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1. Einleitung

Die vorliegende Arbeit ist in enger Zusammenarbeit mit der Arbeitsgruppe von Frau PD
Dr. Ulrike Herberg entstanden und baut unter anderem auf Arbeiten von Frau PD Dr.
Ulrike Herberg, Dr. Christian Klebach, Dr. Manuel Brand; Prof. Hans Georg Trier und
Prof. Johannes Breuer auf, beziehungsweise erganzt diese.

1.1 Bedeutung der Echokardiographie fir die Pranataldiagnostik und

Kinderkardiologie

Da Herzfehler zu den haufigsten Organfehlbildungen z&hlen, kommt der friihzeitigen
und préazisen Diagnosestellung ein besonderes Gewicht zu (Hoffman, 1995; Schwedler
et al., 2011). Fur die Diagnosestellung, die genaue morphologische Beurteilung des
Herzens und der pathologisch veranderten Strukturen, die Prognoseabschatzung und
insbesondere die Therapieplanung ist die Ultraschalldiagnostik von zentraler Wichtigkeit
(Agnetti et al., 2004; Gatzoulis et al., 1995; Grotenhuis et al., 2007; Klitsie et al., 2014;
Verheugt et al.,, 2008; Voelkel et al., 2006). Eine moglichst genaue Diagnose mit
detaillierter Kenntnis der Morphologie der Herzkammern und Herzklappen sowie der
Volumina und Volumen-Zeit-Verlaufe ist mal3geblich fir eine prénatale
Prognoseabschatzung mit dementsprechender Beratung und Therapieplanung
(Lowenthal et al., 2012; van Mieghem et al., 2009; Herberg et al., 2014; Mawad et al.,
2018; Gindes et al., 2012).

Das Standardverfahren bei der pranatalen und postnatalen Diagnosestellung eines
Herzfehlers stellt aktuell die zweidimensionale Echokardiographie dar. Diese wird bei
bestimmten Fragestellungen durch invasivere und aufwandigere Methoden wie zum
Beispiel eine Herzkatheteruntersuchung oder eine Magnetresonanztomographie
erganzt. Allerdings weist die zweidimensionale Echokardiograpie Einschrankungen bei
der Beurteilung der Herzfunktion, der Herzmorphologie und auch der Pathologie auf, da
nur ein zweidimensionales Schnittbild des Herzens erzeugt und anatomische
Beziehungen und Dimensionen nicht genau dargestellt werden kénnen. Das Erzeugen

einer dreidimensionalen Ansicht des gesamten Herzens und der fehlgebildeten



Strukturen ist hingegen eine Transferleistung des Untersuchers und somit stark
untersucher- und erfahrungsabhangig (Fenster et al., 2011; Maulik et al., 2003). Weitere
Einschrankungen bestehen auch bei der Volumetrie mittels zweidimensionaler
Echokardiographie, da fir eine exakte Volumenbestimmung zwei exakt senkrecht
zueinander stehende Ebenen notwendig sind (Chukwu et al., 2008; Fenster et al.,
2001). Ein weiterer limitierender Faktor sind die idealisierten geometrischen
Rechenmodelle, die fir die Berechnung der Volumina zugrunde gelegt werden. Diese
entsprechen insbesondere bei fehlgebildeten Herzen jedoch nicht der Realitat (Chukwu
et al., 2008; Lopez et al., 2010; van Mieghem et al., 2009). Gerade diese berechneten
Volumina sind wichtige Parameter bei der Beurteilung der Herzfunktion und
Therapieplanung (Friedberg et al., 2010; Lopez et al.,, 2010; Schmidt et al., 1995;
Schwartz et al., 2001; Tutschek und Schmidt, 2011; Herberg et al., 2011c).

Im Gegensatz dazu verspricht die dreidimensionale Echokardiographie und
insbesondere die Realtime-3D-Echokardiographie (RT3DE) durch die dreidimensionale
Erfassung eine zuverlassige Beurteilung der Herzfunktion, der Klappenfunktion sowie
eine von den Schnittebenen unabhangige Volumetrie auch bei asymmetrischen und
nicht physiologisch ausgebildeten Ventrikeln (Vogel und Losch, 1994; Herberg et al.,
2011b; Herberg et al., 2011c).

1.2 Aktuell angewendete Rekonstruktionsverfahren in der dreidimensionalen

Echokardiographie
1.2.1 3D-Rekonstruktion

Bei diesem Verfahren werden 2D-Bilder erzeugt, deren Schnittebenen bekannt sein
mussen. Die Datenaufnahme erfolgt entweder frei Hand oder mechanisch gesteuert.
Anschliel3end werden die so gewonnenen Bilder zu einem dreidimensionalen Datensatz
zusammengeflugt. Es entsteht das dreidimensionale Bild eines Herzzyklus, die
verwendeten 2D-Daten stammen aber aus vielen unterschiedlichen Herzzyklen. Seit der
Entwicklung der Realtime-3D-Echokaridiographie findet dieses Verfahren heute weniger
Anwendung. (Fenster et al., 2011; Flachskampf, 2009; Herberg et al., 2003, 2005;
Fenster et al., 2001; Deng, 2003)



1.2.2 Realtime-3D-Echokardiographie

Dieses Verfahren basiert auf der Technologie eines Matrix-Array-Transducers. Ich
verwende bei meinen Messungen den Matrix-Transducer X7-2 der Firma Philips. Dieser
Schallkopf ist von Philips speziell fur die Echokardiographie bei kleinen Kindern
entwickelt worden. Der aus 2500 Piezo-Elementen aufgebaute Schallkopf ermoglicht
neben den Ublichen 2D-Modi die Realtime-3D-Echokardiographie (Philips, 2017). Eine
dreidimensionale Darstellung wird erméglicht, indem die Piezo-Elemente Reihe fir
Reihe, also von links nach rechts und von oben nach unten angesteuert werden. Die
Daten der reflektierten Wellen werden als Voxel aufgenommen und dann zu einem 3D-
Bild zusammengesetzt. Ein solcher Vorgang dauert, je nach Einstellung, 13-40
Millisekunden. Das bedeutet, die Gerate realisieren eine Bildaufbaurate von 24 bis zu 77
Bildern oder Volumen pro Sekunde. Somit ermoéglicht die Realtime-3D-
Echokardiographie mittels Matrix-Transducer die Darstellung eines kegelférmigen
Volumens in Echtzeit (Flachskampf, 2009; Philips, 2016a, 2017, 2016b; Herberg et al.,
2011c).

1.3 Semiautomatische Volumetrie

Neben der Mdglichkeit einer manuellen Volumetrie bieten moderne Auswertestationen
die Moglichkeit einer semiautomatischen Volumetrie (Leung und Bosch, 2010; Lang et
al., 2012). Der entscheidende Entwicklungsschritt von den manuellen Methoden tber
die Scheibchensummationsmethode zur semiautomatischen Volumetrie war die
Entwicklung eines Konturfindungsalgorithmus. Volumetrische Verfahren verwenden
neben dem Konturfindungsalgorithmus auch zugrunde liegende Modelle der zu
volumetrierenden Struktur (Leung und Bosch, 2010; Leung et al., 2011; Simpson et al.,
2016). Diese konnen dem linken Herzen entsprechen, wie dies bei den kommerziellen
Produkten von Philips, QLab von Philips oder von TomTec der Fall ist oder dem rechten

Ventrikel wie bei TomTecRV.

Bevor die semiautomatische Volumetrie gestartet werden kann, muss der Untersucher
manuell die Enddiastole und Endsystole festlegen. Dann werden z.B. zum Zeitpunkt des

kleinsten und grof3ten Volumens die Klappenebene und der Apex markiert. Nun wird auf
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Grundlage der vorgegebenen Grenzflachen und der darauf basierenden Algorithmen die
Berechnung der Volumetrie durchgeftihrt. Die Ergebnisse werden tabellarisch und als
Volumen-Zeit-Diagramm ausgegeben (Fenster et al., 2011; Leung und Bosch, 2010;
Leung et al., 2011). Die folgende Abbildung zeigt eine beispielhafte Darstellung der

Messergebnisse.

PHILIPS cional Normalized

Abb. 1: Darstellung nach semiautomatischer Volumetrie mit zugehdrigem Volumen-Zeit-
Diagramm und Abbildung in Schnittbildern sowie 3D-Rekonstruktion des
ausgemessenen Ventrikels:

1. Rekonstruiertes Schnittbild lateraler anterior-posteriorer Ausrichtung

2. Rekonstruiertes Schnittbild entsprechend der Elevationsebene
(laterale Ausrichtung)

3. Rekonstruiertes axiales Schnittbild

4.  3D-Rekonstruktion

5. Volumen-Zeit-Diagramm: aufgetragen ist das Volumen in ml auf der
X-Achse gegen die Zeit in Sekunden auf der Y-Achse
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6. EKG-Trigger: hier wird das EKG-Signal, in diesem Fall das durch den
Controller erzeugte Signal, dargestellt.
7. Hier erfolgt die Angabe folgender Werte:
o EDV = enddiastolisches Volumen in ml
o ESV = endsystolisches Volumen in ml
o EF = Ejektionsfraktur in Prozent
o SV = Schlagvolumen in mi

1.4 Probleme der Realtime-3D-Echokardiographie (RT3DE)

Die Genauigkeit der RT3DE wurde fur den Einsatz am Herzen von gré3eren Kindern
und Erwachsenen ausreichend Uberprift, jedoch fehlen  entsprechende
Validierungsstudien fur den Einsatz am fetalen und kindlichen Herzen. Da man es hier
mit sehr hohen Frequenzen (bis zu 180 Schlagen pro Minute) und sehr kleinen
Volumina (Schlagvolumina zwischen 1 und 15ml) zu tun hat, ist zu erwarten, dass sich
Fehler, die bei der Untersuchung ausgewachsener Herzen keinen merklichen Einfluss
haben, bei kleineren Herzstrukturen besonders stark auswirken (Schmidt und Lang,
2007; Silbernagl et al., 2007; Speckmann et al., 2013). Diese Fehler kdnnen sowohl bei
der Datenakquisition als auch bei der Auswertung durch die Software auftreten. Die
Kenntnis der Genauigkeit 3D-echokardiographischer Funktionsanalysen ist sowohl bei
den Untersuchungen von Patienten aber auch im Rahmen Kklinischer und

wissenschaftlicher Studien unabdingbar.

15 Physiologische Kennzahlen und Phasen der Herzzyklen

Fur die Entwicklung eines pulsatilen Echophantoms ist die Kenntnis der genauen
Ablaufe und Grol3en im fetalen und neugeborenen Herzen von elementarer Bedeutung.
Wahrend Normwerte fir die Herzfrequenz und Volumenkennwerte fur Feten und
Neugeborene bekannt sind (Jorch und Hibler, 2010; Hamill et al., 2011), fehlen
detaillierte Kenntnisse Uber den physiologischen Volumenzeitverlauf und damit den
Ablauf der Phasen des Herzzyklus. Deshalb erfolgt die Erklarung des Herzzyklus im

Folgenden anhand von Daten fur die Herzen Erwachsener.
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Tab. 1: Herzfrequenz von Feten, Frih- und Neugeborenen (Jorch und Hubler, 2010)

Gestationsalter Herzfrequenz

Fetus 130-160/min

Frihgeborene < 30 SSW | 120-160/min

Frihgeborene > 30 SSW 110-150/min

Neugeborene 90-130/min

Ein physiologischer Herzzyklus wird in die Systole (Kontraktionsphase) und die Diastole
(Erschlaffungsphase) eingeteilt. Kennzeichnend fir die jeweiligen Abschnitte des
Herzzyklus ist das Offnen und SchlieBen der Herzklappen. Die Systole besteht aus einer
isovolumetrischen Anspannungsphase und aus einer Austreibungsphase. Bei der
Diastole kann man die isovolumetrische Entspannungsphase und die Fuillungsphase

unterscheiden.

