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0. Abstract (englisch)  
 

Introduction: 

Cardiac magnetic resonance imaging with the application of contrast media is a clinical 

examination for the differentiation of myocardial damage. The evaluation of the images 

is based to a large extent on subjectively guided methods. The quantification of relevant 

pathophysiological processes could contribute to the objectification of the investigation. 

Therefore, our aim is to propose a method to quantify the pathophysiology in myocardial 

edema and fibrosis. 

 

Methods: 

Using Computational Fluid Dynamics (CFD), the flow of contrast agent in pathological 

tissue was modeled. The model parameter ExR governing the exchange of contrast 

medium(CM) between the vascular and extravascular space was used to generate 

different flow scenarios. The simulations were then compared to quantitative cardiac T1 

maps from n=18 patients with acute and healed myocarditis as well as age- and sex-

matched volunteers from a previously published study. T1 maps had been acquired of 

the medial slice before and 1,3,5,7 and 10 minutes after CM administration. 

 

Results: 

The pipeline of reading and registering all myocardial T1 maps and conversion to CM 

concentration was successful in 10 matched groups of acute and healed patients as 

well as volunteers. The simulated CM washout curves were fitted to the measurements 

in the exchange rate ExR with an error of less than 5%. Significant differences (P<0.05) 

were found between acute and healed patients, as well as healed patients to 

volunteers. A greater difference (P<0.01) was found between acute patients and 

volunteers. 

 

Conclusion: 

Our results suggest the feasibility of using CFD for the simulation of pathologic and 

healthy myocardial tissue. Modern Machine Learning techniques can be applied in the 

future for the differentiation of myocardial tissue using quantitative features such as the 

exchange rate ExR or other T1 map characteristics.  
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0. Abstrakt (deutsch) 
 
 
Einführung: 

Kardiale Magnetresonanztomografie mit der Anwendung von Kontrastmitteln ist eine 

etablierte klinische Untersuchung zur Differenzierung von Myokardschäden. Die 

Auswertung der Bilddaten basiert zu einem großen Teil auf subjektiv geführten 

Methoden. Die Quantifizierung relevanter pathophysiologischer Prozesse könnte zur 

Objektivierung der Untersuchung beitragen. Daher ist es unser Ziel, ein Verfahren 

vorzuschlagen, die Pathophysiologie von myokardialen Ödemen und Fibrose zu 

charakterisieren. 

 

Methoden: 

Mittels Computational Fluid Dynamics (CFD) wurde der Kontrastmittelfluss in 

pathologischem Gewebe modelliert. Die Modellparameter ExR, welcher den Austausch 

von Kontrastmittel (KM) zwischen dem vaskulären und extravaskulären Raum darstellt, 

wurde verwendet, um unterschiedliche Flussszenarien zu erzeugen. Die Simulationen 

wurden dann mit quantitativen T1-Maps des Herzens von n = 18 Patienten mit akuter 

und geheilter Myokarditis sowie alters- und geschlechtsangepassten Probanden aus 

einer zuvor veröffentlichten Studie verglichen. T1-Maps wurden von der medialen 

Schicht vor und 1,3,5,7 und 10 Minuten nach der KM-Verabreichung verwendet. 

 

Ergebnisse: 

Der Vorgang zum Lesen und Registrieren aller T1-Maps des Myokards und die 

Umrechnung auf die KM-Konzentration war bei 10 aufeinander abgestimmten Gruppen 

von akuten und geheilten Patienten sowie gesunden Probanden erfolgreich. Die 

simulierten KM Auswaschungs-Kurven wurden an die Messungen in der Austauschrate 

ExR mit einem Fehler von weniger als 5% gefittet. Signifikante Unterschiede (P <0,05) 

wurden zwischen akuten und geheilt Patienten sowie geheilten Patienten und 

Probanden gefunden. Ein größerer Unterschied (P <0,01) wurde zwischen akuten 

Patienten und Probanden festgestellt. 

 

Fazit: 

Unsere Ergebnisse deuten darauf hin, dass CFD für die Simulation von pathologischem 

und gesundem Myokardgewebe eingesetzt werden kann. Moderne Machine Learning-
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Techniken können in Zukunft mit quantitativen Merkmalen wie der Austauschrate ExR 

oder anderen T1-Map Merkmalen angewendet werden um myokardiale Schäden zu 

differenzieren.  
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1. Einleitung 
 

Der vorliegende Text dient als Manteltext zur Publikation (1) und gibt daher eine 

erweiterte Fassung des dort beschriebenen Inhalts wieder.  Viele Passagen wurden 

direkt übersetzt um eine präzise Formulierung beizubehalten. 

  

Die kardiovaskuläre Magnetresonanztomographie (MRT) ist eine klinische 

Routineuntersuchung, mit der das Herzmuskelgewebe differenziert werden kann(2). Die 

Diagnose und damit die therapeutischen Strategien sind von der Art des 

Herzmuskelschadens abhängig. Der Nachweis von fokaler oder diffuser Fibrose liefert 

Informationen über irreversible Schäden, während Ödeme und Hyperämie auf 

reversible Verletzungen hindeuten(3). Zu diesem Zweck werden häufig 

Kontrastmittel(KM) eingesetzt um mit geeigneten MRT-Techniken die Aufnahme und 

Auswaschung des KM im Herzmuskelgewebe darzustellen. So können, potentiell 

parallel ablaufende, Krankheitsprozesse im Herzen detektiert und lokalisiert werden um 

eine bessere Empfehlung für die weitere Behandlung geben zu können.  

 

Insbesondere das Late Gadolinium Enhancement (LGE) dient der Erkennung von 

fokaler Fibrose und ist ein Indikator für eine schlechte Prognose bei verschiedenen 

Krankheitsbildern(4). Die Early Gadolinium Enhancement (EGE) wurde zuerst für die 

kardiale MRT bei Myokarditis(5) eingeführt und wird im Allgemeinen neben T2-

gewichteten(T2W)-Ödem-Bildgebung verwendet, um das Krankheitsstadium zu 

charakterisieren(6,7). Sowohl die Bildgebungstechnik von LGE- als auch von EGE-

Aufnahmen sind stark T1-gewichtet aber dennoch semi-quantitativ daher wurde in 

einigen Arbeiten die Eignung von quantitativem T1-Mapping hierfür evaluiert(8,9). 

Darüber hinaus stellen die frühe und späte KM-Auswaschung in dem Gewebe nur einen 

Bruchteil des gesamten Auswaschvorgangs dar. Bei pharmakokinetischen Analysen 

werden daher die Bilder mit einer Reihe von Aufnahmen zu weiteren Zeitpunkten 

ergänzt um die KM-Auswaschkinetik zu entschlüsseln(10). Unser Ansatz hierfür ist, die 

Auswasch-Prozedur während einer LGE Untersuchung in einem mathematischen 

Modell nachzubilden um dadurch die Pathophysiologie genauer zu beschreiben. 

