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AFKORTINGENLIST

EDV = Eind diastolisch volume

ESV = Eind systolisch volume

FC = Fase Contrast

FID = Free induction decay

FISP = Fast imaging with steady-state presession
FOV = Field of view

LV: Linkerventrikel

MRI = Magnetic resonance imaging
RF= Radio frequentie

ROI = Region of interest

RV: Rechterventrikel

SSFP = Steady State Free Precession
SV= Slagvolume

SVLV = Slagvolume linkerventrikel
SVRV = Slagvolume rechterventrikel
TE = Echo tijd

TR = Repetitie tijd

VENC = Velocity encoding

Vreg = Regurgitatie volume



SUMMARY

Aortic insufficiency is a worldwide problem and has to be properly diagnosed and treated. A measure
for aortic insufficiently is the aortic regurgitation fraction, which is the fraction of backflowing blood
by the forward flow blood. The regurgitation fraction represents the severity of the aortic
insufficiency and when exceeding a certain threshold, valve replacements or other treatments are
needed. The regurgitation fraction is measured with two different MRI method at the ZGT in
Hengelo, the manually drawing contours method and the 2D flow method. However, these methods
do not give the same results and the question is which of the methods gives the best representation
of the regurgitation fraction. This will be investigated by doing a literature study, where first a
systematic review is executed. However, in this review not a sufficient amount of literate has been
found and therefore a more elaborate research had been done, by analysing the different steps
which are been taken in both the MRI methods and compare these steps at accuracy and precision.
In the literate search, not many publications where found, but overall the 2D flow method was found
the most reliable. Furthermore in the step by step approach also the 2D flow method was found the
best solution in most of the cases. To conclude the 2D flow method would be the best method for
measuring the regurgitation fraction, however there are some cases were the contour drawing
method is to be preferred due to turbulent flow and phase offset errors.



1 INLEIDING

Veel mensen in Nederland hebben last van hart- en vaatziekten. Bij een deel van deze patiénten is er
sprake van een niet goed sluitende hartklep, oftewel aortaklep insufficiéntie. Dit kan als gevolg
hebben dat een deel van het bloed, dat uit het hart stroomt, weer terugstroomt het linkerventrikel
in. Aortaklep insufficiéntie komt voor bij 13% van de mannen en 8,5% van de vrouwen tussen de 26
en 83 jaar oud wereldwijd [1]. Bij deze patiénten moet een overweging worden gemaakt of de
patiént behandeld moet worden, bijvoorbeeld een hartklepoperatie.

Bij de keuze naar welke behandeling gedaan moet worden, moeten enkele overwegingen gemaakt
worden. Een van de factoren waarnaar gekeken wordt is naar de regurgitatie fractie. De regurgitatie
fractie is het percentage terugstromend bloed ten opzichte van het totaal uitgepompte bloed. De
regurgitatie fractie kan in verschillende gradaties voorkomen en wanneer dit percentage boven de
45% is gekomen zal er geopereerd moeten worden [2].

In het ZGT (Ziekenhuis Groep Twente) te Hengelo worden twee MRI-methoden gebruikt om de
regurgitatie fractie te bepalen, de intekenmethode en de 2D flow methode. Bij de intekenmethode
wordt het verschil in grootte van hart bepaald tussen de diastole (het vullen van het hart) en de
systole (het leegpompen van het hart) om het slagvolume te bepalen. Uit dit verschil kan de
regurgitatie fractie worden bepaald. Bij de 2D flow methode wordt een flowcurve gemeten waaruit
de voorwaartse en terugstromende flow wordt bepaald, waarmee de regurgitatie fractie berekend
kan worden. In de praktijk blijkt echter dat deze twee methoden niet altijd overeenkomen, met alle
gevolgen van dien. De keuze van de behandeling is namelijk afhankelijk van de mate van de
regurgitatie fractie. In het ZGT rest dan ook de vraag, welke methode is het meest betrouwbaar voor
het inschatten van de regurgitatie fractie.

Een juiste richtlijn in het bepalen van de regurgitatie fractie kan in de toekomst helpen om een
betere indicatie te krijgen over de ernst van de aortaklep insufficiéntie. Dit onderzoek draagt hopelijk
bij in het opzetten van de juiste richtlijn door deze twee methodes met elkaar te vergelijken. De
bijbehorende vraagstelling is dan ook: “Welke van deze twee methodes, de intekenmethode en 2D
flow methode, van de MRI kan het meest accuraat de regurgitatie fractie bij patiénten met een
aortaklep insufficiéntie bepalen?”

Door middel van een systematische review wordt getracht een zo duidelijk mogelijk beeld te krijgen
van de overeenkomsten en verschillen van beide meetmethoden. Zo zal er aan de hand van online
literatuur-databases beide meetmethoden worden omschreven met daarbij de verschillende stappen
die moeten worden doorlopen om de regurgitatie fractie te bepalen. Vervolgens wordt er toegelicht
aan de hand van welke systematiek de methodes geanalyseerd en beoordeeld worden. Daarnaast
worden de verschillende stappen van de meetmethodes individueel geanalyseerd om de
overeenkomsten en verschillende tussen de beide meetmethoden te onderzoeken.



2 METHODE

In dit hoofdstuk worden de beide meetmethoden beschreven die de regurgitatie fractie bepalen.
Hierbij wordt ingegaan op de manier hoe deze methoden werken en welke stappen in deze
methoden doorlopen moeten worden. Daarnaast wordt beschreven hoe de beide meetmethoden
geanalyseerd worden.

2.1 MEETMETHODEN

In onderstaande paragraaf worden de intekenmethode en 2D flowmethode beschreven. Bij beide
methodes wordt er gebruik gemaakt van magnetische resonantie imaging (MRI). Verdere
theoretische achtergrond over de MRl is te vinden in Appendix A. Daarnaast wordt in Appendix B de
uitgebreide pathologie van het hart omschreven en in Appendix C worden de meest voorkomende
MRI-artefacten beschreven.

De meetmethoden zijn te structuren in 3 onderdelen, de (MRI-data) acquisitie, de (MRI-data)
extractie en de (MRI-data) verwerking. Deze onderdelen zijn weer onderverdeeld in een aantal
stappen: Slice instellingen (A1), Afbeeldingseigenschappen (A2), Intekenen (E1), Bepaling EDV/ESV &
Bepaling flowcurve (E2), Bepaling slagvolumes (V1), Bepaling regurgitatie volume (V2), Bepaling
regurgitatie fractie (V3). Deze stappen en hun overkoepelende onderdelen zijn verwerkt tot een
flowchart (Fig.1), waarbij de beide meetmethodes naast elkaar zijn geplaats. Hierbij is weergegeven
hoe de verschillende stappen in de meetmethodes zich tot elkaar verhouden.
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Figuur 1: Flowchart waarbij de stappen die moeten worden doorlopen in de beide meetmethodes zijn onderverdeeld in drie onderdelen.
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2.1.1 Intekenmethode

Bij de intekenmethode wordt de regurgitatie fractie bepaald aan de hand van het verschil in
slagvolumes van het linker- en rechterventrikel [3]. Hierbij wordt ervanuit gegaan dat er geen
regurgitatie in andere kleppen plaatsvindt. Slagvolume is het verschil tussen een maximaal gevulde
kamer (diastole) en een maximaal geledigde kamer (systole).

2.1.1.1 Acquisitie (A1 en A2)

Het eerste onderdeel in de intekenmethode is de acquisitie, hierbij wordt de MRI-data verkregen in
de vorm van afbeeldingen. Dit begint met het inplannen van de slices. Deze slices worden ingepland
als korte as afbeeldingen. Om een korte as afbeelding in te plannen, wordt eerst de lange as bepaald,
dit is een rechte lijn die de apex van het hart en het midden van de mitraalklep snijdt [4]. De korte as
staat vervolgens loodrecht op de lange as en de frontale as, waarbij de dwarsdoorsnede van het
linker- en rechterventrikel zichtbaar is (Fig.2). Voor de intekenmethode worden er meerdere korte as
slices ingepland vanaf de apex van het hart. Nadat de slices zijn ingepland kunnen de korte as
afbeeldingen worden gescand. Deze afbeeldingen worden gemaakt tijdens een cine MRI opname, die
gebruikt maakt van de Steady State Free Precession (SSFP) sequentie. De slices die reeds zijn
ingepland worden gemeten tijdens meerdere hart cycli, hierbij worden de afbeeldingen gekoppeld
aan hun respectievelijke moment in de hartcycli door middel van ECG-gating [5]. Een SSFP sequentie
die voornamelijk wordt toegepast in cine MRl is TrueFISP [6]. TrueFISP maakt gebruik van een korte
repetitie tijd (TR) en echo tijd (TE). Dit zorgt voor een goed contrast tussen het myocardium en het
bloed. Dit contrast is te verklaren door het hoge ratio T2/T1 dat bloed heeft en het myocardium niet
(Fig.3) [5].

Figuur 2: A: Korte as afbeelding van het hart, waarbij de ligging van het linker- en rechterventrikel zijn ingetekend. B: Lange
as afbeelding, waarbij de rode lijn de korte as weergeeft. Tevens zijn de locaties van de apex en de mitraalklep
weergegeven. [4]

Figuur 3: A: TrueFISP korte as cine afbeelding, waarbij hoog contrast is te zinnen tussen bloed en het myocardium. B: FLASH
korte as cine afbeelding, waarbij het contrast tussen het bloed en myocardium aanzienlijk is verlaagd. [5]



2.1.1.2 Extractie (E1 en E2)

Het tweede onderdeel is de extractie, waarbij uit de gescande afbeeldingen de benodigde data wordt
verkregen. Dit begint met het bepalen van de diastole en systole in de verkregen afbeeldingen.
Hierbij wordt gebruikt gemaakt van de ECG-gating, maar wordt ook tevens gekeken naar de slices
waarbij de ventrikels respectievelijk het grootst of het kleinst zijn. Vervolgens wordt in de
geselecteerde slices de hartwand van het linker- en rechterventrikel ingetekend (Fig.10). Met deze
intekeningen wordt het eind diastolisch volume (EDV) en het eind systolisch volume (ESV) berekend
van beide ventrikels. Hierbij wordt voor elke slice de ingetekende oppervlakte vermenigvuldigd met
de slice dikte, dit resulteert in een slice volume. Deze volumes van elke slice worden gesommeerd en
hierbij wordt het EDV en ESV verkregen.

2.1.1.3 Verwerking (V1, V2 en V3)

Het derde onderdeel is de verwerking, waarbij de bepaalde EDV en ESV worden gebruikt om de
slagvolumes en vervolgens het regurgitatie volume te bepalen. Het slagvolume van de ventrikels
worden bepaald met de volgende formule:

Slagvolume Ventrikel = EDV — ESV (1)

Met deze formule wordt het slagvolume voor het linker- en rechterventrikel bepaald, welke in
gezonde situatie gelijk zouden moeten zijn. Deze slagvolumes worden vervolgens weer gebruikt om
het regurgitatie volume te bepalen. Het regurgitatie volume wordt bepaald met de volgende
formule:

Regurgitatie Volume = Slagvolume Ventrikeljj,or— Slagvolume Ventrikel, qcpter (2)
De laatste stap in de intekenmethode is de bepaling van de regurgitatie fractie. Hierbij wordt het

slagvolume van het linkerventrikel en het regurgitatie volume gebruikt. De regurgitatie fractie wordt
bepaald met de volgende formule:

Regurgitatie volume

Regurgitatie fractie = x 100% (3)

Slagvolume linkerventrikel



2.1.2 2D flow methode

Bij de 2D flow methode wordt de regurgitatie fractie bepaald aan de hand van een directe
flowmeting in de aorta. Hierbij is de flow uit het ventrikel het slagvolume en de flow die terug het
ventrikel in gaat de regurgitatie.

