aufgestellte Monro-Kellie-
Doktrin'®, Diese besagt, dass das Volumen innerhalb des starren Schadels konstant sein
muss, damit auch der intrakranielle Druck konstant bleibt. Im Falle einer Volumenzunahme
erhoht sich konsekutiv der intrakranielle Druck. Steigt nun in der Systole das Blutvolumen
innerhalb des Schadels an, so muss Liguor den Schadel nach kaudal in Richtung
Spinalkanal verlassen. Umgekehrt fliel3t Liquor in der Diastole wieder nach kranial. Da der
venodse Ruckstrom bei der Inspiration zu- und bei der Exspiration abnimmt wird diese

Flussbewegung neben dem Herzschlag auch maRgeblich von der Atmung beeinflusst?®.

Im gesunden Menschen enthdlt der gesamte Liquorraum circa 150 ml und wird zwei- bis

dreimal taglich durch Produktion und Absorption ausgetauscht?%:21,

1.2.2. Pathologien der Liquorflussdynamik
Bei Pathologien von Bildung, Fluss oder Resorption des Liquors kann es zu akuten und

chronischen neurologischen Symptomen und Krankheitshildern kommen?%23,

Bereits Anfang des 20. Jahrhunderts forschte Walter Dandy an der Pathophysiologie und
Therapie des Hydrozephalus?*. Er entwickelte auBerdem die Einteilung in kommunizierenden
und obstruierenden Hydrozephalus®. Eine Sonderform stellt der idiopathische
Normaldruckhydrozephalus (iNPH) dar. Wie der Name bereits suggeriert, ist die
zugrundeliegende Ursache des iNPH nicht abschlieBend geklart. Vermutet wird ein
Zusammenspiel aus unterschiedlichen, komplexen Pathomechanismen, unter anderem einer
verminderten  Viskoelastizitat ~ des Hirn-Parenchyms?, Veranderungen des
Subarachnoidalraum?’, einem intermittierend erhohten intraventrikularen Druck?®® und
Veranderungen von Liquorfluss und -resorption. Die Diagnosestellung ist haufig nicht
einfach, nicht zuletzt, weil es keine einheitlichen, NPH-definierenden Kriterien gibt. Nach der
aktuellen Sl-Leitlinie von 2017 wird die Diagnose ,Normaldruckhydrozephalus®
wahrscheinlich, wenn eine Kombination von anamnestischen, klinischen und bildgebenden
beziehungsweise biochemischen Kriterien zutreffen?®. Abhangig von Komorbiditaten, Alter
des Patienten, Atiologie und Progredienz der Erkrankung sind die Diagnosekriterien
unterschiedlich aussagekréftig. Eine Diagnosestellung ist fiir Betroffene jedoch sehr relevant,
da der iNPH zu den wenigen behandelbaren Ursachen einer Demenz gehért. Sowohl bei
Patienten mit iNPH als auch bei Patienten mit kommunizierendem, sekundaren

Hydrozephalus konnten Veranderungen der Liquorflussdynamik nachgewiesen werden3%3t,
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Die obstruktive Form des Hydrocephalus’ kann, abhangig von der Genese, in drei
Untergruppen eingeteilt werden: kongenitale Fehlbildungen, Raumforderungen und Folge
von Entziindung®. Bei dieser Form des Hydrozephalus wird der Liquorfluss blockiert und es
kommt zu einem Stau kranial der Obstruktion. Erwartungsgemafll wurde auch bei

obstruktivem Hydrocephalus eine Veranderung in der Liquorflussdynamik beobachtet®.

Eine weitere, seltene Stérung des Liquorflusses ist die Syringomyelie. Es handelt sich dabei
um eine chronisch-progrediente Hohlenbildung im Ruckenmark3*. Betroffene konnen,
abhangig von der Lokalisation der Syrinx, motorische und vegetative Ausfélle entwickeln.
Haufig klagen sie aulRerdem Uber Schmerzen und Sensibilitatsstorungen®. Die
Pathophysiologie der Syringomyelie ist bis heute nicht ganzlich verstanden. Die aktuell
bevorzugte Theorie ist jedoch, dass die Syrinx sekundar durch einen erhéhten Druck infolge
einer Obstruktion im Spinalkanal entsteht®®., Die Syringomyelie kann traumatisch®,
idiopathisch® oder im Rahmen des Tethered-Cord-Syndroms®® auftreten. In der Vielzahl der
Falle ist die Syringomyelie aber mit der Chiari Malformation assoziiert**#°. Dabei handelt es
sich um eine seltene Fehlbildung des Kleinhirns, bei der es zu einer Verlagerung der
Kleinhirntonsillen nach kaudal kommt. Die Patienten kénnen ein breites Symptomspektrum
zeigen, das von asymptomatisch tber mildere Symptome wie beispielsweise Kopfschmerzen
bis hin zu akuten Verlaufen mit Apnoe und spastischen Paresen reichen kann42,

Der Liquorfluss bei Patienten mit Chiari Malformation ist oft erheblich verandert.
Typischerweise werden bilaterale Flow-Jets in den anterioren Anteilen des Spinalkanals bei
gleichzeitig reduziertem posterioren Fluss beobachtet®. Es kann auBerdem zur Wirbelbildung
beziehungsweise zu heterogenen, komplexeren Flussmustern kommen“3. Die Indikation zur
Therapie der Chiari Malformation wird anhand von Klinik und bildgebenden Verfahren

gestellt und besteht in der Regel aus einer operativen Dekompression4,

Eine mit dem Liquorraum selbst assoziierte Pathologie sind Arachnoidalzysten. Dabei
handelt es sich um meist angeborene, seltener sekundare, flissigkeitsgeftihlte Hohlraume
innerhalb der Arachnoidea®. Sie kdnnen sowohl intrakraniell als auch im Spinalkanal
auftreten*®. Haufig handelt es sich dabei um asymptomatische Zufallsbefunde,
Arachnoidalzysten koénnen jedoch auch symptomatisch werden*’. Zu den haufigsten
Symptomen gehoéren dann die Symptome eines erhohten intrakraniellen Drucks, wie
beispielsweise Kopfschmerzen, Ubelkeit und Erbrechen*®. Abhangig vom Kklinischen und
radiologischen Bild, hier insbesondere abhangig davon ob es sich um mit dem
Subarachnoidalraum kommunizierende oder isolierte Zysten handelt, wird die Indikation zur
operativen Therapie gestellt*. Gangige operative Verfahren sind die Fenestrierung der

Zystenwand oder der Einsatz eines Zysto-peritonealen Shunts*.
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Idiopathische intrakranielle Hypertension, auch Pseudotumor cerebri genannt, ist eine
Erhohung des intrakraniellen Drucks ohne bekannte Ursache. Vermutet werden drei
Pathomechanismen, die bei der Entstehung eine Rolle spielen: Liquor-Uberproduktion,
Obstruktion des Liquor Abflusses und ein erhéhter Druck in den vendsen Sinus®. Die
klinischen Leitsymptome sind, analog zu Arachnoidalzysten, Symptome des erhohten
intrakraniellen Drucks. Das am haufigsten beklagte Symptom sind Kopfschmerzen, gefolgt
von Sehstorungen und einem pulssynchronen Tinnitus®. GemaR der Sil-Leitlinie
,Jldiopathische intrakranielle Hypertension“>? gibt es verschiedene therapeutische
Moglichkeiten. Nach adaquater Senkung des Liquordrucks stehen zuné&chst
Lebensstilanderungen und medikamentose Therapien im Vordergrund. Bei schwereren
Verlaufsformen sollte eine invasive Therapie, zum Beispiel eine Liquorableitung mittels

operativer Shunteinlage, erfolgen.

Wie oben beschrieben (vgl. 2.2.1) ist ein kontinuierlicher Liquorfluss essenziell fir den
Abtransport von Abbauprodukten und die Homéostase des Gehirns. So liegt es nahe, dass
auch neurodegenerative Erkrankungen wie der Morbus Alzheimer und die Multiple Sklerose
mit einer veranderten Liquorflussdynamik assoziiert sind%3°2, Inwieweit diese Veranderungen
bei der Genese dieser Erkrankungen eine Rolle spielen, ist jedoch noch nicht endgiiltig
geklart. Denn auch bei einem physiologischen Alterungsprozess konnte eine verdnderte

Liquordynamik beobachtet werden®3.

1.3. MRT-Bildgebung

1.3.1. Technische Grundlagen
Die MRT ist eine prinzipiell nicht-invasive, strahlenfreie Bildgebung, die sowohl im Klinischen

Alltag als auch in der Forschung breite Anwendung findet.

Bereits 1946 entdeckten BLOCH und PURCELL unabh&ngig voneinander das Prinzip der
magnetischen Resonanz®*%°, Diesen Effekt nutzte DAMADIAN 1971 zur Unterscheidung von
Tumorgewebe bei Ratten®®. LAUTERBUR entwickelte 1973 eine NMR-Technik zur Darstellung
eines zweidimensionalen Bildes mittels Gradienten®’. Die erste MRT-Aufnahme eines

Menschen wurde 1976 von MANSFIELD und MAUDSLEY durchgefiihrt %8,

Grundlage der MRT ist der Eigendrehimpuls (Spin) von Protonen, der im Normalzustand
ungerichtet im Raum vorliegt®. Bewegte Ladungen induzieren ein Magnetfeld.
Dementsprechend besitzen Wasserstoffatome ein magnetisches Dipolmoment und verhalten

sich in einem Magnetfeld vereinfacht wie kleine Stabmagneten®. In einem externen
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Magnetfeld richten sich die Protonen damit entweder parallel, in Richtung des Magnetfelds

Bo oder antiparallel, entgegen der Richtung des Magnetfelds Bo aus (siehe Abbildung 2)%°.

(B)

B(0)

(ﬂ:)./.
[ N )
o e

0@
Y

Abbildung 2 Darstellung der Eigendrehimpulse der Protonen vor (A) und nach (B) Anlegen eines duf3eren Magnetfeldes B(0)

Aufgrund der bevorzugten Energieniveaus gemafl der Boltzmann-Verteilung ist die
Ausrichtung der Protonen in Summe leicht bevorzugt in paralleler Richtung, statt anti-
parallel. Daraus resultiert eine Netto-LAngsmagnetisierung in Richtung des Magnetfelds®®.
Die Verteilung der parallel und anti-parallel ausgerichteten Spins und damit auch die
Langsmagnetisierung ist dabei abhangig von der Feldstarke des Magnetfelds Bo. Aul3erdem
beginnen die Protonen eine Prazessionsbewegung, das heildt, sie rotieren nicht zufallig,
sondern in einer Kreiselbewegung um die eigene Achse®. Die Frequenz der
Prazessionsbewegung ist ebenfalls abhangig von der Starke des auferen Magnetfeldes.
Mathematisch lasst sich dies mit der sogenannten Larmor-Gleichung beschreiben®®:

W= %BO mit der Frequenz der Prazession w, der magnetischen Flussdichte B, und des

MHz

gyromagnetischen Verhaltnisses fur Wasserstoff y = 42,6 p_—

Die Protonen prazessieren zunachst ungeordnet, sie sind ,out of phase®. Wird nun ein 90°
Hochfrequenzimpuls (RF-Puls) senkrecht zur Langsachse und mit der Prazessionsfrequenz
der Protonen (Larmorfrequenz) in das Magnetfeld eingebracht, erfolgen zwei Dinge: Die
Préazisionsbewegung der Protonen synchronisiert (,in phase®) und die Achse der Spins kippt
in Transversalrichtung®. Es entsteht also ein transverses, oszillierendes Magnetfeld. Wird
der Impuls wieder abgeschaltet, kehren die Teilchen allm&hlich in ihren Ursprungszustand

zurtick und richten sich wieder entlang des auf3eren Magnetfeldes By aus. Diesen Vorgang
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bezeichnet man als Relaxation. Diese Relaxation resultiert aus dem Wiederaufbau der

Langsmagnetisierung und dem Abbau der Transversalmagnetisierung®.

Abhangig von den Abstanden einer erneuten Anregung durch einen RF-Puls (repetition time,
TR) und zu welchem Zeitpunkt das MR-Signal jeweils nach einer Anregung gemessen wird
(echo time, TE) sind die unterschiedlichen Gewebearten unterschiedlich relaxiert®. Diese
unterschiedlichen Nettomagnetisierungen erzeugen die Kontrastierung im endgiltigen MRT -
Bild. Um die gemessenen Signale einem Bildpunkt zuordnen zu kénnen, verwendet man
weitere Magnetfeldgradienten, die zu unterschiedlichen Zeitpunkten zwischen Anregung

(RF-Puls) und Bildakquisition (TE) in das externe Magnetfeld eingebracht werden®®.