 

Numerische Strömungssimulation, oder engl. Computational Fluid Dynamics (CFD)(11) 

ist ein nützliches Werkzeug zur Beurteilung von Fluidflüssen. Angewendet auf das 
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Myokard, kann es die Blutversorgung von pathologischem Gewebe vorhersagen. 

Üblicherweise sind Simulationen, beispielsweise mit der Finite-Elemente-Methode, nur 

eine Annäherung an das wahre Verhalten des Fluids. Trotzdem kann eine 

hochaufgelöste Simulation eines patientenspezifischen Modells mit einzelnen Kapillaren 

auf einem gewöhnlichen Computer mehrere Tage oder sogar Wochen dauern und ist 

daher nicht für klinische oder sogar eine medizinische Forschungsumgebungen 

geeignet. Ein alternativer Ansatz ist Darcy‘s Gesetz für Strömung in porösen 

Medien(12), das die biophysikalische Modellierung des Blutflusses innerhalb des 

Kapillarbetts des Myokards mit einem effizienten rechnerischen Rahmen ermöglicht. 

Dort wird die spezifische Geometrie des Kapillarnetzwerks durch einen 

Permeabilitätswert ersetzt, der nur makroskopische Informationen voraussetzt. 

 

Die KM-Kinetik im Myokard wurde in der Vergangenheit bei First-Pass-

Perfusionsmessungen in der dynamischen MR-Bildgebung eingehend analysiert (13–

16). Ein Ansatz besteht darin, zwei Kompartimente zu betrachten: den vaskulären und 

den extravaskulären, extrazellulären Raum (17), die das KM mit einer festen Rate 

austauschen. Diese Rate kann mittels einer Fitting-Prozedur aus Perfusionsdaten 

gewonnen werden. Kompartimentmodelle sind dann in der Lage, die KM-Aufnahme und 

-Ablagerung im Gewebe durch eine Übertragungsrate zwischen den Kompartimenten 

zu quantifizieren. Andere Modelle führen eine Blutflussquantifizierung durch, um die 

Blutmenge zu bestimmen, die durch das abgebildete Gewebe eines gegebenen Voxels 

pro Zeiteinheit fließt, unter der Annahme, dass das KM den allgemeinen Blutfluss 

wiederspiegelt (18). Beide Ansätze sind weitgehend akzeptierte Methoden zur 

Beurteilung von Gewebeschäden in der First-Pass-Perfusions-Bildgebung. Trotz der 

unterschiedlichen Zeitskala kann die Methodik zur Analyse der First-Pass-Perfusion 

auch für die Untersuchung des KM-Auswaschvorgangs von Vorteil sein (10). Im 

Gegensatz zur klassischen Blutflussschätzung wird das erwähnte CFD-Modell für eine 

örtlich aufgelöste Simulation des Blutflusses sowie des KM-Flusses im Blut verwendet. 

Darüber hinaus wurde das Modell in (19) mit einem Übertragungsterm auf ein 

Kompartimentmodell erweitert und kann daher die Eigenschaft einer KM-Anreicherung 

im Gewebe ebenfalls darstellen. 

 

Insgesamt besteht das Ziel dieser Arbeit darin, detaillierte Informationen über die 

Gewebebeschaffenheit des Myokards zu erhalten. Dazu sollen neue Erkenntnisse in 
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der Pathophysiologie des Myokards dabei helfen Schäden früh und zuverlässig zu 

detektieren. Die kardiale MRT bietet die Möglichkeit als Biomarker etabliert zu werden, 

welche unterschiedliche Myokardeigenschaften darstellen kann. Eine gemeinsame 

Auswertung mehrerer Bilddaten ermöglicht eine gemeinsame Quantifizierung von 

Krankheitsprozessen. Dadurch könnte die bisher etablierte visuelle und damit 

subjektive Auswertung der Bilddaten durch eine objektive Analyse langfristig ersetzt 

werden.   
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2. Material und Methodik 
 

Um möglichst vielfältig Myokardschäden in einem mathematischen Sinn darzustellen, 

wurden unterschiedliche Patientenkohorten aus bereits publizierten Studien(8,20) für 

diese Arbeit verwendet, für die jeweils Ethikvoten vorlagen. Alle Patienten wurden 

mittels quantitativer parametrischer Bildgebung des MRT untersucht. Zunächst wird 

einen Überblick zu den verwendeten Aufnahmetechniken gegeben, bevor auf die 

Patientenkohorte und die Datenverarbeitung eingegangen wird. Um die pathologische 

KM-Auswaschung zu simulieren, ist es wichtig, die Simulation mit der KM-

Auswaschung bei Patienten im Gegensatz zu Probanden zu vergleichen. Zu diesem 

Zweck wird die Zeitreihe der T1 Maps zu den angegebenen Zeitpunkten in KM-

Konzentrationen, gemäß Gleichung 2 umgewandelt. Die resultierende Punktserie wird 

verwendet, um die biophysiologische Simulation daran anzugleichen, indem ein 

Spektrum von Simulationen mit einer Fitting Prozedur an die Messungen gelegt wird. 

Der gesamte Ablauf wird in Abbildung 1 dargestellt. 

 

2.1. Bildgebung mittels Magnetresonanztomographie 

Für diesen Abschnitt nutzen wir (21), um näher auf die physikalischen Eigenschaften 

des MRT eingehen zu können. Die kardiale MRT bietet eine kontrastreiche Darstellung 

von Weichgewebe, die zu einem klinischen Routineverfahren geworden ist. 

Ausschlaggebend dafür ist die grundsätzliche Funktionsweise, die auf der 

Magnetisierung von Wasserstoffprotonen beruht. Die visuelle Abgrenzung von 

unterschiedlichen Gewebearten und Pathologien durch das MRT basiert auf 

unterschiedlichem Gehalt und der Anordnung von Wasserstoffprotonen im Gewebe. Die 

Bilder werden durch eine Pulssequenz aus Radiofrequenzimpulsen erzeugt, welche die 

Magnetisierung in einem gegebenen Winkel auslenkt. Anschließend kehrt die 

Magnetisierung zu ihrer parallelen Ausrichtung zum Magnetfeld B0 zurück. Die 

Geschwindigkeit dieser Relaxation ergibt sich aus der molekularen Umgebung und 

Anordnung. Wird ein Zielvolumen in einem Flipwinkel von 180° angeregt, so hängt in 

der Theorie die Relaxationsgeschwindigkeit nur von der gewebespezifischen Größe T1 

ab, welche den Zeitpunkt beschreibt, bei dem die Magnetisierung 63% ihres 

Ausgangswerts erreicht hat. Die Magnetisierung Mz in transversaler Richtung zum 

Zeitpunkt t ist während der Relaxation gegeben durch 
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Abbildung 1: Schematische Darstellung des Workflows zur Validierung des poröse Medien Ansatzes 

zur Darstellung von pathologischem Gewebe. Adaptiert von (1)  
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𝑀"(𝑡) = 𝑀' (1 − 2	𝑒
. /
012 , (1) 

 

dabei bezeichnet M0 die Magnetisierung im Ausgangszustand parallel zum Magnetfeld 

B0. 

