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1 Arbeitshypothese und Fragestellung 

Die vorliegende Disserta)on untersucht  den Einfluss künstlicher Intelligenz (KI) in Form der 

Advanced intelligent Clear-IQ Engine (AiCE) auf die Bildrekonstruk)on im T1-/T2-Mapping 

sowie in der Diffusionstensor-Bildgebung (DTI) zur Beurteilung zervikaler Myelopathien. 

Ausgangspunkt dieser Arbeit ist die Beobachtung, dass konven)onelle MRT-Verfahren 

häufig nicht in der Lage sind, sub)le und frühe  mikrostrukturelle Veränderungen im Myelon 

adäquat darzustellen, was zu einer Diskrepanz zwischen klinischer Symptoma)k und 

bildgebenden Befunden führt. Die Integra)on von KI-basierten Rekonstruk)onsverfahren 

könnte diesen Einschränkungen entgegenwirken, indem sie das Signal-Rausch-Verhältnis 

(SNR) verbessert und somit eine rauschfreiere Darstellung der Gewebestrukturen 

ermöglicht. Es kann angenommen werden, dass KI-basierte Bildrekonstruk)on einen 

wesentlichen Beitrag zur  Op)mierung der MRT-Diagnos)k bei zervikaler Myelopathie 

leisten kann. Die zu ermijelnden quan)ta)ven Parameter sollen nicht nur den 

diagnos)schen Mehrwert von T1-/T2-Mapping und DTI unter Einsatz von AiCE 

untermauern, sondern auch als Grundlage für eine zukünkig verbesserte Therapieplanung 

dienen. Diese Erkenntnisse könnten somit einen Fortschrij in der bildgebenden Diagnos)k 

und in der klinischen Entscheidungsfindung bei degenera)ven Erkrankungen der 

Halswirbelsäule darstellen. 

Basierend auf dieser Überlegung  lautete die zentrale Arbeitshypothese: 

Der Einsatz der AiCE-Technologie führt zu einer signifikanten Reduk)on von Bildrauschen 

und ermöglicht eine verbesserte Darstellung der mikrostrukturellen Veränderungen im 

zervikalen Myelon bei Pa)enten mit Spinalkanalstenosen im Vergleich zu herkömmlichen 

Bildrekonstruk)onsverfahren. Zur Überprüfung der Hypothese soll im Rahmen der Studie 

untersucht werden, inwieweit die  KI-gestützte Bildrekonstruk)on mijels AiCE das Signal-

Rausch-Verhältnis (SNR) in T1-/T2-Mapping- sowie DTI- Sequenzen verbessert. Gleichzei)g 

soll analysiert werden, ob der Einsatz von AiCE zu einer  signifikanten Verbesserung der 

Differenzierung  der quan)ta)ven Bildparameter zwischen gesundem und pathologischem 

Gewebe – wie T1- und T2-Relaxa)onszeiten  sowie DTI – führt, besonderes Augenmerk auf 

den Einfluss des Schweregrades der zervikalen Myelopathie gelegt wird.  
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2 Einleitung 

Die zervikale Myelopathie stellt die häufigste Form der nicht-trauma)schen 

Rückenmarkskompression dar  und resul)ert primär aus degenera)ven Prozessen der 

Halswirbelsäule, wie Bandscheibenprotrusionen, ligamentären Hypertrophien oder 

ossifizierenden Veränderungen des Ligamentum flavum. Diese pathologischen 

Veränderungen führen zu einer  chronisch-progredienten Einengung des Spinalkanals. Zu 

den häufigsten Symptomen zählen sensorische, motorische und autonome Dysfunk)onen, 

die von Nackenschmerzen bis hin zu  schweren neurologischen Defiziten wie Tetraparesen 

oder Blasen- und Mastdarmstörungen reichen (Badhiwala et al., 2020). Mit einer 

zunehmend alternden Bevölkerung  nimmt die Prävalenz dieser Erkrankung weiter zu, was 

erhebliche Auswirkungen  auf die Lebensqualität der Betroffenen hat (Nischal et al., 2021; 

Toktas et al., 2016). 

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist  das bevorzugte bildgebende Verfahren zur 

Diagnose zervikaler Myelopathien. Konven)onelle MRT-Techniken wie T2-gewichtete 

Sequenzen sind jedoch ok nicht in der  Lage, frühe mikrostrukturelle Veränderungen des 

Rückenmarks zu erkennen. Dies führt häufig zu einer Diskrepanz zwischen klinischen 

Symptomen und bildgebenden Befunden, was die  frühzei)ge Diagnose und Behandlung 

erschwert (Guan et al., 2015; Nukala et al., 2019). 

Studien haben gezeigt, dass  herkömmliche gewichtete Sequenzen in vielen Fällen keine 

ausreichenden Informa)onen liefern, um das  Ausmaß der Schädigung des Rückenmarks 

genau zu bes)mmen (Akshiitha et al., 2022). 

In diesem Kontext rücken neuere quan)ta)ve Bildgebungsverfahren wie die 

Diffusionstensor-Bildgebung (DTI) und das T1/T2-Mapping in den Fokus. Diese Methoden 

ermöglichen eine bessere Charakterisierung  der Rückenmarksstrukturen und könnten dazu 

beitragen, pathophysiologische Veränderungen  früher und präziser zu erkennen (Fehlings 

et al., 2013). Besonders  vielversprechend ist der Einsatz von Künstlicher Intelligenz (KI) bei 

der Bildrekonstruk)on, wie beispielsweise die Advanced intelligent Clear-IQ Engine (AiCE)-

Technologie von CANON, da diese das Bildrauschen reduzieret und die Bildqualität 

op)mieret (CANON, 2023). 
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2.1 Anatomie 

Die Halswirbelsäule (HWS) bildet den  beweglichsten Abschnij der Wirbelsäule und besteht 

aus sieben Halswirbeln (Vertebrae cervicales), die durch Bandscheiben, Gelenke und 

Bänder miteinander  verbunden sind. Sie beginnt kranial mit den Kopfgelenken und geht 

kaudal in die Brustwirbelsäule über. Die Kopfgelenke, bestehend aus den 

Gelenkverbindungen zwischen dem Schädel (Os occipitale) und den oberen beiden 

Halswirbeln (Atlas und Axis), erlauben eine Beweglichkeit des Kopfes, einschließlich 

Rota)on, Flexion und  Extension (Aumüller G, 2020; Waschke J., 2019). 

Der Atlas besitzt keinen  Wirbelkörper, sondern besteht aus einem vorderen und hinteren 

Bogen, die durch seitliche Massen miteinander verbunden sind. Die Achse ist hingegen 

durch den Dens axis charakterisiert, der sich  in die Gelenkfläche des Atlas einfügt und die 

Rota)on des Kopfes ermöglicht (Aumüller G, 2020). Die unteren Halswirbel (C3-C7) besteht 

aus Wirbelkörper, Querfortsätzen, Dornfortsatz und Gelenkfortsätzen. Die Flächen der 

Gelenkfortsätze bilden die  Facejengelenke, die für die Beweglichkeit der Wirbelsäule von 

zentraler Bedeutung sind (Aumüller G, 2020; Waschke J., 2019). 

Die Bandscheiben, bestehend  aus einem gallertar)gen Nucleus pulposus und einem 

fibrösen umgebenden Anulus fibrosus, tragen  zur Druckverteilung und Stabilisierung der 

HWS bei. Ihre Ernährung erfolgt  rein durch Diffusion, da sie keine eigene vaskuläre 

Versorgung besitzen. Degenera)ve  Veränderungen, wie Protrusionen oder Prolapse, treten 

im Bereich der Bandscheiben  auf und können zu einer Einengung des zervikalen 

Spinalkanals führen (Brugner, 2008). 

Die Stabilität der HWS wird zusätzlich durch  einen Bandapparat gewährleistet. Die 

Längsbänder (Ligamentum longitudinale anterius und posterius) verlaufen entlang der 

Vorder- und Rückseite des Wirbelkörpers und stabilisieren diese zusätzlich. Das 

Ligamentum flavum verbindet die Laminae  benachbarter Wirbel und trägt zur Elas)zität 

der Wirbelsäule bei (Aumüller G, 2020). 

 

2.2 Zervikale Spinalkanalstenose und zervikale Myelopathie 

Die zervikale Spinalkanalstenose beschreibt eine Einengung des zentralen Spinalkanals im 

Bereich der Halswirbelsäule (HWS), die durch  verschiedene Ursachen hervorgerufen 

werden kann. Sie stellt eine häufige Erkrankung dar, die sowohl angeboren als auch 
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erworben sein kann. Erworbene Ursachen umfassen degenera)ve, trauma)sche, 

entzündliche oder neoplas)sche Prozesse. In den meisten Fällen ist die zervikale 

Spinalkanalstenose das Ergebnis degenera)ver Veränderungen der Wirbelsäule, 

einschließlich Bandscheibenvorfällen, knöcherner Neubildungen (Spondylophyten) und 

ligamentärer  Verdickungen. Diese Veränderungen können einzeln oder in Kombina)on 

aukreten und sowohl die zentrale Spinalkanalweite als  auch die Neuroforamina (Abb. 1) 

betreffen (Meyer et al., 2008; Tetreault et al., 2015). 

 

 
Abbildung 1: Laterodorsaler Prolaps mit Kompression des N. spinalis sowie mediodorsaler Prolaps. (Waschke, J., Bökers, 
T. M., Paulsen, F. (Hrsg.) (2019): SoboLa Anatomie: Das Lehrbuch. 2. Auflage; Elsevier GmbH/Urban & Fischer, München 

2019). 
 

Degenera)ve Veränderungen der Bandscheiben gehen mit einer Höhenreduk)on des 

betroffenen Zwischenwirbelraums einher. Diese Höhenminderung führt zu einer 

Annäherung der Wirbelkörper,  was die mechanische Belastung auf die Bandscheibe erhöht 

und deren Vorwölbung in  den Spinalkanal begüns)gt. In der Folge kann es zu einer 

ventralen Kompression des Rückenmarks kommen. Diese Veränderungen können durch 

eine reak)ve Hypertrophie des hinteren Längsbandes oder des Ligamentum flavum 

verstärkt werden, wodurch es zu einer zusätzlichen Einengung des Spinalkanals kommt. In 

fortgeschrijenen Fällen resul)ert  eine kypho)sche Fehlstellung, die den Druck auf das 

Rückenmark weiter erhöht (Nouri et al., 2015).  

Ein entscheidendes klinisches Merkmal der zervikalen Spinalkanalstenose ist die potenzielle 

Entwicklung  einer zervikalen Myelopathie, die durch eine Kompression des Rückenmarks 

hervorgerufen wird.  
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Während die  Spinalkanalstenose primär eine anatomische Beschreibung darstellt, ist die 

zervikale Myelopathie die  resul)erende Schädigung des Myelons. Die Übergänge zwischen 

asymptoma)schen Fällen, radikulären Symptomen und manifesten myelopathischen 

Beschwerden sind fließend. Die fortschreitende Kompression kann zu neurologischen 

Defiziten wie Paresen, Sensibilitätsstörungen und autonomen Dysfunk)onen führen 

(Tetreault et al., 2015). Die  Diagnose der zervikalen Spinalkanalstenose und der zervikalen 

Myelopathie erfolgt primär durch die Magnetresonanztomographie (MRT), da sie die 

anatomischen und pathophysiologischen Veränderungen mit hohem Weichteilkontrast 

darstellen kann (Abbildung 2).  

 
Abbildung 2: SagiLale und axiale T2-gewichtete MRT-Aufnahmen von Untersucherteilnehmer mit Stenosegrad I, II und III, 
kranial, auf Höhe und kaudal der Stenose. 
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2.3 Klinische Symptoma>k 

Die klinische Präsenta)on der zervikalen Spinalkanalstenose und der degenera)ven 

zervikalen  Myelopathie (DCM) variiert stark und kann sowohl sensorische, motorische als 

auch vegeta)ve Symptome  umfassen. Während einige Pa)enten einen schleichenden, 

über Jahre hinweg fortschreitenden Verlauf erleben, treten  bei anderen Symptomen 

abrupt oder schubweise auf (Badhiwala & Wilson, 2018).  

Eine asymptoma)sche Rückenmarkskompression kann  ebenfalls aukreten, wie Studien an 

asymptoma)schen Probanden zeigen (Kovalova et al., 2016). 

Zu den häufigsten Beschwerden der  DCM zählen Sensibilitätsstörungen wie Parästhesien 

oder Hypästhesien der Hände. Pa)enten berichten ok über Einschränkungen der 

Feinmotorik, die sich im Alltag durch Schwierigkeiten  beim Knöpfen von Kleidung oder 

durch ein unsauberes Schrikbild bemerkbar machen. Schmerzen im Nacken- und 

Schulterbereich sowie radikuläre  Beschwerden in den Armen treten ebenfalls häufig auf 

(Kalsi-Ryan et al., 2013). 

An den unteren Extremitäten manifes)ert sich die Erkrankung ok durch 

Gangunsicherheiten, die durch eine  Kompression der Hinterstrangbahnen verursacht 

werden. Dies kann zu einem breitbasigen, atak)schen Gangbild führen. Bei einer 

Schädigung der Pyramidenbahnen zeigen sich Zeichen einer oberen 

Motoneuronschädigung, darunter spas)sche Tonuserhöhungen, Hyperreflexie und 

pathologische Reflexzeichen  wie das Babinski-Zeichen (Kalsi-Ryan et al., 2013). In 

fortgeschrijenen Fällen können autonome Symptome wie Blasen- und 

Mastdarminkon)nenz  aukreten (Kalsi-Ryan et al., 2013).  

 

Die Differenzialdiagnose zwischen Myelopathie  und Radikulopathie ist entscheidend für 

die Beurteilung der Symptome. Während die Myelopathie durch eine 

Rückenmarkskompression verursacht wird, treten bei  einer Radikulopathie segmentale 

Symptome auf, die einem Dermatom folgen. Typische Beschwerden bei Radikulopathie 

umfassen Schmerzen, motorische Schwäche und sensorische Defizite, die im 

entsprechenden Versorgungsgebiet  eines betroffenen Spinalnervs aukreten (Badhiwala et 

al., 2020; Badhiwala & Wilson, 2018). 
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2.4 Diagnos>k 

Die Diagnos)k der zervikalen Spinalkanalstenose und degenera)ven zervikalen 

Myelopathie (DCM) basiert auf einer Kombina)on aus klinischer Untersuchung, 

bildgebenden Verfahren und elektrophysiologischen Tests. Eine frühe, präzise und 

erfolgreiche Diagnose ist entscheidend,  um die Erkrankung op)mal zu behandeln und 

mögliche Differenzialdiagnosen  abzuklären. 