Sobald durch die Muskelkontraktion der Druck im linken Ventrikel den Druck im linken
Vorhof Ubersteigt, schliel3t die Mitralklappe. Damit beginnt die Anspannungsphase. Zu
diesem Zeitpunkt ist die Aortenklappe ebenfalls geschlossen, da der Druck im Ventrikel
noch unter dem Druck in der Aorta liegt. Das bedeutet, es handelt sich bei der
Anspannungsphase um eine isovolumetrische Phase, da sowohl Taschen- als auch AV-

Klappen geschlossen sind. Die Anspannungsphase dauert ca. 50 Millisekunden.

Ubersteigt der Druck im linken Vorhof den Druck in der Aorta (beim Erwachsenen ca. 80
mmHg), 6ffnet die Aortenklappe und die Austreibungsphase beginnt. Der Druck im
linken Ventrikel steigt auf ca. 120 mmHg an, das heil3t, es handelt sich um eine
auxobare Kontraktion. Noch wahrend der Austreibungsphase, welche ca. 210
Millisekunden dauert, beginnt die Muskulatur zu erschlaffen. (Buckberg et al., 2008;
Silbernagl et al., 2007)

Ist die Muskulatur soweit erschlafft, dass der Druck im Ventrikel wieder unter den Druck

in der Aorta sinkt, schlief3t die Aortenklappe und die Entspannungsphase beginnt. Da zu
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diesem Zeitpunkt der Druck im linken Ventrikel noch hoher ist als der Druck im linken
Vorhof, ist die Mitralklappe weiterhin geschlossen. Es entsteht mit der
Entspannungsphase die zweite isovolumetrische Phase im Herzzyklus von ca. 60ms

Dauer.

Die Fullungsphase beginnt, sobald im linken Ventrikel der Druck des linken Vorhofes
unterschritten wird und die Mitralklappe 6ffnet. Nun fallt der Druck bis auf 5 mmHg. Im
Gegensatz zu der Anspannungs-, Austreibungs- und Entspannungsphase, deren
Langen unabhéngig von der Frequenz immer relativ gleichlang sind, verliert die Dauer
der Fullungsphase mit zunehmender Frequenz an Lange. So dauert eine Fullungsphase
bei einer Frequenz von 70 Schlagen pro Minute ca. 500 Millisekunden. Bei einer
Frequenz von 140 Schlagen pro Minute hingegen nur noch ca. 100 Millisekunden. Da
bei einer Frequenz von 60-80 Schlagen pro Minute bereits nach einem Viertel der
Fullungsphase eine 80 %ige Fullung des Ventrikels erreicht ist, kann auch bei hoher
Frequenz und damit verktrzter Fullungsphase eine ausreichende Fullung gewdahrleistet
werden. Diese schnelle Fillung zu Beginn der Fullungsphase wird durch den
Ventilebenenmechanismus erzielt. Wahrend der Kontraktion verlagert sich die
Ventilebene in Richtung der fixierten Herzspitze. Durch die Ruckstellkrafte wird nun die
Ventilebene gleich am Anfang der Fullungsphase zurlck in die urspringliche Position
verlagert. Dabei wird der linke Ventrikel Uber die Blutsdule hinweg bewegt. Somit
gelangt das Blut ohne eigene Bewegung in den linken Ventrikel. (Schmidt und Lang,
2007; Silbernagl et al., 2007; Speckmann et al., 2013)
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[ml]

4 Volumen-Zeit-Diagramm

:4—4—b-1—1—b_1-2—b:

! i Schlagvolumen
enddiastolisches

Volumen l
F'y !
endsystolisches Volumen i
; i ; i [sek]
h 4 H >
EKG

QRS-Komplex T-Welle 5 P-Welle

Abb. 2: Vereinfachte Darstellung eines Herzzyklus mit zeitlicher Korrelation zum EKG
(Silbernagl et al., 2007)

1.6 Anforderungen an das geplante Testsystem

Fur die vorherrschenden Bedingungen bei Erwachsenen und alteren Kindern konnte die
Uberlegenheit der RT3D-Echokardiographie hinsichtlich der Messgenauigkeit der
Herzvolumina und der Einschéatzung der Herzfunktion bereits gezeigt werden (Berger
und Knut, 21.03.2010; Bhat et al., 2004; Friedberg et al., 2010; Ghanem, 2010;
Hansegard et al., 2009; Herberg et al., 2013; Maulik et al., 2003). Eine Validierung
dieser Messmethode fir Herzen von Kleinkindern und Feten war bislang aus ethischen
Grunden nicht mdglich. Hierzu wéren Eingriffe, wie beispielsweise eine Untersuchung im
MRT, notwendig gewesen, die bei Kleinkindern nur unter Sedierung moglich wére. Eine

solche Untersuchung kann ohne medizinische Indikation nicht durchgefuhrt werden.

Ziel war, ein Kkalibrierbares, pulsatiles 3D-Echophantom zur Validierung der Genauigkeit
der Volumetrie durch semiautomatische Auswertestationen auf Basis von Datensatzen,

die durch Realtime-3D-Echokardiographie erzeugt wurden, zu konstruieren und zu
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bauen. Das Echophantom soll dabei speziell die Herztatigkeit von Feten und
Neugeborenen nachbilden. Es muss die Méglichkeit bieten, 3D-Datensatze mit einem
handelsiblichen RT3DE-fahigen Ultraschallgerat aufzuzeichnen. Mit den so erzeugten
Datensétzen muss anschliel3end eine semiautomatische Volumetrie mit den géngigen

Auswertungssoftwares durchfihrbar sein.

Fur eine erfolgreiche Validierung muss das pulsatile 3D-Echophantom auf der einen
Seite den aulergewohnlichen Bedingungen bei der Untersuchung von fetalen und
neugeborenen Herzen gerecht werden. So muss das Testsystem die sehr kleinen
Volumina der fetalen und neugeborenen Herzen darstellen kdénnen. Aus einem
Herzzeitvolumen von 200-300 mil/kg pro Minute und einer Herzfrequenz von bis zu 180
Schlagen pro Minute (Schmidt und Lang, 2007; Silbernagl et al., 2007; Speckmann et
al., 2013) resultieren Schlagvolumina von 1-25 ml. Somit muss das Echophantom
Schlagvolumina von 1-25ml bei Schlagfrequenzen von bis zu 180 Schlagen pro Minute

simulieren kénnen.

Dabei muss ein Werkstoff fur einen Kunstventrikel hinsichtlich seiner sonographischen
Eigenschaften eine ausreichende Gewebeéhnlichkeit aufweisen, um von den
Auswertestationen tatsachlich als Ventrikel erkannt zu werden. Der Kunstventrikel muss
zudem die Form des linken Ventrikels mdglichst genau imitieren, um anschlieend bei

der semiautomatischen Auswertung erkannt zu werden.

Uber die Computersteuerung des Phantoms muss es mdoglich sein, die
unterschiedlichen Volumina eines Herzzyklus, also das endsystolische Volumen, das
enddiastolische Volumen und das Schlagvolumen, prazise, variabel und entsprechend
den physiologischen Bedingungen in der Neonatologie und Pranataldiagnostik
vorzugeben. Das Gleiche gilt flr die variable Programmierbarkeit der Zeitverlaufe. Hier
soll das pulsatile 3D-Echophantom physiologische und unphysiologische Zeitverlaufe

hinsichtlich der Systolen-, Diastolen- und Pausenlange abbilden kdénnen.

Die Aufzeichnung durch ein Realtime-3D-Echokardiographiefahiges Ultraschallgerat
erfolgt immer EKG-getriggert. Somit wird eine Steuerung bendétigt, die ein synthetisches

EKG-Signal erzeugen kann.
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Damit die Messungen reproduzierbar, nachvollziehbar und auswertbar werden, muss
das System uber einen Ist-Soll-Wert-Abgleich verfigen und eine Log-Datei mit allen

wichtigen Messerwerten wahrend eines Messzyklus erstellen.
Zusammengefasst muss das Testsystem folgende Anforderungen erfiillen:

o Kalibrierbares, pulsatiles Echophantom

e Ermdglicht das Aufzeichnen von RT3DE-Datensatzen ohne
Reverberationsartefakte und Schallschatten

¢ Ermdglicht die Anwendung und damit die Validierung kommerzieller 3D-
Auswertesoftwares

o Grole des Kunstventrikels sowie der moglichen Frequenzen entsprechend
neonataler und péadiatrischer Herzen

e Variable Programmierbarkeit der endsystolischen und enddiastolischen Volumina
sowie des Schlagvolumens

e Variable Programmierbarkeit von Systolen- und Diastolendauer sowie der Dauer
der isovolumetrischen Pausen

e Erzeugung eines synthetischen EKG-Signals

e Ermadglichung eines préazisen Ist-Soll-Wertabgleichs



17

2. Material und Methoden

2.1 Technische Voraussetzungen fir die Arbeit, Vorarbeit Prof. Trier

Die Grundlage fur das zu konstruierende Phantom bildet das bereits von H.G. Trier und
U. Herberg entwickelte Phantom (H.G. Trier and U. Herberg. A dynamic test system for
simulating fetal cardiac phases and for testing time resolution and volumetrie in 2D and
3D echocardiography. Ultraschalldiagnostik am fetalen und kindlichen Herzen:
Geratequalitdt und Wege zu ihrer Analyse. TIMUG e.V., 2011), das aus einem
Wasserbecken aus Plexiglas und einer Antriebseinheit besteht. Die Antriebseinheit setzt
sich aus einem Linearmotor der Firma Linmot (Schweiz) und einem auf dem Schlitten
des Linearmotors montierten Drehmotor zusammen. Die Ansteuerung der Motoren
erfolgt Uber eine speziell fur das Phantom entwickelte Software (Dipl. Physiker Christian
Oelschlegel, Schillerstr. 54, D-58300 Wetter, Germany). Die Software ermdglicht

variable Frequenzen, Hube und Drehbewegungen. (Herberg et al., 2013)

2.2 Echokardiographiegerate und Auswertestationen

Die Aufzeichnung der 3D-Full-Volume Datensétze erfolgt mit dem RT3DE Gerat iE 33
von Philips und einem 3D-Ultraschallkopf X7-2 von Philips. Bei den Aufzeichnungen
wurden folgende Einstellungen gewahlt (Philips. 2016b. xMatrix transducer technology.
Verfugbar unter https://www.philips.de/healthcare/resources/feature-detail/xmatrix
(Zugriffsdatum: 14.04.2019):

e Standard Preset Medium

e TI10.0;MIO0.1-0.2

¢ Resolution “R”

e 3D-Gain: 45 %

e 3D- Compression: 45 — 50dB
e Eindringtiefe: 7,1 cm

e Focus:4-6cm

e Standard Bildrate 35 Hz

e Bildaufzeichungsrate von 25 oder 77 Bilder/sek
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e Erzeugung von “full volume 3D datasets” Uber 4 bis 7 Zyklen

e Signal des EKG-Trigger zum Zeitpunkt der R-Zacke

Die so gewonnenen 3D-Datensatze werden mit der 3D-Quantifizierungssoftware QLab®
in der Version 8.1 (Philips Healthcare, P.O. Box 10.000, 5680 DA Best, The
Netherlands) ausgewertet. Vergleichend wird das Programm LV Analysis 2.7® (TomTec

Imaging Systems GmbH, Edisonstral3e 6, D-85716 Unterschleissheim) verwendet.