 

Während andere Pulssequenzen auch von anderen, ebenfalls gewebespezifischen, 

Parametern abhängen, ist eine Inversion durch einen 180° Flip Winkel ausschließlich T1 

gewichtet.  

Eine Aufnahmetechnik, die einen Inversionspuls nutzt, ist das Late Gadolinium 

Enhancement Imaging. Ein Kontrastmittel, welches Gadolinium enthält, wird den 

Patienten dabei während der Untersuchung verabreicht. Das Element Gadolinium ist 

durch 7 Elektronen auf der äußeren Schale paramagnetisch. Dadurch verkürzt das KM 

die Relaxationsdauer des umgebenen Gewebes und somit auch die T1 Zeit. Durch die 

stark verminderte Durchblutung von Fibrose lagert sich nach etwa 10 Minuten KM vor 

Allem in Arealen mit Fibrose ab und ist dann aus gesundem Gewebe bereits 

ausgewaschen. Dann wird mit einer hochkontrastierten Inversionsmessung das 

Gewebe mit KM Anreicherung abgebildet. Fibrose sollte dann durch eine hohe 

Signalstärke von gesundem Gewebe, welches dunkel erscheint, abgrenzbar sein. Diese 

Messung besteht aus Werten, die nicht quantitativ aufgefasst werden können, da die 

Ausgangsmagnetisierung M0 zu jeder Position nicht bekannt sind. 

 

Die quantitative parametrische Bildgebung der T1 Zeit erfordert eine besondere 

Pulssequenz. Alle Patienten in dieser Arbeit wurden mit der Modified Look-Locker 

Inversion (MOLLI) Technik untersucht(9). Sie basiert auf der Look-Locker Inversion, die 

ebenfalls einen 180° Anregungspuls nutzt. Während der Relaxation wird die 

longitudinale Magnetisierung mehrfach gemessen und der T1 Wert in einer Fitting-

Prozedur ermittelt. Hierbei wird angenommen, dass das Zielvolumen sich während der 

gesamten Messung nicht bewegt, damit alle Aufnahmen zu einem Bild kombiniert 

werden können. Die T1 Zeit von nativem Herzmuskelgewebe liegt jedoch bei etwa einer 

Sekunde, ebenso wie ein Herzschlag. Daher ist es nicht möglich mit der 

konventionellen Look-Locker Sequenz parametrische Bilder des Herzens zu erzeugen. 

Bei der MOLLI Technik wird die Messung mit einem EKG an den Herzrhythmus 
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angepasst und der Inversionspuls so gesetzt, dass sie Messung in der Regel in der 

Enddiastole stattfindet. 

 

Da die T1 Map des Herzens eine quantitative Messung von gewebespezifischen 

Eigenschaften ist, werden Messungen zwischen Patienten oder verschiedenen 

Untersuchungen vergleichbar. Dadurch können Messungen von den Zeitpunkten vor 

und nach KM-Gabe verglichen werden um damit auf die KM-Konzentration geschlossen 

werden. 

 

Bezeichne T1,0 den T1 Wert eines Punkts im nativen Zustand und T1(t) zum Zeitpunkt t. 

Dann gilt 

c(t) = 	 6
1
T8,'

−
1

T8(t)
9
1
𝑟 ,

(2)	 

 

wobei r die Relaxivität des KM bezeichnet. 

 

2.2. Patienten und Probanden 

Viele Myokardschäden lassen sich in akute und chronische Zustände einteilen. In der 

ersten Studie untersuchten wir Patienten mit akuten und chronischen Myokardinfarkten, 

sowie Patienten mit der genetischen Erkrankung Hypertrophe Kardiomyopathie(HCM). 

Während bei Infarkten die Gewebeveränderung durch das akute Ereignis hervorgerufen 

wird und in einen chronischen Zustand übergeht, befindet sich das Herzmuskelgewebe 

von Patienten mit HCM potentiell in einem ständigen Wandel. Der Myokardschaden, 

der bei jeder dieser Gruppen entsteht, kann mittels MR visuell charakterisiert werden. 

Das Ziel war es nun, die Möglichkeit der automatisierten Einordnung in eine jeweilige 

Kategorie mittels Machine Learning zu überprüfen.  

 

Dafür untersuchten wir in (22) die bereits publizierten Daten von n=7 Patienten mit 

HCM, sowie jeweils n=5 Patienten mit akutem Myokardinfarkt und n=5 Patienten bei 

denen ein Myokardinfarkt etwa 6 Monate zurück liegt(20). In allen Patienten wurden vor 

und nach KM-Gabe parametrische T1 Maps, unter der Nutzung einer MOLLI(9) Technik, 

aufgenommen. Die spezifischen Messparameter lauteten: TR=2.6-2.7ms, TE=1.0-1.1 

ms, FA=35°, FOV= (270×360) mm2, Matrix=156×208 bis 168×224, Schichttiefe=6mm, 

GRAPPA Beschleunigungsfaktor 2. Für die Messung wurde ein 3.0 Tesla MRT System 
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genutzt (MAGNETOM Verio, Siemens Healthineers, Erlangen, Deutschland). Es 

wurden stets 3 Schichten in der kurzen Achse des linken Ventrikels aufgenommen, die 

basal, mittventrikulär und apikal liegen. Post-kontrast T1 Maps wurden 10 Minuten nach 

der Gabe von 0.2 mmol/(kg Körpergewicht) Gadobutrol gemessen. Anschließend wurde 

der linke Ventrikel manuell in den Bildern segmentiert mit dem Open-Source Programm 

Segment(http://segment.heiberg.se)(23). Prä- und postkontrast Messungen wurden 

mittels Control Point Registration registriert(24).  