 

2.4.1 Elektrophysiologie 

Elektrophysiologische Tests wie motorisch evozierte Potenziale (MEP) und somatosensibel 

evozierte Potenziale (SEP) ergänzen  die bildgebende Diagnos)k (Meyer et al., 2008). Diese 

Verfahren ermöglichen eine funk)onelle Beurteilung motorischer und sensibler Bahnen 

und helfen, zwischen  zentralen und peripheren Schädigungen zu unterscheiden. SEP misst 

die Leisähigkeit  sensibler Bahnen, während MEP Veränderungen in den Pyramidenbahnen 

iden)fizieren kann. Diese Tests haben nicht nur diagnos)schen, sondern auch 

prognos)schen Wert, da sie subklinische Schädigungen erkennen können, die auf eine 

zukünkige Symptomverschlechterung  hinweisen. Eine Liquordiagnos)k kann im 

Zweifelsfall durchgeführt werden, um entzündliche oder tumeröse Erkrankungen 

auszuschließen (Meyer et al., 2008). 

 

2.4.2 Konven6onelles Röntgen und Computertomographie 

Obwohl die konven)onelle Röntgendiagnos)k weniger detailliert ist, bietet sie durch 

Flexions- und Extensionsaufnahmen eine kostengüns)ge Möglichkeit zur Beurteilung 

dynamischer Instabilitäten und  Fehlstellungen der Wirbelkörper der HWS (Meyer et al., 

2008). 

Die Computertomographie (CT) wird  ergänzend zur Beurteilung knöcherner Strukturen 

eingesetzt. Sie ist besonders hilfreich zur Iden)fizierung von Spondylophyten, knöchernen 

neuroforaminalen  Stenosen oder Verkalkungen des hinteren Längsbandes (Meyer et al., 

2008). In bes)mmten Fällen, insbesondere wenn eine MRT nicht  durchführbar ist, kann 

eine CT-Myelographie zusätzlich hilfreich sein. Sie ermöglicht eine Darstellung des 

Subarachnoidalraums sowie eine indirekte Beurteilung von Kompressionsmustern des 

Rückenmarks und der Nervenwurzeln. 
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2.4.3 Magnetresonanztomographie 

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist aufgrund des hohen Weichteilkontrastes das 

zentrale und unverzichtbare diagnos)sche Instrument in der Bildgebung. Sie ermöglicht 

eine detaillierte  Darstellung der Halswirbelkörper, des Rückenmarks, der Bandscheiben 

sowie der umliegenden Strukturen und bietet somit eine Grundlage für eine präzise 

Diagnos)k und  therapeu)sche Entscheidungsfindung. 

 

Im Folgenden werden die physikalischen Grundlagen der MRT erläutert, bevor 

anschließend  auf die spezifischen  Methoden des T1-Mappings und T2-Mappings  sowie 

der Diffusionstensor-Bildgebung (DTI) eingegangen wird. Dabei liegt der Fokus 

insbesondere auf den jeweiligen Anwendungsbereichen, technischen Besonderheiten und 

deren Relevanz für die Diagnos)k zervikaler Myelopathien. 

 

2.4.3.1 Physikalische Grundlagen 

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein nicht-invasives Bildgebungsverfahren, das 

auf den physikalischen Eigenschaken von Atomen und deren Verhalten in starken 

Magneseldern basiert. Sie ermöglicht die Darstellung von Weichteilen und Organen mit 

hoher Kontrastauflösung, basierend auf der Wechselwirkung zwischen externen 

Magneseldern und Wasserstoternen im Körper (Weishaupt, 2014). 

Atome bestehen aus einem Kern, der aus posi)v geladenen Protonen und neutralen 

Neutronen  zusammengesetzt ist, sowie  einer Hülle mit nega)v geladenen Elektronen. Der 

Kernspin, eine quantenmechanische Eigenschak von Atomkernen, beschreibt den 

intrinsischen Eigendrehimpuls des Kerns. Wasserstoffatome spielen in der MRT eine 

zentrale Rolle, da sie in menschlichem Gewebe besonders häufig vorkommen und ein 

einzelnes Proton besitzen, das aufgrund seiner Ladung ein kleines Magneseld erzeugt 

(Weishaupt, 2014). 

Im natürlichen Zustand sind die Spins der Wasserstoffprotonen zufällig ausgerichtet, 

wodurch ihre magne)schen Momente sich  gegensei)g auueben. Wird  jedoch ein starkes 

externes Magneseld angelegt, richten sich die Protonen entweder parallel oder an)parallel 

zu den  Magneseldlinien aus. Dieses Verhalten führt zu einer  Nejo-Magne)sierung 

entlang der Magneseldachse, der sogenannten Längsmagne)sierung (Hashemi, 2017). 
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Die Protonen führen zusätzlich eine Präzessionsbewegung aus, die als Rota)on um die 

Achse des Magneselds beschrieben werden kann. Die Frequenz dieser Präzession, die 

sogenannte  Larmor-Frequenz, ist abhängig von der Stärke des externen  Magneselds und 

dem magne)schen Verhältnis des Wasserstoffatoms. Die Larmor-Frequenz beschreibt die 

Resonanzbedingung, unter der Protonen Energie aufnehmen können (Weishaupt, 2014). 

Um die Protonen aus ihrer stabilen  Ausrichtung zu kippen, werden Hochfrequenzimpulse 

(RF-Impulse) eingestrahlt. Diese Impulse sind auf die Larmor-Frequenz abges)mmt und 

übertragen Energie  auf die Protonen. Dadurch werden die Spins aus ihrer parallelen oder 

an)parallelen Ausrichtung abgelenkt, und es entsteht eine Transversalmagne)sierung 

senkrecht zur Längsmagne)sierung. Die Auslenkung, der sogenannte Flip-Winkel, wird 

durch die Dauer und Amplitude des Hochfrequenzimpulses bes)mmt (Hashemi, 2017). 

Nach Beendigung des RF-Impulses kehren die Protonen durch Relaxa)onsprozesse in ihren 

Ausgangszustand zurück. Während dieser Prozesse geben  die Protonen die aufgenommene 

Energie in Form elektromagne)scher Wellen ab, die von den  Empfängerspulen des MRT-

Geräts aufgezeichnet werden. 

Die Rückkehr der Protonen  in den Gleichgewichtszustand erfolgt  über zwei parallele, aber 

unabhängige Prozesse (Brown, 2014): 

• T1-Relaxa)on (Spin-Gijer-Relaxa)on): Dieser Prozess  beschreibt die Rückkehr der 

Protonen zur Längsmagne)sierung. Die T1-Relaxa)onszeit ist die Zeit, die benö)gt 

wird, bis 63 % der ursprünglichen Längsmagne)sierung wiederhergestellt sind. Sie 

ist von der Gewebeart und der Stärke des Magneselds abhängig. 

• T2-Relaxa)on (Spin-Spin-Relaxa)on): Hierbei kommt es zum Verlust der 

Phasenkohärenz der Protonen in der Transversalebene durch Wechselwirkungen 

der Spins  untereinander. Die T2-Relaxa)onszeit gibt an, wie lange es dauert, bis die 

Transversalmagne)sierung auf 37 % ihres  ursprünglichen Werts abgeklungen ist. Im 

Gegensatz zur T1-Relaxa)on ist  die T2-Relaxa)on weitgehend unabhängig von der 

Magneseldstärke. 

Das Signal, das in  der MRT registriert  wird, hängt von der Protonendichte, der T1- und der 

T2-Relaxa)onszeit des Gewebes ab. Verschiedene  Gewichtungen der Bilder – T1-gewichtet, 

T2-gewichtet oder protonendichte-gewichtet – werden durch die Wahl der 

Sequenzparameter bes)mmt (Brown, 2014): 



 

10 

 

• Repe))onszeit (TR): Die Zeit  zwischen zwei  aufeinanderfolgenden RF-Pulsen. 

• Echozeit (TE): Der Zeitraum zwischen der Anregung  der Protonen durch den RF-Puls 

und der Signalaufnahme. 

 

Gradientenspulen erzeugen Magneseldgradienten  in drei Raumrichtungen, um die Signale 

räumlich zu kodieren. Diese Gradienten ermöglichen die Schicht-, Phasen- und 

Frequenzkodierung, wodurch das finale Bild aus den gesammelten Daten rekonstruiert 

werden kann (Weishaupt, 2014). 

 

2.4.3.2 T1-Mapping 

Das T1-Mapping ist  eine Magnetresonanztomographie-Technik, die auf der Messung der 

longitudinalen Relaxa)onszeit (T1-Zeit) basiert. Diese gibt an,  wie schnell die Kernspins der 

Wasserstoffprotonen nach einer Störung  durch Hochfrequenzimpulse (RF-Puls) wieder in 

ihren thermodynamischen Gleichgewichtszustand zurückkehren. Die T1-Werte werden 

pixelweise gemessen und in Form von farbkodierten Karten dargestellt, wodurch eine 

quan)ta)ve Analyse der Gewebestruktur möglich wird (Taylor et al., 2016). 

Dabei repräsen)ert der T1-Wert  jedes Bildpunktes die Relaxa)onszeit des entsprechenden 

Gewebes. Dies ermöglicht sowohl eine direkte visuelle Interpreta)on als auch die 

Berechnung von Durchschnijswerten aus definierten Bereichen, sogenannten Regionen 

von Interesse (ROI), die gezielt ausgewählt  werden können (Fernandes & Rochije, 2015). 

T1-Mapping wird in der Forschung zunehmend in der Diagnos)k und Forschung eingesetzt, 

um Gewebeveränderungen nicht-invasiv zu quan)fizieren.  

Im Laufe der Jahre wurden zahlreiche Mapping-Methoden entwickelt, um die T1-

Relaxa)onszeit effizient zu messen (Taylor et al., 2016): 

• Die MOLLI-Technik ist eine der am häufigsten verwendeten Methoden zur 

Bes)mmung von T1-Relaxa)onszeiten und wird auch an der Halswirbelsäule 

bevorzugt eingesetzt. Dabei werden  nach einer Inversionspuls-Sequenz mehrere 

T1-gewichtete Bilder während einer einzelnen Atemanhaltephase aufgenommen. 

Die MOLLI-Technik zeichnet sich durch eine hohe Signal-Rausch-Rela)on aus, 

erfordert jedoch längere Atemanhaltezeiten, was  ihre Anwendung bei Pa)enten 

mit eingeschränkter Atemkontrolle erschwert. 
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• ShMOLLI (Shortened MOLLI) wurde entwickelt, um die Akquisi)onszeit zu verkürzen 

und ist besonders bei Pa)enten geeignet, die keine langen Atemanhaltezeiten 

tolerieren können.  

• SASHA-Technik (Satura)on Recovery Single-Shot Acquisi)on) eliminiert  vollständig 

die Abhängigkeiten von der Herzfrequenz und  bietet eine hohe Messgenauigkeit. 

 

2.4.3.3 T2-Mapping 

Das T2-Mapping basiert auf der quan)ta)ven Messung der T2-Relaxa)onszeit, die den 

Zerfall der transversalen Magne)sierung beschreibt. Der Signalverlust durch T2-Relaxa)on 

folgt einer monoexponen)ellen Abklingkurve, die in einer Reihe von Echozeiten (TE) 

gemessen und durch eine pixelweise Anpassung in eine T2-Karte umgerechnet wird 

(O'Brien et al., 2022). Im Vergleich  zu T2-gewichteten Bildern bietet das T2-Mapping den 

Vorteil, quan)ta)ve Informa)onen, anstaj nur qualita)ve Signalintensitäten zu liefern. 

Dies ermöglicht eine Beurteilung pathologischer Prozesse, wie z. B. Ödeme oder 

Veränderungen der extrazellulären Matrix (Laule et al., 2007; O'Brien et al., 2022). 

Allgemein wird das T2-Mapping eingesetzt, um  Veränderungen im Wassergehalt und in der 

Gewebestruktur zu quan)fizieren. 

 

Es gibt verschiedene Ansätze zur Erstellung von T2-Mapping (O'Brien et al., 2022): 

• MESE-Technik (Mul) Echo Spin Echo): Diese Methode verwendet eine Serie von 

Spin-Echo-Bildern, die bei unterschiedlichen Echozeiten aufgenommen werden. Die 

Signalintensität wird  pixelweise analysiert, um die T2-Relaxa)onszeit zu berechnen. 

Aufgrund ihrer Robustheit gegenüber  Bewegungsartefakten wird die MESE-Technik 

auch an der Halswirbelsäule bevorzugt eingesetzt. 

• Gradient und Spin Echo (GraSE): Eine Kombina)on aus Spin-Echo- und Gradienten-

Echo-Techniken, die schnellere  Aufnahmezeiten ermöglicht.  

• T2-preparierte bSSFP-Sequenzen: Diese Methode  kombiniert eine T2-Vorbereitung 

mit der bSSFP-Technik, um die T2-Relaxa)onszeit effizient zu messen. Während der 

T2-Prepara)on werden Spins durch gezielte Pulssequenzen angeregt, was die 

präzise Quan)fizierung der T2-Werte ermöglicht. Die  anschließende Bildaufnahme 

erfolgt mit der bSSFP-Sequenz. 
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2.4.3.4 Diffusion-Tensor-Imaging (DTI) 

Die Diffusion-Tensor-Bildgebung (DTI) ist ein MRT-Verfahren, das zunehmend in der 

Diagnos)k und Beurteilung von degenera)ven zervikalen Myelopathie (DCM) eingesetzt 

wird (Sąsiadek et al., 2012). Sie ist eine Weiterentwicklung der diffusionsgewichteten 

Bildgebung (DWI) und nutzt die  Messung der Bewegung von Wassermolekülen im Gewebe, 

um mikrostrukturelle Informa)onen über anatomische Strukturen zu  gewinnen. Basierend 

auf der Brown’schen Molekularbewegung wird  die Diffusion von Wassermolekülen durch 

Hindernisse wie Zellmembranen oder Myelinscheiden in bes)mmten Geweben 

eingeschränkt, wodurch anisotrope Diffusion entsteht. Diese gerichtete Diffusion wird 

durch die DTI sichtbar gemacht und analysiert. Daher ist die DTI besonders wertvoll, da sie 

mikrostrukturelle Veränderungen im  Rückenmark aufdecken kann, die in gewichteten MRT-

Bildgebung  ok unsichtbar bleiben (Sąsiadek et al., 2012). 