Diese Auswertungen erlauben eine Beurteilung der systolischen und diastolischen
Herzfunktion. Fur die Untersuchungen werden die so gewonnen Daten (Ist-Daten) mit

der von der Steuerung erzeugten Log-Datei (Soll-Werte) verglichen.

2.3 Zielsetzung

Entscheidendes Ziel der Arbeit ist die Planung und Entwicklung eines Phantoms mit den
in Kapitel 2.6 genannten Anforderungen. In einem zweiten Schritt der Arbeit erfolgt die
Austestung des Phantoms fir weitere Validierungsstudien. Hierfiir werden Messungen

am Kunstventrikel unter verschiedenen Variationen durchgefthrt.

2.4 Statistische Auswertungen

Die Auswertung der erhobenen Daten im Validierungsteil erfolgt mit Microsoft® Office
Excel® 2007. Jedes Test-Setting wird 3x aufgezeichnet und anschlielend 2x von jeweils
zwei unabhangigen Untersuchern ausgewertet. Die Intraobservervariabilitdt und die
Interobservervariabilitat wurden durch Bestimmung des Variationskoeffizienten
bestimmt. Je nach erzeugten Daten wird ein Punkt-fur-Punkt-Vergleich, eine

vergleichende Volumen-Zeit-Kurve oder ein Bland-Altmann-Plot erstellt.
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3. Ergebnisse

3.1 Entwicklung, Bau und Aufbau des pulsatilen 3D-Echophantoms

Im folgenden Kapitel wird die Entwicklung und die Funktionsweise der einzelnen
Komponenten im Detail erklart.

3.1.1 Ballon-Modell als pulsatiler Ventrikel

Die semiautomatische Volumetrie der linken Herzkammer anhand von 3D-Datensétzen
erfolgt durch die semiautomatische Konturerkennung von Grenzflachen. Um eine
Volumetrie mittels der gangigen kommerziellen 3D Auswertungsmethoden zu
ermdglichen  muss die  Auswertungssoftware die  Grenzflachen  zwischen
Kunstventrikelmembran und Wasser erkennen koénnen. Das heil3t, es wird ein
Kunstventrikel bendtigt, der klare Grenzstrukturen aufweist, wie dies an der
Grenzstruktur zwischen Blut und Endokard der Fall ist. Als Material mit einer glinstigen
Grenzstruktur hat sich eine Latexmembran erwiesen. Latex zeigt zum einen im
Ultraschall eine ausreichend gute Grenzflache zu Wasser, zum anderen ist es elastisch
genug, um eine pulsatile Bewegung mit hoher Frequenz und Volumen&nderung
auszuhalten. Fur den Kunstventrikel wird deshalb ein auf einen Adapter montierter
Latexballon verwendet (Berger und Knut, 21.03.2010; Uittenbogaard et al., 2010).
Dieser Latexballon entspricht mit ausreichender Genauigkeit der von den
Auswertestationen fur das Rechenmodell verwendeten Form. Somit wird der Latexballon
problemlos als linker Ventrikel erkannt.

3.1.2 Hydraulisches Prinzip des Phantoms

Das Kernstick des pulsatiien Echophantoms ist ein geschlossenes hydraulisches
System. Dabei wird die pulsatie Bewegung des Kunstventrikels uUber einen
Hydraulikzylinder erzeugt. Die Kolbenstange des Zylinders ist Gber einen Mitnehmer mit
dem Schlitten eines Linearmotors verbunden. Der Zylinder ist wiederum Uber ein

Hochdruckschlauchsystem mit dem Kunstventrikel verbunden. Durch die lineare
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Bewegung des Motors wird die Kolbenstange in den Zylinder hinein, beziehungsweise
aus dem Zylinder herausgefahren, es entsteht ein Flissigkeitsstrom. Konkret bedeutet
das, dass das Volumen im Zylinder kleiner wird, wenn der Motor nach rechts fahrt (siehe
Abb. 3, Seite 20). Somit wird die Systole durch einen Bewegung des Motors nach rechts

simuliert und die Diastole durch einen Bewegung des Motors nach links.

Abb. 3: Schematische Darstellung des hydraulischen Prinzips des pulsatilen
Echophantoms:

. Linearmotor/Laufer

. Befestigung Fihrungssystem
. Mitnehmer

. Kolbenstange

. Hochdruckschlauchsystem

. Universaladapter

. Kunstventrikel

~NoO o WNBRE

3.1.3 Gesamtaufbau und Komponenten

Die Basis fur die Gesamtkonstruktion bildet eine 15mm starke Aluminiumplatte. Auf
dieser Platte ist ein 500 x 350 x 250 mm grofRes Plexiglasbecken, in dem die RT3DE-
Messungen am pulsatilen Latexballon durchgefihrt werden, montiert. Durch mit
Latexmembranen bespannte Fenster auf der Vorderseite und der rechten Seite des
Plexiglasbeckens besteht die Moglichkeit, von apikal wie seitlich von vorne und von

rechts Messungen durchzufihren. Um  Stoéreinflisse durch  schwankende
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Wasserqualitdten auszuschlieRen, wird das System prinzipiell mit destilliertem Wasser
befillt, bei dem die Schallwellengeschwindigkeit bekannt ist. Auch wird die

Wassertemperatur kontrolliert. Abb. 4 auf Seite 21 zeigt den Aufbau der

Gesamtkonstruktion.

Abb. 4: Versuchsaufbau

Computer mit Steuerungssoftware
Controller

Linearmotor

Mitnehmer

Hydraulikzylinder
Hochdruckschlauchsystem

3-Wegehahn zum Befullen und Kalibrieren
Wasserbecken

Kunstventrikel auf Universaladapter
5-achsiges Positioniersystem fur Ultraschallkopf
Ultraschallkopf

RHBboOo~NoGOhwbE

= o
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3.1.31 Motoreinheit

Abb. 5: Motoreinheit

Stator

Laufer

Linearfihrungssystem
elektromagnetischer Endschalter
Schrittmotor fur Rotationsbewegung

aorwnE

Abb. 5 auf Seite 22 zeigt die auf der linken Seite des Plexiglasbeckens montierte
Motoreinheit. Sie besteht aus einem elektromagnetischen Linearmotor (1), Typ PO1-
37x120/20x120, der Firma LinMot®. Zusatzlich ist noch ein Schrittmotor verbaut, der
Versuche mit rotierenden Versuchskorpern ermdglicht. Dieser Motor findet bei unserem
Versuchsaufbau jedoch keine Verwendung und wird deshalb auch nicht weiter
beschrieben. Der verwendete Motor erzeugt eine Spitzenkraft von 163 Newton bei

einem maximalen Hub von 100 Millimeter. Die maximale Beschleunigung liegt bei
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247m/s?, die mégliche Hochstgeschwindigkeit betragt 4,0m/s. Der Linearmotor erreicht

eine Wiederholungsgenauigkeit von 0,05 Millimeter.

Bei diesem Antriebssystem ist die Erregerwicklung linear angeordnet und nennt sich
Stator. Somit kann der bewegliche Teil, der L&aufer, durch das lineare
elektromagnetische Feld in Bewegung versetzt werden. Der Laufer wird durch ein
Fuhrungssystem gefihrt. Ein elektromagnetischer Endschalter dient zur Referenzierung

des internen LAngenmesssystems.

3.1.3.2 Kraftiibertragung vom Linearmotor auf den Hydraulikzylinder

Der Laufer des Linearmotors ist Uber einen selbst entwickelten Mithehmer mit der
Kolbenstange des Hydraulikzylinders DSWPM 40/80 verbunden (siehe Abb. 6, Seite 24)
und erzeugt, wie in Kapitel. 4.1.2 beschrieben, eine Volumenverschiebung und damit die
pulsatile Bewegung des Kunstventrikels. Damit besteht die Moglichkeit, Schlagvolumina

von 1-25 Milliliter zu simulieren.
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Abb. 6: Kraftibertragung von Motoreinheit auf Hydraulikzylinder

1. Motoreinheit
2. Mitnehmer
3. Hydraulikzylinder und Kolbenstange

3.1.3.3 Verbindung zwischen Hydraulikzylinder und Latexballon

Die Verbindung zwischen Hydraulikzylinder und Universaladapter mit dem jeweils
verwendeten Kunstventrikel wird Uber spezielle Hydraulik-Hochdruckschlauche
hergestellt. Im Hochdruckschlauchsystem (Abb. 7, Seite 25 und Abb. 8, Seite 26) wird
der Anschluss der Hydraulikschlauche am Zylinder und am Universaladapter mittels
entsprechender Schnellverschlisse gewahrleistet. Fur die Durchleitung der Schlauche

in den Plexiglaswassertank wird eine verschraubbare Hydraulikkupplung verwendet.

Das Befullen, Entluften und Nullen des Systems erfolgt (Uber einen
zwischengeschalteten 3-Wegehahn (Abb. 7, Seite 25 und Abb. 8, Seite 26) mit Luer-

Lock-Anschluss. Zentral im Wassertank ist ein Universaladapter montiert.
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Damit das 3-D-Verfahren fur verschiedene Ventrikelgrof3en getestet werden kann,
wurden mehrere Kunstventrikel unterschiedlicher Gro3en hergestellt. Diese wurden auf
Gewindebolzen aus PVC vormontiert, so dass sie fur die Messungen auf einen zentral
im Wassertank montierten Universaladapter geschraubt werden kénnen (Abb. 8, Seite
26). Dies kann unter Wasser geschehen. Somit konnen fir die Messungen die
Kunstventrikel in der Apparatur gewechselt werden und das System muss vor einem
Wechsel des Kunstventrikels nicht geleert bzw. anschlieBend erneut beflllt oder
entliftet werden. Zur Veranschaulichung ist in Abb. 8 ein auf einen PVC-Gewindebolzen

geschraubter Kunstventrikel abgebildet.

Abb. 7: Hochdruckschlauchsystem mit 3-Wegehahn zum Befiillen, Entluften und Eichen
des Systems.
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Abb. 8: 3-Wegehahn und Universaladapter mit montiertem Kunstventrikel

3.1.34 Befestigung und reproduzierbare Positionierung des RT3DE-fahigen
Ultraschallkopfes

Um vergleichbare Messungen durchfihren zu koénnen ist es notwendig, dass die
Positionierung des RT3DE-fahigen Ultraschallkopfs bei jeder Messung exakt an der
gleichen Stelle erfolgt. Hierfir entwickelte und produzierte die Pl miCos GmbH
(Freiburger Stral3e 30, 79427 Eschbach) entsprechend der Vorgaben ein manuelles 5-
Achs-Positioniersystem. Damit wird die genaue und reproduzierbare Positionierung des
3D-Ultraschallkopfes erméglicht (Abb. 9, Seite 27). Um das Positionierungssystem von
den Bewegungseinflissen des Linearmotors wie beispielsweise Vibrationen zu
entkoppeln, steht es auf einem Edelstahltrdger Uber dem Echophantom. Der
Ultraschallkopf wird in eine Halterung eingespannt. Um die Echogenitat der verbauten
Aluminiumteile zu reduzieren und Stéreinflisse zu vermeiden, wird die Umgebung des

Ballon-Phantoms bei samtlichen Messungen mit Gummimatten abgedeckt.
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Abb. 9: In Zusammenarbeit mit der Firma Pl miCos entwickeltes 5-Achs-
Positionierungssystem, dargestellt in der vorderen Schallposition.