 

Im Gegensatz zu Fibrose im Myokard, wurde bei Inflammationen auch in der frühen 

Auswaschung eine Ablagerung von Kontrastmittel beobachtet(5). Um die gesamte 

Auswaschung des Kontrastmittels zu analysieren, wurden daher Daten von Patienten 

mit Myokarditis aus einer kürzlich veröffentlichten Patientenkohorte (8) analysiert. In 

dieser Studie wurden bei N = 18 Patienten mit Myokarditis, wie in (8) definiert, zwei 

MRT-Untersuchungen bei 1,5 T durchgeführt. Zuerst im akuten Zustand der Erkrankung 

und nach 6 Monaten wurde eine Nachuntersuchung im chronischen Zustand 

durchgeführt. Es wurden jeweils native T1 Maps sowie die postkontrast T1-Maps 1,3,5,7 

und 10 Minuten nach Verabreichung von Gadobutrol (0,15 mmol / kg Körpergewicht, 

Gadovist; Bayer Healthcare, Deutschland) gemessen. Alle T1-Maps dieser Studie 

wurden unter Verwendung von Modified Look-Locker Inversion (MOLLI) (9) mit einem 5 

(3) 3-Schema aufgenommen. Die mittelventrikuläre Schicht in einer Kurzachsensicht 

des Herzens wurde mit manuell gezeichneten Konturen und automatischer, 

patientenbezogener Bildregistrierung analysiert. 

 

Abbildung 6 zeigt T1 Maps eines Patienten mit akuter Myokarditis zu verschiedenen 

Zeitpunkten. Ein Diagramm unten in Abbildung 5 zeigt die T1 Werte des Myokards 

zusammen mit ihren umgerechneten KM-Konzentrationen. 

 

Um die Bewegung innnerhalb der Ebene zwischen den Aufnahmen der T1 Maps zu 

korrigieren, wurden alle Bilder zum Bild in der Mitte der Zeitreihe registriert. Zu diesem 

Zweck haben wir die T1 Map 3 Minuten nach der KM-Injektion als Zielbild verwendet. 

Die verwendete Software war MATLAB (7.10.0 / R2010a, The MathWorks, Natick, 

USA) und die Funktionen der Image Processing Toolbox. Die T1 Maps wurden für den 

unterschiedlichen Kontrast zwischen prä- und postkontrast Bildern mithilfe der 

integrierten multimodalen Registrierung korrigiert. 
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Abbildung 2: T1 Maps eines Patienten mit Myokarditis vor und nach KM Gabe. Die Konturen des linken 

Ventrikels wurden auf der T1 Map ‚3 Minuten‘ nach KM Gabe gezeichnet. Quantitative Werte der 

jeweiligen Bilder, zusammen mit der Umrechnung und dem Fitting der Austauschrate sind unten 

gegeben. Die Abbildung ist adaptiert von (1) 
 

2.3. Theorie zur Klassifizierung mit maschinellem Lernen 

Maschinelles Lernen beschreibt eine Sammlung von Methoden mit denen 

Eigenschaften aus Beispieldatensätzen zur Klassifizierung extrahiert werden, welche 

möglichst gut auf ungesehene Datensätze verallgemeinern sollen.  

 

Eine weit verbreitete Methode des maschinellen Lernens ist die Support Vector 

Machine (SVM), bei der eine Trainingsmenge 𝑥 = 𝑥8, … , 𝑥= mit passenden Labels 𝑦 =

𝑦8, … , 𝑦= vorausgesetzt wird. Das Ziel ist es, die gegebenen Klassen in einem gewissen 

Sinn optimal zu trennen. Die Trennung wird durch eine Hyperebene durchgeführt, 

welche in 2D eine einfache Gerade ist. Die besondere Stärke der SVM ist jedoch der 

sogenannte Kernel-Trick, bei dem die Hyperebenen in höherdimensionale Räume 
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überführt werden, ohne die Komplexität des Optimierungsproblems signifikant zu 

erhöhen. 

 

Für unsere Analysen nutzen wir die öffentlich zugängliche Programmiersprache Python 

(Python Software Foundation, version 3.6) in Jupyterlab(25),sowie die Open-Source 

Toolbox Scikit-learn(26).  

 

2.4. Theorie zu numerischer Flusssimulation 

Dieser Abschnitt enthält eine kurze Zusammenfassung der Arbeit von Cookson et 

al.(19) zur Beschreibung des KM-Flusses im Kapillarbett. Dort wurde zusätzlich zu der 

zuvor etablierten Theorie von Fluss im porösen Medium ein gekoppeltes Advektions-

Diffusionssystem eingeführt. 

 

Advektion ist definiert als Transport eines Stoffes im Massenstrom. Mathematisch kann 

es als inneres Produkt gegeben werden durch 

 

𝐴𝑑𝑣𝑒𝑘𝑡𝑖𝑜𝑛 = 𝑢 ⋅ 𝛻𝑐 (3) 

 

wobei u die Darcy Geschwindigkeit des Bluts und ∇c den Gradienten der Konzentration 

des gelösten Stoffes bezeichnet. Um die Advektion zu berechnen, muss in einem 

ersten Schritt die Geschwindigkeit des Blutflusses bestimmt werden. Zur Beschreibung 

des Blutflusses im Myokard wird ein zuvor etabliertes CFD-Modell(27) verwendet. Statt 

den Fluss in einzelnen Gefäßen zu modellieren, wurde ein makroskopischer Ansatz 

gewählt, welche die Theorie zu porösen Medien nutzt. Durch die Kapillaren des 

Herzmuskels kann das Blut trotz Wechselwirkung mit dem Gewebe daran 

vorbeiströmen. Die mathematische Beschreibung für den Durchfluss durch poröse 

Medien unter Verwendung des Darcy-Geschwindigkeitsfeldes w im porösen Bereich Ω 

wird durch das Darcy-Gesetz gegeben 

 

𝑤	 + 	𝐾 ⋅ 	𝛻𝑝	 = 	0 (4)	

𝛻 ⋅ 𝑤	 = 𝑠, (5) 

 

dabei ist p der Druck, K der Permeabilitätstensor und s der Quellterm. In Gleichung (2) 

wird die Blutströmungsgeschwindigkeit durch die Permeabilität K auf den 
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Druckgradienten bezogen. Intuitiv bestimmen Menge und Qualität der Kapillaren daher 

das Verhältnis des Druckgradienten zum tatsächlichen Blutfluss. 

An der stückweise glatten Grenze Γ von Ω wird die Randbedingung 

𝑤 ⋅ 𝑛 = 𝜓						on						𝛤	 (6) 

 

gestellt, wobei ψ die gegebene Normalkomponente der Darcy-Geschwindigkeit w ist. 