Die DTI basiert auf der Analyse anisotroper Diffusion von  Wassermolekülen. Die frak)onale 

Anisotropie (FA) dient dabei als Marker für die Integrität der weißen Substanz im 

Rückenmark. Studien haben gezeigt, dass bei zervikaler Myelopathie die FA-Werte 

signifikant reduziert sind, was auf mikrostrukturelle Störungen wie Demyelinisierung, 

axonalen Verlust oder  extrazelluläres Ödem hinweist. Gleichzei)g können die ADC-Werte, 

die die Gesamtbewegung von Wassermolekülen messen, erhöht sein (Akshiitha et al., 

2022). 

Im Vergleich zu T2-gewichteten  MRT-Bildern hat sich die DTI als empfindlicher erwiesen, 

insbesondere bei der Früherkennung von myelopathischen Veränderungen. Während T2-

Bilder häufig erst sichtbare Veränderungen zeigen, wenn die Erkrankung bereits 

fortgeschrijen ist, können FA- und ADC-Messungen sub)le mikroskopische Schäden 

frühzei)g nachweisen. Dies ist von besonderer Bedeutung, da frühzei)ge Interven)onen 

den Krankheitsverlauf posi)v  beeinflussen können (Akshiitha et al., 2022; Sąsiadek et al., 

2012). 

Somit hat DTI das Potenzial, nicht nur die Diagnos)k,  sondern auch die Verlaufskontrolle 

und Therapieplanung bei zervikaler Myelopathie zu verbessern. Eine Korrela)on zwischen 

FA-Werten und klinischen Symptomen  wurde in mehreren Studien nachgewiesen, was die 

Bedeutung der DTI als diagnos)sches Instrument unterstreicht (Akshiitha et al., 2022; 

Nischal et al., 2021).  
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2.5 Künstliche Intelligenz in der medizinischen Bildrekonstruk>on  

Die Integra)on künstlicher Intelligenz (KI) in die medizinische Bildrekonstruk)on hat in den 

letzten Jahren zu )efgreifenden Veränderungen geführt und zahlreiche neue Möglichkeiten 

eröffnet, diagnos)sche Prozesse  zu op)mieren und zu automa)sieren. Durch den Einsatz 

von KI-Methoden, insbesondere des maschinellen Lernens und seiner fortgeschrijenen 

Form, dem Deep Learning, können  große Mengen an Bilddaten effizient verarbeitet und 

präzise analysiert werden. Diese Technologien ermöglichen es, komplexe Muster und 

sub)le Veränderungen in medizinischen Bilddaten zu erkennen, die für das menschliche 

Auge ok unsichtbar bleiben oder nur schwer zu interpre)eren sind (Esteva et al., 2021). 

Ein zentraler Vorteil von KI in der Bildgebung ist ihre Fähigkeit, repe))ve und 

zeitaufwändige Aufgaben zu übernehmen, wodurch Radiologen entlastet und 

Arbeitsabläufe effizienter gestaltet werden  können. Beispielsweise können KI-Algorithmen 

automa)sch bes)mmte Regionen in Bilddaten segmen)eren, potenzielle pathologische 

Veränderungen markieren oder Unterschiede  zwischen normalen und kranken Geweben 

erkennen. Dies erhöht nicht nur die Geschwindigkeit der Bildanalyse, sondern reduziert 

auch das Risiko menschlicher Fehler, insbesondere bei großen und komplexen Datensätzen  

(Litjens et al., 2017). 

Ein weiterer bedeutender Vorteil der KI-Technologien zeigt sich in der 

Magnetresonanztomographie (MRT) und Computertomographie (CT). Hier hat die 

Integra)on von KI-basierten Algorithmen dazu geführt, dass die Bildqualität und das Signal-

Rausch-Verhältnis (SNR) gesteigert  sowie Artefakte reduziert werden können (Lundervold 

& Lundervold, 2019). 

KI-Anwendungen wie Deep Learning können  darüber hinaus diagnos)sche Entscheidungen 

unterstützen, indem sie Vorhersagemodelle bereitstellen, die auf Basis von Trainingsdaten 

spezifische Erkrankungen erkennen oder klassifizieren. Ein bekanntes Beispiel ist die 

Detek)on von Tumoren oder die Unterscheidung zwischen malignen und benignen 

Läsionen in Mammographien, die mit KI-gestützten Systemen schneller und ok genauer 

erfolgen kann als mit  herkömmlichen Methoden (Litjens et al., 2017). 

Um das Potenzial von KI in diesem Bereich zu verstehen, ist es notwendig, grundlegende 

Konzepte kurz zu erläutern, die die  Funk)onsweise und solche Anwendungstechnologien 

prägen. 
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2.5.1 Deep Learning 

Deep Learning hat sich in den letzten  Jahren als eine der fortschrijlichsten Methoden des 

maschinellen Lernens etabliert und spielt eine zunehmend zentrale Rolle in der 

medizinischen Bildgebung. Angesichts der immer  größeren Mengen an Bilddaten stehen 

Radiologen vor der Herausforderung, einen effizienten Workflow aufrechtzuerhalten und 

dabei alle verfügbaren Informa)onen für Diagnosen präzise zu nutzen (Chan et al., 1990). 

Die Geschichte des  maschinellen Lernens reicht bis in die 1960er Jahre zurück, als erste 

Versuche unternommen wurden, Computer für die automa)sche Bildanalyse im 

medizinischen Bereich einzusetzen (Winsberg et al., 1967). Diese frühen Rechenansätze 

blieben jedoch aufgrund der begrenzten  Leistung weitgehend unbemerkt. In den 1980er 

Jahren begann die systema)sche Erforschung und Entwicklung von Algorithmen des 

maschinellen Lernens. Ziel war es, sogenannte Computer-aided Diagnosis (CAD)-Systeme 

zu entwickeln, die Radiologen bei der Interpreta)on  medizinischer Bilddaten unterstützen. 

Ein Durchbruch gelang 1990, als Chan et al. ein CAD-System vorstellten, das Radiologen bei 

der Diagnose von Mikrokalzifika)onen in Mammographien unterstützte und die 

Diagnoserate signifikant verbesserte (Chan et al., 1990). 

Mit der Einführung des Deep Learnings hat sich  das Potenzial von CAD jedoch erheblich 

erweitert. Deep Learning-basierte Ansätze nutzen künstliche neuronale Netzwerke, die in 

der Lage sind, komplexe Muster in Bilddaten automa)sch zu erkennen und zu analysieren. 

Deep Learning-Modelle lernen aus anno)erten Trainingsdaten, indem sie Zusammenhänge 

zwischen gewünschten Eingaben (z. B. Bilddaten) und Ausgaben (z. B. Diagnosen) erkennen. 

Ein gut trainiertes Modell kann diese Fähigkeiten auf neue, unbekannte Daten 

verallgemeinern. Diese Fähigkeit wird während des Trainings mit Validierungsdaten 

getestet, und die endgül)ge Leistung des Modells wird anhand von Testdaten bewertet 

(Lundervold & Lundervold, 2019). 

Ein entscheidender Faktor für den Erfolg von Deep Learning ist die Verfügbarkeit 

umfangreicher Trainingsdaten. Je größer  und vielfäl)ger die Datensätze, desto besser kann 

das Modell verallgemeinert und präzise  vorhergesagt werden (Litjens et al., 2017). 

 



 

15 

 

2.5.2 Convolu6onal Neural Networks (CNN) 

Convolu)onal Neural Networks (CNN) sind  eine spezialisierte Klasse künstlicher neuronaler 

Netzwerke, die insbesondere für die Analyse von Bilddaten entwickelt wurden. Sie basieren 

auf der Anwendung von Faltungsschichten (Convolu)ons), um wich)ge Merkmale aus 

Bilddaten extrahieren zu können. CNNs wurden erstmals in den späten 1980er Jahren für 

die Verarbeitung handgeschriebener  Zeichen eingeführt und haben sich seitdem zu einem 

Standardwerkzeug in der computergestützten Bildverarbeitung entwickelt (LeCun et al., 

2015). 

CNNs sind )efschich)ge Netzwerke,  die aus mehreren speziellen Komponenten bestehen, 

darunter (LeCun et al., 2015): 

• Faltungsschichten (Convolu)onal Layers): Diese übernehmen die Extrak)on 

relevanter Schichten aus den  Bilddaten. Dabei werden kleine Filter über das Bild 

bewegt, um lokale Muster wie Kanten, Texturen oder Formen zu iden)fizieren. 

• Pooling-Schichten: Um die Datenmenge zu reduzieren und das Modell 

widerstandsfähiger gegenüber Skalierungs- oder Rota)onsvaria)onen zu machen, 

werden Pooling-Schichten eingesetzt.  

• Ak)vierungsfunk)onen: Nichtlineare Funk)onen, wie die Rec)fied Linear Unit 

(ReLU), helfen dabei, komplexe Muster zu lernen, indem sie nega)ve Werte 

eliminieren und somit die Trainingsstabilität verbessern. 

• Vollständig verbundene Schichten: Am Ende des Netzwerks werden die 

aukretenden Merkmale kombiniert, um eine endgül)ge Entscheidung zu treffen, 

beispielsweise eine  Klassifika)on oder ein Regressionsmodell. 

 

2.5.3 Advanced intelligent Clear-IQ Engine (AiCE) von Canon Medical Systems 

Die Advanced Intelligent Clear-IQ Engine (AiCE) ist eine Innova)on in der medizinischen 

Bildgebung, insbesondere in der Magnetresonanztomographie (MRT) und 

Computertomographie (CT). Entwickelt von Canon Medical Systems, basiert AiCE auf einer 

Deep-Learning-gestützten  Bildrekonstruk)onstechnologie, die speziell darauf ausgerichtet 

ist, Bildrauschen zu minimieren und  gleichzei)g die Bildqualität zu op)mieren.  

AiCE nutzt ein Convolu)onal Neural Network (CNN), um Bilddaten zu analysieren und 

Bildrauschen zu reduzieren.  
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Durch die Anwendung von Deep Learning kann das System zwischen relevanten 

anatomischen Strukturen und Rauschartefakten unterscheiden  und so eine Rekonstruk)on 

der Bildinforma)onen durchführen. Diese Technologie ermöglicht eine verbesserte 

räumliche Auflösung, ohne die Untersuchungszeit zu verlängern oder den klinischen 

Workflow zu beeinträch)gen (Boedeker, 2018). 

Die AiCE-Technologie wurde auf Basis umfangreicher  Bilddatensätze trainiert, sodass sie in 

der Lage ist, Bildinforma)onen in Echtzeit zu rekonstruieren. Dabei verbessert AiCE die 

anatomische Darstellung, indem sie das Signal-Rausch-Verhältnis (SNR) op)miert und die 

natürlichen Bildstrukturen schärfer und  detailgetreuer abbildet (Boedeker, 2018). 

Ein entscheidender Vorteil von AiCE ist die nahtlose Integra)on in den klinischen Workflow. 

Die Technologie ist direkt in die MRT-Protokolle eingebunden, wodurch der 

Rekonstruk)onsprozess automa)siert abläuk und keine zusätzlichen manuellen 

Anpassungen erforderlich sind. Dies spart  wertvolle Untersuchungszeit und op)miert den 

radiologischen Arbeitsablauf (Boedeker, 2018; CANON, 2023). 

 

2.6 Graduierung der zervikalen Spinalkanalstenose 

Die bildmorphologische Graduierung zervikaler Spinalkanalstenosen ist ein wesentlicher 

Bestandteil der Diagnos)k und der Bewertung  der Krankheitsprogression. Im Laufe der Zeit 

wurden verschiedene Klassifika)onssysteme entwickelt, die auf unterschiedlichen 

bildgebenden Verfahren basieren. Ältere Systeme stützen sich primär auf Röntgenbilder 

und messen beispielsweise das Verhältnis des sagijalen Spinalkanaldurchmessers zur 

Wirbelkörperbreite (Pavlov et al., 1987). Diese  Systeme sind jedoch in der heu)gen 

Diagnos)k aufgrund der begrenzten Aussagekrak röntgenologischer Aufnahmen nicht 

mehr zeitgemäß (Ludolph, 2017). 

Ein auf sagijalen T2-gewichteten MRT-Bildern basierendes Graduierungssystem ermöglicht 

eine detaillierte Einteilung der zervikalen Spinalkanalstenose in vier Grade.  

Das von Kang et al. (Kang et al., 2011) vorgestellte  System bietet eine Unterscheidung der 

Verengungsstadien und erleichtert die präzise Beurteilung des Subarachnoidalraums. 
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Grade der zervikalen Spinalkanalstenose nach Kang et al.: 

Grad 0: Keine sichtbare Verengung des  Spinalkanals oder des Subarachnoidalraums. 

Grad I: Verengung des  Subarachnoidalraums um mehr als 50 %, ohne Deforma)on des 

Rückenmarks. 

Grad II: Eine Verengung, die mit einer sichtbaren Deforma)on des Rückenmarks 

einhergeht, jedoch ohne Signalveränderungen im Rückenmark in T2-gewichteten 

Sequenzen 

Grad III: Eine deutliche Kompression des Rückenmarks mit veränderten Signalintensitäten 

in T2-gewichteten Bildern, die auf ein intramedulläres Ödem oder andere pathologische 

Veränderungen hinweisen. 

 
Abbildung 3: Klassifika^on der zervikalen Stenose (Kang et al., AJR, 2011) 
 

Die Einteilung nach Kang et al. ermöglicht eine standardisierte Bewertung des Ausmaßes 

der Stenose (Abbildung 3). Sie erleichtert  die Differenzierung zwischen geringer klinischer 

Relevanz und solchen, die ein erhöhtes Risiko für neurologische Erkrankungen aufweisen. 

Besonders Grad III, der durch Signalintensitätsveränderungen gekennzeichnet ist, wird als 

prognos)sch ungüns)g angesehen, da er auf eine Schädigung des Rückenmarks hinweist 

(Kang et al., 2011). Diese Klassifika)on wird häufig  in Studien und in der klinischen Praxis 

verwendet, um die Notwendigkeit und den Zeitpunkt einer opera)ven Interven)on zu 

bewerten. Pa)enten mit Grad III profi)eren beispielsweise von einer nachfolgenden 

opera)ven Therapie im Gegensatz zu Pa)enten mit niedrigeren Graden, da das Risiko 

irreversibler neurologischer Defizite steigt,  wenn keine Interven)on erfolgt (Fehlings et al., 

2013). 
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2.7 Therapie 

Das Hauptziel der Therapie der zervikalen Spinalkanalstenose und der degenera)ven 

zervikalen Myelopathie (DCM) besteht darin,  den neurologischen Funk)onszustand zu 

erhalten, eine weitere Myelonschädigung zu verhindern und bei Bedarf eine Verbesserung 

der Symptoma)k zu erzielen. Die Therapie kann konserva)v oder opera)v erfolgen, 

abhängig von der Schwere der Symptome, der Progression und den individuellen 

Risikofaktoren des Pa)enten (Fehlings et al., 2013). 