1. Plexiglaswasserbecken mit membranbespannten Schallfenstern an der
Vorderseite und der rechten Seite.

2. Manuelle, mit Kugelumlaufschuhen gefiihrte, lineare Verschiebeeinheit mit
Verfahrweg in der X-Achse.

3. Manuelle, mit Kugelumlaufschuhen gefiihrte, lineare Verschiebeeinheit mit
Verfahrweg in der Y-Achse.

4. Gleitlagergefiihrtes, manuelles Positionierungssystem fir die Z-Achse,
Antrieb mittels manuellem Zahnstangenantrieb.

5. Manuelles Positionierungssystem mit der Mdglichkeit einer Rotation in der
horizontalen Achse.

6. Manuelles Positionierungssystem mit der Mdglichkeit einer Rotation in der

vertikalen Achse.
7. Passgenaue Einspannvorrichtungen fur die verwendeten RT3DE-fahigen
Schallkopfe.
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3.14 Steuerung

Die Ansteuerung erfolgt Uber eine von Diplomphysiker Christian Oelschlegel

programmierte Software.

Das maximale (enddiastolische) und minimale (endsystolische) Volumen des
Kunstventrikels kann durch die angefahrene Position (Position 1 und 2, vergleiche Abb.
3, Seite 22) des Hydraulikzylinders vorgegeben werden. Die Bewegung des Motors
zwischen diesen Positionen werden als Bewegung 1 und Bewegung 2 bezeichnet. Das
entsprechende hydraulische Prinzip wurde bereits im Kapitel 3.1.2. erklart. Das
Schlagvolumen resultiert aus der Differenz zwischen maximalem und minimalem
Volumen. Fir die Volumenberechnung benétigt man lediglich den Fahrweg zwischen
dem Nullpunkt und den Wegpunkten, die die Enddiastole und Endsystole darstellen
sowie den Durchmesser des Zylinders. Diese Werte werden in folgende Formel
eingegeben: V[ml]=(m*r2*h)=(m*(Durchmesser [mm]/2)"2*Hub [mm])/10*3. So erhalt
man das enddiastolische Volumen, das endsystolische Volumen und das
Schlagvolumen. Die Steuerung ermoglicht die freie Einstellung von Verfahrwegen in
0,01 Millimeterschritten. Somit konnen problemlos Schlagvolumina von 1-25 Milliliter mit
ebenfalls frei wahlbaren endsystolischen und enddiastolischen Volumina zwischen 0-25

Millilitern programmiert werden.
Die Steuerung beinhaltet folgende Eingabemadglichkeiten:

1. Programmierung der Position 1 und 2 in 0,01 Millimeterschritten

2.  Getrennte Programmierung der maximalen Geschwindigkeit, mit der
Position 1 und Position 2 angefahren werden, einstellbar in m/s

3.  Beschleunigung, mit der auf die Maximalgeschwindigkeit beschleunigt
wird, einstellbar in m/s”2

4.  Bremskraft, mit der die Bewegung abgebremst wird, einstellbar in m/s"2
Programmierung jeweils einer Pause am Ende des Verfahrwegs,
einstellbar in Millisekunden

6. Programmierung der zeitlichen Verzégerung, mit der das EKG-Signal
ausgegeben wird (Trigger delay)

7.  Einstellmoéglichkeit fir den nicht verwendeten Schrittmotor
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o5l Motor Steuerung V1.2 — O x
Projekt  Einstellungen  CPU

Start Trigoer delay [ms] 220 =
Linearbewegung [] Rotation
Linear Motor
115,88 Schlage pro Min. Weg: 4,8mm in 500 5ms B0 -
Position 1 [mm]
59,55 =| | Bewegung 1 0.0 =
Max. Geschwindighkeit 1 [m/s]
0.023 = Weg: 3.0mmin 104.4ms 400 -
Beschleunigung 1 [m./s"2]
0.48 - Weg: 0,9mm in &0,4ms
Bremsung 1 [m/s"™2]
0.48 v Weag: 0,5mm in 60, 4ms
Pauze 1 [ms]
25 = 40 =
Position 2 [mm]
477 +| | Bewegung 2 1.0 =

Max. Geschwindigkeit 2 [m/s]

0.023 +| Weg: 3.0mm in 104.4ms 760 -

Beschleunigung 2 [m/s™2]

048 : Weg: 0,5mm in 60 .4ms

Bremsung 2 [m/s"2]

0.48 - Weg: 0,5mm in 60 .4ms

Pause 2 [ms]

25 =

Linear | Homed | Moving | 000,0000 Rotation | Homed | Moving | 0000,000

Abb. 10: Screenshot der Bedienoberflache der Steuerungssoftware

Am Ende jeder Bewegung ist eine Pause in Millisekundenschritten frei programmierbar.
Dadurch besteht die Moglichkeit, die isovolumetrischen Pausen am Ende der Systole
und Diastole in den Zyklus zu integrieren. Durch die freie Programmierbarkeit dieser
Parameter kbnnen beliebige Herzzyklen mit unterschiedlichen physiologischen aber

auch unphysiologischen Volumenzeitverlaufen abgebildet werden.
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Die Aufzeichnung einer RT3DE-Aufnahme erfolgt stets EKG-getriggert bzw. gestartet.
Deshalb muss fir Messungen am Echophantom ebenfalls ein Triggersignal erzeugt
werden, damit mit den Messungen begonnen wird. Diese Aufgabe wird ebenfalls von
der Steuerung Ubernommen. Der Controller gibt hierfir ein Rechtecksignal, also ein
periodisches Signal, zu einem definierten und frei wahlbaren Zeitpunkt aus. Das Signal
wird Uber einen Klinkenstecker in den EKG-Eingang des Ultraschallgerates eingespeist.
Uber die Funktion ,trigger delay“ kann das Zeitintervall bis zum QRS-Komplex

beziehungsweise bis zur R-Zacke programmiert werden.

Neben der bereits beschriebenen freien Programmierbarkeit der Positionen 1 und 2
sowie der isovolumetrischen Pausen stellt die Steuerung noch weitere programmierbare
Parameter zu Verfigung. So sind die maximale Geschwindigkeit, die Beschleunigung
sowie die Bremsung jeweils getrennt fir die Bewegung 1 und die Bewegung 2
einstellbar. Die Herzfrequenz, der Verlauf der Volumen-Zeit-Kurve mit der
Diastolendauer und der Systolendauer ist somit eine Funktion aus den angegeben
Parametern: Position, Beschleunigung, maximale Geschwindigkeit, Bremsung und
isovolumetrische Pause. Programmierbar sind Frequenzen von 1-200 Schlagen pro
Minute. Auch die Variationen der Systolen- und Diastolendauer koénnen in

Millisekundenschritten programmiert werden.

3.15 Kalibration des Testsystems und Bestimmung der Messgenauigkeit des

integrierten L&ngenmesssystems

Vor jeder Messreihe wird das pulsatiie Testsystem Kkalibriert. Dafur fahrt das
Steuerungsprogramm den gesamten Verfahrweg des Linearmotors in 10 mm Schritten
an. Nach jedem Schritt wird die tatsachlich zuriickgelegte Wegstrecke mit einer

Mikrometermessschraube ausgemessen.
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Abb. 11: Mikrometermessschraube zur Kalibrierung des internen LaAngen- messsystems

Durch eine Auswertung der Messwerte des internen Messsystems und den mit der
Mikrometermessschraube gemessenen Werten kann der maximale
Positionierungsfehler des Linearmotors bestimmt werden. Viel wichtiger ist jedoch, dass
durch die Kalibrierungsvorgange die Abweichung zwischen tatsachlichem Verfahrweg
bzw. tatsachlicher Position des Linearmotors und den in der Log-Datei angegebenen
Werten dargestellt wird. Die vom Hersteller angegebene Positionierungsgenauigkeit des
Motors von 0,05 Millimeter wird in den durchgefiihrten Kalibrierungsdurchgangen nicht

erreicht. Hier zeigt sich ein maximaler Positionierungsfehler von 0,56 Millimeter.

Wahrend des Kalibrierungsvorgangs wird der gesamte Verfahrweg des Linearmotors in
10 Millimeterschritten abgefahren. Ein entsprechender Vorgang mit den zugehdrigen
Werten ist in der Tab. 2 auf Seite 32 dargestellt. Die Messwerte der Messung mit der
Mikrometermessschraube werden in einem festen Programmablauf direkt in das System
eingepflegt. Anhand der Abweichung zwischen den vom internen Messsystem
ermittelten Werten und den tatsdchlichen, mit der Mikrometermessschraube
gemessenen Werten erfolgt dann automatisch eine Eichung der

Ansteuerungsparameter fir den Linearmotor.

Ich konnte zeigen, dass die Aufzeichnung der Log-Datei mit einem maximalen Fehler in
der Positionsaufzeichnung von +0,20/-0,09 Millimeter erfolgt (siehe Tab. 2, Seite 32).
Ausgehend von diesem Positionierungsfehler kann der entsprechende Volumenfehler
mit der Formel V[ml]=(mm*(Durchmesser[mm]/2)"2*Hub berechnet werden. Setzt man die

ermittelten Parameter ein, erhalt man folgende Gleichung:

V= 1r*(40mm/2)?*(0,20+0.09)mm=364mm?>/103=0,36 Milliliter
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Tab. 2: Auswertung aus 4 Kalibrierungsvorgangen. Dargestellt sind die Mittelwerte des
internen Messsystems und die Mittelwerte der Referenzmessungen mit der
Mikrometermessschraube

Messergebnisse Messergebnisse Differenz zwischen
Mikrometerschraube: | internes Messsystem Messung mit

Durchschnittswert Durchschnittswert | Mikrometerschraube

Programmierte (mm) +/- (mm) +/- und int. Messsystem
Position (mm) | Standardabweichung | Standardabweichung (mm)
0 0,00 0,00 + 0,25 0,11 + 0,05 0,11
1 10,00 10,30 £ 0,20 10,20 = 0,01 0,20
2 20,00 20,16 + 0,19 20,04 + 0,02 0,04
3 30,00 30,17 = 0,21 30,11 + 0,02 0,11
4 40,00 40,15 + 0,21 39,98 + 0,03 -0,02
5 50,00 4996 + 0,22 4995 + 0,03 -0,05
6 60,00 60,04 £+ 0,20 60,00 + 0,04 0,00
7 70,00 70,02 = 0,22 70,00 + 0,04 0,00
8 80,00 79,87 + 0,37 79,97 + 0,07 -0,03
9 90,00 89,70 + 0,38 89,91 + 0,07 -0,09
10 100,00 100,11 + 0,29 99,93 + 0,12 -0,07

Dieser Fehler spiegelt die Messgenauigkeit beziehungsweise die
Aufzeichnungsgenauigkeit des integrierten Langenmesssystems auf dem gesamten
theoretisch zur Verfugung stehenden Verfahrweg wider. Ermittelt man die
Messgenauigkeit fur den bei den Messungen gemessenen Verfahrweg, der
Ublicherweise zwischen den Positionen 5 und 15 Millimetern liegt, erreicht man eine

Genauigkeit von:
V= 1r*(40mm/2)?*(0,11)mm=138mm?>/10°=0,14 Milliliter

Somit habe ich die Genauigkeit ermittelt, mit der das System die Positionen des
Linearmotors in der Log-Datei aufzeichnet. Das ist auch gleichzeitig die fur die weiteren
Analysen entscheidende Genauigkeitsangabe. Bei den Messungen vergleiche ich

jeweils die aufgezeichneten Log-Dateien mit den aus den RT3DE-Datensatzen durch
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semiautomatische Volumetrie ermittelten Werten. Eine Messungenauigkeit von maximal
0,36 Milliliter beziehungsweise 0,14 Milliliter gewahrleistet dabei eine mehr als

ausreichende Aussagekraft.

