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Kapitel 1

Einleitung

Im Jahr 2001 lief§ sich fast jede zweite Todesursache (47,2 %) auf eine Herzkreislauferkrankung
zuriickfithren. Erhebliche Investitionen und Bemiihungen in der medizinischen Forschung konnten
seither eine Reihe von Erfolgen in Diagnose und Therapie verzeichnen. Dennoch prognostiziert die
Weltgesundheitsorganisation (WHO), dass bis zum Jahr 2015 weltweit die Infektionskrankheiten
als héufigste Todesursache durch die Herzkreislauferkrankungen verdréngt werden. Zur Behand-
lung werden rund ein viertel der jahrlichen Ausgaben fiir Arzneimittel aufgewendet. Dabei ist eine
Heilung héufig nicht moéglich.

Die medizinische Forschung der letzten Jahre konzentriert sich zunehmend auf molekular und
zellbiologische Methoden zur Verbesserung von Therapie und Diagnose. Eine wichtige Rolle spielt
die Untersuchung genetischer Faktoren im Zusammenhang mit Umwelteinfliissen als Ursache fiir
die Krankheitsentstehung. Unerlésslich sind hierfiir die Erkenntnisse aus der Struktur- und Funk-
tionsanalyse des menschlichen Genoms. Zur Bestimmung der Funktion menschlicher Gene hat sich
das Mausmodell als wichtiger Bestandteil der Genomforschung etabliert [1]. Die Ubereinstimmung
der Erbinformation von Maus und Mensch betriagt tiber 97 % [2]. Fiir iiber 80 % der Mausgene
gibt es ein identisches Gegenstiick im menschlichen Genom. Zudem erméglichen die Fortschritte
der Molekulargenetik den Einsatz sogenannter transgener Tiere. Hierbei wird in den Zellkern des
Organismus artfremdes oder arteigenes Erbgut eingebracht. Dadurch lassen sich beispielsweise ver-
besserte Tiermodelle menschlicher Krankheiten realisieren. Durch die Deaktivierung vorhandener
Gene (die Erzeugung sogenannter Knockout-Tiere) ist es weiterhin moglich, gezielt die Funktions-
weise einzelner Gene bzw. Gendefekte zu untersuchen. Eine Reihe von Krankheitsbildern lasst sich
allerdings erst dann verstehen, wenn man die zugrundeliegende genetische Disposition im Zusam-
menspiel des gesamten Organismus studiert. Transgene- und Knockout-Mé&use stellen gerade diese
Moéglichkeit zur Verfiigung und sind deshalb ein wesentlicher Bestandteil der pharmazeutischen
Grundlagenforschung.

Wichtig ist dabei die Charakterisierung des Phénotyps mit entsprechenden diagnostischen Ver-
fahren. Neben molekularbiologischen Techniken erfordert eine umfassende Beurteilung von Krank-
heitsverldufen und Therapieansétzen insbesondere die Einbeziehung nicht-invasiver Untersuchungs-
methoden. Spezielle Fragestellungen im Bezug auf kardiovaskulére Erkrankungen lassen sich haufig
erst im Rahmen von Verlaufstudien mit entsprechenden genmodifizierten Mausmodellen beantwor-
ten.

Als besonders vielversprechende Untersuchungsmethode hat sich in diesem Zusammenhang die
Magnetresonanztomographie (kurz: MRT') entwickelt. Die physikalische Grundlage dieser Technolo-
gie, namlich die magnetische Kernresonanz (engl.: Nuclear Magnetic Resonance, kurz: NMR), wurde
von Bloch und Purcell 1946 unabhiéngig voneinander entdeckt [3, 4]. In den Folgejahren fand vor
allem die NMR-Spektroskopie bei der Molekiilstrukturaufklirung in der Chemie ein weites Anwen-
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2 EINLEITUNG

dungsfeld. Erst die technische Erweiterung durch den Einsatz von Magnetfeldgradienten im Jahre
1973 durch Mansfield und Lauterbur erméglichte die Anwendung in der klinischen Bildgebung [5, 6].
Durch das in der Computer-Tomographie bekannte Verfahren der Projektionsrekonstruktion gelang
es Lauterbur erstmals, ortsaufgeloste zweidimensionale Bilder von Glaskapillaren zu erzeugen.