Pa)enten mit milden oder stabilen Symptomen können zunächst konserva)v behandelt 

werden. Diese Strategie umfasst physikalische  Therapie, gezieltes Muskelau~autraining 

und Schmerztherapie mit Analge)ka oder Infiltra)onen (Fehlings et al., 2013; Milligan et 

al., 2019).  

Eine opera)ve Behandlung wird empfohlen, wenn konserva)ve Maßnahmen unzureichend 

sind oder eine progressive Erkrankung vorliegt. Ziel der opera)ven Therapie ist die 

Dekompression des Rückenmarks, um die  neurologische Funk)on zu stabilisieren oder zu 

verbessern (Milligan et al., 2019; Tetreault et al., 2015). 

Die Wahl der Opera)onsmethode hängt von der Lokalisa)on und dem Ausmaß der Stenose 

sowie von anatomischen Gegebenheiten ab. Zu den häufigsten Verfahren gehören die 

ventrale  Dekompression (z. B. Diskektomie und Fusion), die dorsale Laminoplas)k oder die 

Laminektomie (Rowland, 1992). 
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3 Material und Methoden 

In diesem Kapitel werden  das Studiendesign, die ethischen Rahmenbedingungen sowie die 

Kriterien für die Ein- und Ausschluss der Studienteilnehmenden erläutert. Darüber hinaus 

werden die technischen Parameter, die bei der MRT-Bildgebung eingesetzt wurden, 

detailliert beschrieben. Abschließend wird ein Überblick über  die angewandten Verfahren 

zur sta)s)schen Datenanalyse gegeben. 

3.1 Studiendesign und ethische Aspekte 

Diese Studie wurde als prospek)ve, unizentrische, nich)nterven)onelle Fall-Kontroll-Studie 

durchgeführt.  

Die Studiendurchführung erfolgte am 1,5-Tesla-MRT-Gerät (Canon Vantage Orian, Japan) in 

der Diagnos)schen und Interven)onellen Radiologie der Schön Klinik Hamburg Eilbek.  

Im Rahmen dieser Studie wurden insgesamt 82 Probanden im Hinblick auf die Diffusions-

Tensor-Bildgebung (DTI) eingeschlossen, wobei die folgenden demografischen 

Basischarakteris)ka erfasst wurden: 

Tabelle 1: Demografische Basischarakteris^ka der DTI-Kohorte nach Schweregrad der DCM 
Grad nach 
Kang 

Probanden männlich weiblich Alter (Jahre) 
(Mittelwert ± 
Standardabweichung) 

Grad 0 20 11 9 27,3 ± 19,8 
Grad I 20 10 10 55,2 ± 15,4 
Grad II 21 15 6 67,3 ± 10,9 
Grad III 21 10 11 67,6 ± 12,1 

Für das T1-/T2-Mapping wurden insgesamt 71 Teilnehmer untersucht. Dabei ergaben sich 

folgende Charakteris)ka: 

Tabelle 2: Demografische Basischarakteris^ka der T1-/T2-Kohorte nach Schweregrad der DCM 
Grad nach 
Kang 

Probanden männlich weiblich  Alter (Jahre) 
(Mittelwert ± 
Standardabweichung) 

Grad 0 20 11 9 27,3 ± 19,8 
Grad I 14 6 8 55,4 ± 15,5 
Grad II 17 12 5 66,7 ± 11,1 
Grad III 20 10 10 67,7 ± 12,0 

Diese differenzierte Gruppeneinteilung soll eine umfassende Analyse der zervikalen 

Myelopathie in unterschiedlichen Schweregraden ermöglichen.  
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Alle Probanden und Pa)eten wurden vor  Studienbeginn ausführlich über Ziele, Ablauf und 

potenzielle Risiken aufgeklärt. Die Teilnahme war freiwillig und die Studienteilnehmer 

konnten ihre Einwilligung jederzeit ohne Angabe von Gründen widerrufen. Im Rahmen der 

Au�lärung wurden die Teilnehmer auch über den Umgang mit Zufallsbefunden informiert. 

Falls ein relevanter Befund entdeckt wurde, wurde  den Betroffenen eine weiterführende 

medizinische Beratung angeboten. 

Die Ethikkommission der Ärztekammer Hamburg hat der Durchführung der Studie 

zuges)mmt (Bearbeitungsnummer: 2023-101194-BO-ff). 

Das Studienprotokoll erfüllt die Vorgaben der Deklara)on von Helsinki sowie die 

datenschutzrechtlichen Anforderungen der DSGVO. Alle erhobenen Daten wurden 

anonymisiert und ausschließlich zu Forschungszwecken verwendet. Ein 

Versicherungsschutz für alle Teilnehmer wurde gewährleistet. 

Durch das klar definierte Studiendesign und die  sorgfäl)ge Einhaltung ethischer Richtlinien 

wurde sichergestellt, dass die gewonnenen Daten wissenschaklich valide und unter 

höchsten ethischen Standards erhoben wurden. 

 

3.2 Datenakquisi>on 

Für die Bildakquisi)on kam eine 16-Kanal-Halswirbelsäulenspule zum Einsatz, die eine 

präzise Erfassung der anatomischen und funk)onellen Parameter der Halswirbelsäule 

ermöglichte. Alle Untersuchungen wurden unter Berücksich)gung interna)onaler 

Sicherheitsstandards für MRT-Verfahren durchgeführt.Während der MRT-Aufnahmen 

wurden die Probanden und Pa)enten in Rückenlage posi)oniert, wobei sie standardisierte 

Lagerungshilfen erhielten, um Bewegungsartefakte zu minimieren.Die Kommunika)on 

zwischen dem Untersuchungsteam und den Teilnehmern wurde durch ein eingebautes 

Mikrofon im MRT-Gerät gewährleistet. Die Teilnehmer wurden gebeten, jegliche 

Unannehmlichkeiten sofort zu melden, um eine Unterbrechung oder Anpassung der 

Untersuchung zu ermöglichen. Zur Steuerung der Bildakquisi)on mijels EKG-Triggerung 

wurde zusätzlich eine Pulsoximetrie  am Finger angebracht, um die Herzfrequenz zu 

synchronisieren und Bewegungsartefakte zu  minimieren. 
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3.3 Anatomische, gewichtete MR-Bildgebung 

Für die Planung der T1- und T2-Karten sowie der DTI-Daten wurde zunächst ein T2-

gewichtetes sagijales Bild des zervikalen Rückenmarks aufgenommen. Dieses  Bild diente 

der anatomischen Orien)erung und der genauen Festlegung der Messpunkte für die 

anschließenden T1- und T2-Messungen sowie für die DTI-Sequenzen. 

Bei gesunden Kontrollpersonen wurden entlang des zervikalen Rückenmarks drei 

Messpunkte festgelegt, die sich gleichmäßig zwischen  den Segmenten C2 und C7 verteilten. 

Bei Pa)enten mit einer zervikalen Spinalkanalstenose wurden die Messungen an drei 

definierten Posi)onen durchgeführt: auf Höhe der Spinalkanalstenose sowie im jeweils 

nächstgelegenen, nicht betroffenen Segment kranial und kaudal der Stenose. Der 

Mindestabstand zwischen zwei Messpunkten betrug ein Wirbelsäulensegment.  

Bei Pa)enten, deren Spinalkanalstenose mehrere Segmente umfasste, wurde der Punkt mit 

der schwersten Einengung als Messpunkt innerhalb der  Stenose definiert. Die Messpunkte 

kranial und kaudal der Stenose wurden entsprechend im ersten angrenzenden nicht 

betroffenen Segment gewählt. 

Die anatomischen, T2-gewichteten Bilder, die zur Orien)erung und Defini)on der 

Messhöhen verwendet wurden, basierten auf einer T2-gewichteten Fast-Spin-Echo-

Sequenz. Diese Sequenz wurde jeweils vor  der Aufnahme der T1- und T2-Karten sowie der 

DTI-Daten durchgeführt  und wies folgende Parameter auf: 

Tabelle 3: Parameter der T2-gewichteten MRT 
Parameter Wert 
Repetitionszeit (TR) [in ms] 3800 
Echozeit (TE) [in ms] 120 
Flip-Winkel [in Grad] 90 
Schichtdicke [in mm] 2 
Matrix [in Pixel] 288 x 288 
FOV [in cm] 20 x 20 
NEX/NAQ 2 
In-plane-Auflösung [in mm²] 0,69 x 0,69 
Gesamtzeit [in min] 3:18 
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3.4 T1-Mapping 

In der vorliegenden Studie wurde die Modified Look-Locker Inversion Recovery (MOLLI)-

Sequenz genutzt, um die T1-Relaxa)onszeiten  präzise zu messen. Diese Technik ermöglicht 

durch ihre effiziente Akquisi)on eine hohe Signal-Rausch-Rela)on. Die gewählte Sequenz 

bietet zusätzlich eine hohe Messgenauigkeit und  reproduzierbare Ergebnisse (Taylor et al., 

2016).  

Das T1-Mapping wies folgende Parameter auf:  

Tabelle 4: Parameter bei der MRT-Bildgebung für das T1-Mapping 
Parameter Wert 
Repetitionszeit (TR) [in ms] 4,4  
Echozeit (TE) [in ms] 33 Echozeiten (140, 280, 420, …, 

2100) 
Flip-Winkel [in Grad] 6 
Schichtdicke [in mm] 10 
Matrix [in Pixel] 160 x 160 
FOV [in cm] 32 x 32 
NEX/NAQ 1 
In-plane-Auflösung [in mm²] 2,0 x 2,0  
Gesamtzeit [in min] 4:22  

 

 

Abbildung 4: Typische Signalintensitätskurve in Abhängigkeit von der Echozeit (TE) in Millisekunden zur Bes^mmung der 
T1-Relaxa^onszeit. Die Messung erfolgte mit insgesamt 33 Echozeiten (TEs), beginnend bei 140 ms und schriLweise 
steigend bis zu maximal 2100 ms. 
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Bei den MOLLI-Sequenzen in der  vorliegenden Studie wurde die Pulsoxymetrie am Finger 

eingesetzt, um die Herzfrequenz präzise zu überwachen. Dies war erforderlich, da die 

MOLLI-Technik auf eine genaue Synchronisierung mit dem Herzzyklus angewiesen ist, um 

verlässliche T1-Relaxa)onszeiten zu messen. Die Herzfrequenzsteuerung ist besonders 

wich)g, um den Zeitpunkt der Inversion und der  nachfolgenden Messungen exakt mit dem 

diastolischen Anteil des Herzzyklus abzus)mmen. Dadurch werden Bewegungsartefakte 

aufgrund von Herzbewegungen minimiert und  die Qualität sowie die Reproduzierbarkeit 

der T1-Karten op)miert (Taylor et al., 2016). 

Es wurden insgesamt 33 Echozeiten ausgewählt (Abb. 4) Die Signale zu den 

unterschiedlichen Echozeiten ermöglichen die Berechnung der T1-Relaxa)onszeit durch die 

Analyse der Signale zu den verschiedenen  Zeitpunkten (Smith et al., 2008). 

 

3.5 T2-Mapping 

Für das T2-Mapping wurde eine Mul)-Echo-Spin-Echo (MESE)-Sequenz verwendet, die für 

die präzise Erfassung der T2-Relaxa)onszeit op)miert ist.  

Die verwendete Mul)-Echo-Spin-Echo-Technik bietet den Vorteil einer robusten T2-Wert-

Quan)fizierung und minimiert Verzerrungen durch B1-Inhomogenitäten (O'Brien et al., 

2022). Es wurden insgesamt 4 Echozeiten ausgewählt (Abb. 5). Das T2-Mapping wies 

folgende  Parameter auf:  

Tabelle 5: Parameter bei der MRT-Bildgebung für das T2-Mapping 
Parameter Wert 
Repetitionszeit (TR) [in ms] 3086 
Echozeit (TE) [in ms] 20, 60, 100, 140 
Flip-Winkel [in Grad] 90 
Schichtdicke [in mm] 4  
Matrix [in Pixel] 128 x 112 
FOV [in cm] 22 x 22  
NEX/NAQ 2 
In-plane-Auflösung [in mm²] 1,74 x 1,96 
Gesamtzeit [in min] 5:18  
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Abbildung 5: Typische Signalintensitätskurve in Abhängigkeit von der Echozeit (TE) zur Bes^mmung der T2-Relaxa^onszeit. 
Die Messung erfolgte mit insgesamt 4 Echozeiten (TEs): 20, 60, 100 und 140 ms. 
 

3.6 Diffusion-Tensor-Imaging (DTI) 

Es wurden standardisierte, axial orien)erte diffusionsgewichtete Aufnahmen mit einer 

single-shot Spin-Echo EPI-Sequenz („echo planar imaging“-Sequenz) über die gesamte 

Halswirbelsäule angefer)gt. Diese Sequenz wurde gewählt, weil es sich dabei um die 

grundlegende Sequenztechnik zur Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) handelt (Akshiitha et 

al., 2022; Stahl et al., 2007). Die Sequenzparameter  wurden wie folgt gewählt: 

Tabelle 6: Parameter bei der MRT-Bildgebung für die DTI 
Parameter Wert 
Repetitionszeit (TR) [in ms] 6408 
Echozeit (TE) [in ms] 65 
Flip-Winkel [in Grad] 90 
Schichtdicke [in mm] 4  
Matrix [in Pixel] 96 x 96 
FOV [in cm] 26 x 23 
NEX/NAQ 2 
In-plane-Auflösung [in mm²] 2,70 x 2,39 
b-Wert 800 
Gesamtzeit [in min] 6:38  
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3.7 Advanced intelligent Clear IQ Engine (AiCE) 

Im Rahmen der Datenakquisi)on wurde die Advanced Intelligent Clear-IQ Engine (AiCE) von 

Canon Medical Systems gezielt eingesetzt, um den Einfluss der Deep-Learning-

Rekonstruk)on auf die Bildqualität und die Signalverarbeitung in der 

Magnetresonanztomographie (MRT) zu untersuchen. Dabei  wurde AiCE auf verschiedene 

bildgebende Sequenzen angewendet, darunter T1- und T2-Mapping sowie die Diffusions-

Tensor-Bildgebung (DTI) mit Berechnung der Frak)onellen Anisotropie (FA) und des 

Apparent Diffusion Coefficient (ADC). Um  den Einfluss der KI-gestützten Rekonstruk)on  

auf die Bildgebung zu quan)fizieren, wurden drei unterschiedliche Stufen der AiCE-

Anwendung gewählt (Abb. 6 und 7): 

• AiCE0 

In dieser Stufe erfolgte  keine Anwendung von AiCE, sodass die Bildrekonstruk)on 

in ihrer Rohform vorlag. Dies entspricht  der konven)onellen MRT-Rekonstruk)on 

ohne Deep-Learning-Unterstützung, wodurch das ursprüngliche Signal-Rausch-

Verhältnis (SNR) unbeeinflusst blieb. Die Bilder in dieser Stufe dienen als 

Referenzpunkt für den Vergleich mit den anderen AiCE-Stufen. 