Die Dauer der Aufnahme ist zum einen von der Geschwindigkeit der raumlichen Kodierung
und zum anderen von der gewlnschten rdaumlichen und zeitlichen Auflésung abhangig. Fur
jede k-Raum-Linie muss die oben erlauterte Iteration von Anregung und Bildakquisition
durchgefiihrt werden®. Die Reduktion der Aufnahme von k-Raum-Linien ist grundséatzlich
nicht unproblematisch. Wird die Abtastfrequenz reduziert, um die Aufnahmegeschwindigkeit
zu erhohen, wird das Nyquist-Abtasttheorem® missachtet. Dabei handelt es sich um einen
Grundsatz der Signalverarbeitung, nach dem eine bestimmte Frequenz nur korrekt erfasst
werden kann, wenn sie mit mindestens der doppelten Frequenz abgetastet wird. Ist die
Abtastfrequenz zu gering, wird der Teil des Signals mit zu hoher Frequenz einer niedrigen
Frequenz zugeordnet. Konkret zeigt sich dies in der MRT-Bildgebung auf dem endgiiltigen
Bild als Einfaltung®. Das gleiche geschieht auRerdem, wenn der Patient mit dem
Bildausschnitt (Field of view, FoV) in Phasenkodierungsrichtung nicht vollstandig erfasst
wird®®.

Schnellere und starkere Gradienten konnen die rdumliche Kodierung beschleunigen.
Trotzdem koénnen die Gradienten nicht instantan an- und ausgeschaltet werden, die
Gradienten haben immer eine An- und Abfallzeit>®. Die Beschleunigung des Gradienten-
Wechsels ist also physikalisch limitiert. Darliber hinaus gibt es Hinweise darauf, dass zu

starke Gradienten Auswirkungen auf den Patienten im MRT haben kdnnen®®.

Insbesondere im  Vergleich mit alternativen  Bildgebungsmethoden wie der
Computertomographie (CT), hat die MRT-Bildgebung sehr langen Aufnahmezeiten. Das hat
verschiedene Nachteile:

Es gibt bestimmte Aufnahmen, bei denen Patienten den Atem anhalten mussen (Breath-
hold-Aufnahmen). Es gibt Hinweise, dass auch die Akquisition von Liquorflussdynamiken von
einer solchen Aufnahmetechnik profitieren kann®%2, Bei dieser Art der Aufnahme konnen

lange Aufnahmezeiten die Qualitat der Daten jedoch beeintrachtigen.
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Die MRT ist auf3erdem sehr anféllig fur Bewegungsartefakte. Insbesondere bei padiatrischen
Patienten kann deshalb auBerdem eine Sedierung erforderlich sein®. Dabei ist insbesondere
bei Kindern, die CT-Untersuchung, aufgrund der Strahlenexposition, keine unproblematische
Alternative. Trotz der langen Aufnahmezeiten ist die MRT, aufgrund der Moglichkeit der
Darstellung und Differenzierung von Gewebearten ohne die Verwendung ionisierender

Strahlung, nicht mehr aus dem klinischen Alltag wegzudenken.

1.3.2. Phasenkontrast-Bildgebung

Neben statischen MRT-Sequenzen ist es auch mdglich, mittels Phasenkontrast-MRT
dynamische Prozesse beispielweise den Blutfluss darzustellen. Damit besteht die
Mdoglichkeit der nicht-invasiven, kontrastmittelfreien Darstellung von Gefallen und deren
Pathologien. Die Phasenkontrast-MRT macht sich das Prinzip zunutze, dass die Spins von
Teilchen, die sich entlang eines Gradienten bewegen, zum Beispiel Blut in einem Gefal,
eine Phasenverschiebung erfahren®.

Die Phasenverschiebung ist von der Geschwindigkeit und Richtung des Teilchens abhéangig.
Bei dem Geschwindigkeitskodierenden-Gradienten handelt es sich um einen bipolaren
Gradienten, der nach den in Kapitel 2.3.1 beschriebenen Ortskodierenden-Gradienten und
vor TE angeschaltet wird®®. Dazu wird erst ein +180° und dann ein -180° Puls in das
Magnetfeld eingebracht®. Stationares Gewebe endet also ohne Netto-Phasenverschiebung,
Spins, die sich entlang des Gradienten bewegen erhalten eine positive Phasenverschiebung
und Spins, die sich entgegen dem Gradienten bewegen eine negative
Phasenverschiebung®®. Vor der Akquisition muss bestimmt werden, welche Geschwindigkeit
welcher Phasenverschiebung entspricht. Das erfolgt mit den Festlegungen eines Velocity
Encoding Faktors, kurz VENC. Bestimmt man beispielsweise einen VENC von 10 cm/s,
werden £10 cm/s mit £180° Phasenverschiebung kodiert. Die richtige Einstellung des VENCs
ist essenziell fur die korrekte Messung von Fluss im Korper. Ist der VENC zu hoch,
verwendet man beispielsweise einen VENC von 100 cm/s fir eines Messung des
Liquorflusses, kénnen kleine Unterschiede, die beim Liquor im einstelligen cm/s Bereich
liegen, nicht adaquat erfasst werden. Ein hoher VENC erhoht zudem das Rauschen im
endgultigen Bild®*.

Ist der VENC auf der anderen Seite zu niedrig kommt es zu Aliasing-Effekten®®. Nimmt man
bespielweise einen VENC von 5 cm/s fiir den Liquorfluss an, +5 cm/s entsprache also +180°,
und der Liquor fliet mit 7,5 cm/s dann wird 7,5 cm/s mit einer Verschiebung von 270°
angegeben, dass entspricht allerdings -90°. Das endgiltige Bild wirde in diesem Fall einen
Ruckwartsfluss darstellen®. Aus diesem Grund empfehlen LoTz et al.®® den VENC etwa 10

% hdher zu wahlen als die erwartete Flussgeschwindigkeit.
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Gangig ist in der Phasenkontrast-MRT die zweidimensionale Darstellung von Fluss. Also die
Darstellung von Fluss durch eine Ebene entlang der Zeit. Dafiir muss vor der Aufnahme eine
Schicht erfasst werden, die orthogonal zur GefaRwand liegt. Die Schicht sollte mdglichst
prazise lokalisiert werden, da es ansonsten zum Beispiel zur Messung von falsch niedrigen
Maximalgeschwindigkeiten kommen kann®. Bei der zweidimensionalen Bildgebung kann die
Geschwindigkeit nur in eine Richtung, bestenfalls entlang des zu untersuchenden Lumens,
kodiert werden. Vorteil einer 2D-Messsung ist vor allem die hohe Aufnahmegeschwindigkeit,
die deshalb zum Beispiel auch Breath-hold-Aufnahmen méglich macht®4.

Neben der 2D-Phasenkontrastbildgebung wird aul3erdem die 4D-Phasenkontrastbildgebung
genutzt, die den Fluss in alle drei Raumrichtungen und entlang der Zeit abbilden kann. Mit
der 4D-Bildgebung ist es, im Gegensatz zu zweidimensionalen Aufnahmen, mdéglich auch
anatomisch oder funktionell komplexe Strukturen darzustellen. Der gré3te Nachteil der 4D-
Bildgebung sind die langen Akquisitionszeiten, die fir die standardméfige Implementierung

weiterhin eine Hiirde darstellen®°.

1.3.3. Parallele Bildgebung

Eine der haufigsten Techniken zur Beschleunigung der Akquisitionszeit, ist die parallele
Bildgebung. Wie in Kapitel 2.3.1 beschrieben, kann die Aufnahmegeschwindigkeit nicht
unbegrenzt durch starkere Gradienten, beziehungsweise durch schnellere raumliche
Kodierung reduziert werden. Deshalb wurden andere Methoden zur Beschleunigung der
Akquisition entwickelt. Dazu gehtren zum Beispiel Sequenzen mit effizienterer k-
Raumabtastung, wie ,echo planar imaging“ (EPI)®’, ,Rapid Acquisition with Relaxation
Enhancement (RARE)®® und multi-slice-imaging®®. Die parallele Bildgebung ist ein
Uberbegriff fir verschiedene Beschleunigungsmoglichkeiten, denen gemein ist, dass
mehrere Spulen parallel fur die Akquisition der Daten verwendet werden™. Um die
Aufnahmegeschwindigkeit zu erhéhen, wird dabei der k-Raum in Phasenkodierungsrichtung
unterabgetastet, das heil3t abhangig vom gewahlten Beschleunigungsfaktor R werden
einzelne k-Raumzeilen tGbersprungen und nicht akquiriert™.

Diese Unterabtastung missachtet allerdings das oben beschriebene Nyquist-
Abtasttheorem®. Durch die Kombination der einzelnen Spulenelemente und ihrer raumlich-
spezifischen Sensitivitat ist es jedoch mdglich die entstandenen Aliasing-Effekte wahrend der

Rekonstruktion der k-Raumdaten in Bilddaten weitestgehend zu korrigieren.

1.3.4. SENSE

Eine der am haufigsten eingesetzten Beschleunigungstechniken in der MRT ist SENSE 2. Es

handelt sich dabei um ein bildraumbasiertes Verfahren, bei dem ausgenutzt wird, dass die
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Spulen in unterschiedlichen Arealen des Bildes, abhangig von der Entfernung zum Ort der
Signalentstehung, sensitiv sind®®. Jede Spule hat ihr eigenes Sensitivitatsprofil. Die
Sensitivitaten der einzelnen Spulen mussen dafir zun&chst anhand eines sogenannten
Prescans ermittelt werden’®. Ein korrekter Prescan ist daher essenziell fur die spatere
Rekonstruktion des Bildes. Um eine erfolgreiche Rekonstruktion mittels SENSE
gewahrleisten zu kénnen, sollte sich der zu untersuchende Patient zwischen Prescan und
Bildakquisition nicht mehr bewegen. Andernfalls stimmen die akquirierten Sensitivitatsprofile
der Spulen nicht mehr mit denen wéhrend der Bildaufnahme Uberein und eine korrekte

Rekonstruktion der Bilddaten ist nicht mehr mdglich.

Mittels eines Algorithmus kénnen anschlie3end die durch die Unterabtastung entstandenen
Einfaltungen (Aliasingartefakte) weitestgehend korrigiert werden®®. Bei der Verwendung von
SENSE findet die Rekonstruktion der Daten, im Gegensatz zu anderen parallelen
Bildgebungstechniken, wie zum Beispiel Generalized Autocalibrating Partial Parallel
Acquistion™ (GRAPPA), nicht im k-Raum, sondern in der Bildebene statt’>. Diese Methode
der Unterabtastung hat jedoch zur Folge, dass mit starkerer Unterabtastung und damit
steigendem Beschleunigungsfaktor R, das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis (signal to noise ratio,
SNR) abnimmt da der Entfaltungsalgorithmus die Unterabtastung nicht vollstandig

kompensieren kann®°. Das Verhaltnis wird dabei mit der folgenden Gleichung beschrieben:

SNRy

SNR =12 (1)

Hieraus geht hervor, dass das SNR neben dem Beschleunigungsfaktor auch durch den
sogenannten Geometrie-Faktor (g-Faktor) bestimmt wird. Der g-Faktor errechnet sich neben
verschiedenen Parametern, unter anderem aus dem k-Raum-Muster, dem ausgewahlten
Bildausschnitt  (field-of-view, FOV) und mal3geblich durch die Anordnung der
Spulenelemente zueinander’®. Um den g-Faktor zu senken, ist eine mdglichst hohe
Abdeckung des FOV durch die Spulenelemente erforderlich. Andernfalls kénnten die
Sensitivitdten der einzelnen Spulenelemente zu ahnlich und eine verlassliche Rekonstruktion
der unterabgetasteten Daten nicht mehr moglich sein’’. Der Beschleunigungsfaktor wird

dementsprechend durch die Anzahl der Spulenelemente limitiert.

In den meisten klinischen MRT-Sequenzen ist jedoch das SNR der limitierende Faktor in der
Beschleunigung durch parallele Bildgebung®®. Insbesondere bei Aufnahmen, die bereits ein

inharent geringes SNR aufweisen ist eine Beschleunigung selten méglich.

Der Einsatz paralleler Bildgebung bietet dennoch viele Vorteile. Durch schnellere
Bildakquisition sinkt die Wahrscheinlichkeit von Bewegungsartefakten. Das ist insbesondere
bei dynamischen Aufnahmen und unruhigen Patienten hilfreich.

18



Bei dynamischen MRT-Aufnahmen kann auf3erdem die zeitliche Auflosung verbessert
werden. Zum Einsatz kommen diese Beschleunigungsformen folglich haufig in der kardialen

Bildgebung™®.

Aufgrund ihrer vielseitigen Anwendungsmdglichkeiten und robusten Ergebnisse, wird die
parallele Bildgebung beziehungsweise SENSE mittlerweile in den meisten Sequenzen

klinischer MR-Protokolle eingesetzt.