2.1.2.1 Acquisitie (A1 en A2)

Het eerst onderdeel in de 2D flow methode is de acquisitie, hierbij wordt de MRI-data verkregen in
de vorm van afbeeldingen. Dit begint met het inplannen van de slice, om de positie van het meetvlak
te bepalen. Deze wordt boven de aortaklep geplaatst en geeft een dwarsdoorsnede van de aorta.
Nadat deze slice is ingepland kunnen de afbeeldingen worden gescand. De 2D flow methode neemt
een fase-contrast scan van de aorta. Een face-contrast scan wordt gemaakt doormiddel van fase-
contrast MRI. Face-contrast MRI maakt gebruik van bipolaire gradiénten (Fig.4) [7] [8]. Door
tegenovergestelde gradiénten toe te passen zal een spin die stroomt een netto fase verandering
hebben ten opzichte van een spin die niet stroomt. Deze netto fase verandering is proportioneel aan
de flowsnelheid van de spin en hiermee kan de snelheid van de spin worden berekend. De grootte
van de bipolaire gradiénten moet vooraf worden in gesteld en wordt ook wel de velocity encoding
genoemd (VENC) [9]. Deze moet worden ingesteld op de te verwachtte flow snelheid, die kan
worden bepaald door een VENC scout uit te voeren. Wanneer deze te laag ingesteld wordt, kan er
aliasing optreden (Fig.5) [10]Hierbij kan het zo zijn dat de flow de verkeerde kant op wordt
weergegeven, omdat deze buiten het bereik van de VENC valt (Fig.6A). Wanneer de VENC te hoog
wordt ingesteld worden de verschillen van verschillende flowsnelheden minder goed waargenomen
en wordt de flow dus minder nauwkeurig bepaald [11]. De fase-contrast scan neemt afbeeldingen
van aorta gedurende de hele hart cyclus en deze worden net als bij de intekenmethode gekoppeld
doormiddel van ECG-gating. Uit de face-contrast scan worden magnitude en fase afbeeldingen
verkregen.

Bipolar
Gradients '
, \ Moving spins
Net Phase
(®)
Phase
Stationary spins

Figuur 4: Wanneer er gebruik wordt gemaakt van bipolaire gradienten, zullen de bewegende spins een fase verschil
ondervinden ten opzichte van de stationaire spins over een bepaalde tijd. Deze tijd wordt weergegeven op de horizontale
as. [7]

Figuur 5: A: een fase contrast afbeelding waarbij de VENC te laag is ingesteld en daardoor aliasing optreed. B: hierbij is de
VENC verhoogt en is te zien dat er geen aliasing meer optreed. [10]
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2.1.2.2 Extractie (E1 en E2)

Het tweede onderdeel is de extractie, waarbij uit de fase afbeeldingen de benodigde data wordt
verkregen. Dit begint met het intekenen van de aorta wand in de verschillende fase afbeeldingen. Uit
deze intekening wordt de flow bepaald. Dit wordt gedaan door de pixel waarden uit de intekening te
schalen naar de ingestelde VENC, hierbij worden de pixelwaarden omgezet naar flowsnelheden. Dit
wordt voor elke afbeelding in de hartcyclus gedaan. De bepaalde flow kan worden uitgezet tegen de
tijd van de hartcyclus om de flowcurve te krijgen.

2.1.2.3 Verwerking (V1, V2 en V3)

Het derde onderdeel is de verwerking, waarbij uit de flowcurve het slagvolume voor het
linkerventrikel en het regurgitatie volume wordt bepaald. Het slagvolume wordt bepaald door het
positieve oppervlak onder de flowcurve te berekenen (Fig.6 (groen)) .Het regurgitatie volume wordt
bepaald door het negatieve oppervlak onder de flowcurve te berekenen (Fig.6(rood)) [12].

624

Flow (mLfs)

27 -

—120 4

=213

-306 -

Time (ms)

Figuur 6: Voorbeeld flowcurve, bij zeer ernstige pulmonaire regurgitatie. In groen is het slagvolume weergegeven en in rood
het regurgitatie volume. [12]

Slagvolume Linkerventrikel = [ positieve deel flowcurve (4)
Regurgitatie Volume = [ negatieve deel flowcurve (5)

De laatste stap in de 2D flowmethode is de bepaling van de regurgitatie fractie. Dit wordt gedaan op
gelijke wijze als de intekenmethode (Formule 3), maar met het slagvolume en regurgitatie volume
bepaald uit de flowcurve.
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2.2 METHODE ANALYSE

In deze paragraaf worden de twee vergelijkingsmethoden beschreven waarmee de beide
meetmethoden worden geanalyseerd. Eerst wordt gekeken naar literatuur die beide methoden in
hun geheel vergeleken hebben, wat verder de globale vergelijking wordt genoemd. Omdat literatuur
hierover beperkt is, worden tevens de foutmarges van de methoden geanalyseerd en vergeleken in
losse stappen.

2.2.1 Globale vergelijking
Aan de hand van literatuur wordt een globale vergelijking gemaakt tussen de beide meetmethoden.
De conclusies van de onderzoeken uit de literatuur zullen in een overzicht weergegeven worden.

2.2.1.1 Literatuuronderzoek

Het literatuuronderzoek zal de literatuur onderzoek op basis van de PRISMA (Preferred Reporting
Items for Systematic Review and Meta-analyses) methode [13]. Het PRISMA diagram staat
weergeven in Appendix D. Dit literatuuronderzoek is uitgevoerd in de databases Scopus en Pubmed.
Hierbij zijn de volgende onderwerpen onderzocht:

1. Magnetic Resonance Imaging
2. Phase-Contrast (MRI)

3. Cine (MRI)

4. Aortic Regurgitation

Hierbij zijn de volgende zoektermen gebruikt, met het aantal zoekresultaten weergegeven in tabel 1.

Tabel 1: Literatuuronderzoek matrix

17-06- Scopus ( TITLE-ABS-KEY ( phase- 15 Beste match
2021 contrast AND mri) AND TITLE-ABS KEY (cine AND
mri) AND TITLE-ABS-KEY ( aortic AND regurgitation)

)
17-06- Pubmed ((("Magnetic Resonance Imaging"[Mesh]) AND 22 Beste match
2021 "Blood Flow Velocity"[Mesh]) AND "Magnetic

Resonance Imaging, Cine"[Mesh]) AND "Aortic

Valve Insufficiency"[Mesh]

2.2.1.1.1 Studie selectie

De resultaten van beide databases zijn gecombineerd en geverifieerd. Publicaties met dezelfde titels
en geschreven door dezelfde auteur zijn uitgesloten. De studie selectie bestaat uit de overgebleven
publicaties. Daarnaast zijn de publicaties uitgegeven voor 2004 uitgesloten uit de studie selectie,
omdat deze niet relevant bevonden waren.

2.2.1.1.2 Inclusie en exclusiecriteria

Van de gevonden publicaties is een selectie gemaakt door de titel en abstract van de publicaties te
reviewen en zijn er exclusie en inclusiecriteria opgesteld. Hierbij zijn de publicaties uitgesloten
waarbij alleen één van beide methoden is onderzocht, 4D flow MRI is toegepast, de focus op
echografie en niet op MRI lag en tevens zijn publicaties uitgesloten die niet van toepassing waren op
dit onderzoek.
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2.2.1.1.3 Data verzameling

Van de overgebleven publicaties worden de volgende punten geéxtraheerd om de onderzoeksvraag
te beantwoorden: Jaar van publicatie, soort regurgitatie, MRI-methode en de conclusie of
belangrijkste resultaten van het onderzoek.

2.2.1.2 Overig onderzoek
Voor de volledigheid is naast Scopus en Pubmed ook met een google zoekopdracht gekeken of hier
aanvullende informatie gevonden kon worden ter ondersteuning van de onderzoekvraag.

2.2.2

Detail vergelijking

Omdat in een vrij vroeg stadium van dit onderzoek al duidelijk werd dat literatuur over deze specifiek
onderzoeksvraag beperkt was, zijn ook individuele stappen (Sectie 2.1; Fig.1) geanalyseerd op basis
van literatuur. Dit wordt verder de detail vergelijking genoemd.

In de detail vergelijking worden de verschillende stappen die doorlopen worden in beide
meetmethoden apart onderzocht, hierbij wordt gekeken naar de applicatie en de limitatie van de
betreffende stap per meetmethode.

2.2.2.1 Acquisitie
In de acquisitie worden de verschillende stappen om de MRI-afbeeldingen te verkrijgen
geanalyseerd.

A1, Slice instellingen.
Hierbij zal onderzocht worden hoeveel slices elke meetmethode bedraagt en in wel vlak/as
de slice zich bevindt. Tevens zal de invloed van dikte van de slice worden onderzocht.

A2, Afbeeldingseigenschappen.

Hierbij zal de hoeveelheid afbeeldingen die wordt verkregen met de meetmethoden worden
onderzocht en tevens de eigenschappen en resolutie die deze afbeeldingen bedragen. Tot
slot zal nog de invloed van artefacten op de afbeeldingen van de meetmethoden worden
onderzocht.

2.2.2.2 Extractie
In de extractie worden de verschillende stappen om de data uit de verkregen MRI-afbeeldingen te
bepalen geanalyseerd.

E1, Intekenen.

Hierbij wordt onderzocht wat er precies wordt ingetekend, of er gebruik wordt gemaakt van
automatische detectie en hoe betrouwbaar deze dan is, wat de reproduceerbaarheid is van
het intekenen en tot slot wordt de limitaties van het intekenen onderzocht.

E2, Bepaling EDV/ESV en bepaling flowcurve.

Hierbij wordt onderzocht waarop beide stappen gebaseerd zijn qua formules en begrippen
en zal de accuraatheid van de bepaling onderzocht worden. Tot slot worden ook de limitaties
van de stappen onderzocht.

13



2.2.2.3 Verwerking
In de verwerking worden de verschillende stappen om uit de verkregen data de volumes en
regurgitatie te bepalen geanalyseerd.

e V1, Bepaling slagvolumes.
Hierbij wordt onderzocht waarop beide stappen gebaseerd zijn qua formules en begrippen
en zal de accuraatheid van de bepaling onderzocht worden. Tot slot worden ook de limitaties
van de stappen onderzocht.

e V2, Bepaling regurgitatie volume.
Hierbij wordt onderzocht waarop beide stappen gebaseerd zijn qua formules en begrippen
en zal de accuraatheid van de bepaling onderzocht worden. Tot slot worden ook de limitaties
van de stappen onderzocht.

e V3, Bepaling regurgitatie fractie.
Deze bepaling is voor beide meetmethoden is ongeveer gelijk, echter worden de
verschillende componenten in deze berekening anders bepaald.

2.2.2.4 Beoordeling

Na het onderzoeken en vergelijken van de bovengenoemde stappen, wordt onderzocht wat de
invloed van deze stappen is op de berekening van de regurgitatie fractie en wordt aan de hand
daarvan en onderbouwende literatuur een waardeoordeel per stap opgesteld. Hierbij worden de
methodes apart vergeleken en gescoord op basis van de kans op fouten. Hierbij wordt een zeer
kleine foutmarge gewaardeerd op 0, een potentiéle foutmarge gewaardeerd op 1 en een
aannemelijke foutmarge gewaardeerd op 2. De methode met de laagste foutmargewaardering zal
hierbij als meest betrouwbare worden ondervonden.
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3 RESULTATEN

In dit hoofdstuk zijn de resultaten beschreven die gevonden zijn in de literatuur. Hierbij is eerst de
globale vergelijking beschreven en daarna de detail vergelijking.

3.1 GLOBALE VERGELUKING

In de methode zijn de verschillende zoek termen en criteria beschreven en hieruit zijn de volgende
onderzoeken in de literatuur gevonden, deze zijn weergeven in tabel 2. Hierbij is voor elk onderzoek
gekeken naar de conclusie en het resultaat. Daarnaast zijn in tabel 3 de onderzoeken weergeven, die
buiten het literatuuronderzoek zijn gevonden.

3.1.1 Literatuuronderzoek

In tabel 2 is het resultaat van het literatuuronderzoek weergegeven. Drie artikelen kiezen voor 2D
flow, vier zijn onbeslist of combinatie van methoden en geen is voor intekenmethode. Hierbij valt op
dat 2 publicaties een combinatie van de methoden wordt aanbevolen, hierbij worden de voordelen
van beide methoden gecombineerd om de nadelen te compenseren.