• AiCE3 

Diese Stufe repräsen)ert  die standardisierte Anwendung von AiCE im klinischen 

Alltag. AiCE-Stufe 3 wird in der Rou)nebildgebung eingesetzt, um das SNR zu 

verbessern, Rauschen zu reduzieren und gleichzei)g die Bilddetails zu erhalten. Die 

Auswirkungen dieser Stufe auf die Bildqualität wurden mit denen der Rohdaten 

verglichen, um den Nutzen der AiCE-gestützten Rekonstruk)on in der klinischen 

Praxis zu bewerten. 

• AiCE5 

In dieser Stufe wurde die höchste verfügbare AiCE-Intensität eingesetzt, um den 

maximalen Einfluss der KI-gestützten Bildrekonstruk)on auf die Datenqualität zu 

analysieren. Ziel war es, die Grenzen der Deep-Learning-Rekonstruk)on auszuloten 

und zu evaluieren, inwiefern eine noch stärkere Rauschunterdrückung die 

Bildqualität beeinflusst. Diese Stufe wurde genutzt, um den größtmöglichen Effekt 
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der AiCE-Technologie auf MRT-Sequenzen von Canon zu untersuchen und mögliche 

Veränderungen in  der Signalverarbeitung systema)sch zu erfassen. 

 

 

Abbildung 6: Vergleich der farbcodierten T1-Mapping-Bilder in axialer Schnigührung des Rückenmark bei verschiedenen 
AiCE-Stufen (a) AiCE0, b) AiCE3 und c) AiCE5). 
 

 
Abbildung 7: Vergleich der farbcodierten T2-Mapping-Bilder in axialer Schnigührung des Rückenmark bei verschiedenen 
AiCE-Stufen (a) AiCE0, b) AiCE3 und c) AiCE5). 
 

3.8 Region of Interest (ROI) 

Nach der Akquisi)on der MRT-Daten erfolgte die weitere Datenanalyse durch die Defini)on 

von Regions of Interest (ROI), um eine standardisierte und reproduzierbare quan)ta)ve 

Auswertung der Bildgebungsparameter zu gewährleisten. Die  Auswahl und Platzierung der 

ROIs wurde in Abhängigkeit von der untersuchten Sequenz sowie der jeweiligen Messregion 

vorgenommen (Abb. 8). 
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Abbildung 8: SagiLale T2-gewichtete, axiale farbcodierte T1- und T2- Mapping, axiale ADC unf FA-Sequenzen mit  
eingezeichneter region of interest (ROI), gepunktete Linien. 

 

Für die Auswertung der T1- und T2-Mapping-Sequenzen mit den jeweiligen AiCE-Stufen 

wurde die  Open-Source-Sokware FIJI (ImageJ) verwendet. Dabei wurden  die ROIs manuell 

auf den axialen MRT-Schichten des zervikalen Rückenmarks gesetzt. 

Bei gesunden Kontrollpersonen erfolgte die ROI-Defini)on an drei Messpunkten, die 

gleichmäßig zwischen den Wirbelsegmenten C2 und C7 verteilt wurden. 

Bei Pa)enten mit zervikaler Spinalkanalstenose wurden ROIs an drei vordefinierten 

Posi)onen (kranial der Stenose, auf Höhe der Stenose und kaudal der Stenose). 

Die ROIs wurden so definiert, dass ein Mindestabstand von  einem Wirbelsegment zwischen 

zwei benachbarten Messpunkten  eingehalten wurde, um eine Überlappung zu vermeiden 

und die Messwerte klar zu separieren. Nach der ROI-Defini)on wurden die Mijelwerte der 

T1- und T2-Werte innerhalb der Regionen berechnet. Zusätzlich wurde die 

Standardabweichung bes)mmt, um die Variabilität innerhalb der Messregionen und damit 

das Signal-Rausch-Verhältnis (SNR) zu quan)fizieren. Eine  geringe Standardabweichung 

deutet auf ein verbessertes SNR hin, während höhere Werte auf eine stärkere 

Signalstreuung und somit auf  ein erhöhtes Rauschniveau hinweisen. 

Zur besseren Visualisierung der Messwerte bestand in FIJI (ImageJ) die Möglichkeit, 

farbcodierte Darstellungen anzuwenden, um Unterschiede in den T1- und T2-

Relaxa)onszeiten innerhalb der ROIs visuell hervorzuheben. 
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Die Analyse der Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) mit Berechnung der Frak)onellen 

Anisotropie (FA) und des  Apparent Diffusion Coefficient (ADC)  und den jeweiligen AiCE-

Stufen erfolgte an einer spezialisierten Worksta)on von Hewlej-Packard Company (HP Z4). 

Die Bildauswertung erfolgte unter Nutzung von hochauflösenden Barco-Monitoren, die 

gemäß der DIN 6868-157 für die medizinische Bildbefundung  kalibriert sind. Die ROI-

Platzierungen erfolgten unmijelbar im PACS-System (DeepUnity Diagnost 1.1.1.1), um eine 

präzise und standardisierte Messung der diffusionsbasierten Parameter zu ermöglichen. 

Die Platzierung der ROIs entsprach dem Vorgehen der T1- und T2-Mapping-Analyse. 

Analog zur Analyse der Relaxa)onszeiten wurden für FA- und ADC-Werte sowohl der 

Mijelwert als auch die Standardabweichung berechnet. Die Standardabweichung  diente 

hierbei ebenfalls als Maß für das SNR, wobei geringere Werte auf eine höhere Bildqualität 

und eine geringere Messvariabilität hinweisen. Da die Worksta)on-basierte Analyse 

verwendet wurde, kamen bei den DTI-Messungen keine Farbfilter zum Einsatz. 

 

3.9 Sta>s>sche Auswertung 

Die sta)s)sche Analyse der erhobenen Daten wurde unter Verwendung der Sokware R 

(Version 4.3.3., R Founda)on for Sta)s)cal Compu)ng, Wien, Österreich) durchgeführt. 

Dabei standen insbesondere der Signalquo)ent als Maß für die Unterscheidbarkeit der 

Geweberegionen sowie die  Inter-Voxel-Standardabweichung als Indikator für das Signal-

Rausch-Verhältnis (SNR) im Fokus. Zunächst erfolgte die Berechnung des Signalquo)enten 

als Verhältnis zwischen den Mijelwerten der gemessenen Werte im Bereich der Stenose 

und denen der angrenzenden gesunden Regionen (kranial und kaudal der Stenose). Werte 

größer oder kleiner als 1 deuten auf eine Unterscheidbarkeit  zwischen Stenose- und Nicht-

Stenose-Bereichen hin, während Werte nahe 1 darauf hindeuten, dass die Unterschiede in 

den jeweiligen Bildsequenzen gering ausfallen. Diese Berechnung wurde für jede 

Bildsequenz, jede AiCE-Stufe sowie für alle untersuchten Teilnehmer durchgeführt. 

Ein besonderer Fokus der sta)s)schen Auswertung lag auf der Anwendung einer Mixed-

Model-Varianzanalyse (Mixed-Model ANOVA), um den Einfluss verschiedener Faktoren wie 

die AiCE-Stufen und die KANG-Klassifika)on zu evaluieren.  
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Diese Methode wurde  gewählt, da sie sowohl feste Effekte (z. B. die AiCE-Stufen und die 

KANG-Klassifika)on) als auch zufällige Effekte, wie interindividuelle Unterschiede zwischen 

den Pa)en)nnen, berücksich)gt. Dies ermöglicht eine differenzierte Betrachtung der 

Daten, indem der Einfluss der Bildrekonstruk)on von AiCE unabhängig von individuellen 

anatomischen oder pathologischen Varia)onen der  Probandinnen analysiert werden kann. 

Die Mixed-Model-ANOVA bietet zudem den Vorteil, dass sie für wiederholte Messungen 

geeignet ist. Da die erhobenen Werte für verschiedene AiCE-Stufen innerhalb derselben 

Pa)entengruppe verglichen wurden, konnte durch dieses  Modell eine präzisere Bewertung 

der Effekte der KI-gestützten  Bildrekonstruk)on erfolgen. Neben der 

Mijelwertberechnung wurde auch die Inter-Voxel-Standardabweichung als Maß für das 

Signal-Rausch-Verhältnis (SNR) analysiert. Eine geringere Standardabweichung weist auf 

eine höhere Bildstabilität und ein reduziertes Bildrauschen hin, während eine hohe 

Streuung auf eine erhöhte Variabilität der Werte und damit auf eine geringere Bildqualität 

schließen lässt. Die Berechnung dieser Parameter erfolgte für jede AiCE-Stufe, um zu 

bewerten, inwieweit  die Anwendung der KI-basierten Rekonstruk)on das Rauschniveau 

beeinflusst. Für alle sta)s)schen Tests wurde ein Signifikanzniveau von 5 % (p ≤ 0,05) 

festgelegt. Ergebnisse mit einem p-Wert unter  diesem Grenzwert wurden als sta)s)sch 

signifikant betrachtet und entsprechend interpre)ert.  

4 Ergebnisse 

Die vorliegende Untersuchung analysierte die diagnos)sche Wer)gkeit von T1-Mapping, 

T2-Mapping und der Diffusionstensorbildgebung (DTI) in der Beurteilung der zervikalen 

Myelopathie unter besonderer Berücksich)gung der KI-gestützten Bildrekonstruk)on 

mijels AiCE-Technologie. Dabei erfolgte die quan)ta)ve Auswertung von T1- und T2-

Relaxa)onszeiten sowie der FA- und ADC-Werte an drei definierten Lokalisa)onen des 

Myelons (kranial, auf Höhe und kaudal der Stenose). Die erhobenen Parameter wurden 

hinsichtlich ihrer Abhängigkeit vom Stenosegrad (Kang 0 bis Kang III) sowie der AiCE-Stufen 

(0, 3, 5) sta)s)sch analysiert. Im Folgenden  werden die Ergebnisse für T1-Mapping, T2-

Mapping und DTI jeweils einzeln dargestellt und systema)sch hinsichtlich ihrer 

diagnos)schen Aussagekrak, ihrer Abhängigkeit vom Stenosegrad und ihres 

Zusammenhangs mit der AiCE-Technologie analysiert. 
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4.1 T1-Mapping 

4.1.1 Veränderungen des Signalquo6enten 

Die sta)s)sche Analyse ergab eine signifikante Veränderung des Signalquo)enten zwischen 

den verschiedenen Stenosegraden (p < 0,001), was darauf hindeutet, dass die T1-

Relaxa)onszeiten mit  zunehmendem Stenosegrad signifikante Veränderungen aufweisen. 

Insbesondere in den höheren Stenosegraden (Grad II und III) war eine signifikante Erhöhung 

des Stenosequo)enten im Vergleich zu den frühen Krankheitsstadien (Grad 0 und Grad I) 

nachweisbar (Abb. 9). 

 

Abbildung 9: T1-Werte für die Stenosegrade nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und der 
Stenoselokalisa^on. 

Die paarweisen Vergleiche zeigten, dass zwischen Grad 0 und Grad I (p=0,002) sowie 

zwischen Grad 0 und Grad II (p=0,001) signifikante  Unterschiede bestanden. Ebenso wurde 

zwischen Grad 0 und Grad III (p=0,001) sowie zwischen Grad I und Grad III (p=0,008) eine 

signifikante Differenz beobachtet.  
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Somit sind bereits in  frühen Krankheitsstadien Veränderungen der T1-Werte detek)erbar, 

welche mit fortschreitender Myelopathie weiter zunehmen (Tabelle 7 und Abb. 10). 

Demgegenüber waren die Vergleiche zwischen Grad I und Grad II (p=0,951), sowie Grad II 

und Grad III (p=0,996) nicht signifikant. Es ist festzustellen, dass die Unterschiede der T1-

Werte in fortgeschrijenen Krankheitsstadien  weniger ausgeprägt sind und sich vor allem 

in den frühen Stadien (Grad 0 bis Grad II) die größten Veränderungen zeigen. 

Tabelle 7: Ergebnisse der paarweisen Vergleiche des Signalquo^enten der T1-Werte zwischen den Stenosegraden nach 
Kang (0 bis III) miLels ANOVA-Analyse. *signifikant (p<0,05) 

Gegenüberstellung der 

Stenosegrade nach Kang T1-MiMelwertdifferenz in ms p-Wert 

Grad 0 vs. Grad I 0,14 0,002 * 

Grad 0 vs. Grad II 0,16 0,001 * 

Grad 0 vs. Grad III 0,15 0,001 * 

Grad I vs. Grad II 0,02 0,951 

Grad I vs. Grad III 0,01 0,008 * 

Grad II vs. Grad III -0,01 0,996 

 

Abbildung 10: Signalquo^enten in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und dem Stenosegrad nach Kang (0–III) im 
T1-Mapping. *signifikant (p<0,05) 



 

32 

 

4.1.2 Einfluss der AiCE-Stufen  

Neben der Analyse des Signalquo)enten wurde die Standardabweichung der T1-Werte 

untersucht, um die Variabilität der Messwerte in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 

5), dem Stenosegrad (Grad 0 bis Grad III) sowie der Stenoselokalisa)on zu bewerten. Die 

sta)s)sche Analyse zeigte mehrere signifikante Effekte (Tabelle 8). 

Die ANOVA-Analyse ergab eine signifikante Veränderung der Standardabweichung 

zwischen den AiCE-Stufen (p < 0,001). Die paarweisen Vergleiche bestä)gten, dass die 

Standardabweichung zwischen AiCE 0  und AiCE 3 (p=0,037) sowie zwischen AiCE 0 und 

AiCE 5 (p=0,001) signifikant unterschiedlich war, wohingegen der Unterschied zwischen 

AiCE 3 und AiCE 5 (p=0,095) nicht signifikant different war. Dies verdeutlicht, dass die 

Anwendung von AiCE 3 und 5 zu einer signifikanten Reduk)on der Variabilität der T1-Werte 

im Vergleich zu AiCE 0 führt, wobei  zwischen AiCE 3 und AiCE 5 kein eindeu)ger 

Unterschied nachweisbar ist. 