1.3.5. Compressed Sensing
Das Prinzip des ,Compressed Sensing“ wurde 2006 das erste Mal von CANDES et al.”® und
DoNOHO et al.®® vorgestellt. Es findet heute unter anderem Anwendung in der

Informationsverarbeitung, Informatik und der angewandten Mathematik8-23,

Viele Signale werden zwar zunachst vollstdndig erfasst, zur Speicherung aber in einer
Transformdomane komprimiert, um zur Darstellung wieder rekonstruiert zu werden. Ziel in
der Entwicklung des Compressed Sensing war es Signale direkt komprimiert aufzunehmen,
um bei der Datenerfassung Zeit und Ressourcen einzusparen®. Damit war Compressed
Sensing fur die MRT-Bildgebung besonders geeignet und schon 2007 haben LUSTIG et al.®®

das Prinzip des Compressed Sensing das erste Mal auf MRT-Messungen Ubertragen.

Ahnlich wie bei der parallelen Bildgebung wird das Bild bei Verwendung von Compressed
Sensing unterabgetastet. Das urspringliche Bild kann allerdings nur unter bestimmen
Voraussetzungen rekonstruiert werden. Es ist essenziell, dass das Bild in mindestens einer
Domane ,sparse” ist®. ,Sparse” ist ein Bild, wenn es durch wenige Nicht-Null Eintrage
reprasentiert werden kann. Die meisten ,naturlichen® Daten sind direkt oder in einer
Transform-Domane “sparse“®®. Nicht komprimierbar sind beispielsweise bereits komprimierte
oder zufallig-generierte Daten. Neben der Sparsity ist auch die richtige Art der
Unterabtastung Voraussetzung fir die Anwendung von Compressed Sensing. Anders als bei
der parallelen Bildgebung muss die Unterabtastung inkohéarent erfolgen®. Dementsprechend
entstehen keine Aliasing- sondern rausch-ahnliche Artefakte. In der MRT-Bildgebung
existiert zusatzlich in der Regel die Besonderheit, dass das Zentrum des k-Raums dichter

gesampelt wird, da hier das meiste Signal aufgenommen wird (siehe Abbildung 3)8".
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(A) Volistindige Abtastung des (B) RegelmiBige Unterabtastung (C) UnregelmaBige Unterabtastung
k-Raums des k-Raums des k-Raums

----------------------------

oooooooooooooooooooooooooooo

oooooooooooooooooooooooooooo

----------------------------

Abbildung 3 Abtastung des k-Raums. (A) Akquisition aller k-Raumlinien. (B) Unterabtastung des k-Raums nach einem
regelmdfSigen Muster (Parallele Bildgebung), hier mit Erfassung jeder 2. Reihe (R=2). (C) Inkohdrente Unterabtastung mit
vollsténdiger Erfassung des Zentrums des k-Raums (Compressed Sensing).

SchliefZlich wird mit einem iterativen, nicht-linearen Rekonstruktions-Algorithmus das Bild mit
der hochsten ,sparsity” berechnet®.

Ein groRBer Nachteil dieser Rekonstruktionsform ist, dass die iterativen Algorithmen sehr
rechenintensiv und dementsprechend langsam sind. Rekonstruktionszeiten von 15-30 min.
konnen die Anwendung im klinischen Alltag bereits limitieren®. Dabei sind, insbesondere bei
Kombinationen mit anderen Beschleunigungsmethoden, durchaus noch langere
Rekonstruktionszeiten von bis zu einer Stunde moglich®°. Lange Rekonstruktionszeiten
stellen damit einen wichtigen limitierenden Faktor in der Kklinischen Anwendung von
Compressed Sensing dar. Dabei sind Kklinisch vertretbare Rekonstruktionszeiten durch den
Einsatz moderner, GPU-basierter Hardware durchaus moglich®. Es ist daher denkbar, dass

die Rekonstruktionszeiten in Zukunft weniger eine Limitation darstellen werden.

Trotz der momentan noch langen Rekonstruktionszeiten hat sich die Verwendung von
Compressed Sensing in zahlreichen Studien als effektive Beschleunigungsmethode fir die
MRT-Bildgebung erwiesen®°. Compressed Sensing konnte auch bereits fir die
Phasenkontrastbildgebung, beispielsweise in der Aorta®® oder in den hepatischen

GefaRen® % erfolgreich angewandt werden.

1.3.6. Kombination von Compressed Sensing und SENSE

Da Compressed Sensing und die parallele Bildgebung grundlegend unterschiedliche
Methoden  der  Unterabtastung  darstellen, ist es mdglich die beiden
Beschleunigungsmethoden zu kombinieren und so noch hohere Beschleunigungen zu
erreichen.

Nutzt man speziell die parallele Bildgebung SENSE wird diese Beschleunigungsmethode

Compressed SENSE®’ (CSE) genannt. CSE ist erst seit wenigen Jahren im klinischen Alltag
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verfigbar und erlaubt die Beschleunigung der meisten gangigen MRT-Sequenzen. Es kann
sowohl in der statischen als auch in der dynamischen Bildgebung, hier sowohl fur 4D- als

auch fur 2D-Sequenzen, angewandt werden.

1.4. Fragestellungen und Ziel der Arbeit
Gegenstand der Dissertation ist die Fragestellung, inwieweit die Kombination von SENSE
und Compressed Sensing (Compressed SENSE) =zur Beschleunigung der 4D-

Phasenkontrast-Liquorfluss-Bildgebung geeignet ist.

Untersucht wurde daflir der Liquorfluss von C1-C7 bei 20 gesunde Probanden mittels 4D-
Phasenkonstrast-MRT. Dabei wurde die Beschleunigung mittels CSE mit verschiedenen
Beschleunigungsfaktoren zwischen 4 und 10 gegen den bisherigen Standard der SENSE-
Beschleunigung verglichen. Die fur die Analyse extrahierten quantitativen Parameter waren
der durchschnittliche Nettofluss (AF), das Volumen des Vorwartsflusses (FF) und des

Ruckwartsflusses (BF) sowie die maximale Geschwindigkeit (PV).
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Abstract

Background: 4D flow magnetic resonance imaging (MRI) of CSF can make an important contribution to the under-
standing of hydrodynamic changes in various neurological diseases but remains limited in clinical application due
to long acquisition times. The aim of this study was to evaluate the accuracy of compressed SENSE accelerated MRI
measurements of the spinal CSF flow.

Methods: In 20 healthy subjects 4D flow MRI of the CSF in the cervical spine was acquired using compressed sensi-
tivity encoding [CSE, a combination of compressed sensing and parallel imaging (SENSE) provided by the manufac-
turer] with acceleration factors between 4 and 10. A conventional scan using SENSE was used as reference. Extracted
parameters were peak velocity, absolute net flow, forward flow and backward flow. Bland—Altman analysis was
performed to determine the scan-rescan reproducibility and the agreement between SENSE and compressed SENSE.
Additionally, a time accumulated flow error was calculated. In one additional subject flow of the spinal canal at the
level of the entire spinal cord was assessed.

Results: Averaged acquisition times were 10:21 min (SENSE), 9:31 min (CSE4), 6:25 min (CSE6), 4:53 min (CSE8)

and 3:51 min (CSE10). Acquisition of the CSF flow surrounding the entire spinal cord took 14:40 min. Bland-Altman
analysis showed good agreement for peak velocity, but slight overestimations for absolute net flow, forward flow and
backward flow (< 1 ml/min) in CSE4-8. Results of the accumulated flow error were similar for CSE4 to CSE8.

Conclusion: A quantitative analysis of acceleration factors CSE4-10 showed that CSE with an acceleration factor
up to 6 is feasible. This allows a scan time reduction of 40% and enables the acquisition and analysis of the CSF flow
dynamics surrounding the entire spinal cord within a clinically acceptable scan time.

Keywords: Compressed sensing, 4D flow MRI, Cerebrospinal fluid, CSF

Background

Changes in the cerebrospinal fluid (CSF) flow dynam-
ics have been found to be associated with different
neurological diseases such as hydrocephalus [1], Chi-
ari malformation [2, 3], syringomyelia [4] and Alzhei-
mer disease [5]. The quantification of the CSF flow is
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necessary for a better understanding of the physiology
and pathophysiology of CSF dynamics and may assist
in diagnosis and treatment guidance of CSF related
diseases. At present, two-dimensional phase-contrast
magnetic resonance imaging (2D flow MRI) is the most
common technique to quantify the CSF flow non-inva-
sively [6]. Since this method is two-dimensional it is
not sufficient to fully represent the complex physiologi-
cal or pathological flow dynamics of the CSF includ-
ing multidirectional flow occurring in patients with
Chiari malformation, inside of arachnoid cysts and
syringes as well as during reflux from the third into
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22


https://doi.org/10.1186/s12987-020-00206-3

Jaeger et al. Fluids Barriers CNS (2020) 17:43

the lateral ventricles [7, 8]. To represent complex flow
patterns adequately a time-resolved three-dimensional
MRI measurement (4D flow MRI) method is neces-
sary [9, 10]. However, due to the large amount of data
that needs to be recorded, the acquisition of a 4D flow
MRI data set is accompanied with long scan times and
therefore, rarely integrated into clinical routine scan
protocols.

To accelerate 4D flow MRI acquisitions, different meth-
ods were proposed by exploiting spatial-temporal cor-
relations or using compressed sensing. However, most
work focused on cardio-vascular applications [11-15]
and no work exists on accelerated 4D flow MRI of the
CSE.

The concept of compressed sensing is a promising way
to accelerate MRI measurements. It was first proposed in
2006 by Donoho [16] and transferred to MRI by Lustig
et al. [17]. Compressed sensing can reduce the required
amount of data by random undersampling of the k-space,
if an image can be assumed to be “sparse” in a suitable
transform domain [18]. Further image acceleration can
be accomplished by combining compressed sensing
and parallel imaging [18, 19], herein referred to as com-
pressed SENSE (CSE) [20, 21]. Previous studies have
shown that CSE can accelerate scan times while obtain-
ing an acceptable quality in aortic [13, 22, 23] and carotid
[24] blood flow using acceleration factors between R=3
and R=7. In comparison to blood flow, velocities of the
CSF are low and therefore more difficult to measure.
Contrast of the tissue is lower and no contrast agent can
be used making an exact acquisition more challenging. In
addition, when measuring the blood flow in the chest or
abdomen more coils can be used which improves quality.

The aim of this study was to investigate the applicabil-
ity of the combination of compressed sensing and parallel
imaging to the quantification of CSF flow using 4D flow
MRI to improve its clinical applicability. To estimate the
maximum feasible image acceleration using CSE, differ-
ent CSE factors were compared to the standard parallel
imaging acceleration using SENSE regarding image qual-
ity and different flow parameters, such as peak velocity,
forward volume flow, backward volume flow and abso-
lute net flow in healthy subjects. Finally, to further inves-
tigate the potential of the CSE acceleration the proposed
method was applied to measure the CSF flow surround-
ing the entire spinal cord (C1-L1) in one healthy subject
by the combination of 2 separate acquisitions.

Methods and material

Study population

20 healthy subjects (11 women, 9 men, mean age =+ SD:
29.7+13.04 years) with no history of neurological or
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spinal diseases were recruited. The study was approved
by the institutional ethics committee and informed con-
sent was obtained from all subjects prior to the study.

Image acquisition

All examinations were obtained using a clinical 3 T
MRI system (Ingenia; Philips Healthcare, Best, The
Netherlands). Data were acquired using a spoiled gra-
dient echo sequence with a 16-channel head and neck
coil array and the built-in 8-channel posterior coil array.
During the examination, the peripheral heart rate was
recorded using a wireless pulse oximeter to allow for
retrospective synchronization of the data. Beforehand,
a survey scan and a sagittal 3D T2-weighted scan were
performed for planning purposes. The imaging vol-
ume of the 4D flow acquisition was chosen to cover
the cerebral aqueduct and the cervical spine (C1-C7).
Each volunteer underwent one scan using SENSE with
an acceleration factor of R=3.75. and four scans using
CSE (acceleration factors R=4, 6, 8 and 10—termed as
CSE4, CSE6, CSE8 and CSE10). The CSE sequence is a
combination of SENSE and compressed sensing tech-
niques. Both sequences used in this work were provided
by the manufacturer as product sequences (Compressed
SENSE/ SENSE, Philips Healthcare). The acquired tra-
jectory was cartesian. A pseudorandom undersampling
pattern with fully sampling of the center and a rand-
omized pattern of the remaining k-space was used. No
sparsity was used in the time domain. A regularized
L1-iterative norm in combination with wavelet trans-
form as sparsifying transform was used for reconstruc-
tion of the images. In 15 out of the 20 subjects a second
scan using SENSE was performed to evaluate the scan-
rescan reproducibility. To mitigate the bias from order-
ing effects the acquisitions were performed in random
order, except for the second scan using SENSE, which
was always acquired at the end of the session. Repeated
scans were acquired without repositioning of the sub-
jects. The MRI protocol took about 60 min depending
on the subjects’ heart rate. All imaging parameters are
shown in Table 1. The FOV was resized, if necessary.

In one additional healthy subject an acquisition of the
cervical and the thoracic spinal canal (C1-L1) was per-
formed by splitting the FOV in two overlapping sagittal
stacks using an acceleration factor of R=6 (CSE6). To
reduce the effect of heart rate variability between the
two stacks 15 cardiac phases were reconstructed. Scan
parameters are also listed in Table 1.