Tabel 2: Resultaat literatuuronderzoek

Kon, M. W. 2004 Mitraal 2D flow
(14]
Conclusie: “The RF(FLOW) technique (2D flow methode) maximized intra and inter-observer
agreement, and is the optimal CMR technique to quantify mitral requrgitation. RF
(FLOW) also has the advantage of allowing correction for aortic regurgitation when it is
present, and is potentially independent of the effects of tricuspid and pulmonary
regurgitation.”
Rominger, M 2004 Aorta & Combinatie van Niet eenduidige conclusie welke techniek
B [15] Mitraal beide methoden  beteris
Conclusie: “Biventricular volumetry combined with flow measurements in Ao and Pu is a robust,
applicable and simple method to assess higher grade regurgitation volumes and the
cardiac function in single and multivalvular regurgitation at different locations. It is an
important application for the diagnosis of VR by MRI.”
Ley, S [16] 2007 Aorta Geen eenduidige  Cine en FC vergeleken met ECHO (onderling
conclusie welke verschil was ongeveer 3 %)
methode beter is
Conclusie: “ECHO and MRI showed good agreement in evaluating morphology and function of the
left ventricle. The clinical severity of the disease can be evaluated correctly using MRI”
Wittlinger, T 2008 Aorta Geen eenduidige
[17] conclusie welke
methode beter is
Conclusie: “Magnetic resonance imaging enables quick and reliable quantitative assessment of
aortic regurgitant volume, and it might be the optimal technique for multiple follow-up
studies and assessment of left ventricular function, leading to better evaluation of
disease severity and optimization of the timing of valve surgery.”
Devos, D [18] 2010 Aorta & 2D flow Mits potentiéle fouten kunnen worden
Pulmonaire voorkomen.

15



Conclusie:

Valverde, |
[19]
Conclusie:

Cawley, P [20]

Conclusie:

“CMR is extremely versatile, and through-plane phase contrast velocity mapping

potentially provides the most accurate measurements available of regurgitant or shunt

flow, as long as potential errors are avoided, or recognised and corrected.”

2011 Pulmonair Combinatie van Niet eenduidige conclusie welke techniek

beide methoden  beteris

“In repaired TOF with chronic severe PR, there was excellent agreement at rest between

PC-flow and volumetry for the evaluation of systemic and pulmonary antegrade outputs

(i.e., “stroke volumes’’) and acceptable agreement for absolute pulmonary regurgitant

volume.”

2013 Aorta & 2D flow Door hoge variabiliteit bij de Cine metingen
Mitraal

“CMR calculation of RVol, based on the difference between RV and LV SVs derived from

endocardial border tracings, was slightly more variable than phase-contrast and LV-

volume measurements because of the combined variability of measuring LV and right

ventricular volumes”

3.1.2 Overig onderzoek

Naast het literatuuronderzoek in de databases is tevens veel onderzoek gedaan, waarbij de
zoekmachine google is gebruikt. Uit dit onderzoek zijn verschillende onderzoeken, die tevens voldoen
aan de criteria uit sectie 2.2.1.1.2, gevonden. Het resultaat hiervan is weergegeven in tabel 3 en dit
zijn de aanvullende bevindingen op literatuuronderzoek. Hierbij valt tevensop dat geen van de
publicaties de intekenmethode als de betere methode beschouwd.

Tabel 3: Resultaten overig gevonden onderzoeken

James, S [21]

Conclusie:

Myerson, S
[22]

Conclusie:

Iwamoto, Y
[23]

Conclusie:

Skardal, K [24]

Conclusie:

2011 Aorta & Geen eenduidige  Geen significant verschil gevonden tussen
Pulmonaire conclusie welke de methoden
methode beter is

“The results of this initial study demonstrate no significant impact of the slice
acquisition orientation for determination of right and left ventricular stroke volumes.
CMR workflow could therefore be streamlined for most cases only acquiring SAO cine
images for ventricular volumetrics.”

2012 Aorta Combinatie van Beide methoden gebruikt om gradatie

beide methoden regurgitatie te bepalen

“Cardiovascular magnetic resonance measurements of AR and LV volumes might enable
the identification of potential candidates for early surgery, and this should be tested in a
large-scale clinical trial.”

2014 Aorta & Combinatie van Advies om regurgitatie te bepalen

Pulmonaire beide methoden  doormiddel van combinatie methoden

“Direct measurement of aortic regurgitation volume and fraction is inaccurate and
should be abandoned. Instead, calculation of the aortic regurgitation volume from more
reliable data is advised. We recommend subtracting pulmonary blood flow from systolic
forward flow measured at the aortic valve hinge points at end-diastole as a more
accurate and consistent meth- od for calculating the volume of aortic regurgitation”

2016 Mitraal 2D flow
“For the first time, we show that PC-CMR offers accurate evaluation of three-directional
mitral blood flow in rodents. The method successfully detects alterations in the mitral
flow pattern in response to cardiac disease and provides novel insight into the
characteristics of mitral flow.”

16



Yousef, H [25] 2020 Aorta & 2D flow
Pulmonaire
Conclusie: “The phase-contrast cardiac magnetic resonance can provide a better assessment of the
ejection fraction in valvular regurgitation.”
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3.2 DETAIL VERGELIJKING

In deze paragraaf zijn de resultaten weergegeven van de detailvergelijking, hierbij is bij elke stap
eerst ingegaan op de intekenmethode en vervolgens op de 2D flowmethode. Daarnaast heeft elke
stap een vergelijkingstabel, die een overzicht geeft van de gevonden parameters.

3.2.1 Acquisitie

3.2.1.1 Slice instellingen (A1)

Intekenmethode:

In de acquisitie van de intekenmethode worden er meerdere slices van het hart genomen om
nauwkeurig het volume van het hart te kunnen bepalen. Het aantal slices bedraagt tussen de 10 en
15 [26] en hangt af van de grootte van het hart. Voor het intekenen worden korte as afbeeldingen
genomen van het hart. Hiervan wordt de eerste slice ingepland bij de apex en de volgende slice 2 tot
4 mm verder, deze slices volgen elkaar op tot de mitraalklep. De positie van de eerste slice is
belangrijk want het linker- en rechterventrikel moeten hierbij te onderscheiden zijn [27]. De dikte
van deze slice bedraagt 6-8 mm en is van belang voor het bepalen van het uiteindelijke volume [3].

Limitaties

In de verschillende onderzoeken worden verschillende punten genoemd, waarop gelet moet worden
bij de acquisitie voor de afbeeldingen van de intekenmethode. Dit betreft de as waarin de
afbeeldingen worden gescand en vervolgens worden ingetekend. Hierbij zijn verschillende
onderzoeken die stellen dat deze voor het rechter ventrikel in de axiale as moet worden genomen,
vanwege de andere vorm en ligging van het rechterventrikel [28]. Echter bevestigen meerdere
onderzoeken dat voor het berekenen van het EDV en ESV, wat de volgende stap is, de korte as de
beste optie is [29] [30], tevens heeft deze as een betere reproduceerbaarheid [31].

2D flow methode:

In de acquisitie van de 2D flow methode wordt er één slice geselecteerd in een bepaalde positie,
echter kan het zo zijn dat er meerdere slices worden geselecteerd om deze met elkaar te vergelijken.
De slice is een dwarsdoorsnede van de aorta en staat loodrecht op de stroomrichting. De hoogte van
de slice kan op meerdere plekken in de aorta worden gezet, maar vlak boven de aorta klep geeft de
beste resultaten [32][33] (Fig.7) [34]. De dikte van de geselecteerde slice is rond de 6 mm [35], deze
dikte resulteert in de meest accurate metingen [36].

Figuur 7: De ononderbroken grijze lijn geeft het vlak van de slice die wordt gebruikt bij de 2D flow methode. [34]
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Limitaties

In de verschillende onderzoeken worden verschillende punten genoemd, waarop gelet moet worden
bij de acquisitie voor de afbeeldingen van de 2D flow methode. Hierbij is vooral de positionering van
de slice door de aorta van belang. De meeste onderzoeken stellen dat voor een directe regurgitatie
fractie bepaling deze slice gepositioneerd moet zijn net boven de aortaklep. Echter voor een betere
correlatie met intekenmethode wordt geadviseerd om de slice hoger te plaatsen, namelijk bij de
sinotubulaire knooppunt[37].

Tabel 4: Vergelijkingstabel A1

Aantal slices 10-15 1

Positie/As Korte as Loodrecht op Aorta
Dikte slice 6-8 mm 6 mm

Limitaties As Slice Positie Slice

3.2.1.2 Afbeeldingseigenschappen (A2)
Intekenmethode:

Nadat de 10 tot 15 slices zijn ingepland over het hart (Fig.8) [3], wordt elke slice gemeten tijdens 1
hartcyclus, waarbij de hartcyclus in 24 frames is verdeeld. Hierbij eindigt men met 10 tot 15 maal 24
afbeeldingen. Het nemen van al deze afbeeldingen bedraagt een tijd van ongeveer 15 tot 20 minuten
[38]. De gemiddelde spatiele resolutie van deze afbeeldingen is ongeveer 1.5 mm en de temporele
resolutie is ongeveer 30 ms [39] [40].

Figuur8: De verticale lange as afbeelding(A) en de horizontale lange as afbeelding (B) waar de korte as afbeeldingen zijn
ingepland. B: De nummers 1 tot en met 9 zijn de korte as afbeeldingen. [3]

Limitaties

Vanwege de grote hoeveel afbeeldingen die verkregen moeten worden, heeft de intekenmethode
een lange acquisitie tijd. Daarnaast kan een dark-rim artefact optreden, waardoor de kwaliteit van de
afbeeldingen verminderd en de contouren van de ventrikels slechter zichtbaar zijn.

19



2D flow methode:

Van de gekozen slice, worden meerdere afbeeldingen gemaakt, met gebruik van ECG-gating.
Hierdoor is er voor meerdere tijdstippen in een hartslag een meting met fase-contrast MRI. Uit deze
data worden twee soorten afbeeldingen gehaald, magnitude afbeeldingen, die gebruikt worden om
de anatomie weer te geven en fase afbeeldingen, waar de flow uitgehaald kan worden [37]. Om de
regurgitatie fractie te bepalen wordt vooral gebruik gemaakt van de fase afbeelding (Fig.9) [37].

Figuur 9: A: Magnitude afbeelding van de aorta bij een FC-meting. B: Fase afbeelding van de aorta bij FC-meting, hierbij
treedt ook aliasing op. [37]

De magnitude afbeelding wordt gebruikt om de aorta in te tekenen in de extractie en hierin is de
resolutie van deze afbeelding van belang. Deze moet laag genoeg zijn om goed de contouren van de
aorta weer te kunnen geven. In literatuur is gevonden dat de gemiddelde spatiele resolutie ongeveer
1,3 mm is en de gemiddelde temporele resolutie 41 ms [23][27]. De gemiddelde scan tijd van de 2D
flow methode bedraagt ongeveer 2 minuten [23][34].

Limitaties
Bij de acquisitie van de 2D flow methode kan een chemical shift artefact optreden, deze is reeds in de
methode beschreven.

Tabel 5: Vergelijkingstabel A2

Intekenmethode 2D flow methode |

Soort Afbeeldingen Magnitude Magnitude & Fase
Aantal Afbeeldingen 240-360 24

Spatiele resolutie 1,5 mm 1,3 mm

Temporele resolutie 30 ms 41 ms

Scan tijd 15 tot 20 min 2 min

Limitaties Dark-rim artefact Chemical shift Artefact
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3.2.2 Extractie

3.2.2.1 Intekenen (E1)

Intekenmethode:

Het intekenen wordt apart gedaan voor het linker- en rechterventrikel. Bij het intekenen van het
linkerventrikel wordt uit de verkregen afbeeldingen de positie van de diastole en systole bepaald. Dit
wordt gedaan door te kijken naar grootte van het linkerventrikel, wanneer deze het grootst is
worden de slices toegewezen als een diastole en wanneer deze het kleinst is worden de slices
toegewezen als een systole [41]. Voor de diastole en de systole worden de buitenwand, het
epicardium, en de binnenwand, het endocardium ingetekend in de verschillende slices die beginnen
vanaf de apex en eindigen bij de mitraalklep [42]. Bij deze intekening worden bij beide hartfases de
papillaire spieren en trabeculaire niet meegerekend tot de hardwand , dit resulteert in een rondere
en meer eenvoudige intekening [43] (Fig.10) [44]. Bij het intekenen van het rechterventrikel wordt op
dezelfde wijze als bij het linkerventrikel de positie van de diastole en systole bepaald en is het hart in
verschillende slices afgebeeld. Echter wordt bij het rechterventrikel alleen het endocardium
ingetekend in de verschillende slices [45].

Naast dat het intekenen met de hand wordt gedaan, wordt er ook gebruik gemaakt van software die
automatisch de wanden van de ventrikels intekent. Deze automatische intekening gebeurt op
meerdere manieren, zoals ‘thresholding’ en doormiddel van rand detectiemethoden. Deze
geautomatiseerde intekenmethode zijn snel, maar bevatten geregeld fouten, die aangepast moeten
worden [43]. Wanneer automatische segmentatie methoden worden vergeleken met handmatige
intekening heeft de automatische segmentatie een overschatting van 5 tot 19% bij de uiteindelijke
volume bepaling bij het linkerventrikel [46] en 14 tot 18 % bij het rechterventrikel [47].