Tabelle 8: Ergebnisse der paarweisen Vergleiche der Standardabweichung der T1-Werte zwischen den AiCE-Stufen 
miLels ANOVA-Analyse. *signifikant (p<0,05) 

Vergleich der AiCE-Stufen T1-MiMelwertdifferenz in ms p-Wert 

AiCE0 vs. AiCE3 10,37 0,037 * 

AiCE0 vs. AiCE5 19,11 0,001 * 

AiCE3 vs. AiCE5 8,74 0,095 

Es wurde keine signifikante Veränderung der Standardabweichung zwischen den 

verschiedenen Stenosegraden (p=0,355) festgestellt. Die Variabilität der T1-Werte 

innerhalb der jeweiligen Krankheitsstadien  bleibt somit stabil und korreliert nicht direkt 

mit dem Stenosegrad. Ebenso konnte keine Interak)on zwischen den AiCE-Stufen und den 

Stenosegraden (p=0,983) nachgewiesen werden. Somit ist der Einfluss der AiCE-

Technologie auf die Variabilität der T1-Werte unabhängig vom Krankheitsstadium. 
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4.2 T2-Mapping 

4.2.1 Veränderungen des Signalquo6enten 

Die sta)s)sche Analyse ergab eine signifikante Veränderung des Signalquo)enten zwischen 

den verschiedenen Stenosegraden (p < 0,001), was darauf hinweist, dass mit 

zunehmendem Krankheitsstadium eine progressive Veränderung der T2-Werte im 

betroffenen Myelonabschnij aukrij. Besonders auffällig war, dass Pa)enten mit 

fortgeschrijener Myelopathie (Grad II und III) signifikant erhöhte T2-Werte im Vergleich zu 

Pa)enten ohne oder mit nur geringer Myelopathie (Grad 0 und Grad I) aufwiesen 

(Abbildung 11). 

 

Abbildung 11: T2-Werte für die Stenosegrade nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und der 
Stenoselokalisa^on. 
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Die paarweisen Vergleiche  zwischen den Stenosegraden zeigten signifikante Unterschiede 

insbesondere zwischen höhergradigen Stenosegrade (Grad II und III) im Vergleich zu den 

frühen Krankheitsstadien (Tabelle 9). So war der Unterschied zwischen Grad 0 und Grad II 

hochsignifikant (p=0,001). Noch ausgeprägter war der Unterschied zwischen Grad 0 und 

Grad III (p=0,001). Ein ähnliches Muster zeigte sich auch zwischen Grad I und Grad III 

(p=0,001). Der Unterschied  zwischen Grad II und Grad III war ebenfalls sta)s)sch signifikant 

(p=0,004).  

Demgegenüber waren die Vergleiche zwischen Grad 0 und Grad I (p=0,114) sowie Grad I 

und Grad II (p=0,066) nicht signifikant, was darauf hindeutet, dass in frühen 

Krankheitsstadien die Unterschiede in der T2-Relaxa)onszeit weniger stark ausgeprägt sind 

und sich erst mit zunehmender  Myelopathie signifikant manifes)eren.  

Tabelle 9: Ergebnisse der paarweisen Vergleiche des Signalquo^enten der T2-Werte zwischen den Stenosegraden nach 
Kang (0 bis III) miLels ANOVA-Analyse. *signifikant (p<0,05) 

Gegenüberstellung 

der Stenosegrade 

nach Kang T2-MiMelwertdifferenz in ms p-Wert 

Grad 0 vs. Grad I -0,24 0,114 

Grad 0 vs. Grad II -0,54 0,001 * 

Grad 0 vs. Grad III -0,96 0,001 * 

Grad I vs. Grad II -0,30 0,066 

Grad I vs. Grad III -0,72 0,001 * 

Grad II vs. Grad III -0,42 0,004 * 
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Abbildung 12: Signalquo^enten in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und dem Stenosegrad nach Kang (0–III) im 
T2-Mapping. *signifikant (p<0,05) 
 

4.2.2 Einfluss der AiCE-Stufen 

Neben der Analyse des Signalquo)enten wurde die Standardabweichung der T2-Werte 

untersucht, um die Variabilität der Messungen in  Abhängigkeit von der AiCE-Technologie 

(0, 3, 5), dem Stenosegrad (Grad 0 bis Grad III) sowie der Stenoselokalisa)on zu bewerten. 

Die Ergebnisse der sta)s)schen Analyse zeigen mehrere signifikante Effekte (Tabelle 10). 

Die ANOVA-Analyse ergab eine signifikante Veränderung der Standardabweichung 

zwischen den AiCE-Stufen (p < 0,001). Die paarweisen Vergleiche zwischen den AiCE-Stufen 

zeigten, dass die Standardabweichung zwischen AiCE 0 und AiCE 3 (p=0,001) sowie 

zwischen AiCE 0 und AiCE 5 (p=0,001) signifikant  unterschiedlich war, wohingegen kein 

signifikanter Unterschied zwischen AiCE 3 und AiCE 5 (p=0,417) nachgewiesen werden 

konnte. Dies verdeutlicht, dass insbesondere die Anwendung von AiCE 3 und 5 zu einer 

signifikanten Reduk)on der Variabilität der T2-Werte im Vergleich zu AiCE 0 führt, wobei 

der Unterschied zwischen AiCE 3 und 5  nicht weiter signifikant ist. 

Tabelle 10: Ergebnisse der paarweisen Vergleiche der Standardabweichung der T2-Werte zwischen den AiCE-Stufen 
miLels ANOVA-Analyse. *signifikant (p<0,05) 

Vergleich der AiCE-Stufen T2-MiMelwertdifferenz in ms p-Wert 

AiCE0 vs. AiCE3 3,26 0,001 * 

AiCE0 vs. AiCE5 4,04 0,001 * 

AiCE3 vs. AiCE5 0,78 0,417 
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Demgegenüber zeigte sich keine signifikante Veränderung der Standardabweichung 

zwischen den verschiedenen Stenosegraden (p=0,683). Dies legt  nahe, dass die Variabilität 

der T2-Werte innerhalb der jeweiligen Krankheitsstadien rela)v stabil bleibt und nicht 

direkt mit dem Stenosegrad korreliert. Auch konnte keine Interak)on zwischen den AiCE-

Stufen und den Stenosegraden (p=0,680) nachgewiesen werden, was darauf hindeutet, 

dass der Einfluss der AiCE-Technologie auf die Standardabweichung unabhängig vom 

Myelopathiegrad ist. Die Ergebnisse bestä)gen somit, dass die AiCE-Technologie einen 

signifikanten Einfluss auf  die Reduk)on der Variabilität der T2-Werte hat, während die 

Variabilität innerhalb der Krankheitsstadien weitgehend konstant bleibt.  

 

4.3 Diffusion-Tensor-Imaging (DTI) 

4.3.1 Veränderungen des Signalquo6enten in der FA-Analyse 

Die frak)onelle Anisotropie zeigte eine signifikante Veränderung des Signalquo)eten 

zwischen den verschiedenen Stenosegraden (p=0,043). Es ist festzustellen, dass mit 

zunehmender Myelopathie eine progressive Abnahme  der FA-Werte aukrij.  

 

Abbildung 13: Signalintensität der FA-Sequenz für die Stenosegrade nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen 
(0, 3, 5) und der Stenoselokalisa^on. 
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Die paarweisen Vergleiche zeigten, dass zwischen Grad 0 und Grad III (p=0,026) sowie 

zwischen Grad I und Grad III (p=0,041)  eine signifikante Veränderung des Signalquo)enten 

bestand (Abb. 14). Somit weisen Pa)enten mit fortgeschrijener Myelopathie eine 

deutliche Reduk)on der FA-Werte im Vergleich zu Pa)enten ohne Myelopathie (Grad 0) auf. 

Demgegenüber waren die Vergleiche  zwischen Grad 0 und Grad I (p=0,900) sowie Grad 0 

und Grad II (p = 0,745) nicht signifikant. Zusätzlich  zeigte sich kein signifikanter Unterschied 

zwischen Grad I und Grad II (p=0,990) sowie Grad II und Grad III (p=0,215).  

 

Abbildung 14: Signalquo^enten in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und dem Stenosegrad nach Kang (0–III) für 
die FA-Sequenz. *signifikant (p<0,05) 
 

4.3.2 Einfluss der AiCE-Stufen auf die FA-Werte 

Neben  der Analyse des Signalquo)enten wurde die Standardabweichung der FA-Werte 

untersucht, um die Variabilität der Messungen in Abhängigkeit von der AiCE-Technologie 

(0, 3, 5), dem Stenosegrad (Grad 0 bis Grad III) sowie der Stenoselokalisa)on zu bewerten. 

Die ANOVA-Analyse zeigte, dass zwischen den AiCE-Stufen (p=0,662) kein signifikanter 

Unterschied in der  Standardabweichung der FA-Werte bestand. Außerdem zeigte sich keine 

signifikante Veränderung der Standardabweichung zwischen den verschiedenen 

Stenosegraden (p=0,329). 

4.3.3 Veränderungen des Signalquo6enten in der ADC-Analyse 

Die sta)s)sche Analyse ergab eine signifikante Veränderung des Signalquo)enten zwischen 

den verschiedenen Stenosegeraden (p < 0,001), was  darauf hinweist, dass die ADC-Werte 

mit zunehmendem Stenosegrad signifikant ansteigen. 
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Abbildung 15: ADC-Werte für die Stenosegrade nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und der 
Stenoselokalisa^on. 

 

Die paarweisen Vergleiche bestä)gten, dass zwischen Grad 0 und Grad III (p=0,001) sowie 

zwischen Grad I und Grad III (p=0,001) signifikante Unterschiede bestanden. Ebenso zeigte 

sich zwischen Grad II und Grad III (p=0,010) eine signifikante Erhöhung der ADC-Werte. 

Diese Ergebnisse verdeutlichen, dass Pa)enten mit fortgeschrijener Myelopathie eine 

erhöhte  ADC-Diffusion aufweisen. Die Vergleiche zwischen Grad 0 und Grad I (p=0,960) 

sowie Grad 0 und Grad II (p=0,511) waren jedoch nicht signifikant, was  darauf hindeutet, 

dass sich die ADC-Werte in frühen Krankheitsstadien  noch nicht signifikant verändern. Auch 

zwischen Grad I und Grad II (p=0,827) konnte keine signifikante Differenz festgestellt 

werden (Abb. 16). 
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Abbildung 16: Signalquo^enten in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5) und dem Stenosegrad nach Kang (0–III) für 
die ADC-Sequenz. *signifikant (p<0,05) 
 

4.3.4 Einfluss der AiCE-Stufen auf die ADC-Werte 

Die ANOVA-Analyse ergab eine signifikante Veränderung der Standardabweichung 

zwischen den verschiedenen AiCE-Stufen (p < 0,001). Die paarweisen Vergleiche 

bestä)gten, dass die Standardabweichung zwischen AiCE 0 und AiCE 3 (p=0,001) sowie 

zwischen AiCE 0 und AiCE 5 (p=0,001) signifikant unterschiedlich war (Tabelle 11), während 

kein signifikanter  Unterschied zwischen AiCE 3 und AiCE 5 (p=0,999) nachgewiesen werden 

konnte. Diese Ergebnisse verdeutlichen, dass  die Anwendung von AiCE 3 und AiCE 5 zu 

einer  signifikanten Reduk)on der Variabilität der ADC-Werte im Vergleich zu AiCE 0 führt, 

wobei zwischen den  beiden höheren AiCE-Stufen keine relevanten Unterschiede bestehen. 

Tabelle 11: Ergebnisse der paarweisen Vergleiche der Standardabweichung der ADC-Werte zwischen den AiCE-Stufen 
miLels ANOVA-Analyse. *signifikant (p<0,05) 

Vergleich der AiCE-Stufen ADC-MiMelwertdifferenz in mm²/s p-Wert 

AiCE0 vs. AiCE3 37,02 0,001 * 

AiCE0 vs. AiCE5 36,70 0,001 * 

AiCE3 vs. AiCE5 -0,32 0,999 

Es zeigte sich keine signifikante Veränderung der Standardabweichung zwischen den 

verschiedenen Stenosegraden (p=0,615). Diese Ergebnisse zeigen, dass die AiCE-

Technologie einen signifikanten Einfluss auf die Reduk)on  der Variabilität der ADC-Werte 

hat, während die Variabilität innerhalb  der Krankheitsstadien weitgehend konstant bleibt. 
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5 Diskussion 

5.1 Einfluss der AiCE-Rekonstruk>on auf Bildqualität und Messergebnisse 

Die Deep-Learning-Rekonstruk)on AiCE reduziert das Bildrauschen. Nach der 

Rekonstruk)on erscheinen die Rohdaten gleichmäßiger. Das Rauschen nimmt ab, feine 

Kantenartefakte werden abgeschwächt, ohne dass sich die absoluten Werte der Parameter 

verändern. Dadurch verringert sich  die Streuung innerhalb der gewählten ROIs, was die 

sta)s)sche Aussagekrak in den nachfolgenden Analysen erhöht. 

Durch die  stabileren Messwerte lassen sich die Krankheitsgrade zuverlässiger einordnen 

und Veränderungen im Verlauf besser nachverfolgen – genau das fordern aktuelle 

Leitlinien, um quan)ta)ve MRT in den klinischen Alltag zu übernehmen (Lekadir et al., 

2025).  

 

5.2 T1-Mapping mit AiCE  

Die T1-Relaxa)onszeiten erwiesen sich in dieser Studie als empfindlicher Indikator für 

myelopathische Veränderungen im Rückenmark. Es zeigte sich, dass Pa)enten mit 

zervikaler Spinalkanalstenose bereits in milden Stadien (Kang Grad I) kürzere T1-Werte im 

Rückenmark aufweisen im Vergleich zu gesunden Kontrollen (Kang Grad 0). Mit 

zunehmendem Stenosegrad blieben die T1-Zeiten erniedrigt; allerdings waren die 

Unterschiede zwischen den fortgeschrijenen Stadien (Grad II vs. III) weniger ausgeprägt. 

Klinisch bedeutet dies, dass bereits frühe myelopathische Veränderungen durch T1-

Mapping messbar sind. Dieses  Muster passt zu den pathophysiologischen Mechanismen: 

Gewebeveränderungen wie Demyelinisierung oder  Ödembildung infolge der Kompression 

führen zu einer Verkürzung der T1-Relaxa)onszeit im Rückenmark. Unsere Beobachtungen 

unterstreichen somit, dass selbst frühe  Stadien einer degenera)ven zervikalen 

Myelopathie zu messbaren Änderungen der Gewebeeigenschaken führen – ein wich)ger 

Aspekt für die frühzei)ge Diagnos)k dieser Erkrankung (Maier et al., 2020).  