Reconstruction was performed on-line using stand-
ard imaging reconstructing hardware (32 GB RAM,
Intel Xeon E5-1620 CPU). Concomitant gradient fields
were corrected on-line. Eddy current induced back-
ground phases were corrected during post processing.
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Table 1 Acquisition parameters

Parameter Cervical spinal C1-L1
canal
Repetition time (ms) 82 83
Echo time (ms) 5.1 40
Field of view (mm?) [220-240] x [240- 2776 x 277.6 x 30
2501 x 30 (FH x AP x RL)
(FH x AP x RL)
Acquisition voxel size (mm?)  1.2x1.2x 12 15x15x%x15
Reconstructed voxel size 06x06x06 0.88 x0.88 x 0.75
(mm?)
Acquired temporal resolution  65.6 664
(ms)
VENC(cm/s) (all spatial direc- 15 15
tions)
Flip angle (deg) 4 4
Reconstructed cardiac phases 15 15
Acceleration factor 3.754,6,8,10 6
Flow Curve
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0 200 400 600 800
Time(ms)
Fig. 1 CSF flow curve. Exemplary flow curve at the level of C1. Data
were extracted from one SENSE acquisition of one subject. Red
indicates forward flow, blue indicates backward flow

Image analysis

The velocity mapping data were analyzed using the
commercially available GTFlow software (version 3.1,
Gyrotools LLC, Winterthur, Switzerland). Built-in cor-
rection of eddy currents induced background phases
were applied and by default, cranially directed velocities
were defined as positive. For each volunteer 7 regions
of interest (ROI) were defined in the scan using SENSE
located at the center of the cervical vertebrae (C1-C7).
In each ROI the subarachnoid space of the spinal cord
was manually outlined. Contours were drawn at the
time point with the most apparent flow and copied to
all time points. The defined contours were transferred
to the scan using CSE and the repeated scan using
SENSE and shifted manually, if necessary. To provide
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good agreement the spinal canal and the vertebral ves-
sels served as anatomical landmarks. Flow curves were
automatically extracted by GTFlow as the sum of the
pixels of the contour. Forward volume flow (FF) was
calculated as the sum of the cranially directed flow,
backward volume flow (BF) was calculated as the sum
of the caudally directed flow (see Fig. 1). Additionally,
the absolute net flow (AF) was calculated as the average
of absolute forward and backward volume flow. Peak
velocity (PV) was extracted from the pixel with the
maximum velocity of all time points within the ROL

Data covering the C1-L1 region were processed equally.
ROIs were defined at the level of the midportion of each
vertebra and additionally at each intervertebral disc,
resulting in 36 analyzed ROIs. Both stacks were visually
overlapped using Matlab (Matlab 2019a, The MathWorks,
Inc., Natick, MA) and flow patterns were visualized by
generating pathlines.

Statistical analysis

For statistical analysis, the open source software package
R-studio (version 3.6.2) was used. Bland—Altman analy-
ses were performed to assess the agreement and the cor-
relation between the scans using SENSE and the scans
using different CSE factors as well as scan-rescan repro-
ducibility between repeated scans using SENSE. Limits of
agreement were corrected as recommended for repeated
measurements using REML [25].

To additionally assess the significance and magnitude of
the potential bias of CSE methods compared to SENSE,
pair differences between CSE methods and SENSE were
calculated as SENSE-SENSE2 and SENSE-CSE for each
position along the spinal cord within each patient. This
approach accounts for the dependency of the 7 acquired
slices within the subjects. These pair differences were
analyzed in a linear mixed effect model, with the mean
pair difference as fixed effect and between patient vari-
ance as random effect. Based on the fitted models we
computed: (1) p values for the test whether mean pair dif-
ference is equal to 0 (null hypothesis, no bias compared
to SENSE) or differs from O (alternative hypothesis, CS
methods biased compared to SENSE), and (2) 95% confi-
dence limits for the mean pair difference.

Additionally, the accumulated flow error Ey as pro-
posed by Giese et al. [26] was calculated (Eq. 1). This
parameter is an approach that is more sensitive to detect
possible temporal differences between the flow curves.
Since the net CSF flow should be close to zero, instead of
dividing by the sum of the net flow it was divided by the
sum of the absolute net flow.
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Results

Scans were completed in all subjects, none of the scans
Qsenses,c and Qcse ks, ¢ delineates the flow through the had to be aborted or .repeated. In one subject all sl%ces
contour C in the subject S over time in the scan using Of the second scan using SENSE afld in another subject
SENSE and CSE. slices from C3-C7 of the scans using SENSE and CSE6

ng corresponds to the number of subjects, nc to the
number of contours and n7 to the number of timepoints.

Fig. 2 Magnitude, phase contrast and pathline images. a Phase images (top) with feet-head encoded velocity at peak flow (white = caudal flow,
black = cranial flow), magnitude with pathlines (middle) and zoomed-in pathlines (bottom). Acceleration factors labeled correspondingly. Pathline
screenshots were taken at 734 ms (SENSE), 640 ms (CSE4), 795 ms (CSE6), 810 ms (CSE8), and at 763 ms (CSE10). For better visualization of the
pathlines, additional contours were defined at each intervertebral disk. b Magnitude images of one subject (top) with one exemplary ROI. Axial
magnitude and phase images of the corresponding ROl in one examplary slice (white line) (bottom). Acceleration factors labeled correspondingly.
Pathline screenshots were taken at 620 ms (SENSE), 625 ms (CSE4), 622 ms (CSE6), 620 ms (CSE8), 625 ms (CSE10). Imaging artifacts are highlighted
with black arrows in CSE8 and CSE10
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were excluded due to motion artifacts. Acquisition
times averaged over all subjects were 10:2141:19 min
(SENSE), 9:31 £ 1:12 min (CSE4), 6:25 £ 0:51 min (CSE®6),
4:53 +0:38 min (CSE8) and 3:51 £ 0:29 min (CSE10). The

Aceumulated Flow Error

=
2

Flow Errar (%)

A

CSE4 CSE6 CSES CSE10
Acceleration

Fig. 3 Time accumulated flow error. Time accumulated flow error
of all CSE acceleration factors. Error bars represent the standard
deviation over all subjects
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average reconstruction time of CSE accelerated acquisi-
tions took around 10 min per scan.

Figure 2a exemplary shows phase-contrast, magni-
tude and pathline images of one subject. Figure 2b shows
resulting magnitude and phase-contrast images with the
corresponding ROL A decrease in quality with increas-
ing CSE acceleration factor can be noticed. Time resolved
animations of the pathlines are available in the supple-
mentary material (see Additional files 1, 2, 3, 4, 5).

Figure 3 shows the time-accumulated flow error aver-
aged over all subjects. While CSE4, CSE6 and CSE8 show
comparable flow errors around 30%, the tendency of an
increasing error with increasing acceleration can still be
observed. The largest deviation can be seen in CSE10
with a flow error of 53.9+39.1%.

Results of the Bland—Altman analyses are shown in
Table 2. For Bland—Altman plots see Fig. 4 and Addi-
tional files 6, 7, 8.

Limits of agreement (LoA) of CSE4, CSE6 and CSE8
were similar for AF, FF and BF with a slight increase with

Table 2 Results of Bland-Altman analysis for all flow parameters

Flow parameter Acceleration factor MD (CI) SD UL (CI) LL (CI) Absolute mean
Absolute net flow (ml/s) CSE4 0.31(0.1;0. 5) 1.19 2.65(2.3;3.0) —202(-=24,-17) 7.94
CSE6 0.82 (0.6, ) 142 3.60 (3.2;4.0) —196(—24,—15) 745
CSE8 1.13 (09, 14 3.88(3.54.3) —161(-20,—-12) 7.12
CSE10 0.82 (0 51 Z) 211 495 (4.3;5.6) —3-30(-=39,-27) 743
SENSE2 0.08 (— 0.3;0.4) 1.77 355(3.0;4.2) —339(—40;,-28) 759
SENSE 825
Peak velocity (cm/s) CSE4 0.31(—-02;08) 322 6.63(5.7;7.6) —60(—51,-69) 531
CSE6 041 (— 0.04,0.9) 274 5.78(5.0;6.6) — 496 (— 4.2, —58) 521
CSE8 0.40 (— 0.05,0.9) 271 5.72(5.0;6.5) —491(—4.1;,-57) 520
CSE10 —022(-0702) 284 533(45;6.1) —579(=50,—6-6) 5.85
SENSE2 —032(=10;03) 3.16 5.88(4.8;7.0) —6.52(—54,—-7.7) 592
SENSE 5.598
Forward flow (ml/s) CSE4 0.78 (0.5;1.02) 144 361(36;5.6) —205(=16,—25) 893
CSE6 0.96 (0.7;1.2) 1.60 0(3.6;4.6) 8(—1.7,—26) 8.76
CSE8 0.90 (0.6;1.2) 187 4.56 (4.0;5.1) —277(—=22;-33) 881
CSET0 031(=04;1) 391 7.97 (6.8;9.1) —735(-6.2,—85) 9.40
SENSE2 —0.003 (—04;04) 191 376 (3.1;44) —376(=3.1;,-45) 9.23
SENSE 9.71
Backward flow (ml/s) CSE4 0.33(0.08; 0.6) 148 323(28;3.7) —258(=21;,-30) 9.77
CSE6 0.65(0.3;0.97) 1.90 4.37(3.8;4.9) —3.06(—25;—36) 9.49
CSE8 0.87(05;1.2) 202 4.83(43;54) —3.10(=25;,-37) 9.23
CSE10 0.57(—008;1.2) 390 8.21(7.1;93) —707(-=59,—82) 9.53
SENSE2 —021(=0.7,03) 2.29 4.28(3.5;5.1) —471(=39;,-55) 9.97
SENSE 10.1

SD standard deviation, C/ confidence interval, MD mean difference, UL upper limit, LL lower limit

Upper limit of agreement represents the mean difference + 1.96 standard deviations, lower limit of agreement represents the mean difference — 1.96 standard

deviations. All numbers in parentheses indicate the 95% confidence interval

SD is given for difference between CSE and SENSE. Deviations between CSE and SENSE were evaluated in 140 measurements for CSE4, 8 and 10 and 135 for CSE6.
Deviations between SENSE 2 and SENSE were evaluated for 93 measurements. Absolute mean values are given for reference
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Fig. 4 Bland-Altman analysis of peak velocity and scan-rescan agreement. a Bland—Altman plots comparing SENSE and CSE in 140 measurements
for CSE4, 8 and 10 and 135 for CSE6 in 20 subjects over 7 contours. CSE acceleration factor labeled correspondingly. Solid lines indicate the mean
difference with the corresponding 95% confidence interval, outer dashed lines indicate the limits of agreement with the corresponding 95%
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Table 3 Statistical interference for the pair differences of CSE vs. SENSE and SENSE2 vs. SENSE
Flow parameter Acceleration-method Mean pair Lower CI Upper Cl p value Sign
difference
Average net flow (ml/s) SENSE2 0.08 - 071 0.87 0.84
CSE4 0.31 — 005 0.67 0.10
CSE6 0.82 037 127 0.002 *x
CSE8 113 082 144 559107 xxx
CSE10 0.82 0.15 149 0.02 *
Peak velocity (cm/s) SENSE —032 — 124 0.60 049
CSE4 0.31 —022 0.85 0.26
CSE6 041 —1.18 1.00 0.18
CSE8 0.40 —0.21 1.00 020
CSE10 —023 —072 0.26 036
Forward flow (ml/s) SENSE2 — 0.003 — 084 0.84 0.99
CSE4 0.78 0.29 1.28 0.01 **
CSE6 0.96 042 1.50 0.002 xx
CSE8 0.90 033 146 0.005 >
CSE10 0.31 — 047 1.09 044
Backward flow (ml/s) SENSE2 —021 —122 0.79 0.67
CSE4 033 —-0on 0.77 0.15
CSE6 0.65 0.02 1.28 0.05
CSE8 0.87 032 142 0.01 **
CSE10 0.57 —-0.19 133 0.15

Lower Cl lower confidence interval, Upper Cl upper confidence interval, p value p value for the test whether mean pair difference is equal to 0 (null hypothesis) or

differs from 0 (alternative)

Interference for mean pair difference for SENSE-SENSE2 and SENSE-CSE, based on mixed model fits
Stars indicate that the mean pair difference is significantly different from 0 (* 0.05>p>0.01; ** 0.01>p>0.001; *** 0.001 > p)

increasing acceleration factors. In CSE10 a notable wid-
ening of the confidence intervals can be observed for all
parameters. The PV showed relatively larger confidence
intervals than other parameters in all acceleration fac-
tors with LoAs between 10-12 cm/s, although the mean
differences of PV showed only minor deviations in all
acceleration factor (CSE4: 0.3 cm/s; CSE6: 0.43 cm/s;
CSES8: 0.33 cm/s; CSE10: — 0.223 cm/s). Confidence
intervals (CI) of PV included zero in all acceleration
factors. The mean differences in AF and BF were small-
est in CSE4 (AF: 0.3 ml/s and BF: 0.3 ml/s), increased in
CSE6 (AF:0.8 ml/s; BF: 0.6 ml/s) and were largest in CSE8
(1.1 ml/s and BF: 0.9 ml/s).