Figuur 10: Korte as afbeelding van het hart, waarbij links de basale slice en rechts een slice uit het midden van het hart. In
rood is het endocardium van het rechterventrikel ingetekend. In groen het epicardium en in blauw het endocaridum van
het linkerventrikel. [44]

De reproduceerbaarheid van het intekenen van de beide ventrikels is onderzocht in meerdere
onderzoeken en hierbij is er een intra-observer en inter-observer variabiliteit gevonden die ligt
tussen de 4 en 6% [48][49]. Daarnaast kan bij het gebruik van automatische segmentatie software de
reproduceerbaarheid nog beter worden, echter kan dit alleen gebruikt worden voor het
linkerventrikel [50]. Tot slot zijn in een onderzoek dezelfde slices door verschillende laboranten
ingetekend, hierbij is een overeenkomst gevonden van 95% tussen de intekeningen[26]. Er is dus een
afwijking van ongeveer 5 % tussen verschillende laboranten.
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Limitaties

Elke afbeeldingen die verkregen is in de acquisitie moet worden ingetekend, hierbij bevat elke
intekening een potentiéle fout. Bij het gebruik van een MRI moet men tevens rekening houden met
het ontstaan van artefacten. Artefacten kunnen namelijk de uitkomst beinvloeden. Het is dan ook
van belang om hier rekening mee te houden in het meetprotocol. Naast de standaard artefacten (zie
appendix C), is er ook een artefact specifiek voor de SSFP-sequentie. Het dark-rim artefact is een
artefact waarbij een donkere rand wordt waargenomen rondom het endocardium [51] [52]. Dit
artefact kan verholpen worden door reshimming van de gradiénten, hierbij magneetveld homogener
wordt gemaakt.

2D flow methode:

Om de flowcurve te bepalen in een bepaalde region of interest (ROI) moet deze eerst worden
ingetekend. Voor de 2D flow methode is dit de aorta, deze is in de meeste gevallen rond van vorm en
goed te onderscheiden van omliggend weefsel [53]. Dit maakt de intekening eenvoudig (Fig.11) [33].
Daarnaast is het wel van belang dat alleen de aorta wordt geselecteerd en niet een deel van de aorta
wand, deze beweegt namelijk ook mee en kan verstoringen veroorzaken in de volgende stap. De
volgende stap is namelijk het bepalen van de flowcurve [12]. Voor het intekenen van de aorta is ook
automatische software beschikbaar, echter ondervindt deze hinder van omliggende vaten zoals de
pulmonaire slagader en de vena cava. [54] De reproduceerbaarheid van het intekenen van de aorta is
onderzocht in meerdere onderzoeken en hierbij is er een intra- observer en inter- observer
variabiliteit gevonden die ligt tussen de 8 en 10% [54] en ander onderzoek geeft echter een en intra-
observer en inter- observer variabiliteit tussen de 2 en 5% aan [55].

Figuur 11: Magnitude afbeeldingen (links) en ingetekende fase afbeeldiingen (rechts). De bovenstaande afbeeldingen zijn
genomen tijdens een systole en de onderste tijdens diastole. [33]

Limitaties

Bij de intekening van de aorta is het mogelijk dat deze foutief is. De 2D flow methode heeft tevens
een aantal artefacten waar rekening mee gehouden moet worden. Het voornaamste artefact hierbij
is het chemical shift artefact. Dit artefact komt door het verschil in Larmor frequentie in water en vet
[56] en hierbij wordt het vet dat om de aorta zit “chemicaly shifts” door de aorta wand in de aorta,
hierdoor worden de complexe signalen van water en vet bij elkaar opgeteld en dit heeft een
significantie invloed op de flow resultaten [53].
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Tabel 6: Vergelijkingstabel E1

ROI LV: Endocardium & epicardium Aorta
RV: Endocardium

Aantal intekeningen 20-30 24

Automatische detectie Toegepast, echter aanpassing  Toegepast, echter aanpassing
nodig nodig

Reproduceerbaarheid: 4-6 % 2-10%

Limitaties Potentiéle fout intekeningen Potentiéle fout intekening

3.2.2.2 Bepaling EDV/ESV en bepaling flowcurve (E2)

Intekenmethode:

Met het intekenen van de ventrikelwand uit de vorige stap wordt het EDV en het ESV bepaald. Dit
wordt gedaan op het principe van de “Simpson rule”, dit geeft een goede benadering van het
daadwerkelijke EDV en ESV [57]. Bij deze regel wordt het volume benaderd door de som te nemen
van de oppervlaktes in de verschillende slices en deze te vermenigvuldigen met de dikte van de slice.
Dit principe wordt gezien als de meest accurate en betrouwbare methode om de volumes van de
ventrikels te bepalen [58]. De accuraatheid van deze stap hangt af van in welke mate de contouren
van de hartwand juist zijn ingetekend [46].

Limitaties

Het EDV en ESV is een bepaling, gedaan door gebruik van een beperkt aantal slices, hierdoor zit hier
van nature een bepaalde fout in. Daarnaast kan het zo zijn dat de intekening niet goed zijn
uitgevoerd en deze fout zal doorwerken in de bepaling van de EDV en ESV.

2D flow methode:
De flowcurve wordt bepaald uit de ingetekende fase afbeeldingen. In deze fase afbeeldingen bevat
elke pixel een fase meting die proportioneel is aan de snelheid van de flow. Deze pixel waarden
hebben een bereik dat afhangt van de vooraf ingestelde VENC. Voor de bepaling van de flowcurve
worden de pixel waarden geschaald naar de ingestelde VENC, hierbij worden de fase waarden
omgezet naar flowsnelheden [53]. De flowsnelheden in de ROl worden gesommeerd en gedeeld door
de oppervlakte van de ROl om een flow te krijgen. Deze flow wordt bepaald voor elke slice en

hiervan kan een flowcurve gemaakt worden waarin de flow is uitgezet tegen de tijd van de
desbetreffende slice (Fig.12) [33].

Flow vs Time

Time

....... 1305-+4d0™®)

Figuur 12: Voorbeeld Flowcurve, waarin de flow tegen de tijd is gezet. [33]
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Limitaties

De berekende flowcurve geeft een goede weergave van de flow in de aorta echter is het bepalen van
de flowcurve wel susceptibel voor meerdere limitaties. Ten eerste moet de VENC goed zijn ingesteld,
deze mag niet te laag zijn, omdat dan aliasing optreed, maar ook niet te hoog omdat dan de
bepaalde flow niet nauwkeurig is [59]. Dit is tevens het geval wanneer er een te hoge flow is, van
boven de 350 cm/s, hierbij neemt de signaal sterkte ook af en wordt de flow dus niet meer correct
weergegeven in de flowcurve [60].

Ten tweede is een limitatie dat bij een turbulente flow de fase niet goed wordt bepaald. Dit komt
door defasering vanwege turbulente flow wat resulteert in signaal verlies, hierdoor wordt de flow
onderschat en niet correct berekend [32].

Een derde limitatie voor het bepalen van de flowcurve in de kans op aanwezigheid van positieve of
negatief fase “offsets” fouten die worden veroorzaakt door lokale “eddy currents” [61]. Eddy
currents worden gegenereerd door een kleine VENC en produceren een eigen klein magnetisch veld,
die de fase offset fout veroorzaakt. Deze fase offset fouten zorgen voor een verkeerd bepaalde
flowsnelheid [62]. Deze fouten kunnen worden geminimaliseerd door de aorta in het iso-center van
de scanner te plaatsen. Door fase offset fouten kan er een verschil van ongeveer 5 cm/s optreden in
de bepaling van de flowcurve [63].

Tot slot kan er in de vorige stap een potentiéle intekening fout zijn gemaakt, wanneer dit het geval is
zal deze van invloed zijn op de flowcurve en wordt er een foutieve flowcurve bepaald.

Tabel 7: Vergelijkingstabel E2

Wat wordt bepaald EDV & ESV Flowcurve
Principe “Simpson rule” Oppervlakte onder curve
Accuraatheid Hangt af van intekening Hangt af van intekening en
fase codering
Limitaties Benadering volumes VENC, turbulente flow, fase
Procedurefout offsets

Procedure fout
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3.2.3 Verwerking

3.2.3.1 Bepaling slagvolumes (V1)

Intekenmethode:

Het bepalen van het slagvolume van het linker- en rechterventrikel gaat volgens de volgende formule
[64]:

Slagvolume Ventrikel = EDV — ESV

Hierbij wordt het slagvolume bepaald, doormiddel van de EDV en ESV die bepaald zijn in de vorige
stap. Deze formule wordt breed toegepast in hart MRI en de accuraatheid van deze formule is
meermaals aangetoond [48].

Limitaties
Een limitatie van deze stap is dat juistheid van deze formule ook af van de bepaling van de EDV/ESV,
wanneer deze foutief zijn, zal dit doorwerken in de te bepalen slagvolumes

2D flowmethode:

Voor het bepalen van het slagvolume van het linkerventrikel wordt de flowcurve gebruikt die
bepaald is in de vorige stap. Het slagvolume van het linkerventrikel wordt bepaald door het
oppervlak van het positieve gebied onder de flowcurve te berekenen [33].

Limitaties
Een limitatie hiervan is dat wanneer de flowcurve foutief bepaald is, het bepaalde slagvolume tevens
foutief is en dus een verkeerde weergave geeft.

Tabel 8: Vergelijkingstabel V1

SV-bepaling SV = EDV — ESV SV = positieve oppervlak
flowcurve
Limitaties Procedurefout Procedurefout

3.2.3.2 Bepaling regurgitatie volume (V2)
Intekenmethode:
Het bepalen van het regurgitatie volume gaat volgende formule:

Regurgitatie Volume = Slagvolume Ventrikel;y,o.r— Slagvolume Ventrikel,qchter

Deze formule gaat er van uit, dat wanneer er geen regurgitatie aanwezig is, dat het slagvolume van
het linker ventrikel gelijk is aan het rechterventrikel [18]. Echter wanneer er wel regurgitatie is in de
aorta zal het linkerventrikel groter worden om dit te compenseren en zal hierbij dus een groter
slagvolume hebben dan het rechterventrikel.

Limitaties

Bij het gebruiken van de formule moet er aannames worden gedaan, omdat anders de formule niet
juist is. Om de regurgitatie fractie te bepalen met de slagvolumes uit deze formule mag er geen
regurgitatie in een andere klep aanwezig zijn [18], wanneer dit het wel het geval is wordt het
slagvolume foutief berekend. Daarnaast wordt met gebruik van de formule niet rekening gehouden
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met shunts. Een andere limitatie van deze stap is dat wanneer de slagvolumes uit de vorige stap
foutief zijn, deze fout doorwerkt in de bepaling van het regurgitatie volume.

2D flowmethode:

Voor het bepalen van het regurgitatie volume van het linkerventrikel wordt de flowcurve gebruikt die
bepaald is in de vorige stap. Het regurgitatie volume van het linkerventrikel wordt bepaald door het
oppervlak van het negatieve gebied onder de flowcurve te berekenen [33].

Limitaties
Een limitatie hiervan is dat wanneer de flowcurve foutief bepaald is, het bepaalde regurgitatie
volume tevens foutief is en dus een verkeerde weergave geeft.

Tabel 9: Vergelijkingstabel V2

Vreg bepaling Vreg = SVLV — SVRV Vreg = negatieve oppervlak
flowcurve
Limitaties Aannames regurgitatie shunts  Procedurefout
Procedurefout

3.2.3.3 Bepalen regurgitatie fractie (V3)
Voor het bepalen van de regurgitatie fractie wordt voor beide methode dezelfde formule gebruikt
[65]:

R tati tie = Regurgitatie volume % 100%
egurgitatie fractie = Slagvolume linkerventrikel 0

De twee variabelen in deze formule worden voor beide methoden op een andere manier bepaald en
dit resulteert in verschillende regurgitatie fracties voor beide methoden.
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4 DISCUSSIE

Het doel van dit onderzoek is om te bepalen wat de meest betrouwbare meetmethode is om de
regurgitatie fractie te berekenen, de intekenmethode die gebruik maakt van cine MRI of de 2D flow
methode die gebruik maakt van FC MRI.

4.1 GLOBALE VERGELIKING

De globale vergelijking bestaat uit twee onderdelen, het literatuuronderzoek en het overig
onderzoek. Uit beide onderzoeken is de 2D flow methode het betrouwbaarst bevonden, echter zijn
hier wat discussiepunten te bespreken.