3.1.6 Ist-Soll-Abgleich

Wahrend der Phase der Datenaquise wird 150 mal pro Sekunde die Position des
Linearmotors durch das interne Messsystem aufgezeichnet. Dabei arbeitet das System
mit der in Kapitel 3.1.5. gezeigten Genauigkeit von +0,20/-0,09 Millimeter. Die so
erzeugten Positionsdaten werden gemeinsam mit der Uhrzeit und dem Zeitpunkt des
Setzens und des Ldschens des EKG-Signals in der Log-Datei gespeichert. Anhand der
Logdatei kdonnen wir, im Rahmen der angegebenen Messfehler, den tatsachlichen
Volumen-Zeitverlauf mit den maximalen und minimalen Volumina sowie die Abbildung
der isovolumetrischen Pausen angeben oder graphisch darstellen. Somit besteht nun

die Mdglichkeit, einen Soll-Ist-Abgleich durchzufihren.

Frequenz: 120/min Pause 1: 50 ms Pause 2: 50 ms

14,0

/

Volumen [ml]

4,0

2,0

0,0
0,0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5
Zeit [sek]

——LOG-Datei-M1 ——LOG-Datei-M2 ——LOG-Datei-M3 e===\/jessung 1 Messung 2 Messung3

Abb. 12: Beispielhafter Ist-Soll-Wert-Vergleich
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Abb. 12 auf Seite 33 zeigt beispielhaft den graphischen Soll-Ist-Abgleich fur drei
Messungen mit den zugehorigen Logdateien. Die Log-Dateien stellen den Soll-Wert dar,
die Messungen 1-3 die Ist-Werte. Eindeutig erkennbar ist hier eine Verschiebung aller
Verlaufe der Volumenanderung/Zeit — im Gegensatz zu den Log-Dateien, die den Ist-
Wert reprasentieren. Auch zeigen die mittels Konturfindungsalgorithmus ausgewerteten
Volumen-Zeit-Kurven (Messung 1-3) konform ein zu geringes Volumen, ein zu frihes

Erreichen des minimalen Volumens und den zu friihen Abbruch der Messung.

3.1.7 Intraobservervariabilitat und Interobservervariabilitat

Grundsatzlich kdénnen Volumen-Zeitverlaufe und Volumenmessungen nur mit
geeigneten Softwareprogrammen ausgewertet werden. Daher ist die Bestimmung der
Intra- und Interobservervariabilitdt wichtig. Fiar die Ermittlung der Intra- und
Interobservervariabilitat wurden drei Messungen mit identischer Programmierung des
Phantoms und identischen Einstellungen des Ultraschallgerats (siehe Material und
Methoden) durchgefuhrt. Es wurde ein durchschnittiches Setting eines kleinen
Sauglings mit einer Frequenz von 120 Schlagen pro Minute, enddiastolisches Volumen
12,8 ml, endsystolisches Volumen 5 ml und Schlagvolumen 7,8 ml gewahlt. Die
Auswertungen wurden mittels TomTec durch zwei unterschiedliche Untersucher
(Herberg/Rieder) durchgefiihrt. Dabei wurde jeder Datensatz von jedem Untersucher
zweimal ausgewertet. Ziel der Auswertung ist es, die Variabilitat folgender Parameter zu
bestimmen: minimales Volumen (endsystolisches Volumen), maximales Volumen

(enddiastolisches Volumen), Zyklusdauer, Dauer der Systole und Dauer der Diastole.

Wie in Abb. 13 auf Seite 35 zu sehen ist, besteht eine grol3e Interobservervariabilitat
und nur eine kleine Intraobservervariabilitdt. Dies lasst sich sicherlich durch die
Tatsache erklaren, dass bei der Auswertung mit der semiautomatischen Auswertestation
dennoch eine Vielzahl an manuellen Einstellungen vorgenommen werden mussen. Es
wird zunéchst die Endsystole und Enddiastole manuell festgelegt. So kann zum Beispiel
die Linksverschiebung der Messung 3 des Untersuchers 2 gegeniber den restlichen
Messungen erklart werden. Im Weiteren hangt das gemessene Volumen und somit die

Volumetrie davon ab, wo die Initilerungspunkte bei der Markierung der Grenzflache
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gewahlt werden. So kann man die manuelle Markierung der Ventrikelinnenwand

unterschiedlich ausfuhren, indem man die Markierung direkt auf die Grenzflache legt

oder leicht in die Grenzflache hinein verschiebt.
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Abb. 13: Interobservervariabilitdét und Intraobservervariabilitat einer Messreihe und

Auswertung mit der TomTec-Arbeitsstation
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Tab. 3: Auswertung aus 4 Kalibrierungsvorgangen. Dargestellt sind die Mittelwerte des
internen Messsystems und die Mittelwerte der Referenzmessungen mit der
Mikrometermessschraube

Variabilitats- Zyklus-  Systolen- Diastolen-
Koeffizient EDV ESV dauer dauer dauer
Intraobserver

Untersucher 1 4,98% 9,27% 3,07% 5,70% 4,50%
Intraobserver

Untersucher2  5,29% 10,89%  3,07% 1,63% 8,22%
Interobserver 6,19% 17,66% 3,07% 4,45% 6,86%

In der Tab. 3 auf Seite 36 wurde die Inter- und Intraobservervariabitat nach
verschiedenen Parametern wie endsystolisches Volumen, enddiastolisches Volumen,

gesamte Zyklusdauer, Systolendauer und Diastolendauer aufgeschlisselt.

Dabei zeigt sich ein Streuungsmaf? mit einem Variabilitatskoeffizienten bei der Messung
des enddiastolischen Volumens von 4,98 % beim Untersucher 1 und 5,29 % beim
Untersucher 2. Mit einer Streuung von 6,19 % ist dieser beim Vergleich von zwei
unterschiedlichen Untersuchern signifikant groRer als bei Vergleichsmessung derselben

Person.

Bei der Messung des endsystolischen Volumens zeigt sich sowohl fir die
Intraobservervariabilitat mit 9,27 % und 10,89 % eine groflRere Streuung der
Messergebnisse. Gleiches gilt mit einen Variabilitatskoeffizienten von 17,66 % auch fur

die Interobservervariabilitat.

Deutlich kleiner sind die Messunterschiede bei der Ermittlung der Zykluszeiten. So ergibt
die Auswertung der Dauer des gesamten Herzzyklus einen Variabilitdtskoeffizienten von
3,07 % sowohl fir Untersucher 1 und 2 wie auch bei der Bestimmung der

Interobservervariabilitat.

Etwas grol3ere Abweichungen treten bei der isolierten Betrachtung der Systolendauer
und Diastolendauer auf. Bei der Systolendauer zeigen sich eine Intraobservervariabilitat

von 5,7 % und 1,63 % sowie eine Interobservervariabilitit von 4,45 %.
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Die Bestimmung der Intraobservervariabilitdt bei der Ermittlung der Diastolendauer

ergab Werte von 4,5 % und 8,22 % sowie 6,86 % fur die Interobservervariabiliat.

3.2 Messreihen

Zur Validierung der Realtime-3D-Echokardiographie wersen unterschiedliche
Messreihen konzipiert, durchgefiihrt und ausgewertet. So wird die Erfassung der
Gesamtzyklusdauer, der Systolendauer und Diastolendauer, aber auch die Dauer der

enddiastolischen und endsystolischen Pause genau untersucht.

Im weiteren Verlauf wird dann die Volumetrie untersucht. Hierfir erfolgten Analysen
mittels Soll-Ist-Abgleich des enddiastolischen Volumens, des endsystolischen Volumens
sowie des Schlagvolumens. Diese Untersuchungen erfolgen in Abh&ngigkeit der

HerzgroRRe und der Herzfrequenz.

3.2.1 Validierung der gemessenen Zeitintervalle

3.2.1.1  Gesamtzykluslange

12 -
11

10 4

©

Volumen [ml]
o]

0 01 0.2 03 04
Zeit [sek]

——Logdatei =——Messung

Abb. 14: Soll-Ist-Abgleich zur Darstellung der aufgezeichneten Zyklusdauer
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Die Abb. 14 auf Seite 37 zeigt eine beispielhafte Messung eines fir ein Neugeborenes

Ublichen Settings. Zu erkennen ist, dass die Zyklusdauer zu kurz gemessen wird. Die

Aufzeichnung bricht nach ca. 80 % des Herzzyklus ab.

Tab. 4: Gegenuberstellung von Soll-Werten ermittelt aus der Log-Datei und Ist-Werten
ausgewertet mit QLab

Gesamtdauer Herzzyklus
Frequenz 60/min Frequenz 120/min

Program- Program-

mierte Soll- mierte Soll-

Zyklus- Soll- Ist- Ist- Aufge- Zyklus- Soll- Ist- Ist- Aufge-

dauer Wert [|Wert |Wert |[zeichneter dauer Wert [Wert [Wert |[zeichneter

[ms] [ms] [ms] [ms] Zyklus [%] [ms] [ms] [ms] [ms] Zyklus [%]
1000( 1000 853 147 85,3 500 501 398 103 79,4
1000( 1000 853 147 85,3 500 501 403 98 80,4
1000( 1000 853 147 85,3 500 500 401 99 80,2
1000 997 853 144 85,6 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,6 500 499 398 101 79,7
1000 997 853 144 85,5 500 503 398 105 79,2
1000( 1000 853 147 85,3 500 504 398 106 79,0
1000( 1000 853 147 85,3 500 497 398 99 80,1
1000 997 853 144 85,5 500 501 398 103 79,4
1000( 1003 853 150 85,0 500 500 398 102 79,6
1000( 1003 853 150 85,0 500 497 398 99 80,1
1000( 1003 853 150 85,0 500 500 398 102 79,6
1000( 1000 853 147 85,3 500 494 398 96 80,5
1000 997 853 144 85,6 500 500 398 102 79,6
1000 999 853 146 85,4 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,5 500 500 398 102 79,6
1000( 1000 853 147 85,3 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,6 500 498 398 100 79,9
1000 997 853 144 85,5 500 499 398 101 79,8
1000 997 853 144 85,5 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,6 500 500 398 102 79,6
1000 998 853 145 85,5 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,6 500 500 398 102 79,6
1000 997 853 144 85,6 500 500 398 102 79,6
1000 1003 853 150 85,1 500 500 398 102 79,6
1000( 1003 853 150 85,1 500 500 398 102 79,6
1000( 1000 853 147 85,3 500 497 398 99 80,1

Mittelwert: 85,4 Mittelwert: 79,7

In Tab. 4 auf Seite 38 wurden ein Herzzyklus mit einer Frequenz von 60 Schlagen pro

Minute, was einer Zyklusdauer von 1000 Millisekunden entspricht, und ein Zyklus mit
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einer Frequenz von 120 Schlagen pro Minute, entsprechend 500 Millisekunden,

programmiert.

Der Soll- Wert fir die Gesamtzyklusdauer wird durch den Controller mit einer
Abweichung von +/- 4 Millisekunden vom programmierten Wert angesteuert. Die
Abweichung der durch die semiautomatische Auswertestation (QLab, Philips) ermittelten
Werte betragt zwischen 15 und 20 %. So wird bei den Messungen mit einer Frequenz
von 60 Schlagen pro Minute nach ca. 85 % des tatsachlichen Herzzyklus die
Aufzeichnung abgebrochen. Bei einer Herzfrequenz von 120 Schlagen pro Minute

erfolgt das sogar schon nach ca. 80 % des tatséachlichen Herzzyklus.
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14,0
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Soll-Wert in Millisekunden fiir den gesamten Herzzyklus

Abb. 15: Aufzeichnungsfehler in Prozent bei der Bestimmung der Dauer des gesamten
Herzzyklus

Um den Einfluss der Frequenz und damit der Zyklusdauer auf den Aufzeichnungsfehler

genauer zu beleuchten, habe ich in Abb. 15 auf Seite 39 insgesamt 144 Messungen mit
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einer Frequenz zwischen 36 und 180 Schlagen pro Minute ausgewertet. Daraus
ergeben sich Soll- Werte fur die Zyklusdauer von 333 bis 1653 Millisekunden.