Table 3 shows the resulting mean pair differences.

There were no significant differences for PV for all
acceleration factors. CSE4, 6 and 8 showed a significant
difference for FF of 0.78 ml/s (CSE4), 0.96 ml/s (CSE6)
and 0.90 ml/s (CSE8). BF had no significant differences
except for CSE8 with an estimated difference of 0.87 ml/s.
There was a significant difference for AF for CSE6, 8 and
10, with CSE8 showing the highest difference of 1.13 ml/s
(p-value 5.59-107). The significant difference for CSE6
and 10 was 0.82 ml/s with CIs of 0.37-1.27 ml/s (CSE6)

and 0.15-1.49 ml/s (CSE10). There is a tendency to
underestimate values in all CSE acceleration factors.

The test—retest comparison (see Fig. 4b) showed small
differences between the first and the second scan using
SENSE in all parameters (mean differences: AF: 0.08 ml/s;
PV: — 0.32 ml/s; FF: — 0.003 ml/s; BF: — 0.215 ml/s). CIs
included 0 in all parameters. In all parameters the LoA
for repeated scans using SENSE were comparable to the
LoA in CSE8. The standard deviation (SD) of repeated
scans using SENSE acquisitions was higher than in
scans using CSE4, CSE6 and CSE8. Mean pair difference
showed no significant differences between the first and
the second scan using SENSE in all parameters assessed.

Data covering the C1-L1 region were acquired success-
fully. The acquisition time took 7:20 min per stack and
14:40 min in total. Time-resolved animations of recorded
pathlines are available in the supplementary material (see
Additional file 9). A screenshot of the pathlines is shown
in Fig. 5.

Discussion

To our knowledge, this is the first study evaluating the
feasibility of CSE acceleration for 4D flow MRI of CSF
flow dynamics. Moreover, by applying an appropriate

28



Jaeger et al. Fluids Barriers CNS (2020) 17:43

Fig. 5 Pathline Screenshot. 4D flow of spinal cord (C1-L1). Magnitude
image with pathlines in one healthy subject

CSE acceleration, we were able to demonstrate that it is
feasible to measure the CSF flow surrounding the entire
spinal cord during a single examination with a clinically
acceptable scan time.

Peak flow velocities (5.61+2.7 cm/s) were in good agree-
ment with results of previous studies by Pahlavian et al.
[27] with a peak velocity of 6.0+1.7 cm/s, by Bunck et al.
[9] with values between 3.0 and 4.8 cm/s and by Lindstrem
et al. [28] with values between 1.8 and 4.2 cm/s.

The flow parameters analyzed in this study showed
a good test-retest agreement between repeated scans

Page 8 of 11

using SENSE. The SD of 3.16 cm/s for PV and around
2 ml/s for BF, AF and FF seem high compared to the CSE
data. This can be attributed to both the smaller number
of subjects in the test-retest group naturally leading to
wider Cls and the physiological fluctuations due to the
delay between the acquisitions of the first and the sec-
ond scan using SENSE. To minimize physiological dif-
ferences, like respiration or varying heart rate, the order
of acquisitions was randomized except for the second
SENSE accelerated scan. This may explain an increased
SD of the second scan using SENSE compared to the
scans using CSE4 and CSE6. Additionally, reduced move-
ment and physiological variations due to the shorter scan
time in scans using CSE4 and CSE6 may lead to increased
accuracy. This could also serve as a possible explanation
why CSE10 showed no significant differences for FF, BF
and PV.

Overall Bland—Altman analyses showed good agree-
ment between scans using CSE and SENSE with accelera-
tion factors up to CSE8. The LoA and the SD of the PV
are relatively wider than for the rest of the parameters.
This finding can most likely be attributed to the inter-
nal process of determining this specific value. The PV
is defined as the pixel with the highest velocity. There-
fore, this parameter can be subject to large fluctuations
due to noise. Another reason that could contribute to
deviations is the temporal resolution and the temporal
smoothing by 4D flow PCMRI [29, 30]. This finding was
also observed in the ventricular structures by Stadlbauer
et al. [10] and in the cerebral aqueduct by Sartoretti et al.
[31]. Although in all parameters the mean difference of
CSE10 is comparable to CSE4 and CSE6 and showed
no significant difference for FF, BF, and PV, wide confi-
dence intervals, a high accumulated flow error and a sub-
stantially decreased image quality led to the conclusion
that CSE10 is beyond adequate acceleration factors. SD
of the scan-rescan measurement was between 1.77 and
2.29 ml/s. There were no significant differences for CSE4
for BF and AF and for CSE6 for BF. The significant dif-
ferences that were detected for CSE4 and CSE6 are small
(MD<0.5 ml/s for CSE4, MD < 0.9 ml/s for CSE6). Those
deviations are probably clinically not relevant as the
alterations in flow velocities such as in stenotic flow are
usually well beyond these minor deviations [2]. Small CIs
indicate a higher accuracy due to lower variations within
different subjects.

Results of the accumulated flow error were broadly in
line with results of the Bland—Altman analyses. A flow
error around 30% is higher than reported for cardio-
vascular 4D flow MRI, for which errors between 15 and
20% in aortic flow and an error between 20-30% in the
pulmonary arteries have been described [11, 26]. This
can most likely be attributed to the CSF flow being more
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sensitive to disturbances and the smaller flow velocities
making stronger gradients necessary [8]. Additionally,
CSF velocities are close to zero in a large portion of the
cardiac cycle, which increases the measurement error
when using a PCMRI sequence with single encoding
velocity. Also, outlining of the spinal CSF can be chal-
lenging, e.g. by the contamination of adjacent blood ves-
sels [9], especially because we chose to shift the contours
manually and not automatically. Previous studies have
shown that respiration also effects the CSF flow in both
direction and speed [32-34]. This might be an additional
cause for larger errors between repeated scans. Although
CSE6 and CSE8 showed similar results in the Bland—Alt-
man analysis and the accumulated flow error, defining
contours in images acquired with CSE8 may be difficult
due to the reduced magnitude image quality (see Fig. 2).
This could potentially lead to greater deviations than
observed in our study, as all contours were outlined in the
SENSE accelerated scan and also needs to be considered
when choosing the appropriate acceleration factor. More-
over, in contrast to CSE8, mean deviations were less than
10% of absolute values for all tested parameters when
applying CSE6 acceleration. Additionally, CSE8 showed a
significant difference for AF, FF and BF with a mean dif-
ference>1 ml/s for AF whereas CSE6 only showed a sig-
nificant difference for AF and FF with mean differences
always <1 ml/s. Compared to SENSE and CSE4, the CSE6
scan achieved a noticeable reduction in scan time. It is
possible that the reduced scan time is the reason for the
lower accumulated flow error and may improve image
quality by reduced motion artifacts. It would also be
possible to make use of the time gained in CSE6 by e.g.
choosing a higher temporal resolution. Accordingly, we
regard CSE6 as the most appropriate acceleration factor.
Although only the cervical spine was assessed in detail
in our study, we have demonstrated the feasibility of
a measurement covering the entire spinal cord and its
surrounding CSF space in two stacks in 14 min. Such
an acquisition allows for a more comprehensive visu-
alization of CSF dynamics and may provide important
diagnostic information for patients with syringomyelia,
Chiari malformation or arachnoid adhesions [35-37].
Our study has several limitations. The study assessed
only a relatively small number of healthy subjects. How-
ever, the results of our study clearly show the feasibility
of CSE6 accelerated 4D flow MRI of the CSF dynamics
at the cervical spinal canal. With a higher number of
subjects, we would expect standard deviations and level
of agreements to be even smaller. Since no patient data
were recorded, these results are not fully transferable
to patients with abnormal, more complex flow dynam-
ics. With CSE6, however, we have chosen a rather con-
servative acceleration factor, so that its use in everyday
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clinical practice seems conceivable. Quantitative analysis
was only provided for the CSF flow at the cervical spinal
canal. However, as the feasibility of an imaging volume
covering the entire spinal cord was shown in one sub-
ject with sufficient image quality, the results are likely
to be applicable to whole spine measurements. A spe-
cific challenge of whole spine measurements is the cor-
rect cardiac gating of both stacks. This could reduce the
accuracy of the correct flow dynamics. A major limita-
tion is the missing respiratory gating. Studies by Spijk-
erman et al. [38] and Yildiz et al. [39] have shown that
respiratory gated 2D flow MRI measurements provide
more accurate quantifications of peak velocity, net flow,
and stroke volume in 2D acquisitions with significant
but small differences between respiratory gated acquisi-
tions in inspiration and expiration. However, respiratory
gating prolongs the scan time by about a factor of 2 to 3
and thus leads to extremely increased scan times in 4D
flow MRI. Therefore, non-respiratory gated 4D flow MRI
acquisitions were acquired to achieve clinical feasible
scan times. Future studies may enable further accelera-
tion, making respiratory gated 4D flow MRI acquisitions
of the spinal CSF feasible with scan times of less than
10 min and thus enable more accurate quantifications of
CSF hydrodynamics.

We have chosen a relatively high parallel imaging factor
(SENSE) in order to achieve an acquisition with a simi-
lar duration as CSE4. A longer SENSE scan with lower
acceleration factors would have exceeded the duration of
the entire scan protocol. Additionally, although the image
quality is increased by lower acceleration factors, the
influence of motion artifacts may be more prevalent with
increased scan time.

Finally, further sequence optimizations are still applica-
ble. Long reconstruction times can be further improved
by application of dedicated reconstruction algorithms
[40] and temporal-spatial redundancy may be exploited
leading to increased image acceleration [41].

Conclusions

Our study demonstrates that CSE is a reliable method
to accelerate CSF flow measurements. Acceleration fac-
tors up to CSE6 seem to be appropriate for clinical use
enabling a reduction of acquisition time by 40%. Scan
times of about 6 min for the acquisition of a cervical
spine imaging volume and about 14 min for a set of two
imaging volumes covering the entire spinal cord can be
achieved. This facilitates the use of 4D flow MRI for the
diagnosis of pathologic CSF dynamics as in Chiari Mal-
formation or syringomyelia.
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3. Diskussion

Die durchschnittliche Dauer der Akquisition lag bei 10:21£1:19 min (SENSE), 9:31+£1:12
min (CSE 4), 6:25 + 0:51 min (CSE 6), 4:53 £ 0:38 min (CSE 8) und bei 3:51 £0:29 min (CSE
10). Die subjektive Bildqualitdt nahm mit héheren Beschleunigungsfaktoren ab. In einem
Probanden mussten aufgrund von Bewegungsartefakten die zweite SENSE Messung und in
einem weiteren Probanden die SENSE-Scans und die CSE 6-Scans von C3-C7 verworfen

werden.

3.1. Einordnung in die Literatur

Bisher ist keine Studie bekannt, die die Compressed SENSE-Technik flr die Messung von
Liguorfluss evaluiert hat. Fir die Messung von Blutfluss mittels Compressed Sensing in
Kombination mit paralleler Bildgebung variieren die Angaben in der Literatur. OTAZO et al.®®
erreichten einen Beschleunigungsfaktor von R = 8 bei der Messung der kardialen Perfusion.
NEUHAUS et al.'! erreichten einen Beschleunigungsfaktor von R=6 bei der Messung des
aortalen Blutflusses. Bei der alleinigen Verwendung von Compressed Sensing konnten TAO
et al.®® einen Beschleunigungsfaktor von R = 3 erreichen, wobei hier nur eine 2D-
Phasenkontrast-Messung evaluiert wurde. Auch Kwak et al.’® evaluierten Compressed
Sensing fur die zweidimensionale Messung des Blutflusses der Aorta. Sie erreichten einen

Beschleunigungsfaktor von R = 5.

Die in der Literatur beschriebenen Beschleunigungen sind jedoch nicht uneingeschrankt auf
die 4D-Phasenkontrast-Messung des Liquorflusses zu Ubertragen. Die Unterschiede
zwischen 2D- und 4D-Messungen in der SNR beziehungsweise der VNR, der
Spulengeometrie und der Scanzeit beeinflussen die Moglichkeiten der Beschleunigung.
Daruber hinaus unterscheiden sich Blut- und Liquorfluss in Geschwindigkeit und Dynamik
stark. Der aortale Blutfluss ist mit bis zu 100 cm/s um rund das Zehnfache schneller als der
Liquorfluss. Zum Vergleich lag in unseren Untersuchungen die gemessene
Maximalgeschwindigkeit des Liquors im Spinalkanal der Halswirbelsdule bei 5,6 = 2,7 cm/s.
Damit lag die Maximalgeschwindigkeit in Bereichen, die auch in der Literatur beschrieben
wurden. YIALLOUROU et al.1%! zeigten eine maximale Geschwindigkeit von 5,2 + 1,8 cm/s im
Foramen magnum bei gesunden Probanden. PAHLAVIAN et al.1%? zeigten Werte bis zu 6,0 +
1,7 cm/s bei Messung der gesamten Halswirbelsaule. Die Geschwindigkeit des Liquorflusses
ist damit zum Teil so gering, dass damit das Limit der Gradientenstarke erreicht wird. Das
bedeutet, dass der VENC nicht beliebig klein gewéhlt werden kann. Damit ist es in der
Bildgebung von Blutfluss einfacher einen VENC auszuwahlen, der n&her an der
tatsachlichen Geschwindigkeit liegt. Die VNR ist deshalb bei Messungen des Blutflusses

hoher. Ein direkter Vergleich sowohl zwischen der Beschleunigung von 4D- und 2D-
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Messungen als auch zwischen Blut- und Liquorfluss ist demnach nicht ohne weiteres

maoglich.