Zusätzlich zum Gesetz von Darcy betrachten wir eine gekoppelte Advektions-

Diffusionsgleichung. Er bestimmt die Konzentration von KM c	 = 	 (cY, cZ) im vaskulären 

cY und im extrazellulären Kompartiment cZ durch 
𝜕𝑐\

𝜕𝑡 	+	𝑢
\ ⋅ 𝛻	𝑐\ 	− 	𝛼𝛻^	𝑐\ 	+ 	𝐸𝑥𝑅(1 − 𝜙)(𝑐\ − 𝑐b) =

𝐴𝐼𝐹
𝜙

(7) 

𝜕𝑐b

𝜕𝑡 	– 	𝛽𝛻
^	𝑐b − 	𝐸𝑥𝑅	𝜙	(𝑐\ − 𝑐b) = 0 (8) 

 

wobei α, β Diffusionsgewichte sind und ExR die Austauschrate, die den Austausch von 

KM zwischen vaskulärem und extrazellulärem Raum beschreibt. Die Porosität ϕ =

VY/Vl gibt das Verhältnis des Gefäßvolumens VY zum Volumen des gesamten Gebiets 

Vl an. Unter der Annahme, dass die Domäne in ein vaskuläres und extrazelluläres 

Kompartiment unterteilt werden kann, gibt (1-ϕ) das Verhältnis des extrazellulären 

Raums VZ zu Vl an. Die Blutströmungsgeschwindigkeit ist gegeben durch uY 	= 	w/ϕ 

und AIF ist die arterielle Eingabefunktion (engl. Arterial Input Function). Die 

Gleichungen (4) und (5) beschreiben die KM-Konzentration im vaskulären und 

extrazellulären Kompartiment. Die Hauptmerkmale der Gefäßgleichung (4) sind die 

Bewegung durch Advektion (1) und der AIF als Eingabe von KM. Im Gegensatz dazu 

transportiert die extrazelluläre Gleichung (5) KM nur durch Diffusion. Schließlich wird 

die KM-Gesamtkonzentration durch die gewichtete Summe  

 

𝑐total	 = 𝜙	𝑐\ + (1 − 𝜙)	𝑐b							 (9) 

der vaskulären und extravaskulären Beiträge bestimmt. 

 

Dieses Modell erweitert herkömmliche Advektions-Diffusionsmodelle mit einem 

Übertragungsausdruck zwischen zwei Kompartimenten. In ihrer Form in den 

Gleichungen (5) und (6) identifizierten Cookson et al. die Austauschrate (in (19) als 

Dahmköhler-Zahl bezeichnet), als maßgeblich für das Auswaschen von KM aus dem 
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Gewebe. Daher werden wir uns auf das Potenzial der Austauschrate konzentrieren, die 

Pathologie im Herzmuskelgewebe darzustellen. 

 

2.5. Simulation von Kontrastmittelauswaschung 

Dieser Abschnitt befasst sich mit den numerischen Details der Implementation, welche 

für die CFD-Simulationen der KM-Auswaschung verwendet wurden und sind aus (1) 

entnommen und adaptiert worden. Ursprünglich wurden die numerische Simulation 

dieses Sachverhalts jedoch in (19) eingeführt. Einer der größeren Unterschiede 

zwischen beiden Simulationen ist die Berechnung in 3D anstelle von 2D. Im 

ursprünglichen Modell wurden die Parameter in einer vereinfachten Version untersucht, 

was die Berechnung beschleunigt und daher für eine eingehende Untersuchung aller 

Beziehungen zwischen Parametern besser geeignet ist. In unserem Ansatz waren wir 

hingegen daran interessiert, die KM-Konzentration aus Simulationen zu denen aus 

Patientenmessungen quantitativ zu vergleichen. Daher halten wir es für wichtig, dass 

das KM-Verhalten in der Simulation dem eines echten KM so ähnlich wie möglich ist. 

Bei einem Patienten bewegen sich KM und Blut in 3D. Daher denken wir, dass ein 

Proof of Concept in 3D repräsentativer und zuverlässiger im Gegensatz zu 2D ist. 

 

Ein weiterer Unterschied ist die in den Simulationen verwendete Gittergröße. Sie wurde 

hier erhöht, um die Berechnung zu beschleunigen, da für die längere Zeit der 

Simulation und Fitting eine große Anzahl von Simulationen erforderlich war. Die KM-

Konzentration c wurde in MATLAB berechnet, wobei die THREED-Toolbox (28) für die 

Berechnung der Integrale während des Aufbaus der Systemmatrix eingesetzt wurde. 

In einem ersten Schritt wurde ein stationärer Blutfluss durch das Medium in einer 

rechnerisch effizient formulierten Druckgleichung (27) berechnet, die im Anhang 

beschrieben wird. Ein Würfel [0,10]3 wurde als Gebiet Ω festgelegt und mit 11 × 11 × 11 

Knoten durch tetraedrische Elemente diskretisiert (Abbildung 2 in (1)). Die 

Randbedingungen der Druckgleichung wurden in einem schwachen Sinn auf 

Einheitswerte gestellt. An der Einströmfläche bzw. der Ausströmfläche gelten damit 

 

𝜓(𝑥) = r
1						für	alle			𝑥 = (𝑥8, 𝑥^, 𝑥w) ∈ [0,10]w		mit		𝑥8 = 0
-1						für	alle				𝑥 = (𝑥8, 𝑥^, 𝑥w) ∈ [0,10]w	mit	𝑥8 = 10
0						sonst.																																																																													

								(10)  
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Anschließend wurde eine Umwandlung in 3D-Strömungsgeschwindigkeit unter 

Verwendung der Gleichung (2) durchgeführt, wie im Anhang von (1) beschrieben. Für 

die Berechnung der KM-Konzentration wurden die Zeitschritte wie in (19), mit einem 

(implizites) Rückwärts-Euler-Schema durchgeführt, wobei eine Null-Anfangsbedingung 

sowie eine Null-Gradienten-Randbedingung am Ausfluss angewendet wurden. Eine 

Streamline-Upwinding Petrov-Galerkin (SUPG)-Korrektur gegen numerische Instabilität 

(29) wurde implementiert, welche künstliche Diffusion in Richtung Advektion hinzufügt, 

um Oszillationen zu glätten. Die KM-Konzentration wurde am Einstromknoten (2,5,5) 

auf den Wert der AIF gesetzt, wobei eine von der Population abgeleitete funktionelle 

Form (30) der AIF angenommen wurde, die an die gegebene KM-Dosis angepasst 

wurde. Der Quellknoten repräsentiert einen Ort im Myokard, der direkt durch Blut 

versorgt wird, wie von der AIF vorgegeben. Die Signalintensitätskurven wurden bei 

(3,5,5) abgetastet (Abbildung 3). Der Blutfluss wurde so modelliert, dass er nur in x-

Richtung auftritt. Daher ist (3,5,5) der nächstgelegene Punkt, der stromabwärts vom 

Einströmpunkt (2,5,5) liegt. Das Abwärtslaufen eines solchen Punktes ermöglicht die 

potentielle Bewegung und Ausbreitung von KM mit Blut sowie die Ansammlung von KM 

im extrazellulären Raum. Wenn es sich weiter vom Einströmknoten weg bewegt, wird 

die Komplexität erhöht und ähnelt einer Situation in der das Gewebe nicht direkt mit 

Blut versorgt wird, aber potenziell noch lebensfähig ist, wie dies bei Patienten mit 

koronarer Herzkrankheit der Fall ist. 