Ebenfalls bedeutsam ist der Einfluss der AiCE-Technologie auf die  Messgenauigkeit der T1-

Werte. Durch die KI-gestützte Bildrekonstruk)on mit AiCE wurde das Bildrauschen deutlich 

reduziert, was sich in einer geringeren Streuung der gemessenen T1-Zeiten äußerte. 

Prak)sch bedeutet  dies, dass die T1-Messungen unter AiCE konsistenter und verlässlicher 

sind. Insbesondere bei Einsatz einer moderaten AiCE-Stufe (3) zeigte sich bereits eine 
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signifikant niedrigere  Variabilität der T1-Werte gegenüber der Rekonstruk)on ohne AiCE. 

Ein weiterer Ans)eg auf die maximale AiCE-Stufe (5) brachte keinen wesentlich zusätzlichen 

Gewinn an Präzision. Für die klinische Anwendung ist diese verbesserte Stabilität der 

Messwerte essenziell: Je konsistenter die T1-Relaxa)onszeiten bes)mmt werden können, 

desto sicherer lassen sich geringe Veränderungen zwischen gesundem und geschädigtem 

Gewebe nachweisen.  

AiCE trägt somit dazu bei, sub)le pathologische Veränderungen im Rückenmark 

zuverlässiger zu erkennen, ohne  dass Artefakte oder Rauschen die Befunde verfälschen. 

Diese erhöhte Präzision stärkt den poten)ellen Stellenwert des T1-Mappings als Biomarker 

in der Myelopathie-Diagnos)k. Der Vergleich mit publizierten Studien unterstreicht die 

klinische Relevanz unserer Ergebnisse. So haben Smith et al. (Smith et al., 2008) früh 

gezeigt, dass sich T1-Relaxa)onszeiten des zervikalen Rückenmarks zuverlässig 

quan)fizieren lassen. Aktuelle Untersuchungen bestä)gen unseren Befund der T1-

Verkürzung bei Myelopathie: Eine Studie von Baucher et al. berichtet ebenfalls, dass 

Pa)enten mit degenera)ver zervikaler Myelopathie niedrigere T1-Werte im Rückenmark 

aufweisen als gesunde  Probanden (Baucher et al., 2021). Insbesondere in moderaten und 

schweren Krankheitsstadien fanden sie signifikant verkürzte T1-Zeiten, was die Annahme 

unterstützt, dass eine fortschreitende Myelopathie mit zunehmenden strukturellen 

Gewebeveränderungen einhergeht.  

Eine weitere Studie (Maier et al., 2020) konnte zeigen, dass T1-Mapping über alle 

Stenosegrade hinweg wertvolle diagnos)sche Informa)onen liefert. In dieser 

Untersuchung wurden die T1-Werte an den komprimierten Abschnijen der 

Halswirbelsäule mit denen kranial- und kaudal der Stenose verglichen. Es zeigte  sich, dass 

die Differenz der T1-Zeiten zwischen dem komprimierten Segment und den benachbarten, 

nicht komprimierten Abschnijen bei hochgradigen Stenosen am größten war. Mit anderen 

Worten: Je ausgeprägter die Kompression des  Rückenmarks, desto deutlicher hob sich das 

T1-Signal des geschädigten Segments von dem unveränderten Gewebe ab. Die Autoren 

schlussfolgern, dass T1-Mapping als quan)ta)ver Indikator für das Ausmaß der 

Rückenmarkskompression  dienen kann und in allen Schweregraden einsetzbar ist (Maier 

et al., 2020).  
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Diese Befunde s)mmen mit unserem Ergebnis überein, dass T1-Verkürzungen früh und 

graduiert detek)erbar sind. Sie verdeutlichen zugleich die klinische Bedeutung. T1-

Mapping könnte helfen, das Ausmaß einer Kompression objek)v zu beziffern und damit bei 

Grenzfällen die Entscheidungsfindung (z. B. für einen rechtzei)gen opera)ven Eingriff) zu 

erleichtern.  

Zusammenfassend lässt sich  festhalten, dass das T1-Mapping in unserem Kollek)v eine 

frühe Verkürzung der T1-Relaxa)onszeit bei Vorliegen einer Myelopathie  gezeigt hat –

bereits ab milden Stenosen und ohne weiteren starken Ans)eg in höheren Graden 

(SäÜgungseffekt). Diese früh nachweisbaren Gewebeänderungen sind aus klinischer Sicht 

wertvoll, da sie einen objek)ven Hinweis auf beginnende Rückenmarksschädigungen 

liefern, selbst wenn herkömmliche, gewichtete MRT-Sequenzen noch unauffällig oder 

unspezifisch sein mögen. Durch den Einsatz von AiCE wird die Genauigkeit dieser 

Messungen weiter erhöht, was die Zuverlässigkeit der T1-Analyse in der Praxis verbessert. 

Im Kontext der Literatur untermauern unsere Ergebnisse  die wachsende Evidenz, dass T1-

Mapping ein vielversprechender Biomarker für die Diagnose und Verlaufsbeurteilung der 

degenera)ven zervikalen Myelopathie ist (Baucher et al., 2021; Maier et al., 2020; Smith et 

al., 2008). Gerade in  Kombina)on mit modernen Rekonstruk)onsverfahren wie AiCE 

könnte das T1-Mapping dazu beitragen, die Unterschiede  zwischen klinischer Symptoma)k 

und bildgebendem Befund zu verringern und so die diagnos)sche Sicherheit sowie die 

Therapieplanung bei  Pa)enten mit zervikaler Myelopathie zu verbessern. 

 

5.3 T2-Mapping mit AiCE 

Die verlängerten T2-Relaxa)onszeiten  bei Pa)enten mit zervikaler Myelopathie spiegeln 

die zugrunde liegenden Gewebeveränderungen im Rückenmark wider. In unserer Kohorte 

zeigten höhergradige Stenosen eine signifikante T2-Relaxa)onszeitverlängerung im 

Vergleich zu milde oder keine Stenosen. Dies bedeutet auf einen erhöhten Wassergehalt 

oder strukturelle Schäden wie Ödeme, Demyelinisierung und Gliosierung hin. Ein solcher 

Befund s)mmt mit der Literatur überein: Intramedulläre T2-Hyperintensitäten gelten in der 

klinischen Praxis als Marker für eine ausgeprägtere Rückenmarkschädigung und  werden 

mit einer ungüns)geren Prognose assoziiert (O'Brien et al., 2022).  



 

43 

 

Zudem unterstreicht O’Brien et al. (2022) die Wer)gkeit des quan)ta)ven  T2-Mappings, 

da es gegenüber rein qualita)v T2-gewichteten Bildern eine präzisere Beurteilung von 

Gewebeveränderungen  ermöglicht.  

Unsere Ergebnisse unterstützen diese Sichtweise, indem sie zeigen, dass T2-Mapping 

sub)le pathologische Veränderungen im Myelon quan)ta)v  erfassen kann, noch bevor sie 

klinisch offensichtlich sind. Dies ist klinisch relevant, weil eine Verlängerung der T2-Zeit 

einen Hinweis auf den Schweregrad der Myelopathie liefert und somit bei der Beurteilung 

des Krankheitsstadiums helfen kann. Weiterhin haje der Einsatz der AiCE-Rekonstruk)on 

einen deutlichen Einfluss auf die Messqualität der T2-Mapping-Bilder. Durch die KI-

gestützte Rauschreduk)on verbesserte sich  das Signal-Rausch-Verhältnis messbar, was zu 

konstanteneren T2-Werten führte. Ohne AiCE zeigte sich eine größere Streuung der T2-

Werte, während mit AiCE 3 und AiCE 5 die Werte deutlich stabiler und reproduzierbarer 

waren. Zwischen einer  moderaten (AiCE 3) und maximalen KI-Stufe (AiCE 5) ließ sich kein 

signifikanter Unterschied mehr feststellen, was auf einen SäÜgungseffekt hindeutet. 

Höhere KI-Level bringen also keinen zusätzlichen Gewinn in der Bildqualität. Ein höheres 

Signal-Rausch-Verhältnis erleichtert die Detek)on kleiner Unterschiede in den 

Relaxa)onszeiten. Damit unterstützt AiCE die präzisere Differenzierung zwischen gesundem 

und pathologischem Gewebe. Unsere Befunde  zeigen folglich, dass der Einsatz von AiCE im 

T2-Mapping die diagnos)sche Aussagekrak erhöht. Dies s)mmt mit dem Grundgedanken 

überein, dass eine verbesserte Bildrekonstruk)on  zu einer zuverlässigeren Quan)fizierung 

führen kann. Ein Aspekt, der künkig dabei helfen könnte, frühzei)ge mikrostrukturelle 

Veränderungen des Myelons besser zu erfassen  und in der klinischen 

Entscheidungsfindung zu berücksich)gen (O'Brien et al., 2022). 

 

5.4 Diffusion-Tensor-Imaging (DTI) mit AiCE 

Die Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) bietet die Möglichkeit, mikrostrukturelle 

Veränderungen des Rückenmarks bei zervikaler Myelopathie sichtbar zu machen. 

Insbesondere die frak)onelle Anisotropie (FA) und der apparente Diffusionskoeffizient 

(ADC) haben sich als klinisch relevante Kenngrößen erwiesen. Mehrere  Studien haben die 

klinische Bedeutung dieser Parameter bei der zervikalen Myelopathie untermauert.  
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So berichteten Toktaş et al. (Toktas et al., 2016), dass an den steno)schen Segmenten der 

Halswirbelsäule die FA signifikant niedriger und der ADC signifikant höher war als in 

benachbarten, nicht verengten Bereichen.  Interessanterweise wurden diese Unterschiede 

mijels DTI selbst bei Pa)enten nachgewiesen, die im herkömmlichen, gewichteten MRT 

noch keine Signalveränderungen zeigten.  

Dies weist darauf hin, dass DTI sub)lere Frühschäden im Rückenmark erkennen kann, die 

mit gewichteten T1w- oder T2w-MRT nicht erfassbar sind. Nischal et al. (Nischal et al., 2021) 

fanden in einer prospek)ven  Studie ebenfalls klare Korrela)onen zwischen DTI-Parametern 

und dem klinischen Schweregrad der Myelopathie. Bei Pa)enten mit ausgeprägteren 

neurologischen Ausfällen waren die FA-Werte deutlich reduziert, während die ADC-Werte 

erhöht waren, entsprechend der stärkeren Gewebeschädigung. Darüber hinaus zeigte sich, 

dass DTI-Parameter bereits bei  milden klinischen Symptomen auffällig sein können.  

Diese Ergebnisse untermauern den Wert von FA und ADC als Frühindikatoren einer 

Rückenmarksschädigung. DTI deckte in einer weiteren Studie bei  vielen Pa)enten eine 

beginnende Myelopathie auf, noch ehe das herkömmliche MRT sichtbare Veränderungen 

lieferte (Akshiitha et al., 2022).  

Insgesamt s)mmt die Literatur  darin überein, dass niedrige FA-Werte auf einen Verlust der 

Nervenfaser-Integrität hinweisen und hohe ADC-Werte auf vermehrte Wasserdiffusion 

durch Gewebeschädigung – beide Veränderungen korrelieren mit dem Schweregrad der 

Myelopathie und können in frühen Stadien als Warnsignal  dienen (Akshiitha et al., 2022; 

Nischal et al., 2021; Toktas et al., 2016). 

Die Resultate der vorliegenden Studie stehen im Einklang mit unseren Befunden. Wir 

beobachteten, dass mit zunehmendem  Schweregrad der zervikalen Myelopathie die ADC-

Werte im Rückenmark kon)nuierlich ans)egen, was auf eine fortschreitende diffuse 

Gewebsschädigung hindeutet. Gleichzei)g sanken die FA-Werte bei den Pa)enten mit 

schwererer Myelopathie, was den Verlust anisotroper Faserstruktur im erkrankten 

Rückenmark widerspiegelt.  

Durch den Einsatz der neuen AiCE-Rekonstruk)on ergab sich ein zusätzlicher Befund von 

prak)scher Relevanz: Die ADC-Messungen  wurden stabiler. Konkret zeigten die ADC-Werte 

in den mit AiCE rekonstruierten DTI-Bildern eine  geringere Streuung.  
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Das weist darauf hin, dass dieses KI-gestützte  Rekonstruk)onsverfahren die Bildqualität so 

verbessert, dass der ADC als Kennwert konsistenter bes)mmt werden kann. Dies ist ein 

Vorteil für die  klinische Beurteilung und Verlaufsbeobachtung, da kleinere Änderungen im 

ADC nun besser detek)ert werden können. Die FA-Werte hingegen profi)erten nicht in 

gleichem Maße von  der AiCE-Rekonstruk)on. Zwar ließ sich auch hier der erwartete Abfall 

der FA bei fortgeschrijener Erkrankung deutlich nachweisen, jedoch blieb das Rauschen für 

FA mit und ohne AiCE vergleichbar. Die zusätzliche Bildrekonstruk)on steigerte die Stabilität 

des FA-Wertes somit nicht signifikant. Ein möglicher  Grund für diesen Unterschied könnte 

in der unterschiedlichen Empfindlichkeit von ADC und FA gegenüber Bildrauschen liegen. 

Der ADC als Diffusionsparameter reagiert empfindlicher auf Rauschartefakte. Eine 

Rauschreduk)on durch AiCE führt folglich zu konsistenteren ADC-Werten. Die  FA dagegen 

entsteht aus einer komplexen  Berechnung der Diffusionsrichtungen (Akshiitha et al., 2022). 

Möglicherweise ist die FA-Berechnung bereits robuster gegenüber unspezifischem 

Rauschen, sodass AiCE hier wenig zusätzlichen Nutzen bringt. Alterna)v könnte es auch 

sein, dass verbleibendes geringfügiges Rauschen die FA-Bes)mmung weiterhin beeinflusst 

und eine Verbesserung durch AiCE daher unter der Nachweisgrenze bleibt.  

Insgesamt zeigt sich, dass  die DTI-Parameter FA und ADC wertvolle zusätzliche Marker bei 

der Beurteilung der zervikalen Myelopathie sind – von der frühen Diagnosestellung (auch 

ohne MRT-Läsion) über die Abschätzung des Schweregrades bis hin zur 

Verlaufsbeobachtung und Therapieentscheidung. Insbesondere vor dem Hintergrund, dass 

die herkömmlichen, gewichtete  MRT in frühen oder milden  Fällen ok unauffällig bleibt, 

bieten FA und ADC einen echten Mehrwert für die klinische Diagnos)k (Akshiitha et al., 

2022; Toktas et al., 2016). 
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5.5 Limita>onen im Studiendesign 

Trotz der methodischen Sorgfalt und der innova)ven Herangehensweise bei der 

Untersuchung des Einflusses der AiCE-Technologie auf die MRT-Bildrekonstruk)on ergeben 

sich im Studiendesign einige Limita)onen, die bei der Interpreta)on der Ergebnisse 

berücksich)gt werden  müssen. 