Man kann in der graphischen Darstellung deutlich erkennen, dass der Fehler mit groRRer
werdender Zyklusdauer, also kleiner werdender Frequenz, abnimmt. Bei einer Frequenz
von 36 Schlagen pro Minute betragt der Messfehler 12,3 %. Das heil3t, die Aufzeichnung
wird nach 87,7 % des tatsachlichen Zyklus abgebrochen. Bei einer vorgegebenen
Frequenz von 180 Schlagen pro Minute wird der Zyklus schon um 23 % zu kurz

gemessen.

3.2.1.2 Lange der Systole
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13,0 1 Sollwert Systole

11,0 4
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9,0 4

Volumen [ml]
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50 Istwert Systole

4,0 - - - - )
0,0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5

Zeit [sek]

e===| 0G-Datei e \essung 1 Messung 2

Abb. 16: Beispiel zum Soll-Ist-Abgleich zur Darstellung der aufgezeichneten
Systolendauer
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Abb. 17: Aufzeichnungsfehler in Prozent bei der Bestimmung der Dauer der Systole

3.2.1.3 Lange der Diastole

An den in Abb. 20 auf Seite 42 und Abb. 21 auf Seite 44 beispielhaft dargestellten
Messungen wird die Diastolendauer mit der zughoérigen LOG-Datei verglichen. Es zeigt
sich neben der insgesamt zu kurzen Aufzeichnungsdauer eine deutlich zu kurze

Diastolendauer.
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Abb. 18: Beispiel zum Soll-Ist-Abgleich zur Darstellung der aufgezeichneten
Diastolendauer
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Abb. 19: Aufzeichnungsfehler in Prozent bei der Bestimmung der Dauer der Diastole
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3.2.1.4  Léange der endsystolischen und enddiastolischen Pause

In den nachfolgenden Abbildungen (Abb. 22 bis Abb. 28 von Seite 45 bis Seite 48)
untersuche ich die Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen Pause und der
enddiastolischen Pause. Hierfur wurden Messzyklen programmiert, bei denen die
Pausen beginnend bei 50 ms um jeweils 25 ms gesteigert wurden. Untersucht wurden
somit endsystolische und enddiastolische Pausen von 50, 75, 100 125, 150, 175 und
200 ms. Die Auswertung erfolgt mit Q-Lab.

Frequenz: 120/min Pause 1: 50ms  Pause 2: 50ms
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Volumen [ml]

8,0
7,0 4

I 1
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T T T )
0,0 0,1 0,2 03 0,4 0,5
Zeit [sek]

4,0

@] 0G-Datei e==\essung 1 Messung 2 e Messung 3

Abb. 20: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 50 Millisekunden
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Frequenz: 120/min Pause 1: 75ms Pause 2: 75ms
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Abb. 21: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 75 Millisekunden

Frequenz: 120/min Pause 1: 100ms Pause 2: 100ms
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Abb. 22: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 100 Millisekunden
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Frequenz: 120/min Pause 1: 125ms  Pause 2: 125ms
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Abb. 23: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 125 Millisekunden

Frequenz: 120/min  Pause 1: 150ms Pause 2: 150ms
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Abb. 24: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 150 Millisekunden
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Frequenz: 120/min  Pause 1: 175ms Pause 2: 175ms
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Abb. 25: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 175 Millisekunden

Frequenz: 120/min  Pause 1: 200ms Pause 2: 200ms
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Abb. 26: Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause bei
programmierten Pausen von 200 Millisekunden
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In Abb. 20 bis Abb. 26 auf Seite 43 bis Seite 46 wird die mangelhafte Erfassung der
endsystolischen und enddiastolischen Pausen deutlich. Obwohl die endsystolische und
enddiastolische Pause jeweils schrittweise von 50 ms auf 200 ms gesteigert wird, gibt
das semiautomatische Auswerteprogramm unabhangig von den Ist- Werten eine
Volumenkurve ohne erkennbare endsystolische Pause aus. Die enddiastolische Pause
wird komplett abgeschnitten.

3.2.2 Validierung der gemessenen Volumina
3.2.2.1  Validierung der gemessenen endsystolischen Volumina

Die Grafiken in Abb. 27 auf Seite 47 und Abb. 28 auf Seite 48 zeigen, dass das
endsystolische Volumen um 12,5 % bei einem Soll- Wert fir das endsystolische
Volumen von 8 Milliliter beziehungsweise um 11,6 % fur den Soll- Wert von 6 Milliliter zu
klein angegeben wird.
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Abb. 27: Soll-Ist-Wertvergleich des endsystolischen Volumens flr einen Soll- Wert von 6
und 8 Milliliter
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Abb. 28: Prozentualer Messfehler bei der Aufzeichnung des endsystolischen Volumens
fur ein tatsachliches endsystolisches Volumen von 6 und 8 Milliliter

3.2.2.2  Validierung der gemessenen enddiastolischen Volumina

In diesem Kapitel wurden fir unterschiedlich vorgegebene enddiastolische Volumina
jeweils drei Messungen durchgefihrt und ausgewertet. Vorgegeben wurden
enddiastolische Volumina von 11, 12, 14, 17 und 22 Millilitern. Allen Messungen wurde

ein Testzyklus mit einer Frequenz von 120 Schlagen pro Minute zugrunde gelegt.

Durchschnittlich gemessen wurden jedoch Werte von 9,6 ml, 11,1 ml, 12,5 ml, 15,6 ml
und 21,0. Somit wird das enddiastolische Volumen zwischen 4 und 13 % zu klein

gemessen.
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Abb. 29: Soll-Ist-Wert-Vergleich des enddiastolischen Volumens
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Abb. 31: Messfehler in Prozent bei der Erfassung des enddiastolischen Volumens

3.2.2.3 Validierung der gemessenen endsystolischen Volumina in Abhangigkeit von

der Frequenz

Nachfolgend wird der Einfluss der Herzfrequenz auf die Genauigkeit des bestimmten
endsystolischen Werts untersucht. Fur diesen Versuchsaufbau wurden Testzyklen
jeweils mit einem Soll- Wert fur das endsystolische Volumen von 6 Millilitern mit einer

Frequenz von 60, 100, 140 und 180 Schlagen pro Minute programmiert.

Abb. 32 und 33 auf Seite 51 zeigen bei zunehmender Frequenz eine immer groer
werdende Abweichung der gemessenen endsystolischen Volumina von den

tatsachlichen endsystolischen Volumina.
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Abb. 32: Messgenauigkeit bei der Bestimmung des endsystolischen Volumens in
Abhangigkeit von der Herzfrequenz
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Abb. 33: Prozentualer Fehler des per QLab ermittelnden endsystolischen Volumens in
Abhangigkeit von der Frequenz
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3.2.2.4  Validierung der gemessenen enddiastolischen Volumina in Abhangigkeit von

der Frequenz

In diesem Kapitel untersuche ich den Einfluss der Herzfrequenz auf die
Messgenauigkeit bei der Bestimmung des enddiastolischen Werts. Hier verwende ich
Testzyklen mit jeweils einem Soll- Wert fur das enddiastolische Volumen von 12
Millilitern. Untersucht wird dann bei einer Frequenz von 60, 100, 140 und 180 Schlagen

pro Minute.

Im Gegensatz zum endsystolischen Volumen zeigt sich hier in Abb. 36 auf Seite 54 und
Abb. 37 auf Seite 55 der umgekehrte Effekt. Bei zunehmender Frequenz nimmt hier der

Messfehler ab.
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Abb. 34: Messgenauigkeit bei der Bestimmung des enddiastolischen Volumens in
Abhéngigkeit von der Herzfrequenz
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Abb. 35: Prozentualer Fehler des per QLab ermittelten enddiastolischen Volumens in
Abhangigkeit von der Frequenz
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4. Diskussion
4.1 Das Testsystem

Fur die Anwendung der RT3DE sowohl im klinischen Alltag als auch bei Studien ist es
unabdingbar, genaue Kenntnisse Uber die Zuverlassigkeit dieser neuen Methode und
Uber mdogliche Fehlerquellen zu haben. Gerade bei der Anwendung in der
Pranataldiagnostik, Neonatologie und Kinderkardiologie werden aus
echokardiographischen  Untersuchungen  therapeutische  Konsequenzen  wie
medikamentbse Therapien oder das Planen des operativen Managements gezogen.
Bisherige Validierungsstudien hinsichtlich der Prézision der RT3DE wurden nur an
unbeweglichen Phantomen oder mit Hilfe alter Softwareanalysesysteme durchgefuhrt,
beziehungsweise haben sich auf die Bedingungen des erwachsenen Herzens
konzentriert (Berger und Knut, 21.03.2010; Bhat et al., 2004; Friedberg et al., 2010;
Ghanem, 2010; Hansegard et al., 2009; Herberg et al., 2013; Maulik et al., 2003). Valide
Studien zur  Genauigkeit  3D-volumetrischer  Messungen, die auf einer
semiautomatischen Konturerkennung basieren, sind bis jetzt nicht unter den
Bedingungen, wie sie bei Feten und Friih- beziehungsweise Neugeborenen herrschen,
durchgefuhrt worden (Herberg et al., 2011c; Herberg et al., 2011b; Herberg et al.,
2011a). Dem gegeniber gibt es fur altere Kinder und Erwachsene Studien, bei denen
die Validierung mittels Vergleich zwischen dreidimensionaler Echokardiographie und
kardialer Magnetresonanztomographie durchgefihrt wurde (Berger und Knut,
21.03.2010; Bhat et al., 2004; Friedberg et al., 2010; Ghanem, 2010; Hansegard et al.,
2009; Herberg et al., 2013; Maulik et al., 2003). Solche Studien sind aber an Feten,
Frih- und Neugeborenen technisch nicht zuverlassig, da aufgrund der hohen
Herzfrequenz in diesem Alter auch die MRT-Untersuchung zu Triggerartefakten fuhrt.
Zudem ist eine volumetrische MRT-Untersuchung nur bei sedierten Kindern moglich. Bei
MRT-Untersuchungen am ungeborenen Kind bestehen zudem grofRe technische
Herausforderungen durch fetale Bewegungen und der bisher nicht geldsten fetalen
EKG-Triggerung. Somit stellt die MRT-Volumetrie sowohl im Fetal- wie auch im
Neugeborenenalter zum Zeitpunkt der Erstellung dieser Doktorarbeit keine valide
Vergleichsmethode dar (Roy et al., 2017).
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Es stellt sich die Frage, wie man die Realtime-3D-Echokardiographie und die
semiautomatische Volumetrie auf technischem Wege Uuberprifen kann. Besonders
hervorzuheben ist, dass Fehler sowohl bei der Datenakquisition durch das 3D-
Ultraschallgerat als auch bei der Auswertung mittels Auswertestation und
semiautomatischer Volumetrie entstehen kdnnen und somit die Genauigkeit der 3D-
echokardiographischer  Funktionsanalysen negativ  beeinflussen kdnnen. Als

Arbeitsgrundlage wurde folgender Fragenkatalog aufgestellt:

Tab. 5: Aufgabenstellung an ein Testsystem fur Realtime-3D-Echokardiographie

Aufzeichnung Auswertung
Wird der Herzzyklus komplett Erfolgt eine préazise Auswertung der
aufgezeichnet? Daten oder erfolgt eine Approximierung

der 3D-Daten?