 

Die Simulationsparameter und numerischen Details wurden wie zuvor angegeben 

angenommen (19) (α = β = 0,1, ϕ = 0,1, K = 15 * Id, wobei Id die Identitätsmatrix 

bezeichnet). Cookson et al. verglichen die Simulationsausgabe visuell mit klinischen 

MRT-Daten, die aus der medizinischen Literatur stammen. Sie kamen zu dem Schluss, 

dass eine Austauschrate in dem Intervall [0,25, 2] am ehesten mit den klinischen 

Datensätzen übereinstimmte. Daher haben wir uns entschlossen, diesen Bereich im 

quantitativen Vergleich mit Patientenmessungen zu untersuchen. Das lineare 

Gleichungssystem wurde für jeden Zeitschritt mit einer generalisierten Minimum-

Residual-Methode (GMRES) gelöst. Das gesamte Verfahren zur Berechnung der KM-

Konzentration wurde für 200 Austauschraten ExR ∈ [0,2] durchgeführt (Abbildungen 

3,6). Das dabei aufgebaute Verzeichnis von Signalen, das teilweise in Abbildung 6 

dargestellt ist, wurde dann zum Fitting an die MRT-abgeleiteten KM-Konzentrationen 
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verwendet. Für alle Berechnungen wurde ein normaler PC mit Windows 7 Professional 

64-Bit, Intel Core i5-750 2,67 GHz und 8 GB RAM verwendet. 

 
Abbildung 3: Schematische Darstellung des simulierten CFD Models. A) Die KM-Quelle, sowie der 

Messpunkt sind einzelne Knoten in dem Gitter. Die Messung an einem Punkt über Zeit erlaubt die 

zeitliche Darstellung der KM Konzentration über die Zeit. B) Die Gleichungen (7) & (8) beschreiben einen 

Austausch zwischen vaskulärem und extrazellulärem Bereich. Die Austauschrate entscheidet über die 

Geschwindigkeit der Auswaschung. Diese Abbildung ist adaptiert von (1).  
 

2.6. Fitting der Simulation an Messungen 

Um das simulierte Wörterbuch mit den Patientenmessungen zu vergleichen, wurde ein 

Fitting-schema entwickelt. Das gesamte Verfahren ist in Abbildung 1 dargestellt. Die 

ExR für jedes Subjekt wird durch Fitting des KM-Konzentrations-Verzeichnisses 

(teilweise in Abbildung 6 a) dargestellt) an die von MRT-Daten abgeleitete KM-

Konzentrationskurve (Abbildung 7) angepasst. Der Fitting-fehler wird als quadratischer 

Mittelwertfehler zu den gemessenen Zeitpunkten jedes Subjekts gemessen. Unter der 

Hypothese, dass ExR als Marker für die Pathologie dienen könnte, werden die 

Fluss
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Unterschiede in diesem Parameter untersucht. Zum statistischen Testen der Signifikanz 

der Unterschiede wurden einseitige Mann-Whitney-U-Tests in MATLAB und in RStudio 

für Abbildung 8 durchgeführt. 
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3. Ergebnisse 
 

3.1. Phänomenologische Auswertung von T1 Werten bei Myokardinfarkten  

Die Registrierung in allen Patienten mit akuten (AMI) und chronischen myokardialen 

Infarkten (CMI) war in allen Schichten erfolgreich. Für die explorative Auswertung der 

registrierten Daten wurden zunächst Streudiagramme erstellt (Abbildung 4), welche 

keine auffälligen Muster enthielten, die sich per Gruppe unterscheiden. Auch die 95% 

Konfidenzintervalle in Abbildung 4 zeigen keine signifikanten Abweichungen zwischen 

den jeweiligen Kohorten in den pixelweisen T1 Werten vor und nach KM Gabe.  

 

 
Abbildung 4: Einzelne Pixelwerte der T1 Maps prä- und post-Kontrastmittel in allen Patienten. Die 

Boxplots zeigen die 95%igen Konfidenzintervalle für die jeweilige Kohorte von Patienten mit akutem oder 

chronischem Myokardinfarkt. Diese Abbildung ist adaptiert von (22). 
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a) SD pro 3 Schichten   b) SD pro Schicht 

      
Abbildung 5: Lineare Trennung von akutem zu chronischem Myokardinfarkt durch Support Vector 

Machines. Diese Abbildung ist adaptiert von (22). a) Standardabweichungen (engl. standard deviation 

SD) pro Patient (3 Schichten; Basal, medial und apikal) b) SD pro Schicht.  
 

Die Standardabweichung aller Pixel von jedem Patienten wurde in Abbildung 5 

abgebildet, wobei eine lineare Trennung mit einer Genauigkeit von 100% möglich ist. 

Bei der Bewertung einzelner Schichten anstelle von allen enthaltenen Schichten 

(Abbildung 5 b)) sank die Genauigkeit auf 83%.  

 

3.2. Simulation von KM-Auswaschung bei Myokarditis 

Zunächst war zu untersuchen, ob eine populations-basierte AIF bei unserer Kohorte 

von Patienten mit Myokarditis angewendet werden kann. Die linksventrikuläre 

Ejektionsfraktion (LVEF) sowie das enddiastolische Volumen (EDV) des linken 

Ventrikels unterschieden sich bei den akuten Patienten nicht signifikant von denen der 

Kontrollgruppe (8), da wir Infarkttyp-Myokarditis untersucht haben. Dies deutet darauf 

hin, dass das Schlagvolumen nicht im unteren Bereich lag. Die Werte waren SV = 94,97 

bis 23,19 ml für Patienten und SV = 92,25 bis 15,14 ml für gesunde Probanden. Daher 

erwarten wir keine signifikanten Änderungen in der AIF und haben in unseren 

Simulationen die funktionale Form in Gleichung (10) verwendet. 