4.1.1 Literatuuronderzoek

De hoeveelheid publicaties waarmee dit literatuuronderzoek is gedaan, is zeer laag. Wellicht moeten
de zoektermen anders worden geformuleerd en moet het literatuuronderzoek worden uitgebreid
naar meerdere databases dan alleen huidig gebruikte. Hierdoor zullen er wellicht meer onderzoeken
gevonden worden, waardoor een duidelijkere en betere conclusie kan worden getrokken. De meest
betrouwbare methode met betrekking tot het literatuuronderzoek lijkt de 2D flow methode, omdat
deze in de meeste publicaties als de betere methode wordt beschouwd. Echter is dit verschil klein en
niet overtuigend. Dit is tevens te wijten aan de ontbrekende bias beoordeling van de publicaties, de
ontbrekende bias beoordeling zal bij de sterke zwakke punten worden toegelicht.

Daarnaast worden er in veel onderzoeken bepaalde voorwaarden beschreven waaraan de 2D flow
methode moet voldoen om de betere methode te zijn. Tevens wordt bij een overgroot deel van de
publicaties, niet de aorta, maar de mitraalklep of pulmonalisklep regurgitatie onderzocht. Dit is zeker
relevant om beide meetmethodes met elkaar te vergelijken, maar is uiteindelijk niet het doel van dit
onderzoek.

4.1.2 Overige onderzoek

In de resultaten van het overige onderzoek, zijn maar vijf publicaties gevonden, echter zijn deze wel
recenter dan de gevonden publicaties in het literatuuronderzoek. Daarnaast stellen de publicaties die
de 2D flow methode als de betere beschouwen geen voorwaarden daaraan. Hierbij is het tevens het
geval dat de onderzoeken die hierin overeenkomen met het literatuuronderzoek, aan de tabel van
het literatuuronderzoek zijn toegevoegd en uit deze tabel zijn gelaten. Verder zijn over het algemeen
dezelfde resultaten gevonden als bij het literatuuronderzoek, met de 2D flow methode als de meest
betrouwbare. Echter is op basis van kleine aantal publicaties niet overtuigend te stellen dat de 2D
flow methode de meest betrouwbare methode is.
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4.2 DETAIL VERGELIJKING

In de resultaten zijn de verschillende gevonden parameters beschreven die van invloed kunnen zijn
op de verschillende stappen in de beide meetmethoden. Deze stappen worden één voor één
besproken met daarbij de invlioed van de gevonden parameters. Hierbij wordt uiteindelijk
geconstateerd hoe groot de fout is die de methode met zich meebrengt. Deze foutconstateringen
worden beoordeeld en verwerkt in de beoordelingstabel.

4.2.1 Acquisitie

4.2.1.1 Slice instellingen (A1)

In stap Al zijn de aantal slices, positie/as slices, dikte slices van de beide meetmethoden met elkaar
vergeleken. Hieruit is bepaald dat bij de intekenmethode veel meer slices moeten worden ingepland,
terwijl bij de 2D flow methode 1 slice voldoende is. Echter is de positie van die ene slice bij de 2D
flow methode wel zeer belangrijk en daarmee ook een limitatie voor deze methode. Bij de
intekenmethode worden de slices over het hart verdeeld en is het wel belangrijk waar de mitraalklep
slice geplaats wordt en de apex slice [66]. Bij de intekenmethode is de as van de slices een limitatie,
deze is voor het rechterventrikel ideaal bij een axiale as, echter is die voor het linkerventrikel het
beste bij een korte as. Hierbij is de consensus om de korte as te nemen, met als gevolg dat niet altijd
het rechterventrikel op de beste manier kan worden afgebeeld. Echter heeft dit geen invloed op de
uiteindelijke bepaling van het regurgitatie volume en geven de korte as afbeeldingen zelfs ene betere
reproduceerbaarheid [31]. Tot slot zijn de ingestelde diktes van de slices vergeleken, deze kunnen
van invloed zijn op de later bepaalde waardes om de regurgitatie fractie te bepalen. Hierbij is
onderzocht dat beide dikten geschikt zijn voor de gebruikte methode. Voor de 2D flow methode
geeft een dikte van 6 mm, de minste variatie in berekende flowsnelheden [36], een kleinere slice
dikte zou de flow zelf worden overschat [67]. Bij de intekenmethode zou het gebruik van een hogere
slice dikte betekenen dat er minder slices moeten worden genomen en dat de meting dus sneller is
en er minder moet worden ingetekend, echter resulteert dit in een grotere interpolatie om later de
EDV en ESV te bereken [66].

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 0: in de literatuur is het inplannen van de
positie van de slices niet als een fout gevoelige parameter bevonden. De foutmarge van de 2D flow
methode is gewaardeerd op 1: de positie van de slice is zeer cruciaal voor de uiteindelijke
regurgitatie bepaling en kan hierbij mogelijk fouten genereren.

4.2.1.2 Afbeeldingseigenschappen (A2)

In stap A2 zijn de soort afbeeldingen, aantal afbeeldingen, spatiele resolutie, temporele resolutie en
de scantijd van de beide meetmethoden met elkaar vergeleken. Hierbij heeft de intekenmethode 10
tot 15 keer meer afbeeldingen dan de 2D flow methode en daardoor is de acquisitie tijd van de
intekenmethode ook aanzienlijk groter dan die van de 2D flow methode. Echter is bij deze acquisitie
tijd het plannen van de verschillende slices niet meegenomen. Het inplannen van de slices moet
nauwkeuriger worden gedaan bij de 2D flow methode is daarmee ook lastiger te bepalen, vanwege
verschillende morfologie van de aorta per patiént. De spatiele resolutie voor beide methoden is
geschikt ingesteld. Voor de bepaling van EDV en ESV is een spatiele resolutie wenselijk tussen de 1 en
2 mm [68]. Voor het bepalen van de flowcurve van de aorta is een spatiele resolutie wenselijk die
lager 5 mm [69]. De temporele resolutie moet voor een cine meting tussen de 30 en 50 ms zitten
[70], dit is overeenkomt met de temporele resolutie van de intekenmethode. Voor een FC contrast
meting moet is de optimale resolutie rond de 40 ms of lager [71], dit is in overeenkomst met de
temporele resolutie van de 2D flow methode.
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De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 0: de parameters en resoluties zijn als
geschikt bevonden en hierbij is de kans op fouten zeer klein. De foutmarge van de 2D flow methode
is gewaardeerd op 0: de parameters en resoluties zijn als geschikt bevonden en hierbij is de kans op
fouten zeer klein.

4.2.2 Extractie

4.2.2.1 Intekenen (E1)

Het inteken bij de intekenmethode kan worden onderverdeeld in twee opeenvolgende stappen, het
bepalen van de diastole en systole en het intekenen van de ventrikels. Het bepalen van de diastole
en systole wordt gedaan op basis van de grootte van het linkerventrikel. Hierbij worden 24
afbeeldingen geanalyseerd. De bepaling van de diastole en systole gebeurt handmatig en hierbij
kunnen er fouten optreden. Deze analyse is voor de 2D flow methode niet nodig. Echter wanneer de
diastole en systole zijn bepaald, moeten hiervoor alleen de slices worden ingetekend, dit betreft dan
nog 20 tot 30 slices die ingetekend moeten worden. Deze intekening is voor het linkerventrikel
relatief eenvoudig, vanwege de ronde vorm. Hierbij worden de papillaire spieren weggelaten voor
simpliciteit en een versnelde intekening, echter heeft dit een negatieve invloed op de intekening
[72].De vorm van het rechterventrikel is daarentegen complexer vanwege zijn onregelmatige vorm
en is daarom lastiger in te tekenen. De aorta die ingetekend wordt bij de 2D flow methode is rond
van vorm en is daarom relatief eenvoudig in te tekenen.

De reproduceerbaarheid van beide methodes is vergelijkbaar, wat zeer opmerkelijk is, vanwege de
toch complexere intekening bij de intekenmethode. Wellicht is dit te wijten aan de automatische
detectie die al over het algemeen al een goed deel van de contouren selecteert en na de hand alleen
nog aangepast hoeft te worden. Deze automatisering heeft op een complexere vorm veel meer
invloed dat op een eenvoudige vorm zoals die van de aorta en heeft daarom een positief effect
intekeningen van de ventrikels vergeleken met de intekening van de aorta.

Een limitatie van beide meetmethode is dat er echter altijd een kans bestaat dat de intekening niet
juist is er dus een foutief ROl is geselecteerd. Deze fout zal dan doorwerken in de volgende stappen
en de invloed kan hiervan dus zelfs versterkt worden. Dit is meer van toepassing op de
intekenmethode omdat hierbij een fout in de systole en diastole elkaar kunnen versterken.

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 2: De grote hoeveelheid intekeningen van
complexe vorm voor het rechterventrikel maken de kans op fouten zeer aannemelijk. De foutmarge
van de 2D flow methode is gewaardeerd op 1: Er moet een grote hoeveelheid worden ingetekend,
echter is de vorm hiervan eenvoudig en voor elke slice overeenkomstig, hierdoor is er maar een
potentiéle kans op fouten.

4.2.2.2 Bepaling EDV/ESV en bepaling flowcurve (E2)

Het bepalen van de EDV en ESV in de inteken methode berust op de “Simpson rule”, deze regel geeft
een benadering om de EDV en ESV te bepalen, echter blijft dit een benadering. Daarnaast werken
fouten die zijn begaan in de voorgaande stap door in deze bepaling, waardoor een foutief EDV en
ESV wordt bepaald. De accuraatheid hangt af van de intekening. Echter geeft de literatuur aan dat
wanneer goed uitgevoerd deze benadering een goede weergave biedt voor de EDV en ESV. Wanneer
dit aangenomen wordt zou men dus op een betrouwbare manier de EDV en ESV bepalen. Tevens zijn
bij deze stap geen verdere limitaties gevonden en is een verdere kans op fouten klein.

De 2D flow methode heeft echter meerdere limitaties die het bepalen van de flowcurve kunnen
beinvloeden. Ten eerste moet de VENC juist ingesteld zijn, om de maximale flow te bereiken. Een
nadeel hiervan is dat een hoog bereik de nauwkeurigheid van de flowbepaling negatief beinvioed.
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Echter zijn er meerdere onderzoeken waarbij de nauwkeurigheid van VENC is onderzocht en hieruit is
gebleken, dat wanneer er gebruik wordt gemaakt van achtergrond offset correctie een aanpassing
van de VENC niet nodig is [9]. Daarnaast is door gebruik te maken van deze correctie methode de
hinder van de fase offset error ook verholpen. Echter ondervindt de 2D flowmethode nog steeds
invloed van turbulente flow, deze kan door de hoge snelheid niet juist worden weergegeven en
daardoor geeft de betreffende pixel een onjuiste flow waarde aan.

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 1: De benadering voor het bepalen van de
EDV en ESV kan een potentiéle fout hebben vanwege foutieve intekeningen. De foutmarge van de 2D
flow methode is gewaardeerd op 1: De flowcurve kan potentieel foutief zijn, vanwege foutieve
intekeningen, echter zijn de verschillende limitaties te corrigeren.

4.2.3 \Verwerking

4.2.3.1 Bepaling slagvolumes (V1)

De slagvolumes van het linker- en rechterventrikel worden met de intekenmethode bepaald op basis
van “Simpons rule” en dit deze methode geeft een goede weergave van de daadwerkelijke
slagvolumes.

Het slagvolume van het linkerventrikel wordt in de 2D flowmethode bepaald doormiddel van een
relatief eenvoudige berekening en hiervoor is niet veel computatie kracht nodig en hierbij zijn er ook
geen aannames nodig. Deze directe bepaling geeft een nauwkeurige weergave van het slagvolume,
mits de aorta goed is ingetekend en flowcurve juist is bepaald en er dus geen fase offset fouten of
turbulente flow aanwezig is.

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 1: Het slagvolume kan een potentiéle fout
hebben vanwege foutief bepaald EDV en ESV. De foutmarge van de 2D flow methode is gewaardeerd
op 1: Het slagvolume kan een potentiéle fout hebben vanwege een foutief bepaalde flowcurve.