Werden die endsystolische und Werden die endsystolische und
enddiastolische Pause bei enddiastolische Pause bei
physiologischen und pathologischen physiologischen und pathologischen
Herzzyklen richtig aufgezeichnet? Herzzyklen richtig in den Volumen-Zeit-

Diagrammen wiedergegeben?

Wie préazise wird die Dauer der Systole Welchen Einfluss hat die Dauer der
und der Diastole erfasst? Systole und der Diastole auf die

Genauigkeit der Volumetrie?

Wird der Zeitverlauf der
Volumenénderung korrekt aufgezeichnet
und ausgewertet? Welchen Einfluss hat
die Software auf die Bestimmung von
Zeitperioden wie die Dauer der Systole,

Diastole und der Pausen?




56

Wie exakt werden ESV, EDV, SV Wie exakt werden ESV, EDV, SV

erfasst? berechnet?

Wird die Volumenénderung wéhrend des | Wird die Volumenanderung wahrend des
Zyklus (Volumen-Zeit-Verlauf) korrekt Zyklus (Volumen-Zeit-Verlauf) korrekt
aufgezeichnet? wiedergegeben?

Bei der Entwicklung des Testsystems musste ein besonderes Augenmerk auf die
speziellen Bedingungen in der Pranataldiagnostik, Neonatologie und Kinderheilkunde
gelegt werden. Insbesondere muss hier mit sehr kleinen Volumina von 1-15 Millilitern
und sehr hohen Frequenzen zwischen 160 und 180 Schldgen pro Minute gerechnet

werden.

Es ist mir gelungen, ein pulsatiles Echophantom zu entwickeln und zu bauen, mit dem
auf technischem Wege die zeitlichen Ablaufe in der Realtime-3D-Echokardiographie
Uberpruft und mit dem semiautomatische volumetrische 3D-Echomessungen validiert
werden kénnen. Das pulsatile Echophantom bildet die komplexen Bedingungen nach,
die der Einsatz am Herzen des Neugeborenen und Feten mit sich bringt.

Es kann die linke Herzkammer mit einem Schlagvolumen von 1-25 Millilitern und einer
Frequenz von bis zu 180 Schlagen pro Minute simulieren. Die linke Herzkammer wird
durch einen Latexballon simuliert. Dieser ist flexibel genug, um der starken Ausdehnung
mit hoher Frequenz auch dauerhaft stand zu halten. Der entwickelte Adapter ermdglicht
ein schnelles Wechseln des verwendeten Latexballons, ohne dass ein Entliften oder

Neubefillen des Systems notwendig wird.

Die Steuerung ermdglicht das Programmieren aller entscheidenden Faktoren wie
endsystolisches Volumen, enddiastolisches Volumen, Schlagvolumen, endsystolische
und enddiastolische Pause und der Frequenz. Damit kann jeder beliebige
physiologische oder unphysiologische Herzzyklus mit dem Testsystem abgebildet

werden.

Das interne Messsystem des Linearantriebs zeichnet 150 mal pro Sekunde die exakte

Position des Motors auf. Diese Daten werden gemeinsam mit der verstrichenen Zeit
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nach Start der Messung in einer Log-Datei aufgezeichnet. Dank dieser permanent
aufgezeichneten Logdatei besteht die Moglichkeit eines Ist-Soll-Abgleichs. Damit wurde
das Handwerkszeug geschaffen, um eine genaue Auswertung der Volumen-Zeit-
Verlaufe vorzunehmen, d.h. neben der Volumetrie des endsystolischen und
enddiastolischen Volumens sowie des Schlagvolumens kdnnen auch Parameter wie die
Genauigkeit der aufgezeichneten Zyklusdauer und der Teilzyklen wie Systole und

Diastole validiert werden.

Der Gesamtaufbau mit der stabilen Aluminiumplatte als Fundament, dem Wasserbecken
und der 5-achsigen manuellen Positionierungseinheit ermoglicht einen prazisen und
reproduzierbaren Versuchsaufbau. Die Positionierungseinheit ermdéglicht auch die

sichere Aufnahme des Ultraschallkopfes.

4.2 Messgenauigkeit des Testsystems

Die Genauigkeit des Testsystems wird durch verschiedene Faktoren bestimmt, sie ergibt
sich theoretisch aus den potentiellen Fehlerquellen der einzelnen Ebenen des

Testsystems.
e Fehler im Bereich des Controllers beziehungsweise im Bereich der Ansteuerung.
e Fehler im Bereich der Ausfuhrung durch den Linearmotor.

e Fehler, die durch eine mogliche Tragheit des hydraulischen Systems und den

elastischen Latex-Ballon entstehen.
e Genauigkeit der aufgezeichneten Logdatei.

Fehler, die im Bereich des Controllers und der Ausfihrung des Linearmotors liegen,
kbnnen durch die Wiederholungs- und Positionierungsgenauigkeit des Motors
angegeben werden. Die Wiederholungsgenauigkeit wird vom Hersteller mit 0,05
Millimetern angegeben. Die Aufzeichnung der Log-Datei erfolgt mit einer Genauigkeit
von +0,20/-0,09 Millimeter. Bei Kalibrierungen mit einer Mikrometermessschraube zeigte

sich ein maximaler Fehler des Gesamtsystems (Fehler aus Ansteuerung, Ausfiihrung
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und Aufzeichnung) von 0,14 Millimetern, wie der Tabelle 1 und dem Kapitel 4.1.5. zu

entnehmen ist.

Da ein Soll-Ist-Abgleich zwischen der Logdatei und den Messergebnissen der
Volumetrie durchgefiihrt wird und nicht die programmierten Daten als Basis fur die
Auswertungen verwendet werden, spielen nur Fehler im Bereich des Messsystems und
der Aufzeichnung der Logdatei eine Rolle. Fehler im Bereich der Motoransteuerung

hingegen werden durch die Aufzeichnung und Verwendung der Logdatei eliminiert.

4.3 Limitationen des Testsystems

Das von mir gebaute Phantom mit einem hubgesteuerten Kunstventrikel kann eine
gewisse Tragheit aufweisen. Da ich Uberwiegend starre Materialien verwendet habe und
das System mit wenig komprimierbarem Wasser betrieben wird, halte ich den Einfluss
fur sehr gering.

Bei gro3en Volumina und maximaler Frequenz zeigte sich, dass der verwendete Motor
an seine Leistungsgrenze kommt. In diesem Fall kommt es zu Abweichungen vom
programmierten Zyklus. Das erkennt man zum Beispiel daran, dass die aufgezeichneten
enddiastolischen und endsystolischen Pausen kirzer als programmiert sind. Da die
Logdatei aber den tatséachlich gefahrenen Zyklus aufzeichnet, kann man die fehlerhaften

Zyklen problemlos erkennen und ggf. dennoch fir einen Ist-Soll-Abgleich verwenden.

4.4 Auswertung und Diskussion der Messergebnisse

Das gesamte Testsystem mit pulsatiem Echophantom, Controlleransteuerung,
integriertem Messsystem und automatisch erzeugter Logdatei bietet viele Mdglichkeiten.
So kodnnen die Aufzeichnung der 3D-Datensétze durch das RT3DE-Gerat, aber auch die
Auswertung und die Volumetrie der 3D-Datensatze mittels einer 3D-
Quantifizierungssoftware wie zum Beispiel QLab von Philips oder TomTec LV Analysis

Uberpruft werden.
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44.1 Erfassungsgenauigkeit der Zyklusdauer, mdgliche Ursachen und klinische

Bedeutung

Die Validierung der gemessenen Zyklusdauer hat ergeben, dass diese grundséatzlich zu
kurz erfasst wird. Der Messfehler nimmt offensichtlich mit zunehmender Frequenz zu
(Abb. 14, Seite 37). Naheliegend ist die Annahme, dass die Datenakquisition jeweils zu

frih gestoppt wird und somit das Ende des Zyklus nicht mit aufgezeichnet wird.

Das bekréaftigt sich auch bei der isolierten Betrachtung der Aufzeichnungsgenauigkeit
der Systole (Abb. 16, Seite 40 und Abb. 17, Seite 41) und Diastole (Abb. 18 und 19
Seite 4242).

Bei der Diastole sieht man eine deutlich grof3ere Abweichung vom Soll-Wert. Bei einer
Herzfrequenz von 80 Schlagen pro Minute und einer programmierten Diastolendauer
von 326 ms wird diese zwischen 34 und 36 % zu kurz wiedergegeben. Das entspricht
einem Aufzeichnungsfehler von 102 und 104 Millisekunden. Bei einem programmierten
Zyklus mit einer Frequenz von 120 Schlagen pro Minute beziehungsweise einer
Diastolendauer von 200 Millisekunden betragt der zeitliche Aufzeichnungsfehler 22 bis

25 %. Somit wird die Diastole um 105 bis 122 Millisekunden zu kurz wiedergegeben.

Die Betrachtung der Diastolendauer zeigt somit ein &hnliches Bild wie bei der
Betrachtung der Gesamtdauer des Zyklus. Die Fehlmessungen von 102 bis 122
Millisekunden entsprechen fast dem Messfehler des Gesamtzyklus von 96 bis 150

Millisekunden.

Bei der isolierten Betrachtung der Systole zeigt sich, dass die Systole insgesamt
deutlich genauer erfasst wird als der Gesamtzyklus und die Diastole. Insbesondere bei
hohen Frequenzen respektive kurzem Zyklus liegt der Fehler bei +/- 3%. Bei niedrigeren
Frequenzen und langerer Zyklusdauer steigt der prozentuale Fehler auf bis zu 8 %. Dies
entspricht einem Messfehler von -5 bis +20 ms.

Nach isolierter Auswertung der Systole, Diastole und des Gesamtzyklus kann man
zusammenfassend sagen, dass der gré3te Mess- oder Erfassungsfehler wéahrend der

Erfassung der Diastole entsteht.
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4.4.2 Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen Pause

Anhand der Messreihen aus Kapitel 3.2.1.4. (Abb. 20 bis 26, Seite 43-46) erfolgt die
Auswertung der Erfassungsgenauigkeit der endsystolischen und enddiastolischen
Pausen. In den abgebildeten Grafiken sieht man deutlich, dass die, in Schritten von 25
ms, von 50 ms auf 200 ms zunehmende endsystolische und enddiastolische Pausen
nicht abgebildet werden. Insbesondere die enddiastolische Pause wird gar nicht
miterfasst, da sie sich bereits in dem Teil der Diastole befindet, der regelhaft bei der
Datenakquisition abgeschnitten wird. Die gemessene Volumen-Zeit-Kurve verlauft
unabhangig vom Soll- Wert immer gleich, und zwar entsprechend der

zugrundeliegenden Algorithmen.

Die Messreihen aus Kapitel 3.2.1.4. zeigen eindrucklich die ,Fixierung® der
semiautomatischen Auswertestation auf den der Auswertung zu Grunde liegenden
Algorithmus. Insbesondere Pathologien der Diastole kdnnen somit vom Untersucher

nicht erfasst werden.