 

Die Simulationsergebnisse wurden zur Visualisierung von MATLAB nach ParaView (31) 

exportiert. Abbildung 2 in (1) zeigt den berechneten Druck und die berechnete 

Geschwindigkeit für den Hintergrundblutfluss im Definitionsbereich. Ein innerer Knoten, 
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wie in Abbildung 3 dargestellt, wurde stromabwärts der Quelle des KM zum Abtasten 

der simulierten KM-Konzentration ausgewählt. Durch Variation der Austauschraten ExR 

(Abbildung 6 a)) erstellten wir ein Datenverzeichnis von KM-Konzentrationen am 

Entnahmepunkt, welches teilweise in Abbildung 6 a) dargestellt ist. Dieses Wörterbuch 

von verschiedenen ExR-Werten wurde zum Fitting verwendet. 

 

 
Abbildung 6: Die Ergebnisse der CFD Simulation für verschiedene Messpunkte, sowie Austauschraten 

ExR. Diese Abbildung ist adaptiert von (1). 
 

3.3. Vergleich von Simulation zu Messungen 

Bei N = 10 Datensätzen war die Bildregistrierung von den Patienten im akuten Stadium, 

ihrem geheilten Zustand und für passende Kontrolle erfolgreich. Insgesamt mussten 8 

Datensätze aufgrund von Bewegungen der Patienten- oder Probanden zwischen den 

Scans ausgeschlossen werden, welche zu Verschiebungen innerhalb und durch die 

Ebene geführt hatten. Abbildung 7a) zeigt die mittleren KM-Konzentrationen und 

Standardabweichungen von Patienten und Probanden, wie sie aus T1-Mapping-Bildern 

während des Auswaschens von KM abgeleitet wurden. Für unterschiedliche 
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Austauschraten wurden KM-Konzentrationskurven über einen Zeitraum von 10 Minuten 

nach der KM Gabe erfolgreich simuliert (Abb. 6a). Das Fitting der simulierten Kurven an 

die Messungen (Abbildung 7b)) war in allen 30 (n = 3 x 10) Datensätzen mit einem 

mittleren quadratischen Fehler von weniger als 5% möglich.  

 

3.4. Vergleich von Patienten mit Myokarditis (akut / geheilt) zu gesunden 

Probanden 

Ein Vergleich der akuten Austauschraten ExR mit den geheilten Folgedaten zeigte eine 

signifikante Abnahme der ExR-Austauschraten (P <0,05) und auch von geheilten 

Patienten zur gesunden Kontrolle (P <0,05). Eine noch stärkere Abnahme wurde beim 

Vergleich von Akut mit Kontrollen (P <0,001) beobachtet (Abbildung 8). Detaillierte 

Ergebnisse sind in Tabelle 1 in (1) aufgeführt. 

 
Abbildung 7: a) Die Ergebnisse der extrahierten KM Konzentrationen aus T1 Maps von Patienten mit 

akuter Myokarditis, sowie gesunden Probanden. b) An einem akuten Patienten, sowie der passenden 
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Kontrolle wurde das Fitting durchgeführt und die passende Auswaschkurve eingefügt. Diese Abbildung ist 

adaptiert von (1). 
 

 

 
Abbildung 8: Boxplot der verschiedenen Austauschwerte ExR zu Patienten mit akuter Myokarditis, 

geheilten Patienten, sowie der Kontrollgruppe. * markiert einen signifikanten Unterschied mit p<0,05. *** 

markiert einen signifikanten Unterschied mit p<0,001. Diese Abbildung ist adaptiert von (1).  
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4. Diskussion 
 

Unsere ersten Ergebnisse deuten darauf hin, dass es möglich ist, krankes Myokard in 

CMR-Daten mittels einer Strömungssimulation in porösem Medium darzustellen. Unser 

Ansatz unterscheidet sich von herkömmlichen modellbasierten Analyseansätzen 

dahingehend, dass die gesuchten Auswaschkurven in einem ersten Schritt berechnet 

und gesammelt und in einem zweiten Schritt an die Daten von Patienten und 

Probanden gefittet wurden. Diese Abweichung spiegelt die Bemühung wider, eine 

räumlich variierende KM-Analyse zu ermöglichen. 

 

Durch die Verallgemeinerung eines 2D CFD-Modells konnte die Advektions-Diffusions-

Gleichung in einer einfachen 3D-Struktur mit variierendem Kompartimentaustausch 

ExR simuliert werden. Zum Beweis des Prinzips verglichen wir die simulierten Daten mit 

Daten von Patienten mit Myokarditis in verschiedenen Krankheitsstadien während des 

Follow-up. Um die Auswirkung der Pathologie im Modell zu identifizieren, wurde die 

Analyse auf Patienten im geheilten Zustand sowie auf gesunde Kontrollen erweitert. In 

der klinischen Routine spielt das Auswaschen von KM eine Schlüsselrolle bei der 

Differenzierung der entzündlichen Aktivität bei Myokarditis. EGE, das im Allgemeinen 

über von 4 Minuten nach KM Gabe aufgenommen wird, ist im akuten 

Entzündungszustand abnormal, während erwartet wird, dass LGE akut und im 

chronischen Zustand der Erkrankung erkennbar ist. Daher spiegelt sich die Änderung 

der EGE im Modell durch die Änderung der ExR zwischen akuten und geheilten 

Patienten wider. Dies impliziert, dass erwartet wird, dass jede der drei Gruppen ("akut", 

"geheilt" und "Kontrollen") eine andere Auswaschung von KM als das Myokard aufweist, 

was sich in diesem Modell widerspiegelt. Daher schlagen wir vor, dass der Parameter 

ExR für die Austauschrate eine Schlüsselrolle beim Auswaschvorgang in diesem Modell 

beschreibt. 

 

Mathematisch lässt sich die Fragestellung, zu einer Differenzialgleichung einen oder 

mehrere Parameter zu bestimmen, als Inversionsproblem einordnen. Hierzu gibt es 

viele Methoden, beispielsweise in der Bayes'schen Statistik(32) zur Schätzung von 

Parametern. Bestehende Arbeiten könnten eingesetzt werden, um Darcy’s Gesetz für 

Geschwindigkeit nach der räumlich variierenden Permeabilität (33) aufzulösen. 
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Durch Anwendung der vorgeschlagenen Methode auf andere Pathologien können 

zusätzliche Gewebeeigenschaften untersucht werden. In den nächsten Schritten könnte 

die KM-Auswaschung zu weiteren, gut definierten Pathologien wie chronische Infarkte 

analysiert werden. Auf diese Weise können realistische Simulationen für Pathologien 

erzeugt werden, da der hier gezeigte CFD-Ansatz eine erhöhte Komplexität aufweist, 

die möglicherweise sowohl morphologische als auch physiologische 

Beeinträchtigungen adressieren kann. Dadurch können potenzielle neue Erkenntnisse 

zur Krankheitsentwicklung gewonnen werden, insbesondere bei gemischten 

Pathologien kann die Kombination von Wissen über individuelle Pathologien von Vorteil 

sein. Das Fitting an die Patientendaten erfordert wenig Zeit, da zuvor generische 

Simulationen erstellt wurden, wie in (1). Wir sehen jedoch das wahre Potenzial der 

Simulation in patientenspezifischen Simulationen der KM-Verteilung im ganzen Herzen, 

welche rechenintensiv ist und hauptsächlich dazu dient, die Pathologie in einem 

Forschungsumfeld und nicht in der klinischen Routine besser zu verstehen. 