4.2.3.2 Bepaling regurgitatie volume (V2)

In de resultaten is beschreven hoe het regurgitatie volume wordt bepaald in de intekenmethode.
Hierbij moet de aanname gedaan worden dat er geen andere regurgitatie voorkomt en tevens dat de
proefpersoon geen last heeft van shunt. Wanneer een patiént een shunt heeft is dit meestal al vanaf
de geboorte en is dit dus vooraf bekend en in dat geval zal naar de 2D flow methode moeten worden
uitgeweken. Daarnaast komt een dubbele regurgitatie, bij de aorta klep en mitraalklep, voor bij 0,5 %
bij jong volwassenen en voor mannen en vrouwen vanaf 54 jaar respectievelijk 10% en 8 % [73]. Voor
patiénten boven de 54 jaar moet er dus zeker rekening gehouden worden met een dubbele
regurgitatie.

Voor het bepalen van het regurgitatie volume doormiddel van de 2D flow methode geldt dezelfde
discussiepunten als in alinea 4.2.3.1 en is dus nauwkeurig en snel, mits er geen fouten in de
flowcurve zitten.

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 2: Het regurgitatie volume heeft een
aannemelijke fout, vanwege de aanname die moet worden gedaan en vanwege de kans op een
foutief bepaald EDV en ESV. De foutmarge van de 2D flow methode is gewaardeerd op 1: Het
regurgitatie volume kan een potentiéle fout hebben vanwege een foutief bepaalde flowcurve.
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4.2.3.3 Bepalen regurgitatie fractie (V3)

De formule voor de regurgitatie fractie bepaling is voor beide methoden hetzelfde, echter worden de
parameters die in deze formule gebruikt worden anders bepaald. Desalniettemin heeft geen van de
methodes de voorkeur bij deze stap.

De foutmarge van de intekenmethode is gewaardeerd op 1: De fouten gemaakt in voorgaande
stappen kunnen een potentiéle fout hebben in de bepaling van de regurgitatie fractie. De foutmarge
van de 2D flow methode is gewaardeerd op 1: De fouten gemaakt in voorgaande stappen kunnen
een potentiéle fout hebben in de bepaling van de regurgitatie fractie.

4.3 BEOORDELING TABEL

De bovenstaande discussiepunten zijn tot elkaar geschaald en verwerkt tot een beoordelingstabel
(Tab. 10). Zoals in de methode staat beschreven worden de methoden per stap beoordeeld naar de
foutmarge. Hierbij is 0 een kleine foutmarge, 1 een potentiéle foutmarge en 2 een aannemelijke
foutmarge.

Tabel 10: Beoordelingstabel

Detail vergelijking Slice instellingen (A1) 0 1
Afbeeldingseigenschappen 0 0
(A2)
Intekenen (E1) 2 1
Bepaling EDV/ESV en bepaling 1 1
flowcurve
Bepaling slagvolumes (V1) 1 1
Bepaling regurgitatie volumes 2 1
(V2)
Bepalen regurgitatie fractie 1 1
(V3)

Eindwaardering 7 6

Uit de beoordelingstabel kan worden geconcludeerd dat de 2D flowmethode de meest betrouwbare
methode is om de regurgitatie fractie te bepalen. Echter is dit niet zeer overtuigend en zijn er
meerdere punten waarbij beide meetmethoden gelijk scoren. Een intekening fout gemaakt in stap E1
werkt in beide methodes door in de regurgitatie fractie, echter is deze fout aannemelijk bevonden in
de intekenmethode. Daarnaast zijn er naast deze intekenfout geen andere fouten gevonden voor de
2D flow methode, waar bij de intekenmethode de aanname in stat V2 voor een aannemelijke fout
kan zorgen.

4.4 STERKE EN ZWAKKE PUNTEN ONDERZOEK

Een van de sterke punten van dit onderzoek is de hoeveelheid literatuur die gevonden is in detail
vergelijking. Hierbij is onderzoek gedaan naar de relevantie van de limitaties van de beide methoden
en is ervoor gezorgd dat deze is een juist perspectief zijn geplaats, zodat een goede vergelijking kon
plaats vinden.

Echter is de gevonden literatuur niet onderzocht op validiteit en is er geen bias onderzoek gedaan
naar de gevonden literatuur. Hierdoor is niet met zekerheid te zeggen hoe betrouwbaar de gevonden
literatuur is. Daarnaast zijn de publicatiedata van de onderzoeken maar van 2004 tot 2013, dit is al
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een ruime tijd geleden en de vraag is dus of deze onderzoeken nog wel relevant zijn voor de huidige
situatie. Een rede dat er vooral gedateerde onderzoeken zijn gevonden, kan te wijten zijn aan het
ontstaan van nieuwere methoden. Een voorbeeld hiervan is 4D flow MRI. In dit onderzoek wordt
deze methode niet meegenomen, maar in de publicaties wordt deze methode wel mede onderzocht.

Door de beide meetmethodes stapsgewijs te vergelijken is er een goed beeld geschetst van de
verschillende componenten in de berekening voor de regurgitatie fractie. Door deze onderverdeling
zijn de verschillende limitaties van de beide meetmethodes duidelijk zichtbaar is de vergelijking
tussen beide duidelijk weergegeven.

4.5 AANBEVELINGEN (VERVOLG ONDERZOEK)
Na het uitvoeren van dit onderzoek zijn er enkele aanbevelingen bevonden.

Ten eerste is in het literatuuronderzoek gevonden, dat naast de twee meetmethodes die in het ZGT
worden gebruikt, er meerdere mogelijkheden zijn om de regurgitatie fractie te bepalen. Hierbij wordt
4D MRI gezien als een van de betere en vooruitstrevende methoden, omdat hierbij ook de
turbulente jet flows kunnen worden gevisualiseerd en gekwantificeerd. Echter is deze techniek nog
niet breed toepasbaar vanwege de complexe computatie en is het niet beschikbaar op elke MRI-
scanner. Desalniettemin wordt 4D MRI beschouwd als de methode waarmee de regurgitatie fractie
op de meest betrouwbare manier kan worden bepaald, mits beschikbaar op de scanner.

Dit literatuuronderzoek geeft een goed onderbouwde argumentatie welke methode beter is, echter
is dit alleen gebaseerd op literatuur en bevindingen uit andere onderzoeken. Om de betere methode
te onderzoeken op de huidige scanner op het ZGT zou ook een fantoom studie uitgevoerd kunnen
worden. Bij deze fantoomstudie kan op een gecontroleerde manier een vooraf bepaald regurgitatie
volume worden gegenereerd en kan worden onderzocht hoe de beide meetmethoden deze bepalen.
Tevens zou hierbij ook de invloed van verschillende slagvolumes kunnen worden onderzocht, met
daarbij ook de invloed van verschillende soorten kleppen. Een beknopte opzet voor een dergelijk
fantoom onderzoek staat beschreven in Appendix E.

4.5.1 Advies klinische implementatie

De beide meetmethodes worden op huidig moment gebruikt in he ZGT en dit is niet zonder reden.
Beide kunnen op een juiste manier de regurgitatie fractie bepalen. Echter ondervinden de
meetmethodes bepaalde limitaties, waarmee rekening gehouden moet worden bij de keuze van de
methode. Hierbij ligt in eerste instantie de voorkeur op de 2D flowmethode omdat die het beste uit
dit onderzocht komt. Echter wanneer er sprake is van turbulente jetflow, kan beter de
intekenmethode gebruikt worden, mits er geen mitraalklep regurgitatie is. Om dit na te gaan zal
eerst een soort screening moeten worden uitgevoerd, waarbij de limitaties onderzocht worden. Dit
kan in een korte tijd gedaan worden en bespaard daarna de tijd om beide meetmethodes uit te
voeren. Hiervoor kan eerst worden gepaald of er jetflow is in de aorta, dit kan gedaan worden door
een “through plane” afbeelding te nemen van de aortaklep met een SSFP-sequentie, want deze kan
goed een jetflow visualiseren. De andere klep insufficiéntie kan weer met de 2D flow methode
worden onderzocht, echter is het intekenen van de mitraalklep wel lastiger, vanwege het andere
klepmechanisme.
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5 CONCLUSIE

Om de gradatie van aorta insufficiéntie te bepalen in het ZGT wordt de regurgitatie fractie gebruikt.
Deze wordt bepaald doormiddel van de intekenmethode en de 2D flow methode. Het doel van dit
onderzoek is om te bepalen welk van deze methoden de meest betrouwbare is en dus gebruikt moet
worden in het ZGT. Uit de gevonden literatuur lijkt de 2D flow methode betrouwbaarder en dit wordt
nog maal onderstreept door beoordelingstabel van de detail vergelijking, waarbij de 2D flow
methode minder fout gevoelig is bevonden. Echter is dit niet zeer overtuigend en zal er
vervolgonderzoek, in de vorm van bijvoorbeeld een fantoomstudie, nodig zijn om daadwerkelijk te
bepalen welke methode beter is. Tevens zijn er situaties waarbij de 2D flow methode onbetrouwbaar
is, bij bijvoorbeeld een jetflow of bij de aanwezigheid van fase offset fouten. Hierbij kan worden
uitgeweken naar de intekenmethode, mits de verschillinde aannames die hierbij moeten worden
gedaan niet van toepassing zijn.
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6 APPENDICES

6.1 APPENDIX A: THEORIE MRI

6.1.1 MRl algemeen

MRI staat voor Magnetic Resonance Imaging. Het principe van deze techniek werkt als volgt:
bepaalde atomenkernen zoals die van waterstofatomen hebben een lading, vanwege de verdeling in
protonen en neutronen. Deze lading zorgt ervoor dat ze licht magnetisch zijn en dat ze bewegen rond
een eigen as, dit wordt een spin genoemd [74]. Wanneer deze waterstofatomen een magnetisch veld
ondervinden zullen deze spins gedeeltelijk parallel en gedeeltelijk antiparallel gaan staan met de
richting van het magnetisch veld [75].

Dit gebeurt ook wanneer een patiént in een MRI-scanner wordt geschoven, zijn ‘spins’ gaan
gedeeltelijk parallel en gedeeltelijk antiparallel staan met het magnetisch veld (BO) van de MRI-
scanner. Het statische magnetische veld wordt opgewekt door een cilindrische super magneet, de
veldsterkte van deze MRI-magneet worden gegeven in tesla (T) en kan variéren per MRI-scanner, 1,5
T is de meest gebruikelijke veldsterkte voor een MRI-scanner [8]. Het middelpunt van deze magneet
wordt het iso-center genoemd, hierin is het magnetisch veld het meest homogeen. Naast de
hoofdmagneet bevinden zich in de MRI-scanner ook radio frequency (RF) en gradiént coils [76] . Deze
bevinden zich binnen de hoofdmagneet, zie figuur B1 [75].

MRI Scanner Components
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Figuur B1: Componenten van een MRI scanner. De RF-coils zitten binnen in de gradient coils voor elke as, deze zit weer binnen in de
hoofdmagneet. De RF-coils en gradient oils kunnen worden aangestuurd om verschillende meet sequentie te doen. [75]

De RF-coil wordt gebruikt als antenne om de MRI-signalen te ontvangen en te verzenden. Bij het
zenden genereerd de RF-coil een oscillerend-roterend magnetisch veld die vaak B1 wordt genoemd.
Dit B1 veld staat loodrecht op het statische magnetische veld van de scanner (BO). Het zenden van dit
veld wordt een hele korte tijd gedaan en wordt de RF-puls genoemd [77]. Wanneer deze RF-puls de
juiste frequentie heeft, de Larmor frequentie, gaan de spins in de patiént resoneren, deze
gestimuleerde spins zullen na afloop van de excitatie weer een RF-signaal als output geven die weer
door de RF-coil ontvangen wordt. Een RF-puls zorgt ervoor dat de magnetisatie van de waterstof
spins, deze magnetisatie wordt ook wel M genoemd [25], niet meer parallel lopen met het B0 veld,
maar naar het transversale vlak worden geduwd, met een bepaalde hoek a, deze hoek a wordt de
flip angle genoemd [78]. Algemeen wordt flip angle van 90 graden gebruikt, dit wordt ook wel de
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excitatiepuls genoemd [75]. Nadat de excitatie puls is toegepast zal M weer het hoofd magnetische
veld BO ondervinden en zal in een bepaalde tijd weer terugkomen in de begin positie met de M
parallel aan het BO veld. Dit wordt ook wel de relaxatietijd genoemd en dit gebeurt in twee
onafhankelijke relaxatie processen, de longitudinale en transversale relaxatie. Transversale relaxatie
veroorzaakt dat het ontvangen RF-signaal afneemt, dit resterend signaal wordt ook wel de “free
induction decay’ (FID) genoemd [75]. Het FID neemt exponentieel af met een bepaalde
tijdsconstante, die T2 wordt genoemd.