Fur das Verstandnis zeitlicher Parameter bei der Aufzeichnung eines dynamischen 3D-
Datensatzes ist es wichtig zu wissen, dass ein 3D-Datensatz innerhalb eines festen
Zeitfensters durch sequenzielle Ansteuerung und Empfang piezo-elektrischer Kristall-
Gruppen entsteht. Das heil3t, die wahre Systole oder wahre Diastole féllt in ein X oder Y
Millisekunden langes Zeitfenster (technischer Fehler bei der 3D-Aufnahme). Bei der
Auswertung des 3D-Datensatzes durch ein Softwareprogramm entscheidet der
Auswerter, welches Zeitfenster er als Diastole oder Systole wahlt. Im Rahmen der
semiquantitativen Auswertung durch das Softwareprogramm erfolgt dann die
automatische Bestimmung der Systole, die weder der manuell bestimmten, noch der
wahren Systole entsprechen muss (Herberg, 2017). Hinzu kommt, dass das
Auswertesystem die volume-frame-rate virtuell in kleinere Zeitabschnitte einteilt, um eine
hohere Volumenrate (Rate virtueller 3D-Volumina pro Herzschlag) zu erhalten. Die
genauen Berechnungsalgorhythmen sind dem Anwender nicht bekannt und werden mir

gegeniber auch nicht offengelegt.
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4.4.3 Genauigkeit der gemessenen Volumina

Nach der Betrachtung der Volumen-Zeit-Verlaufe habe ich mich der Beurteilung der
Volumetrie gewidmet. Zunéchst wurde die Messgenauigkeit fir das endsystolische
Volumen und das enddiastolische Volumen anhand eines physiologischen Herzzyklus
eines Fruhgeborenen untersucht. Das Kapitel 3.2.2.1. (Abb. 27 auf Seite 47 und Abb. 28
auf Seite 48) zeigen, dass das endsystolische Volumen zu klein gemessen wird und
zwar um durchschnittlich 11,6 % bei einem Sollwert fir ein endsystolische Volumen von

6 Milliliter beziehungsweise um durchschnittlich 12,5% fur den Sollwert von 8 Milliliter.

Vergleichbare Ergebnisse brachte die Auswertung der enddiastolischen Volumen im
Kapitel 3.2.2.2. Die Abb. 29 bis 31, Seite 49 bis 50 zeigen ein um 4 bis 13 % zu klein
ermitteltes enddiastolisches Volumen.

Ursachen fir diese Fehlmessungen sind zum einen Ungenauigkeiten bei der
Konturerkennung, da die semitautomatischen Auswertestationen auf ihren fest
verankerten Algorithmus zurtickgreifen. Diese Fehlerquelle kann nur bedingt durch eine
manuelle Nachkorrektur der Konturerkennung behoben werden. Diese Fehler der
,Unterbestimmung® von Volumina sind jedoch bekannt und wurden nach Vergleichen mit

MRT-Daten von Kindern und Erwachsenen gefunden. (Krell et al., 2018)

Untersucht man die Genauigkeit der Volumenmessung in Abhangigkeit von der
programmierten Schlagfrequenz zeigt sich eine deutliche Zunahme des Fehlers bei
steigender Frequenz (Abb. 32 und 33, Seite 51). So steigt der Messfehler fur die
semiautomatische Volumetrie des endsystolischen Volumens von 8-12 % bei einer
Frequenz von 60 Schldgen pro Minute auf 17-24 % bei einer Frequenz von 180
Schlagen pro Minute. Diese Daten sind neu und werden bisher noch von keiner Gruppe
beschrieben. Ursachlich erscheint hier die zuvor geschilderte Mittelung von Daten, d.h.
das wahre endsystolische Volumen kann durch die relativ geringe Volumenrate der

Realtime-3D-Echokardiographie nicht genau bestimmt werden.

Interessanterweise zeigt sich bei der Auswertung der enddiastolischen Volumina ein
entgegengesetztes Ergebnis (Abb. 34, Seite 52 und Abb. 35, Seite 53). Hier sinkt der
Messfehler von 16 % bei einer Frequenz von 180 Schlagen pro Minute auf 7,5 % bei

einer Frequenz von 60 Schlagen pro Minute. Erklaren kann man das durch die
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Tatsache, dass die Bestimmung des enddiastolischen Volumens durch die manuelle
Ermittlung des 3D-Volumens mit dem gréf3ten Volumen aus dem 3D-Datensatz durch
den Untersucher erfolgt. Die Bestimmung endsystolischen Volumens erfolgt dann

bereits getriggert Gber den zugrunde liegenden Algorithmus.

Insgesamt zeigt sich eine deutlich ungenauere Aufzeichnung und Auswertung bei
zunehmender Frequenz. Der Einfluss der VolumengroR3e ist hingegen nicht so gro3. Das
bedeutet speziell fir den Anwender in der Préanataldiagnostik sowie Neonatolgie eine
nicht unerhebliche Unsicherheit bei der Einschatzung der Volumina und Volumen-
Zeitverlaufe.

4.5 Klinische Bedeutung der vorliegenden Arbeit

Das Wissen Uber die Genauigkeit der RT3DE und der Volumetrie ist besonders im
Bereich der Kinderkardiologie und Pranataldiagnostik von immenser Bedeutung. Die 3D-
Echokardiographie ist hier ein wichtiges innovatives Verfahren, mit dessen Hilfe sehr
weitreichende Entscheidungen, zum Beispiel bei der Operationsplanung oder fur die
Initilerung einer medikamentdsen Therapie, geféllt werden kdnnen. (Agnetti et al., 2004;
Gatzoulis et al., 1995; Grotenhuis et al., 2007; Klitsie et al., 2014; Verheugt et al., 2008;
Voelkel et al., 2006), Lowenthal et al., 2012; Makikallio et al., 2006; McElhinney et al.,
2005; van Mieghem et al., 2009; Herberg et al., 2014)

Speziell am fetalen oder neugeborenen Herzen mit sehr hohen Frequenzen und sehr
kleinen Volumina haben systematische Fehler, wie eine inkomplette Aufzeichnung des
Herzzyklus, mitunter gravierende Auswirkungen auf die Ergebnisse. Diese Fehler
missen dem Anwender bekannt sein, damit nicht falsche therapeutische
Entscheidungen getroffen werden. Auch andere Verfahren, wie die konventionelle
Volumetrie mittels 2D-Echokardiographie oder MRT-Volumetrie, weisen, verglichen mit
den wahren Werten, systematische Fehler auf. Damit hat die Realtime-3D-
Echokardiographie kein Alleinstellungsmerkmal.

Die hohe Geschwindigkeit und die kurze Dauer der Herzmuskulaturkontraktur,

insbesondere die kurzen isovolumetrischen Phasen, bendtigen eine hohe
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Bildaufzeichnungsrate, um eine hinreichend genaue Datenakquisition sicher zu stellen.

Hier besteht sicherlich noch ein deutliches Verbesserungspotential der Hersteller.

Die 3D-Quantifizierungssoftware wendet bei der Auswertung der 3D-Datensatze
Algorithmen an, die auf geometrischen, deformierbaren Modellen basieren. Diese
Algorithmen gehen von einem normalen, gesunden und erwachsenen Herzen aus
(Leung und Bosch, 2010; Leung et al., 2011). Wird jedoch das fehlgebildete Herz eines
Neugeborenen untersucht, wird derselbe Algorithmus angewandt. Wird nun zum
Beispiel ein pathologisches fetales Herz mit einer Frequenz von 160 Schlagen pro
Minute und einem Schlagvolumen von wenigen Millilitern untersucht, weicht die
Auswertesoftware bei der Konturerkennung von den wahren Grenzflachen ab und halt
sich an die vorgegebenen Algorithmen. Es wird also kein wahrer Herzzyklus mit realen
Pausen dargestellt. Es kommt zu einer fehlerhaften Messung von Volumen und
Volumen-Zeit-Verlaufen. Dadurch konnen unter Umstanden wichtige Pathologien

unerkannt bleiben.
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5. Zusammenfassung

Die Realtime-3D-Echokardiographie spielt in der nichtinvasiven Diagnostik von
Herzfehlern und der Ermittlung der Herzfunktion am ungeborenen Kind und am frih-
und neugeborenen Kind eine zentrale Rolle. Die angewendeten Verfahren wie die
RT3DE mit semiautomatischer Volumetrie sind aktuell nicht ausreichend validiert. Daher
habe ich mir zum Ziel gesetzt, eine Validierung auf technischem Wege zu erméglichen.
Hierfir wurde erfolgreich ein pulsatiles Echophantom entwickelt und gebaut. Dieses
Phantom ermoglicht es, die sehr speziellen Anforderungen in der pranatalen Diagnostik

und der Diagnostik am Herzen von Frih- und Neugeborenen zu simulieren.

Der Aufbau des dynamischen, pulsatilen Echophantoms erfolgt in einem Wasserbecken,
das unter Schallfenstern Uber dieselbe Eindringtiefe wie bei Feten oder Frih- und
Neugeborenen verfugt und somit die Akquisition von Ultraschallbildern ermdglicht. Die
Herzschlage werden durch eine motorbetriebene Antriebseinheit simuliert. Das
Wasserbecken ist gemeinsam mit der Antriebseinheit auf eine Aluminiumplatte montiert.
Die Antriebseinheit besteht aus einem fir diese Aufgabe gebauten Controller und
zugehdrigem Steuerungsprogramm sowie dem zugehorigen Linearmotor. Uber den
Linearmotor wird der, mittels Mithehmer verbundene, Hydraulikzylinder angetrieben und
erzeugt somit einen pulsatilen Flussigkeitsstrom. Der Zylinder ist mit einem Hochdruck-
Hydrauliksystem mit einem mal3gefertigten Latexballon auf einem Universaladapter im
Zentrum des Wasserbeckens verbunden. Wird nun Uber den Linearmotor das Volumen
im Zylinder verkleinert, steigt das Volumen im Ballon und umgekehrt. Somit kann die
pulsatile Herzaktion simuliert werden. Uber die Steuerung besteht die Moglichkeit,
endsystolisches und enddiastolisches Volumen, die Frequenz aber auch die
endsystolischen und enddiastolischen Pausen und damit physiologische und

unphysiologische Herzzyklen vorzugeben.

Im zweiten Schritt wurden dann Messreihen zur Uberpriifung der Erfassungsgenauigkeit
der Zeitverlaufe und der Genauigkeit der Volumenmessung in der GréRRenordnung
fetaler und neonataler Volumetrie durchgefiihrt. Hierbei konnte gezeigt werden, dass die

Erfassung der Herzzyklen durchschnittlich nach 80 % der tatsédchlichen Zyklusdauer



65

abbricht. Dieser Effekt ist auf die Datenakquisition durch das Realtime-3D-System

zuriuickzufihren.

Auswertealgorithmen durch Auswertesoftware fihren insbesondere bei kleinen Herzen
mit hoher Herzfrequenz zu Fehlerquellen. Eine Untersuchung der Volumetrie zeigte eine
Unterbestimmung des endsystolischen Volumens von durchschnittich 12 %. Das
enddiastolische Volumen wird um 4-13 % zu klein gemessen. Im weiteren Verlauf
konnte gezeigt werden, dass die Ungenauigkeit fur die Bestimmung des endsystolischen
Volumens mit zunehmender Herzfrequenz von 8-12 % bei einer Frequenz von 60
Schlagen pro Minute auf 17-24 % bei der Herzfrequenz von fetalen und frih- und

neugeborenen Herzen mit 180 Schlagen pro Minute steigt.

Auch die Betrachtung variierter endsystolischer und enddiastolischer Pausen zeigt, dass
diese sowohl durch die Realtime-3D-Datenakquisition wie auch die 3D-Auswertung nicht

abgebildet werden.

Mit der vorliegenden Arbeit wurde gezeigt, dass bei der Realtime-3D-Echokardiographie
systematische Fehler bei der Aufzeichnung der Volumenzeitverlaufe und der Volumetrie
bestehen. Technische Probleme sind insbesondere die fur die hohen Frequenzen der
Herzen zu geringe zeitliche Auflésung und die zu starke Fixierung an die vorgegebenen
Algorithmen. Dadurch koénnen Abweichungen vom idealen Herzzyklus nicht

wiedergegeben werden.
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