 

4.1. Beziehung zu anderen pharmakokinetischen Modellen 

Das Zwei-Kompartiment-Austauschmodell 2CXM (34) ist ein allgemeines Modell, aus 

dem viele spezifische Varianten wie das Tofts-Modell, das modifizierte Tofts-Modell 

oder das Patlak-Modell abgeleitet werden können (14). Im Folgenden verwenden wir 

das 2CXM als System um unseren Ansatz repräsentativ mit einer Vielzahl von 

eindimensionalen Modellen zu vergleichen. Dort ist die Austauschrate zwischen den 

Kompartimenten durch 

𝑃𝑆	(𝑐\ − 𝑐b), (11) 

gegeben, wobei PS das Produkt aus der Permeabilität und der Oberfläche ist. Für den 

Austausch von KM auf Basis der Theorie von porösen Medien ist der Austauschterm 

 

𝛼𝜙(1	 − 𝜙)(𝑐\ − 𝑐b), (12) 

 

wobei ist α eine Zahl mit ähnlichen Eigenschaften wie PS ist, da sie sowohl von der 

Permeabilität als auch von der Geometrie abhängt. Da diese Zahlen jedoch mit 

unterschiedlichen Ansätzen modelliert wurden, sind ihre Werte nicht direkt vergleichbar. 

Der Modellparameter des Übertragungsausdrucks ExR ergibt sich aus α nach der 

Entdimensionalisierung und ist daher auch nicht mit PS zu verwechseln. Ihre 
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Ähnlichkeit bleibt jedoch erhalten, indem sie eine Wechselwirkung zwischen zwei 

Kompartimenten angeben. 

 

4.2. Limitationen 

Zu den Einschränkungen der genannten Studien gehört die geringe Anzahl von 

Patienten und gesunden Probanden, die in diese Analyse einbezogen werden konnten. 

Die Patienten spiegeln jedoch eine gut charakterisierte Gruppe in verschiedenen 

Krankheitsstadien zu unterschiedlichen Untersuchungen wider. Dies bietet die Chance, 

die Entwicklung von Krankheiten zu berücksichtigen. Für die Analyse wurde nur eine 

Schicht verwendet, die möglicherweise nur einen Teil der gesamten Krankheitsaktivität 

widerspiegelt. Da die derzeitigen Ansätze des Messverfahrens MOLLI jedoch nur die 

Messung einer Schicht pro Atemanhalte zulassen, haben wir uns entschlossen, uns auf 

klar definierte Zeitpunkte während des Krankheitsverlaufs zu konzentrieren, welche die 

Auswaschung des KM reflektiert. Generell wäre auch die Aufnahme des ganzen 

Herzens als eine 3D T1 Map für diese Arbeit von großem Nutzen, da sie die 

Gesamtverteilung von KM im Herzen zeigen würden. 

 

Darüber hinaus wurde die arterielle Eingabefunktion AIF für alle Probanden auf eine 

aus der Bevölkerung abgeleitete funktionale Form gesetzt. Bei der 

Perfusionsbildgebung wird im Allgemeinen davon ausgegangen, dass die AIF 

patientenspezifisch sein soll und aus dem linksventrikulären Blutpool entnommen 

werden kann. Aufgrund der nichtlinearen Beziehung zwischen der KM-Konzentration 

und der Signalintensität ist jedoch eine Sättigungskorrektur erforderlich, die je nach 

verwendetem Verfahren unterschiedliche Strömungsquantifizierungen erzeugt(35). In 

dieser Studie konzentrierte sich das Protokoll auf das T1-Mapping, wobei die erste 

Aufnahme bereits 1 Minute nach der Verabreichung von KM stattfand. Die 

Implementierung der Ruheperfusion hätte möglicherweise das verwendete Protokoll 

beeinflusst und wurde daher nicht durchgeführt. 

 

In unserer bisherigen Arbeit wurde davon ausgegangen, dass der Ein- und Ausfluss 

von KM in Kompartimente proportional zu einer festen Konstante ist. Dies ist eine der 

möglichen Ursachen für den Fittingfehler und sollte in der Zukunft weiter untersucht 

werden, indem unterschiedliche Ein- und Ausflussraten zugelassen werden sollten. 
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Dieser weitere Schritt könnte auch eine Möglichkeit zur besseren Differenzierung 

zwischen anderen Pathologien bieten.  

 

4.3. Fazit 

Unsere Ergebnisse deuten darauf hin, dass es möglich ist, das vorgestellte 

Strömungsmodell bei Patienten mit akuter und geheilter Myokarditis an die 

Auswaschung von KM zu fitten. Das 3D-Fluss Modell bietet eine Erweiterung 

bestehender Kompartiment-Modelle, welche die räumliche Verteilung von KM 

berücksichtigt wird. Es wurde gezeigt, dass die Austauschrate ExR ein Marker für 

Patienten mit Myokarditis ist, durch einen signifikanten Unterschied zwischen akuten 

und geheilten Patienten und zwischen jedem von ihnen zur Kontrolle. Da der KM-Fluss 

mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode auf tetraedrischen, also 3D Elementen, 

berechnet wird, kann er mit Open-Source-Software auf beliebige Formen erweitert 

werden (36). Das hier gezeigte Framework kann somit auf eine patientenspezifische 

KM-Auswaschungs-Simulation erweitert werden. 

 

4.4. Ausblick 

Quantitative Parameter können gemeinsam mit Machine Learning Techniken zur 

effizienteren Differenzierung von myokardialen Schäden beitragen. Bei Patienten mit 

myokardialen Infarkten können bereits simple Klassifizierungsstrategien eine exakte 

Differenzierung ermöglichen. Bei komplexeren Erkrankungen könnten fortgeschrittenere 

Ansätze wie Deep Learning(37) gute Ergebnisse liefern. Die 3D Fluss Simulationen von 

pathologischem Gewebe können hierbei eine große Menge an Trainings Datensätzen 

erzeugen, ohne viele Ressourcen zu benötigen. Der Vorteil von Simulationen ist 

weiterhin die genaue Kontrolle über die Ausdehnung der Pathologie, sowie deren 

Abgrenzung von anderen Pathologien, was in der klinischen Routine nicht immer 

gegeben ist.  
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