Eine Unterschatzung der Maximalgeschwindigkeit konnte bereits in anderen Compressed
Sensing-beschleunigten Studien nachgewiesen werden®%1%3_Analog zu der in der Literatur
beschriebenen Unterschatzung konnten in der vorliegenden Studie ebenfalls hohere
Abweichungen der evaluierten Flussparameter bei hoéheren Beschleunigungsfaktoren
nachgewiesen werden, allerdings nur bis zu einem Beschleunigungsfaktor von R = 8. Bei R
= 10 kam es eher zu Uberschatzung sowohl der Flussgeschwindigkeiten als auch der
Flussvolumina. TAO et al.®® zeigten Abweichungen von -5 % sowohl von der maximalen
Flussgeschwindigkeit als auch der maximalen Flussrate mit einem Beschleunigungsfaktor
von R = 3. PATHROSE et al.%* zeigten Unterschatzungen der maximalen Flussgeschwindigkeit
zwischen 7 und 9 % bei Verwendung von Compressed Sensing/Grappa mit einem
Beschleunigungsfaktor von R = 5,7 und steigenden Unterschatzungen bei ho6heren
Beschleunigungen. PEPER et al.!®® konnten &hnliche Abweichungen der maximalen
Flussgeschwindigkeit von -8,4 bis -9,9 % fur einen Beschleunigungsfaktor von R = 20 zu
einem Referenzscan mit R = 10 nachweisen. Die Unterschatzung der Werte bei den CSE
Messungen kdnnte eine Folge der teilweise falschlicherweise vom Algorithmus als Rauschen
erkannte Pixel sein, obwohl es sich um tatsichliche Geschwindigkeiten handelt. In diesem
Fall werden die Werte dann nach dem in Kapitel 2.3.5 beschriebenen Algorithmus
(,Denoising“) falschlicherweise herausgefiltert®®. Eine weitere Erklarung ist eine
Unterschatzung der Geschwindigkeit durch eine zu niedrige zeitliche Auflosung. Die zeitliche
Auflésung ist insbesondere bei 4D-PC-MRT-Messungen ein limitierender Faktor, da die

Messung mehr Fluss-kodierende Schritte bendtigt als eine 2D-Messung®®.

3.2. Test-Retest-Messung und Vergleich der Beschleunigungsfaktoren

3.2.1. Test-Retest

Um die Unterschiede der einzelnen Beschleunigungsfaktoren besser einordnen zu kénnen
sowie die Reliabilitit der SENSE-Messung zu bestatigen wurden zwei SENSE-Messungen
akquiriert, wobei die zweite SENSE-Messung immer am Ende der Untersuchung
durchgefihrt wurde. Die Test-Retest-Messungen unter Verwendung von SENSE zeigte eine
gute Ubereinstimmung bei wiederholter Messung. Fiir keinen gemessenen Parameter
konnte ein signifikanter Unterschied zwischen den wiederholten, mit SENSE-beschleunigten
Messungen nachgewiesen werden. Darlber hinaus zeigten die Bland-Altman-Plots nur
geringe, nicht signifikante mittlere Differenzen zwischen den beiden SENSE-beschleunigten

Messungen.
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Allerdings war die Standardabweichung der Test-Retest-Messungen (3,16 cm/s fir PV, circa
2 mi/s fur BF, AF und FF) im Verhaltnis zu den CSE-beschleunigten Messungen erhoht. Das
kann verschiedene Griinde haben. Zum einen fiihrt die geringere Anzahl der Probanden (15
statt 20) rein rechnerisch zu breiteren Konfidenzintervallen. Zusatzlich fand die zweite
SENSE-Messung immer am Ende der Messungen statt, infolgedessen konnten die
physiologischen Schwankungen gré3er sein. Weiterhin kommt es mit zunehmender Dauer
der Messungen vermehrt zu Bewegungsartefakten. Schlielich ist es umgekehrt auch
maoglich, dass die kirzere Scanzeit bei den CSE-beschleunigten Messungen die

Bewegungsartefakte und die physiologischen Schwankungen reduziert.

3.2.2. Auswahl des Beschleunigungsfaktors

() Vergleich der Beschleunigungsfaktoren
Fur die Maximalgeschwindigkeit des Liquorflusses wurde fiir keinen der CSE-Faktoren eine
signifikante Abweichung nachgewiesen. Das ist inshesondere deshalb relevant, da die
Maximalgeschwindigkeit einen wichtigen Vergleichsparameter fur verschiedene Kklinische
Fragestellungen darstellt (vgl. Kapitel 4.4). Im relativen Vergleich mit den anderen
gemessenen Parametern waren die Konfidenzintervalle der Maximalgeschwindigkeit
betrachtet allerdings breiter. Eine mogliche Ursache ist, dass die Maximalgeschwindigkeit
der einzige Parameter ist, der in einem einzelnen Pixel bestimmt wird. Damit unterliegt dieser
Wert eher Schwankungen durch Rauschen, Bewegung und angrenzende BlutgefalRe.
Weitere Ursachen sind eine mangelnde zeitliche Auflésung und die zeitliche Glattung durch
4D-PC-MRI*4105 " Auch STADLBAUER et al.'% zeigten bei Messungen des Liquorflusses in
den ventrikularen Strukturen eine Tendenz zu hdheren Standardabweichungen bei der
Messung der Maximalgeschwindigkeit im Vergleich zu der Messung der mittleren
Geschwindigkeit. Ebenfalls zeigten TAWFIK et al.l°” eine hohere intra- und interobserver
Variabilitat sowohl der systolischen Maximalgeschwindigkeit als auch der mittleren

Maximalgeschwindigkeit im Vergleich zum Schlagvolumen.

Fir alle Parameter konnte eine Tendenz zu héheren Standardabweichungen bei hdherem
Beschleunigungsfaktor erfasst werden. Auch NEuHAuUS et al.!! konnten diese Tendenz

beobachten.

Der akkumulierte Flussfehler (AFE) war mit Schwankungen um 30 % bei CSE 4, 6 und 8
vergleichbar. CSE 10 dagegen zeigte mit 54 % * 39 % einen deutlichen Anstieg sowohl des
Flussfehlers als auch der Standardabweichung. Damit zeigte der kumulierte Flussfehler

weitgehend Ubereinstimmung mit den Bland-Altman-Analysen. Im Unterschied zu den
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Bland-Altman-Plots und den Ergebnissen der mittleren Differenzen hatte CSE 4 einen
hoéheren AFE als CSE 6 und eine héhere Standardabweichung als CSE 6 und CSE 8. Eine
mdgliche Erklarung ist die langere Messdauer bei Verwendung eines geringeren
Beschleunigungsfaktors. Analog zu den Bland-Altman-Plots und zu den mittleren Differenzen

wies der kumulierte Flussfehler bei CSE 10 die hochste SD auf.

Die Abweichungen des kumulierten Flussfehlers sind hoher als bei der kardiovaskularen 4D-
Fluss-MRT-Bildgebung. NEUHAUS et al.'' konnten Werte zwischen 15 und 20 % bei der
Flussbildgebung der Aorta nachweisen. GIESE et al.1%® zeigten Werte zwischen 20 bis 30 %
in den pulmonalen Arterien. Eine mogliche Ursache fir die héheren Abweichungen kdnnte
die geringe Geschwindigkeit des Liquors und das damit einhergehende niedrigere VNR und
die erforderlichen starkeren Gradienten sein. In einem groRen Teil des Herzzyklus ist die
Geschwindigkeit des Liquors sehr gering, zum Teil nahe Null. Dadurch ist das VNR geringer
und die Messung zu diesen Zeitpunkten anfallig fur Messfehler durch Rauschen. Sowohl bei
GIESE et al.l® als auch bei NEUHAUS et al.!! wurden die Messungen, wie haufig in der
kardiovaskularen Bildgebung, mit Atemgating durchgefiihrt. Bei Messungen des
Liquorflusses wird dies nicht standardmafig eingesetzt. Allerdings zeigten Studien, dass
durch den Einsatz von Atemgating die Genauigkeit weiter erhoht werden kann®.%2 was

jedoch zu einer deutlichen Erh6hung des Messzeit fihrt.

Eine weitere Erklarung fir einen hoheren Fehler kdnnte die Kontamination durch Blutgefalie
sein. Die genaue Abgrenzung des Liquorraums ist im Vergleich zur Abgrenzung von
BlutgefaRen deutlich schwieriger, insbesondere weil die Konturen manuell und nicht
automatisiert generiert wurden. Zur Verbesserung der Abgrenzung von Liguorraum und
BlutgefaR wurde, wie von BUNCK et al.” vorgeschlagen, die Tatsache ausgenutzt, dass der
Liquorfluss wahrend des Herzzyklus® oszilliert, wahrend der Blutfluss seine Richtung nicht
andert. Um die bestmdgliche Visualisierung zu erméglichen, wurden die Konturen auf3erdem

am Zeitpunkt der Maximalgeschwindigkeit eingezeichnet.

Fur CSE 4 fur BF und AF und fur CSE 6 fir BF konnten keine signifikanten Unterschiede
nachgewiesen werden. Die gemessenen signifikanten Abweichungen waren gering. Schmale
Konfidenzintervalle sprechen dartiber hinaus fiir eine akzeptable Genauigkeit. CSE 8 wich
bei BF, FF und AF signifikant von der SENSE-Messung ab. Die Abweichungen lagen zum
Teil >1 ml/s (AF), was gegen die Verwendung von CSE 8 sprache. CSE 10 zeigte zwar
lediglich bei AF einen signifikanten Unterschied, allerdings sprechen breite
Konfidenzintervalle, ein hoher kumulierter Fehler und eine schlechtere Bildqualitat gegen die

Verwendung von CSE 10 zur Messung des Liquorflusses.
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Das Einzeichnen einer korrekten Kontur um den Spinalkanal ist essenziell fir eine genaue
Messung der Flussparameter. Die subjektive Bildqualititt nahm mit Zunahme der
Beschleunigungsfaktoren ab. Im Vergleich zu CSE 8 und CSE 10 boten CSE 4 und CSE 6
eine bessere subjektive Bildqualitat, die das Einzeichnen der Konturen erleichtert. In der
durchgefuhrten Studie wurden alle Konturen im SENSE-Beschleunigungsscan generiert. Die
Definition von Konturen in den Aufnahmen hdherer Beschleunigungen kénnte sich aufgrund

der abnehmenden Bildqualitdt schwieriger gestalten.

Sowohl CSE 4 also auch CSE 6 bieten eine gute subjektive Bildqualitat. Bei beiden
Beschleunigungsfaktoren lag die mittlere Abweichung, wenn sie statistisch signifikant war,
bei < 10 %, beziehungsweise bei < 1 ml/s. Diese Abweichungen erscheinen im Vergleich zur
SD der Scan-Rescan-Messungen (1,77 - 2,29 ml/s) gering und im Kontext von
Erkrankungen mit deutlich verénderten Flussparametern klinisch wahrscheinlich nicht
relevant. CSE 6 bietet im Vergleich zu CSE 4 mit einer Reduktion der Scan-Zeit um rund 40
% eine deutlich bessere Beschleunigung. Die Nutzung von CSE 6 erlaubt damit eine gute
Kombination von Beschleunigung und Bildqualitéat und stellt damit aus unserer Sicht einen
geeigneten Beschleunigungsparameter fiir die Liquorflussmessung im zervikalen Spinalkanal

dar.