Erstens handelt es sich um eine prospek)ve, unizentrische Fall-Kontroll-Studie mit einer 

rela)v begrenzten S)chprobengröße (82 Teilnehmer für DTI und 71 für T1-/T2-Mapping). 

Diese limi)erten Fallzahlen können die sta)s)sche Aussagekrak  verringern und somit die 

Generalisierbarkeit der Ergebnisse auf breitere Pa)entenkollek)ve beschränken. 

Zweitens wurde die Bildakquisi)on ausschließlich mit einem 1,5-Tesla-MRT-System 

durchgeführt. Zwar sind solche  Geräte in der klinischen Rou)ne weit verbreitet, jedoch 

können sich die Ergebnisse – insbesondere in Bezug auf die Leistungsfähigkeit der AiCE-

Technologie – bei anderen Scanner-Modellen oder bei Systemen mit höherer Feldstärke 

unterschiedlich darstellen. Dadurch ist die Übertragbarkeit der Befunde auf andere 

technische Umgebungen  begrenzt. 

Ein weiterer kri)scher Punkt ist die manuelle Defini)on der Regions of Interest (ROI) bei  

der quan)ta)ven Auswertung der Bilddaten. Diese Methode birgt das Risiko subjek)ver 

Einflüsse und Interobserver-Variabilität, was zu Messauigkeiten führen kann. Zukünkige 

Studien sollten daher den Einsatz halbautoma)sierter oder automa)sierter 

Auswertungsstrategien in Erwägung ziehen, um die Objek)vität und Reproduzierbarkeit der 

Messergebnisse zu  verbessern. 

Darüber hinaus beschränkt sich die Untersuchung auf sta)sche Bildgebungsprotokolle. 

Dynamische Untersuchungen, die Bewegungs- und Lageänderungen berücksich)gen, 

könnten zusätzliche, klinisch relevante Informa)onen liefern. Da Messungen jedoch 

dynamisch mit längeren Scanzeiten und  einem erhöhten Risiko für Bewegungsartefakte 

verbunden sind, stellt deren Integra)on in den klinischen Alltag eine Herausforderung dar. 

Schließlich zeigt sich, dass die Untersuchung der unterschiedlichen AiCE-

Rekonstruk)onsstufen zwar signifikante Verbesserungen des  Signal-Rausch-Verhältnisses 

bewirkt, jedoch ein SäÜgungseffekt zwischen der standardisierten (AiCE 3) und der 

maximalen KI-Anwendung (AiCE 5) nicht vollständig  ausgeschlossen werden kann.  
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Das bedeutet, dass eine weitere  Erhöhung der KI-Intensität über einen bes)mmten Punkt 

hinaus nicht zu einer propor)onalen Steigerung der Bildqualität führt, da das SNR ein 

Plateau erreichen kann. Darüber  hinaus weist die ANOVA-Analyse der Standardabweichung 

der FA-Werte zwischen den verschiedenen AiCE-Stufen (p = 0,662) darauf hin, dass die KI-

gestützte Rekonstruk)on keinen  signifikanten Einfluss auf die Variabilität dieser Parameter 

hat. Diese Stabilität der FA-Werte könnte zudem durch  die ausschließliche Verwendung 

eines 1,5-Tesla-Systems bedingt sein. 

Außerdem haben  übermäßig intensive KI-Anwendungen möglicherweise den Nachteil, 

dass sie einen erhöhten Aufwand in der Datenverarbeitung mit sich bringen, ohne einen 

signifikanten zusätzlichen Qualitätsgewinn zu erzielen. Diese Erkenntnisse sind von 

prak)scher Bedeutung, da sie die Notwendigkeit unterstreichen, das op)male 

Einsatzspektrum der AiCE-Technologie zu  definieren. Weitere Studien sollten daher darauf 

abzielen, die Grenze zu bes)mmen, ab der eine weitere Steigerung des KI-Einsatzes keine 

relevante Verbesserung mehr bewirkt, um so den besten  Kompromiss zwischen Effizienz 

und Bildqualität zu iden)fizieren. Diese Op)mierung könnte letztendlich dazu beitragen, 

die Technologie ressourceneffizient in den klinischen Workflow zu integrieren und 

gleichzei)g eine hochwer)ge Bildrekonstruk)on zu gewährleisten. 

Des Weiteren war beim T1-Mapping die  Anzahl der möglichen Stützstellen (d. h. 

unterschiedlicher Echozeiten zur Messung der Relaxa)onskurve) auf 33 begrenzt. Diese 

Obergrenze ist durch die Sequenz- und Zeitparameter des verwendeten Protokolls bedingt. 

Zwar erlaubt eine so große Anzahl an Punkten prinzipiell  eine gute Annäherung an die 

echte T1-Relaxa)onskurve, doch in der Praxis musste zwischen Messdauer und Präzision 

abgewogen werden. Andere etablierte T1-Mapping-Methoden begnügen sich ok mit 

deutlich weniger Messpunkten: Zum Beispiel verwendet die MOLLI-Sequenz in der 

kardialen Bildgebung typischerweise 11 Stützstellen (Messroghli et al., 2004). Ein 

vollständiges Protokoll mit noch mehr als 33 Stützstellen würde die Scanzeit erheblich 

verlängern und ist klinisch nicht prak)kabel.  

Unsere Entscheidung, 33 Echozeiten  zu nutzen, stellt somit einen Kompromiss dar, der eine 

ausreichende Genauigkeit mit vertretbarem Zeitaufwand vereint. Im Vergleich zu 

Literaturstandards bewegen wir uns damit im oberen Bereich der  Punktdichte.  
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Eine noch dichtere  Abtastung häje den zeitlichen Aufwand unverhältnismäßig erhöht und 

ist aus klinischer Sicht nicht notwendig, solange  die erzielte Genauigkeit diagnos)sch 

genügt. Nichtsdestotrotz könnten feinere Unterschiede in den T1-Zeiten mit unserem 

SeÜng unterdetek)ert bleiben. Zukünkige Studien könnten hier alterna)ve Mapping-

Methoden, falls eine höhere zeitliche Auflösung der Relaxa)onskurve  von Vorteil scheint. 

 

Ähnlich verhält es sich beim T2-Mapping. Hier war  die Anzahl der Echozeiten technisch auf 

vier verschieden lange TEs beschränkt. Mit nur vier Echozeiten kann man die T2-Kurve zwar 

noch anpassen, doch die geringe Datenbasis erhöht die Empfindlichkeit gegenüber 

Rauschen und einzelnen Ausreißern. In der Literatur werden deshalb häufig mehr 

Echozeiten verwendet, um die Zuverlässigkeit der T2-Bes)mmung zu erhöhen. So kommen 

in den Protokollen zum Knie-Mapping fünf bis sechs Echozeiten zum Einsatz, um eine 

robustere Kurve zu erhalten (Mars et al., 2018). Mit  nur vier Echozeiten besteht das Risiko, 

dass kleine Messfehler größeren Einfluss auf  den berechneten T2-Wert haben.  

Vergleicht man dies jedoch mit anderen Studien, so liegen wir im unteren Bereich der 

üblichen Echoanzahl: In kardialen T2-Mapping-Studien wurden teils nur  drei Stützstellen 

verwendet (Giri et al., 2009). 

Unsere Ergebnisse sollten daher unter dem Vorbehalt dieser reduzierten Echoanzahl 

betrachtet  werden. Prak)sch bedeutet das, dass die absoluten T2-Werte etwas ungenauer 

sein können als in Studien mit ausführlicheren Mul)-Echo-Sequenzen. Für klinische 

Aussagen – etwa den Vergleich von Pa)entengruppe vs. Kontrolle – reichen vier Echozeiten 

in unserem SeÜng offenbar aus, um signifikante Unterschiede aufzudecken, doch für eine 

exakte Quan)fizierung jedes Einzelwertes oder die Detek)on sub)ler Veränderungen 

könnte ein Protokoll mit mehr Echozeiten  vorteilhak sein. 

Insgesamt müssen diese Limita)onen – von der S)chprobengröße über technische 

Überlegungen bis hin zu methodischen Herausforderungen – in die Interpreta)on der 

Ergebnisse einbezogen werden. Zukünkige Studien sollten eine Erweiterung der 

Pa)entenkohorte, den Vergleich unterschiedlicher Scanner und den Einsatz 

standardisierter, automa)sierter Auswertungsmethoden in Betracht ziehen, um die 

Robustheit und  Generalisierbarkeit der Befunde weiter zu  verbessern. 
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6 Zusammenfassung 

Diese Disserta)on untersuchte den Einfluss der Advanced Intelligent Clear-IQ Engine (AiCE) von 

Canon auf die Bildrekonstruk)on im T1-/T2-Mapping sowie in der Diffusionstensor-Bildgebung 

(DTI) zur Beurteilung zervikaler Myelopathien infolge degenera)ver Veränderungen der 

Halswirbelsäule. Ausgangspunkt der Arbeit ist die Beobachtung, dass konven)onelle MRT-

Verfahren häufig nicht in der Lage sind, zukünTige und sub)le mikrostrukturelle  

Veränderungen im Myelon adäquat abzubilden, was zu einer Diskrepanz zwischen klinischer 

Symptoma)k und bildgebenden Befunden führt. Die zentrale Hypothese lautet, dass der Einsatz 

von KI-gestützten Rekonstruk)onsverfahren – konkret  die AiCE-Technologie – das Signal-

Rausch-Verhältnis (SNR) verbessert und somit eine präzisere Darstellung pathologischer 

Gewebeveränderungen ermöglicht. 

Zur Überprüfung  dieser Hypothese wurde eine prospek)ve, unizentrische Fall-Kontroll-Studie 

konzipiert. An einem 1,5-Tesla-MRT-System wurden standardisierte T1-/T2-Mapping- und DTI-

Sequenzen bei einer differenzierten Kohorte aus gesunden Kontrollpersonen sowie Pa)enten 

mit unterschiedlichen Schweregraden zervikaler Spinalkanalstenosen angewendet. Die 

Untersuchung ergab unter Einbeziehung verschiedener AiCE-Stufen, um den Einfluss der KI-

gestützten Bildrekonstruk)on quan)ta)v zu evaluieren. Mibels definierter Regions of Interest 

wurden die T1- und T2-Relaxa)onszeiten  sowie diffusionsbasierte Parameter, wie frak)onale 

Anisotropie (FA) und Apparent Diffusion Coefficient (ADC), ermibelt und sta)s)sch mibels 

Mixed-Model-ANOVA analysiert.  

Die Ergebnisse belegen, dass die Anwendung von AiCE zu einer signifikanten Verbesserung des 

SNR und einer präziseren Differenzierung zwischen pathologischen und gesunden 

Geweberegionen führt. Zudem korrelieren die quan)ta)ven Bildparameter eng mit dem 

Schweregrad der Myelopathie, wobei ein Säfgungseffekt zwischen standardisierter und 

maximaler KI-Anwendung beobachtet wurde. Diese Befunde unterstreichen den 

diagnos)schen Mehrwert der KI-basierten Bildrekonstruk)on und zeigen, dass zukünTige, 

mikrostrukturelle Veränderungen im Myelon besser erkannt werden können. Die Arbeit leistet 

somit einen wesentlichen Beitrag zur Op)mierung der MRT-Diagnos)k bei zervikaler 

Myelopathie, indem sie den Weg für eine verbesserte, individualisierte Therapieplanung ebnet. 

Gleichzei)g werden methodische Limita)onen, wie die begrenzte S)chprobengröße und die 

Nutzung eines 1,5-Tesla-Systems, kri)sch reflek)ert. ZukünTige mul)zentrische Studien 

könnten die Übertragbarkeit und Effizienz der vorgestellten Ansätze  weiter verbessern.  
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Summary 

This disserta)on inves)gated the impact of Canon's Advanced Intelligent Clear-IQ Engine 

(AiCE) on image reconstruc)on in T1-/T2-mapping and diffusion tensor imaging (DTI) for 

the evalua)on of cervical myelopathy  caused by degenera)ve changes of the cervical spine. 

The star)ng point of this work is the observa)on that conven)onal MRI techniques are 

oken unable to adequately depict subtle or  future microstructural changes in the spinal 

cord, resul)ng in a mismatch between clinical symptoms and imaging findings. The central 

hypothesis posits that the applica)on of AI-supported reconstruc)on algorithms—

specifically the AiCE technology—enhances the signal-to-noise ra)o (SNR), thereby 

enabling more precise visualiza)on of pathological )ssue altera)ons. 

To test this hypothesis, a prospec)ve, single-center case-control study was designed. 

Standardized T1-/T2-mapping and DTI sequences  were acquired on a 1.5 Tesla MRI system 

in a differen)ated cohort comprising healthy controls and pa)ents with varying grades of 

cervical spinal canal  stenosis. Different levels of AiCE were applied to quan)ta)vely assess 

the influence of AI-based image reconstruc)on. Defined regions of interest were used to 

extract T1 and T2 relaxa)on )mes as well as diffusion-based parameters, such as frac)onal 

anisotropy (FA) and apparent diffusion coefficient (ADC), which  were sta)s)cally analyzed 

using a mixed-model ANOVA. 

The results demonstrate that the use of AiCE leads  to a significant improvement in SNR and 

a more precise differen)a)on  between pathological and healthy )ssue regions. Moreover, 

the quan)ta)ve imaging parameters show a strong correla)on with the severity of 

myelopathy, with a satura)on effect observed between standard and maximal levels of AI 

applica)on. These findings highlight the diagnos)c value of AI-assisted image 

reconstruc)on and indicate that future microstructural changes in the spinal cord can be 

bejer detected. This study thus contributes significantly to the op)miza)on of MRI 

diagnos)cs in cervical myelopathy by paving the way for improved, individualized treatment 

planning. At the same  )me, methodological limita)ons such as the rela)vely small sample 

size and the use of a 1.5 Tesla system are cri)cally  discussed. Future mul)center studies 

could further validate and enhance the transferability and efficacy of the approaches 

presented  herein. 
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11 Anhang 
Tabelle 12: Signalquo^ent und Median für das T1-Mapping nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 
5). 

 
Tabelle 13: Signalquo^ent und Median für das T2-Mapping nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 
5). 
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Tabelle 14: Signalquo^ent und Median für FA nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5). 

 
Tabelle 15: Signalquo^ent und Median für ADC nach Kang (0-III) in Abhängigkeit von den AiCE-Stufen (0, 3, 5). 
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