De longitudinale relaxatie zorgt ervoor dat longitudinale magnetisatie weer hersteld tot de evenwicht
waarde, waarbij de spins weer gedeeltelijk parallel en antiparallel lopen met BO veld. Dit gebeurt
tevens exponentieel met tijdsconstante T1. T1 en T2 verschillen voor verschillende weefsels en
zorgen daarbij voor het contrast in MRI.

De gradiént coils wekken een aanvullend magnetisch veld op die varieert over positie in het hoofd
magnetisch veld. De gradiént coils bevinden zich tussen de RF coils en de hoofdmagneet, zie figuur 3.
De gradiént coils worden gebruikt voor spatiale encoding, waarbij bijvoorbeeld de slice selection
gedaan wordt. Voor elke as van de scanner, de x y en z-as, waarbij de z-as parallel loopt aan het BO
veld, is er een gradiént coil. Het doel van elke coil is om positie afthankelijk het hoofd magnetische
veld te verhogen of te verminderen [79].

Door middel van de gradiénten wordt de slice selection gedaan. Wanneer er een gradiént wordt
toegepast in de z-richting varieert de Larmor frequentie qua positie in de z-richting. Als vervolgens
een RF-excitatie puls met een specifieke frequentie wordt toegepast, zal er een bepaalde slice van
het lichaam worden geéxciteerd. Door middel van de sterkte van het gradiént veld en de
bandbreedte van de RF-puls goed te kiezen kan de dikte van deze slice aangepast worden. Echter
zullen door de RF-excitatie de spins uit fase gaan, vanwege de variérende Larmor frequentie in de
slice, dit kan verholpen worden door het toepassen van een refocussing z-gradiént [76], [80].

Naast de slice selection, worden de gradiénten tevens gebruikt voor frequentie encoding. Hierbij
wordt de gradiént aangezet tijdens de FID, wat ervoor zorgt dat de Larmor frequenties positie
afhankelijk zijn. De richting van de frequentie encoding gradiént wordt de readout richting genoemd
en staat loodrecht op de slice selection gradiént. Hierbij wordt bijvoorbeeld de x-as spatiaal
gecodeerd. Om hierbij bijvoorbeeld de y-as ook spatiaal te coderen wordt gebruikt gemaakt van fase
encoding. Dit wordt tevens gedaan door gebruik te maken van de gradiénten. In plaats van de
frequentie wordt de fase positie afhankelijk. Deze fase encoding gradiént wordt voor de readout
gradiént toegepast. Samen zorgen zij ervoor dat de geselecteerde slice spatiaal gecodeerd is, zodat
hier een afbeelding van kan worden gemaakt [76], [80].

In de vorige alinea is beschreven hoe de gemeten snede ruimtelijk afhankelijk is gemaakt, echter
krijgt men niet gelijk een afbeelding van het gemeten snede. De signalen die gemeten zijn vullen een
zogenoemde k-space. K-space is een matrix met de data uit het signaal die de ruimtelijke frequentie
representeert. Door middel van een Fourier transformatie kan de k-space worden omgezet naar een
MRI-afbeelding. Elk punt in K-space stelt een ruimtelijke frequentie en fase informatie over elk pixel
in de uiteindelijke MRI-afbeelding [80].

6.1.2 Gradiént Echo

In bovenstaande alinea is beschreven dat het FID als MRI-signaal gedetecteerd kan worden en
gebruikt kan worden om een afbeelding te genereren, echter wordt er vaker gebruik gemaakt van
het MRI-signaal in de vorm van een echo. Dit wordt gedaan omdat door het gebruik van de gradiént
coils voor space encoding en slice selection het FID verstoord wordt vanwege defasering. Dit kan
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worden verholpen door een echo te gebruiken. Er zijn twee manieren om een MRI-echo te
genereren, door middel van gradiénten en door een tweede RF echo puls te gebruiken [76], [81]. In
dit onderzoek zullen we alleen ingaan op de gradiént echo’s.

Gradiént echo’s worden gegenereerd door gebruik te maken van de gradiént coils. Wanneer een
gradiént is aangezet zorgt het ervoor dat de spins defaseren langs de as van het gradiént veld
vanwege de verschillende frequenties waarin zij precessen, wat veroorzaakt is door de veldgradiént.
Deze defasering zorgt ervoor dat het FID-signaal naar nul gaan, echter kan dit tegen worden gegaan
door een tweede gradiént veld toe te passen in dezelfde richting met gelijke amplitude, maar met
tegenovergestelde polariteit. De tijd dat het tweede gradiént wordt toegepast is het dubbele van de
tijd van de eerste gradiént. Wanneer de tweede gradiént even lang als de eerste gradiént is
toegepast is de defasering van de eerste gradiént te niet gedaan en ontstaat er weer een FID die nu
ook wel de echo wordt genoemd. Op deze tijd is de amplitude van de echo ook het hoogst en
daarom wordt dit ook wel de echo tijd (TE) genoemd. De tijd die tussen de verschillende RF-pulsen zit
wordt de repetitie tijd genoemd (TR). Omdat de tweede gradiént nog doorgaat defaseren de spins
weer en hiermee het echosignaal. Door de sterkte van het gradiént veld aan te passen en de Echo tijd
te variéren kan de amplitude van de echo worden aangepast [80]. In figuur B2 is de pulssequentie
weergegeven van een gradient echo [82] [83].
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Figuur B2: De pulssequentie diagram voor een gradient echo, waarin in de repetitietijd (TR) en de echo tijd (TE) zijn weergegeven. In
de frequentie gradient (GFE) is eerst de defasering te zien en direct daarna de tegenovergestelde gradient van dubbele lengte wat
resulteer in een echo. [83]

6.1.3  Resolutie en Signal-to-noise ratio

Om de kwaliteit van de MRI-afbeelding te analyseren wordt vaak naar de resolutie en signal-to-noise
ratio (SNR) gekeken. In MRI wordt de ‘ruimtelijke’ resolutie bepaald door de grootte van de voxels.
Omdat voxels driedimensionaal zijn kan in elke richting de resolutie anders zijn. De grootte van het
voxel en daarbij de resolutie hangt daarom af van de matrix grootte, field of view (FOV) en de dikte
van de slice.

De matrix grootte is het aantal frequentie encoding stappen in één richting en in de andere richting
het aantal fase encoding stappen. Wanneer aangenomen wordt dat al het andere constant is dan zal
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wanneer het aantal frequentie steps of het aantal fase encoding steps vergroot wordt de resolutie
verbeterd worden. Echter zal door het verhogen van het aantal fase encoding steps de acquisitie tijd
ook worden verlengd [84].

Signal-to-noise ratio wordt gebruikt om de verhouding aan te geven tussen het daadwerkelijke
signaal en de achtergrondruis. In MRI kan dit gemeten worden door het verschil in signaalintensiteit
te meten van je gebied van interesse (ROI) en je achtergrond, wat meestal lucht is. In lucht zou het
signaal nul moeten zijn. Het verschil tussen het signaal en de achtergrondruis wordt gedeeld door de
standaarddeviatie van het signaal van de achtergrondruis. Dit geeft een indicatie van de variabiliteit
van de achtergrondruis. SNR is proportioneel aan het volume van het voxel en aan de wortel van het
aantal gemiddeldes en fase encoding stappen. Omdat “averaging” en het verhogen van het aantal
fase encoding stappen tijd kost is de SNR-nauw gerelateerd aan de acquisitie tijd [85].

6.1.4 Free breath & Breath hold

Bij MRI-metingen bij het hart is het van belang om rekening te houden met de ademhaling, omdat
respiratoire bewegingen voor verstoringen kunnen zorgen. Daarom worden MRI-metingen op het

hart op twee manieren uitgevoerd. De eerst manier is dat de patiént normaal blijft ademen tijdens
de MRI-scan en dit wordt de free breathing (FB) genoemd. Het voordeel van FB is dat er een lange

acquisitie tijd genomen kan worden. Een nadeel is dat door de ademhaling er bewegingsartefacten
kunnen ontstaan die de MRI afbeeldingen kunnen verstoren [16] .

De tweede manier is dat de patiént gedurende een bepaalde periode zijn/haar adem inhoudt, dit
wordt de breath hold (BH) genoemd. Het voordeel van de BH is dat er minder tot geen
bewegingsartefacten ontstaat, omdat het diafragma stabiel blijft. Echter veranderd de fysiologie van
de patiént. Het slagvolume kan bij een groot longvolume dalen en bij een klein long volume juist
stijgen [37].

43



6.2 APPENDIX B: PATHOLOGIE HART

6.2.1 Hartalgemeen

Het hart is een spier die ervoor zorgt dat bloed door het lichaam wordt gepompt, zodat alle organen
van zuurstof en voedingstoffen worden voorzien en hun afvalstoffen worden afgevoerd. Niet
geoxygeneerd bloed stroomt via de vena cava het rechter atrium van het hart binnen, vanuit daar
wordt het doorgelaten door de tricuspidalisklep naar het rechterventrikel. Vanuit het
rechterventrikel wordt het bloed via de truncus pulmonalis naar de longen gepompt. Hier wordt het
bloed geoxygeneerd en komt het via de vena pulmonalis in het linker atrium. Vanuit het linker atrium
gaat het bloed door de mitralisklep naar het linkerventrikel die weer wordt afgesloten door de
aortaklep. Vanuit het linkerventrikel wordt het geoxygeneerde bloed door de aorta gepompt die
aftakkingen heeft die lopen door het lichaam [2] . In figuur Al [86] is een afbeelding van het hart
weergeven, waarin de positie van de atria, ventrikels en hartkleppen weergegeven is.

Aorta

Linker pulmonaire
aneries

Vena cava superior

Rechter pulmonaire

artaries Linker

pulmonaire venen
Linker atnum

Rechter pulmonaire
venen

Semilunaire

Rechter Atrium
kleppen

Mitralis kle|
Tricuspidalis klep P
Linker ventrikel
Chordae tendineae — Septum

Rechter ventrikel

Vena cava inferior

Figuur Al: Het hart, waarin de verschillende artria, ventrikels en hartkleppen te zien zijn. Hierbij is geoxygeneerd
bloed rood gekleurd en niet geoxygeneerd bloed blauw. [86]

Het vullen en het pompen van het hart worden de diastole en de systole genoemd. Tijdens de
diastole ontspant het myocard, dit is de spierlaag van het hart. Hierbij zijn de aortaklep en de
pulmonalisklep gesloten. De kleppen tussen de atria en de ventrikels, de mitralisklep en de
tricuspidalisklep, zijn geopend, zodat bloed in de ventrikels kan stromen. Aan het einde van de
diastole trekken de atria zich samen om het laatste beetje bloed ook in de ventrikels te persen. Door
de systole sluiten de kleppen tussen de atria en de ventrikels. De aortaklep en de pulmonalisklep
openen zich en het myocard trekt samen, hierdoor wordt het bloed de longen en de aorta in
gepompt, daarna sluiten de aortaklep en de pulmonalisklep en begint de diastole weer. Bij de systole
stroomt het bloed met een flow van ongeveer 100 cm/sec door de aorta. Wanneer het bloed weer
terug het hart instroomt via de vena cava is deze flow nog maar tussen de 10 en 45 cm/sec [87]

6.2.2 DeAorta

De aorta is de belangrijke slagader. De thoracale aorta is te verdelen in drie gedeeltes, vanaf de
aortaklep in stroomrichting: de aorta ascendens, aorta boog en de aorta descendens. In dit
onderzoek is de aorta ascendens het belangrijkst, omdat rond dit gedeelte van de aorta de flow
wordt gemeten. De diameter van de aorta is hiertussen de 20 tot 35 mm. De wand dikte van de aorta
is hier ongeveer 2 mm [88].
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6.2.3 Hart Kleppen

De verschillende soorten kleppen van het hart werken niet allemaal op dezelfde wijze en zijn
verschillend opgebouwd. De tricuspidalisklep is de klep tussen het rechter atrium en het
rechterventrikel en voorkomt de terugstroom van bloed naar het rechter atrium. De klep is
opgebouwd uit drie klepbladen. Deze bladen zijn een soort van vliezen die op hun plaats worden
gehouden door sterke peesdraden die de chordae tendineae worden genoemd. Deze peesdraden
zitten als een soort van parachutedraden vast aan de klepbladen en kunnen zo de weerstand geven
tegen de bloedstroom.