(2) Liquorfluss der gesamten Wirbelsaule
Die Akquisition des Liquorflusses in der gesamten Wirbelsédule erfolgte im Anschluss an die
guantitative Auswertung der Flussmessungen der Halswirbelsdule. Exemplarisch wurde ein
Proband mit einem Beschleunigungsfaktor von CSE 6 untersucht. Die Aufnahme des
Liquorflusses der gesamten Wirbelsdule konnte erfolgreich in 14:40 min. durchgefihrt
werden. Die Aufnahme erfolgte in zwei Stacks. Die subjektive Bildqualitat war angemessen.
Bislang war die Bildgebung des Liquorflusses der gesamten Wirbelsdule aufgrund der
langen Aufnahmedauer im klinischen Alltag nicht praktikabel. Die Nutzung von
Beschleunigungsmethoden kann neue diagnostische Mdglichkeiten er6ffnen. Hierbei kann
die Erfassung der gesamten Wirbelsdule ein vollstdndigeres Bild von pathologischen
Dynamiken ermdglichen ohne Untersuchungen auf einzelne Abschnitte der Wirbelséule
begrenzen zu missen. Dies ermdglicht, globalere Effekte einer Pathologie darzustellen.
Denkbar ware beispielsweise die Untersuchung der Auswirkung und des Schweregrads
einer Syrinx oder einer Stenose auf die gesamte Dynamik des Liquors und nicht nur auf
einen begrenzten Abschnitt der Wirbelsaule. Auch bei der Untersuchung von Patienten mit
intrakranieller Hypotension infolge eines spontanen oder traumatischen/iatrogenen Verlustes
von Liquor kann eine umfangreichere Diagnostik mittels Phasenkontrastbildgebung sinnvoll

SeinlOQ—lll.
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Bei welchen Krankheitsbildern und Indikationen die vollstandige Akquisition der Wirbelsaule
im klinischen Kontext diagnostisch sinnvoll ist muss allerdings durch weiterfiihrende Studien

beleuchtet werden.

3.3. Limitationen und Ausblick

3.3.1. Limitationen

Die durchgefiihrte Studie weist mehrere Limitationen auf. Die CSE-Messungen wurden nur
anhand einer Kkleinen Studienpopulation evaluiert. Daraus resultieren zwei wichtige
Limitation: Zum einen die kleine Anzahl an Probanden. Es ist mdglich, dass eine hdhere
Anzahl von Probanden zu kleineren Standardabweichungen und zu besseren
Ubereinstimmungen von CSE und SENSE gefiihrt hatte.

Zum anderen wurde die Methode lediglich in einem gesunden Kollektiv erfasst und nicht in
einem Patientenkollektiv erprobt. Bei Patienten mit abnormalen und deutlich komplexeren
Liquorflussdynamiken kénnte eine weitere Studie notwendig sein, um die Ubertragbarkeit der
Ergebnisse auf ein Kklinisches Setting zu untersuchen. Fir die Beurteilung von
pathologischen Liquorflussdynamiken werden nicht nur quantitative Daten wie Flussvolumen
und Geschwindigkeiten, sondern auch qualitative Flussmuster in die Beurteilung des
Zustandes einbezogen. Beispielsweise zeigten QUIGLEY et al.'*? bidirektionalen und
inhomogenen Fluss bei Chiari malformation 1. YEO et al'® konnten bei der
posttraumatischen Syringomyelie  einerseits  zwar  keine  Verdnderung der
Liguorflussgeschwindigkeit nachweisen, zeigten aber andererseits eine zeitliche
Veranderung der Liquorflusskurve. Der Zeitpunkt der maximalen Geschwindigkiet bei einer
Syringomyelie trat signifikant friher auf als bei gesunden Probanden. Dartber hinaus waren
die Unterschiede der Maximalgeschwindigkeit entlang der Wirbelsdule bei Syringomyelie
geringer als bei Gesunden. Auch BuNck et al.*® konnten qualitative Veranderungen des
Liquorflusses bei Patienten mit Syringomyelie und Chiari malformation beobachten. Der
Zeitpunkt der Maximalgeschwindigkeit trat auf Hohe von C1 spéter auf als bei einer
gesunden Kontrollgruppe. Der Zeitpunkt der Maximalgeschwindigkeit war auf3erdem von C1
bis C7 zeitgleich, wahrend er bei gesunden Probanden an C7 spater auftrat als an C1. Eine
gualitative Analyse von Flussmustern wurde in unserer Studie allerdings nicht durchgefiihrt.

Damit wurde eine wichtige klinische Applikation der 4D-Bildgebung nicht adressiert.

Eine weitere Limitation ist, dass kein respiratorisches Gating durchgefihrt wurde. Aktuell
werden Untersuchungen des Liquorflusses nicht standardmaflig mit der Atmung
synchronisiert. SPIJKERMAN et al.’? und YiLDIZ et al.®? demonstrierten, dass der Liguorfluss

mafRgeblich von der Atmung beeinflusst wird. So konnten SPIJKERMAN et al.?! zeigen, dass
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die Standardabweichung des Liquorflusses durch den Aquaedukt ohne respiratorisches
Gating grol3er und der Intraklassen-Korrelationskoeffizient kleiner werden. Hauptgrund fir
den Verzicht auf die Durchfihrung des respiratorischen Gatings in der vorliegenden Studie
ist, dass es die Scanzeit etwa um den Faktor 2 bis 3 erhoht hatte. Folglich hatten weniger
Beschleunigungsfaktoren  untersucht werden konnen. Darlber hinaus ist die
Wahrscheinlichkeit von auftretenden Bewegungsartefakten mit steigender Messzeit erhoht,
sodass die Bildqualitat tendenziell mit steigender Messzeit verschlechtert wird. Die von
SPIJKERMAN et al.®! signifikant abweichenden mittleren Differenzen des Nettoflusses waren
auRerdem gering (<0,5 ml/min) und es zeigten nicht alle Messungen eine signifikante
Abweichung. Es ist dennoch denkbar, dass mit Atemgating die Standardabweichungen

geringer und die Ubereinstimmungen besser waren.

Die aufgenommenen Daten wurden nicht von unabhdngigen Radiologen hinsichtlich der
visuellen Bildqualitat bewertet. Zwar konnte wahrend der Auswertung der Daten ein
subjektiver Unterschied in der Bildqualitat festgestellt werden. Dieser Unterschied wurde

jedoch nicht systematisch untersucht.

Die Erfassung der Konturen erfolgte nicht automatisiert, was die Genauigkeit reduzieren
konnte. Allerdings haben TAwrIK et al.l%” gezeigt, dass auch die manuelle Erfassung von
Konturen eine akzeptable Genauigkeit erbringt. Die manuelle Erfassung der Konturen

limitiert die Ergebnisse demnach nur minimal.

Die quantitative Analyse wurde fiir den Liquorfluss am zervikalen Spinalkanal durchgefiihrt;
fur den Fluss der gesamten Wirbelsaule wurde nur exemplarisch ein Proband untersucht.
Trotzdem zeigt sich die Realisierbarkeit einer solchen Untersuchung in einer akzeptablen
Zeit. Eine mogliche Fehlerquelle bei der Akquisition der gesamten Wirbelséule war die Wahl
eines VENCs von 15 cm/s. Kim et al.'** untersuchten den Liquorfluss in der lumbalen
Wirbelsaule und stellten dort sehr niedrige Geschwindigkeiten (<2 cm/s) fest. Ein zu hoher
VENC kann die Genauigkeit einer Messung reduzieren. Die Limitation in dieser Studie stellt
dabei die Gradientenstarke des MRTs dar. Da bereits die maximale Starke der Gradienten
genutzt wird, musste fir kleinere VENCs die Dauer der Gradienten verlangert werden, was

jedoch zu langerer, nicht mehr akzeptabler Messzeit fiihren wiirde.

3.3.2. Ausblick

Perspektivisch existieren weitere Optimierungen, die die Umsetzbarkeit im klinischen Alltag

zusatzlich erleichtern und die in dieser Studie nicht adressiert wurden. Lange

Rekonstruktionszeiten kénnten durch die Anwendung von speziellen
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Rekonstruktionsalgorithmen®! und parallelen Rekonstruktionstechniken!'® weiter verbessert
werden. Darlber hinaus ist auch eine Ausnutzung der zeitlich-raumliche Redundanz!!®

denkbar, um so die Bildaquisition zu beschleunigen.

Zur Evaluation der klinischen Anwendungsmdglichkeiten und auch zur genauen Wahl eines
Beschleunigungsfaktors sollten zudem Daten an Patienten erhoben werden. So kann
evaluiert werden, welche Genauigkeit fur welche Indikation erforderlich ist und wie stark die

Messung an Patienten potentiell beschleunigt werden kann.

3.4. Klinische Relevanz

Das Wissen um den genauen Liquorfluss kann das Grundverstdndnis der Homdostase des
Gehirns, der Physiologie der Blut-Hirn-Schranke und der Entstehung neurologischer
Erkrankungen vertiefen. Insbesondere im Bereich der neurodegenerativen Erkrankungen
bestehen viele offene Fragen, die unter anderem fur die Entwicklungen von zukunftigen
Therapien beantwortet werden muissen. Die 4D-Fluss-MRT stellt eine mégliche Technik dar,
mit der neue Erkenntnisse lber die Liqguor Hydrodynamik erlangt werden kdnnen. Die, durch
die Nutzung der untersuchten CSE-Beschleunigungstechniken resultierende kirzere
Scanzeit, kann der 4D-Fluss-MRT helfen sich nicht nur im klinischen Alltag zu etablieren,

sondern auch ihren Einsatz in die Protokolle zur Grundlagenforschung ermoglichen.

3.4.1. Krankheitsbilder

(1) Hydrozephalus
Die Atiologie des NPH wird seit der experimentellen Arbeit von Dandy diskutiert und ist bis
heute nicht abschlielend geklart. Die Rolle der Liquorflussdynamik wird in der Literatur
unterschiedlich bewertet und bis heute konnte kein eindeutiger Konsens gefunden werden.
BATEMAN et al.’'” untersuchten, ob das aquaduktale Flussvolumen zur Differentialdiagnostik
herangezogen werden kann und konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen NPH
und anderen Demenzformen finden. Im Gegensatz dazu konnten ALGIN et al.''® zeigten,
dass die Messung der Liguorflussgeschwindigkeiten in der Differentialdiagnostik und dem
Therapiemonitoring des NPH hilfreich sein kann. Sie konnten jedoch keinen Hinweis finden,
dass das Outcome einer Shunt-OP mit der Flussdynamik assoziiert ist. WITTHIWEJ et al.1!®
dagegen zeigten, dass Patienten mit hyperdynamen Liquorfluss ein besseres Outcome einer
Shunt-Operation hatten als Patienten mit geringen Liquor-Flussgeschwindigkeiten. Auch
ASLAN et al.’? kamen zu einem &hnlichen Schluss, wobei sie nicht die Geschwindigkeiten,

sondern das Flussvolumen betrachteten.
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Ein Grund fiur diese Uneinigkeit kénnen unterschiedliche MRT-Protokolle und -Gerate,
unterschiedliche Analysemethoden und unzureichende Genauigkeit der
Untersuchungstechniken sein. WILLIAMS et al.'?! untersuchten die Reproduzierbarkeit von
Liquor-Flussmessungen anhand eines Chiari-Malformation-Patienten-Modells. Sie konnten
zeigen, dass die Ubereinstimmung von Messungen der Liquor-Maximalgeschwindigkeit
zwischen 2D- und 4D-Bildgebung an einem einzelnen Scanner gut war, wahrend sie
zwischen den einzelnen MRT-Zentren deutlich variierte. Vor allem deshalb erscheint die von
BRADLEY*?2 empfohlenen Etablierung von Standardwerten mittels gesunden Probanden

sinnvoll.

Fur obstruktive Formen des Hydrocephalus konnte die Phasenkontrastbildgebung bereits
einen Nutzen zeigen. STOQUART-EL SANKARI et al.!?® untersuchten Patienten, bei denen
differentialdiagnostisch zwischen einem Hydrozephalus und einer aquéduktalen Stenose
unterschieden werden sollte. Sie kamen zu dem Schluss, dass die PC-MRT eine sinnvolle
diagnostische Ergénzung ist, die wertvolle Informationen liefert und zur Stellung einer OP-

Indikation beitragen kann.

ALGIN et al.'?* evaluierten den Nutzen unter anderem der PC-MRT fir die Diagnostik von
aquaduktalen Stenosen. Die PC-MRT lieferte sinnvolle Informationen und bietet eine
effektive, nicht-invasive Mdglichkeit der Analyse von aquaduktalen Stenosen. ALGIN et al.?*
empfehlen deshalb unter anderem den routinemafigen Einsatz der PC-MRT im Anschluss
an die standardmafiig durchgefiihrte kraniale MRT bei der Frage nach einer aquaduktalen
Stenose. Der zusatzliche Einsatz von Compressed SENSE koénnte in diesem Fall dazu
beitragen die durchgefiihrten MRT-Sequenzen zu beschleunigen und so eine effizientere

Bildgebung zu ermdglichen.

(2) Idiopathische intrakranielle Hypertension

Wie in Kapitel 2.2.2 beschrieben, ist die Pathogenese der idiopathischen intrakraniellen
Hypertension bis heute nicht geklart. AKAY et al.!?® untersuchten mittels PC-MRT die
Unterschiede des Liquorflusses zwischen gesunden Probanden, Patienten mit und Patienten
ohne medikamentése Therapie und konnten Unterschiede in den Flusseigenschaften bei
nicht-behandelten Patienten finden. Auch BELAL et al.*?® konnten dieses Ergebnis bestatigen.
Die PC-MRT konnte in Zukunft zur Diagnosestellung und Therapieevaluation beitragen.
Inwieweit die Verdnderungen des Liquorflusses ursachlich fiir die Entwicklung einer
idiopathischen intrakraniellen Hypertension sind oder ob es sich um sekundare
Veranderungen im Rahmen der Erkrankung handelt, konnte bislang nicht abschlieRend
geklart werden. Eine genaue Analyse der Liquorflussdynamik von Betroffenen kénnte dazu
beitragen die Ursachen der Erkrankung naher einzugrenzen.
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(3) Arachnoidalzysten
Die Differenzierung von kommunizierenden und nicht-kommunizierenden Arachnoidalzysten
ist fur das therapeutische Vorgehen sehr relevant. Kommunizierende Arachnoidalzysten
werden in aller Regel zunéachst lediglich regelmaRig kontrolliert und sind seltener
symptomatisch!?’. Nicht-kommunizierende Zysten konnen jedoch einen raumfordernden
Aspekt haben und sind haufiger gréBenprogredient und dementsprechend symptomatisch28,
Mit der konventionellen MRT oder CT ist eine Differenzierung haufig nicht moéglich. Zur
Diagnostik wurde statt dessen die CT-Cisternographie'?® angewandt. Nachteil dieser
Methode ist jedoch neben der Strahlenbelastung vor allem die Invasivitat. Mit der PC-MRT
gibt es nun jedoch eine strahlenfreie, nicht invasive Alternative. So untersuchten YILDIZ et
al.1*° 39 Patienten mit intrakraniellen Arachnoidalzysten mittels 2-D PC-MRT und verglichen
die Befunde mit Ergebnissen der CT-Cisternographie und dem intraoperativen Bild. In 36 der
Patienten waren die Ergebnisse der Untersuchungen kongruent. LUSHENG et al.3! kamen zu
einem &ahnlichen Ergebnis. Sie untersuchten 28 Kinder mit Arachnoidalzysten der mittleren

Schadelgrube und empfehlen die Integration der PC-MRT in den Diagnosealgorithmus.

(4) Chiari malformation

Analog zu den Erkenntnissen des Normaldruckhydrozephalus gibt es auch Uber die
Bedeutung des Liquorflusses bei Chiari malformation unterschiedliche Erkenntnisse. BUNCK
et al. konnten deutlich erhéhte Werte der maximalen Liquorflussgeschwindigkeit bei Chiari
malformation von bis zu 19,5 cm/s zwischen Foramen magnum und C2/C37 und von 12,8 +
11,3 cm/s auf Hohe von C1% nachweisen. Im Bereich des Foramen magnum konnten
ISKANDAR et al.® mittels 2D-Phasenkontrast-MRT Maximalgeschwindigkeiten von 9,7 + 2,3
cm/s beobachten. Ebenfalls im Foramen magnum und mittels 2D-Phasenkontrast-MRT
konnten RUTKOWSKA et al.'®? Maximalgeschwindigkeiten zwischen 6,9 und 12,1 cm/s zeigen.
HAUGHTON et al.>** wiesen dagegen deutlich niedrigere Maximalgeschwindigkeiten nach (3,1
+ 1,0 cm/s systolisch; 4,0 + 1,0 cm/s diastolisch). Dennoch lagen die Geschwindigkeiten tber
den Geschwindigkeiten von gesunden Probanden. Daruber hinaus war der Fluss bei
Patienten mit Chiari Malformation inhomogen und unregelmafig. Inwieweit das
pathophysiologisch oder therapeutisch eine Rolle spielt, ist aber noch nicht ausreichend
untersucht.

MCGIRT et al.'** untersuchten Patienten mit Chiari Malformation vor und nach operativer
Dekompression und zeigten, dass Patienten mit einem normalen Fluss im
Rhombenzephalon ein schlechteres Outcome hatten. ALPERIN et al.’*® hingegen konnten
keinen Zusammenhang zwischen Liquorflussparametern und dem Outcome einer

Dekompressions-Operation bei Chiari Malformation nachweisen.
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BUNCK et al.*® sind der Ansicht, dass unter anderem 2D-Messungen die Reproduzierbarkeit
von Messungen verringern. Unterschiede kénnen zum Beispiel durch Schichtorientierung
und -lokalisationen zustande kommen. Eine 4D-Messung kann durch die nachtragliche
Korrektur der ROIs daher auch dazu beitragen die Reproduzierbarkeit zu verbessern.
Daruber hinaus konnen Zeitersparnisse durch die Nutzung von CSE oder anderen
Beschleunigungstechniken Standardwerte und -protokolle etabliert werden, die die oben

beschriebenen Diskrepanzen beseitigen kdnnten.

(5) Neurodegenerative Erkrankungen
Neurodegenerative Erkrankungen sind eine besondere Herausforderung fir Patienten und
ihre behandelnden Arzte. Bei vielen Erkrankungen dieses Formenkreises bestehen
zahlreiche offene Fragen Uber Pravention und Genese, Klassifikation, Diagnostik und
Therapie. Das wissenschaftliche Verstandnis der Rolle des Liquorflusses bei
neurodegenerativen Erkrankungen ist noch sehr gering.
ATTIER-ZMUDKA et al.®? konnten eine Assoziation von verandertem Liquorfluss und einer
eingeschrankten kognitiven Leistung nachweisen.
Puy et al.1*® untersuchten den Zusammenhang zwischen Veranderungen im Liquorfluss und
Veréanderungen der Proteinclearance und der Proteinverteilung und konnten eine Assoziation
der Parameter bei Patienten mit chronischem Hydrocephalus nachweisen.
Hinweise auf einen  Zusammenhang von  Multipler  Sklerose (MS) und
Liquorflussveranderungen fanden aufRerdem MAGNANO et al. ¥, Sie zeigten eine veranderte
Flussdynamik bei Patienten mit MS und einen Zusammenhang zwischen veranderter
Flussdynamik und dem Progress eines Klinisch isolierten Syndroms zu einer manifesten MS-
Erkrankung. Auch ONER et al.’® konnten eine erhohte Geschwindigkeit und ein erhohtes

Flussvolumen des Liquors bei Patienten mit MS nachweisen.

Bisher ist bei den neurodegenerativen Erkrankungen aber kein kausaler oder therapeutisch
relevanter Zusammenhang mit einem veranderten Liquorfluss nachgewiesen. Dennoch kann
die Dynamik des Liquorflusses Informationen liefern, die zum grundlegenden Verstandnis
Uber die Pathophysiologie von neurodegenerativen Erkrankungen beitragen. Als zusatzlicher
diagnostischer Parameter kann die Liquorflussdynamik bereits jetzt zur Differenzialdiagnostik
bestimmter Erkrankungen genutzt werden. Schnellere Aquisitionszeiten, zum Beispiel durch
den Einsatz von CSE, kénnen darliber hinaus eine einfachere Etablierung, in die bei den

Patienten in der Regel ohnehin durchgefiihrten MRT-Akquisitionen erlauben.
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3.4.2. Vorteile der 4D-Phasenkontrastbildgebung

BuNck et al.”*® identifizierten bei der Untersuchung des Liquorflusses von Patienten mit
Chiari malformation Probleme, die bei der Durchfuhrung und Auswertung einer 2D-
Phasenkontrast-MRT auftreten koénnen. Sowohl quantitative als auch qualitative
Eigenschaften koénnen nicht vollstandig abgebildet werden. So kann der Ort der
Maximalgeschwindigkeit beispielsweise interindividuell unterschiedlich sein. Werden nur
einzelne Schichten erfasst kann es passieren, dass die Maximalgeschwindigkeit unterschatzt
wird. Mithilfe der 4D-Flussmessung kann dagegen eine umfassende Visualisierung von
Anatomie und Funktion erreicht werden. Es ist zum Beispiel mdglich den Fluss der ganzen
Halswirbelsaule quantitativ zu erfassen. Darlber hinaus ist die qualitative Auswertung von
Flussmustern in allen drei Richtungen moéglich. Erst so kdénnen Wirbelbildung,
beziehungsweise kompliziertere pathologische Flussmuster, erkannt werden. Auch die
kranio-kaudale Ausdehnung von Pathologien kann mit der 4D-Phasenkontrastbildgebung

besser erfasst werden.

STADLBAUER et al.®® verglichen 2D- und 4D-MRT-Untersuchungen bei gesunden Probanden
und bei Patienten mit Hydrozephalus. 4D-Messungen zeigten dabei einen hoéheren
diagnostischen Wert. Sie fiihrten drei mogliche Begrindungen fur die Diagnostik des
Hydrozephalus, méglicherweise aber auch fiir andere neurologische Erkrankungen, an. Bei
komplexen Flussmustern wird die Detektion von CSF-Flow in anterior-posterior-Richtung und
in medial-lateral-Richtung relevant, welche bei 2D-Messungen haufig vernachlassigt wird.
Dartber hinaus kann es hilfreich sein, Geschwindigkeiten oder Flussmuster nicht nur
lokalisiert im direkt pathologischen Areal, sondern zusatzlich im Umfeld der Lasion zu
messen. SchlieRlich bietet die 4D-Bildgebung, wie bereits von Bunck et al.*® beschreiben,
die Moglichkeit der direkten Analyse und bildlichen Darstellung von Flussmustern, die die

Auswertung der Daten vereinheitlichen kdnnte.

3.4.3. Compressed SENSE im klinischen Alltag

Auch im klinischen Alltag kann Compressed SENSE einige Vorteile bieten. Die Reduktion
der Scan-Zeit kann dazu beitragen Kosten reduzieren und damit die Wirtschaftlichkeit von
MRT-Untersuchungen erhéhen.

SARTORETTI et al.'® analysierten Daten von Messungen aus dem Kklinischen Alltag und
konnten allein mittels Anwendung von Compressed SENSE Uber einen Zeitraum von 4
Monaten 27 % mehr Messungen im Vergleich zum Vorjahr durchfiihren.

Zeitersparnisse erhdéhen nicht nur die Wirtschaftlichkeit und ermdéglichen die Messung von
mehr Patienten pro Tag, sondern bringen auch dem einzelnen Patienten Vorteile. Lange und

laute Untersuchungen und die rdumliche Begrenzung samt der bestenfalls vollstandigen
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Bewegungseinschrankung bereiten vielen Patienten Probleme. Bewegungsartefakte oder
sogar der Abbruch einer Messung kénnen aber die Diagnostik, insbesondere bei kritisch
kranken Patienten oder bei padiatrischen Patienten, erschweren. DONG et al.}*® empfehlen
deshalb explizit den Einsatz von Compressed Sensing fir kindliche MRT-Messungen zur

Reduktion der Notwendigkeit einer Anasthesie bei Kindern.

Darliber hinaus kénnte die durch die Verwendung von CSE eingesparte Zeit in andere
Messungen investiert werden, die die Untersuchung noch genauer oder umfassender
machen. Dazu zahlen unter anderem Multi-VENC-Verfahren'*!. Wie in Kapitel 2.3.2
beschrieben ist es essenziell den richtigen VENC zu wahlen, damit die Geschwindigkeit
korrekt kodiert werden kann. Insbesondere bei der Bildgebung von sehr dynamischem Fluss
mit schwankenden Geschwindigkeiten, wie bespielweise vor und hinter einer Stenose im
Spinalkanal, kann die Verwendung von einem einzigen VENC deshalb zu ungenauen
Geschwindigkeitsmessungen filhren. Multi-VENC-Verfahren sind jedoch zeitintensiv und
verlangern die Messzeiten deutlich!*2, Compressed Sensing konnte die Implementierung von
Multi-VENC-Verfahren vereinfachen und so die VNR der Flussakquisitionen verbessern.
Darlber hinaus kann die verkirzte Scanzeit auch die Messung von diinneren Schichten,
also die Erhohung der rdumlichen Auflésung oder die Aufnahme eines groRBeren FOV,

ermdglichen.

Mit der Entwicklung der 4D-Phasenkontrastbildgebung wurde es mdglich, zeitlich aufgeltste
Flussgeschwindigkeiten zu quantifizieren und Strémungsprofile sichtbar zu machen. Sie
ermoglicht die Erfassung einer detaillierten Visualisierung der Liquordynamik und kann
wichtige diagnostische und prognostische Informationen und neue Impulse fir Therapie und
Diagnostik fur Patienten mit Erkrankung, die das Liquorsystem betreffen, liefern. Trotzdem
stellen auch heute noch lange Akquisitionszeiten und die damit verbundenen Kosten ein
Hindernis fur die Implementierung von dynamischen Aufnahmen in den Klinikalltag dar.
Beschleunigungsmethoden, wie die hier untersuchte CSE Technik kénnen dazu beitragen
die 4D-Flussbildgebung in Diagnostik und Therapiemonitoring insbesondere der genannten

Erkrankungen in den klinischen Alltag zu etablieren.
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5. Anhang

5.1. Abbildungsverzeichnis

Abbildung 1:

Abbildung 2:

Abbildung 3:

Vereinfachte Darstellung der Liquorzirkulation.

Darstellung der Eigendrehimpulse der Protonen.

Abtastung des k-Raums.
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