De pulmonalisklep is de klep tussen het rechterventrikel en de arterie pulmonalis en voorkomt de
terugstroom naar het rechterventrikel. Deze klep is opgebouwd uit drie halvemaanvormige zakjes die
open kunnen richting de arterie pulmonalis. Wanneer het rechterventrikel samentrekt drukt het
bloed de zakjes tegen de wand aan en daardoor staat de klep open en kan het bloed naar de longen
stromen. Wanneer het hart weer ontspant, stroomt het bloed terug en worden de zakjes weer
gevuld waardoor de klep zich sluit.

De mitralisklep is de klep tussen het linker atrium en linkerventrikel en voorkomt dat het bloed weer
terug de vena pulmonalis in wordt gepompt. In tegenstelling tot de tricuspidalisklep bestaat deze
klep uit twee klepbladen in plaats van drie, echter werkt deze klep op dezelfde wijze.

Tot slot nog de aortaklep, dit is de klep tussen het linkerventrikel en de aorta. Deze klept lijkt qua
vorm en mechanisme veel de op de pulmonalisklep. Bij de aortaklep zit de opening van de zakjes
richting de aorta. De aortaklep voorkomt dat bloed terugstroomt in het linkerventrikel. Echter kan dit
wel het geval zijn, het ratio tussen het terug stromende bloed en vooruit stromende bloed wordt de
regurgitatie fractie genoemd [89] .
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6.2.4 Regurgitatie fractie
Regurgitatie is het terugstromen van bloed in het linker- of rechterventrikel. De regurgitatie fractie is

de hoeveelheid terugstromend bloed gedeeld door de hoeveelheid vooruit stromend bloed.
Regurgitatie wordt veroorzaakt door een niet goed sluitende aortaklep. Dit is te zien in figuur A2 [25].
Dit kan komen door een beschadiging aan de aortaklepzakjes of de verwijding van de aorta annulus,
dit is de grens tussen het linkerventrikel en de aorta. Het gevolg van deze regurgitatie leidt tot
pathologische veranderingen in het hart om de cardiac output te compenseren [2]. Een veel
voorkomende behandeling is om de aortaklep te vervangen, echter kunnen de symptomen ook
verholpen worden doormiddel van vasodilator therapie [90].

Normal

flow

Aortic
regurgitant flow

Ao --- Aorta
LA --- Left atrium
LV --- Left ventricle

Figuur A2: De linkerventrikel en atrium schematisch weergegeven. De pijlen geven de stroming van bloed aan
tijdens de diastole. Hierbij is te zien dat er naast de normale bloedstroming van het atrium naar het ventrikel, ook

bloed vanuit de aorta het linkerventrikel instroomt. [25]
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6.3 APPENDIX C: ARTEFACTEN MRI

6.3.1 Aliasing

Aliasing is het foutief meten van de signaalfrequentie door een te lage sampling frequentie te
gebruiken. Wanneer een signaal wordt gemeten, wordt dit niet constant gedaan, maar op bepaalde
momenten en met een bepaalde frequentie, dit wordt de sampling frequentie genoemd. Wanneer
de tijd tussen deze meet momenten veel groter is dan de frequentie van het te meten signaal wordt
de frequentie van het te meten signaal ondergewaardeerd. Om dit te voorkomen moet de sampling
frequentie zo gekozen worden dat die minstens twee keer zo hoog is als de hoogste frequentie in het
signaal [91].

Aliasing is van toepassing op alle soorten signalen. Bij MRI kan aliasing zorgen voor een zogenaamd
‘wrap around artefact’ te zien in figuur C1 [56]. Tevens kan aliasing zorgen voor het foutief meten
van flow snelheden en de flow richting, wat voor dit onderzoek niet wenselijk is.

Figuur C1: Doordat het lichaam buiten het FOV valt wordt een deel van het lichaam in de afbeelding op de
verkeerde plek weergegeven, zie de witte pijlen. [56]

Het ‘wrap around’ artefact komt voor wanneer het FOV kleiner is dan het af te beelden lichaamsdeel.
Hierbij wordt het deel wat zich buiten de FOV bevindt geprojecteerd aan de andere zijde van de
afbeelding. Dit kan worden gecorrigeerd. In de frequentie richting kan dit worden gedaan door het
signaal twee keer zo snel te sampelen. In de fase richting kan dit worden gedaan door het aantal
fase-encoding stappen te verhogen. Hierbij wordt de meettijd wel verhoogd, dit kan worden tegen
gegaan door het aantal excitaties te halveren, dit zorgt ervoor dat de imaging tijd constant blijft,
maar er wel wordt gecorrigeerd voor aliasing [92].

6.3.2 Zipper artefact

Een zipper artefact is een artefact waarbij elektronische ruis loodrecht op de frequentie encoding
richting zich bevindt en daarbij aanwezig is bij alle afbeeldingen die er worden gemaakt in die serie.
Een zipper artefact is weergegeven in figuur C2 [93]. Een zipper artefact kan door meerdere factoren
veroorzaakt worden. Een simpele oorzaak van een zipper artefact die voorkomen kan worden is dat
bijvoorbeeld de deur open staat tijdens een meting. Hierbij komen er radiosignalen in de MRI-ruimte
van bijvoorbeeld mobiele telefoon of dergelijke elektrische apparaten en deze signalen zorgen dan
voor artefacten tijden het ontvangen van de RF-signalen door de RF-coils. Echter is dit dus relatief
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simpel tegen te gaan door de ruimte afgesloten te houden en dergelijke apparatuur die deze signalen
uitzend niet mee in de MRI-ruimte te nemen [92].

Figuur C2: Zipper artefact, waarbij de lijnen ruis, die lijken op een soort rits, die loodrecht op de frequentie
encoding staan goed te zien. [93]

6.3.3 Beweging Artefacten

In principe zijn er twee verschillende soorten patiént bewegingen: één is een irreguliere beweging
van het lichaam of lichaamsdeel, de tweede is een meer reguliere beweging met een continue
snelheid en periode, zoals bijvoorbeeld de pulsatie van bloed. De artefact patronen van irreguliere
beweging zijn onvoorspelbaar. Lichaamsbeweging resulteert in een wazige afbeelding met ‘ghosts’ in
de fase encoding richting. Pulsatie beweging, resulteert in een te verwachten patroon. Het
produceert replica’s van de pulsatie structuur bij abnormale posities [94].

Bewegingsartefacten kunnen vanuit verschillende plekken ontstaat en daarom zijn er meerdere
manieren om ze te voorkomen of te compenseren. Een manier om bewegingsartefacten te
voorkomen is het verminderen van de oorzaak van het artefact tot een minimum. Onvrijwillige
bewegingen van bijvoorbeeld de maag of darmen kan voorkomen worden door het toedienen van
antispasme medicijnen aan de patiént. Artefacten die ontstaan bij respiratoir bewegingen kunnen
worden gereduceerd door het gebruiken van korte sequenties tijdens een breath hold. In figuur C3 is
een dergelijk artefact weergegeven [93].

Figuur C3: bewegingsartefact vanwege de respiratoire beweging van de thorax. [93]
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6.5 APPENDIX E: OPZET FANTOOM STUDIE

Ontwerp Fantoom

Uit de probleemanalyse is gekomen dat om te onderzoeken welke meetmethode het meest
betrouwbaar is er een hart fantoom ontworpen zal moeten worden. Er is voor gekozen om dit hart
fantoom eerst simpel te houden. Wanneer hierbij de metingen goed gaan kan worden gekeken naar
een fantoom dat het hart beter nabootst. In dit hoofdstuk zullen eerst de eisen voor het ontwerpen
van het hartfantoom worden beschreven, vervolgens is daaruit het voorlopig ontwerp opgesteld,
waarbij de verschillende componenten van het fantoom worden toegelicht.

Eisen
Voor het ontwerp van het fantoom zijn eisen opgesteld waaraan die moet voldoen, deze zijn deels
gehaald uit de voorafgaande analyse en zijn tevens bepaald aan de hand van de wensen en het plan
om het eerst te versimpelen en daarna pas realistischer te maken.

e Het fantoom moet MRI compatibel zijn.

e Het fantoom moet een constante en pulserende flow kunnen genereren.

e Het fantoom moet een versimpelde aorta benaderen.

e Het fantoom moet in de MRI passen.
Tevens het nog wenselijk om verschillende kleppen in het fantoom te kunnen toepassen, om te
onderzoeken wat de invloed is van de verschillende vormen kleppen op de flow in het fantoom en
hoe de MRI-flow meting dit meet. Daarom is het een wens om een fantoom te ontwerpen waarbij
een klep makkelijk te verwisselen is.

Voorlopig plan/ontwerp
Uit de eisen kan een versimpeld aorta fantoom worden ontwerpen, die onderverdeeld is in drie
componenten: het fantoom algemeen, de pomp en de kleppen.

Fantoom algemeen

Om het fantoom zo simpel mogelijk te houden is er gekozen voor twee buizen met de diameter van
de aorta, 30 mm. Deze wordt gegoten in ecoflex, dit is een soort silicone. De wanddikte voor het
hiervoor is 2 mm, wat overeenkomt met de dikte van de daadwerkelijke aortawand. Tussen deze
twee buizen kan de klep worden bevestigd, deze zal in een latere alinea verder worden toegelicht.
Door de klep tussen de twee siliconen delen te bevestigen zal deze makkelijk te vervangen zijn, zodat
meerdere soorten kleppen kunnen worden getest. Aan het andere uiteinde van de silicone buizen zal
de pomp worden bevestig. Zie figuur E1 voor een schematische weergave van het fantoom.

D

Figuur E1: Een schematische weer gave van het fantoom, tussen de twee silicone buizen zit de klep bevestigd. Aan
de andere uiteindes van beide buizen wordt de pomp bevestigd.
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Pomp

Om een controleerbare en pulserende flow te kunnen generen in het fantoom wordt gebruik
gemaakt van de Vitro pomp van het Techmed Center. Bij deze pomp is het mogelijk om vooraf een
flow in te stellen. Daarnaast kan ook een pulserende flow worden ingesteld.

Kleppen

Voor de klep tussen de siliconen buizen zijn verschillende ontwerpen gemaakt, zie figuur E2. Ten
eerste is een ontwerp gemaakt overeenkomt met synthetische kleppen die gebruikt worden als
implantaat. Deze is echter wel bicuspide wat dus niet helemaal overeenkomt met de daadwerkelijke
aortaklep. Daarna is de tricuspide klep ontwerpen die qua vorm bijna overeenkomt met de
daadwerkelijke aorta, echter is de opening door de driehoek vorm wel aanzienlijk kleiner. Tot slot is
er nog de zes vormige klep. Deze is zeer complex, maar heeft daarentegen wel een grote opening.
De eerste klep is waarschijnlijk het makkelijk te fabriceren en is daarom geschikt om als eerste te
gebruiken bij de experimenten. Wanneer dat goed gaat kan worden verder gekeken naar
bijvoorbeeld de tricuspide klep, omdat deze dichter de werkelijkheid nabootst.

Figuur E2: De verschillende ontworpen kleppen; A, bicuspide klep. B, tricuspide klep. C, de zes vormige klep.

Opzet experimenten

Wanneer alle componenten van het fantoom zijn gefabriceerd kan deze in elkaar worden gezet en
kunnen de eerste metingen beginnen. Deze kunnen worden uitgevoerd bij de MRI-scanner in het
Techmed Center op de Universiteit Twente. Deze scanner is bijna identiek aan de scanner in het ZGT
en beter ingericht om experimenten met uit te voeren.

Ten eerste zal het fantoom getest worden zonder dat er een klep in is bevestigd, dit als een soort
nulmeting om te kijken of de vitro pomp goed loopt en de flow die in geprogrammeerd staat ook
daadwerkelijk in het fantoom te meten is. Dit zal voor meerdere flows onderzocht moeten worden.
Daarna kan wanneer de metingen goed zijn de klep worden toegevoegd. Om vervolgens weer
meerdere flows te onderzoeken. En wanneer deze als voldoende zijn bevonden kunnen andere
kleppen ook worden getest.

Echter is de verwachting dat er wel complicaties op zullen treden, dus zal in eerste instantie alleen
zonder klep en met de bicuspide klep worden gemeten.

Hoe nou verder?

Indien met het eerste versimpelde fantoom de beide methodes goed gevalideerd kunnen worden,
kan het fantoom complexer worden gemaakt. Door bijvoorbeeld de aorta boog toe te voegen en
daarnaast ook een pulsatie in het fantoom zelf te creéren. Dit zal dan echter stap voor stap moeten,
om ervoor te zorgen dat de waarde voor de flow nog steeds te controleren is.
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