In der heutigen klinischen Bildgebung ist die MRT als nicht invasives Standardverfahren zur
Untersuchung einer Vielzahl von Geweben und dynamischer Ablédufe des menschlichen Organismus
nicht mehr wegzudenken. Besonders Fragestellungen in der kardiovaskuldren Forschung profitieren
von ihrer Vielseitigkeit.

Aufgrund der geringen Abmessung muriner Organe und der schnellen Herzrate von ca. 550
Schlédgen pro Minute stellen sich jedoch besonders bei der MRT an Miusen grofie Herausforde-
rungen an die technische Realisierung von Bildgebungsmethoden. Viele Verfahren, die sich am
Menschen als Standart etabliert haben, konnen nicht oder nur unzureichend auf die Untersuchung
am Mausmodell iibertragen werden. Erst die Entwicklung schneller Gradientensysteme in Kombina-
tion mit optimierten Hochfrequenz-Spulen erméglichte die Darstellung muriner Gewebestrukturen.
Der Einsatz sehr hoher Magnetfeldstérken fiithrte dariiberhinaus zu einem verbesserten Signal-zu-
Rausch-Verhéltnis (engl.: signal to noise ratio; kurz: SNR) und schaffte die Grundlage fiir in vivo
Untersuchungen in mikroskopischen Gréflenordnungen.

Gerade im Bereich der Grundlagenforschung am Mausmodell gibt es jedoch eine Reihe von
wichtigen Untersuchungsparametern, die bisher nur mit invasiven Methoden zuginglich sind.
Ziel dieser Arbeit war es deshalb, ein moglichst breites Spektrum von nicht invasiven MR-
Untersuchungsmethoden zur Charakterisierung des murinen kardiovaskuldren Systems zur Verfii-
gung zu stellen.

Mausmodelle fiir arteriosklerotische Geféaflerkrankungen erlauben das Studium grundlegender
Mechanismen bei der Entstehung und Progression der typischen Gefafiwandverdnderungen. In ei-
nem ersten Schritt dieser Arbeit sollten Methoden zur Darstellung der morphologischen Struktur
der GeféaBwand weiterentwickelt und optimiert werden. Um die Ergebnisse morphologischer Unter-
suchungen der Verdnderung funktioneller Parameter gegeniiberzustellen, wurde weiterhin ein Ver-
fahren zu Messung der Gefalumfangsdehnung als Elastizitdtsparameter implementiert. Ziel war es,
im Rahmen einer Velaufsstudie die entwickelten MR-Verfahren anzuwenden und zu untersuchen, in-
wieweit die Verdnderung funktioneller Parameter den morphologischen Verédnderungen vorausgeht.
Die Beschreibung der Messverfahren und die Ergebnisse hierzu sind in Kapitel 2 zusammengefasst.

Die Methoden zu Bestimmung der Gefiflumfangsdehnung nutzen die hochaufgeloste Cine-
Bildgebung zur Bestimmung des Gefafidurchmessers als Funktion der Zeit. Dabei hat sich gezeigt,
dass die verwendeten manuellen Segmentierverfahren aufgrund der kleinen Abmessungen der Maus-
aorta (Durchmesser ca. 1 mm) und der eingeschriankten Ortsauflosung stark fehleranféllig sind. In
Kapitel 3 wird deshalb ein Verfahren beschrieben, das die Phaseninformation der Signalwerte
nutzt, um Verschiebungen im Subpixelbereich zu quantifizieren. Diese Methode stellt gerade in der
Kleintierbildgebung eine wichtige Moglichkeit dar, um Bewegungen unterhalb der Auflésungsgrenze
zu detektieren.

Zur Beschreibung der Vitalitat arterieller Geféfle eignen sich besonders mechanische Eigenschaf-
ten wie beispielsweise die Elastizitét. Bildgebende Verfahren, die ausschliefilich die Gefé3wandbe-
wegung darstellen, erlauben keine Quantifizierung der Geféaflelastizitiat. Zwar kann die relative Deh-
nung bestimmt werden, zur Beurteilung elastischer Eigenschaften fehlt jedoch eine Bezugsgrofie wie
beispielsweise der arterielle Pulsdruck. Im Rahmen dieser Arbeit sollte deshalb erortert werden, in-
wieweit mit MR-technischen Methoden der dynamische arterielle Pulsdruck nicht invasiv bestimmt
werden kann. In Kapitel 4 wird dazu erstmals ein Verfahren vorgeschlagen, welches mit Hilfe der
Phasendifferenzbildgebung aus den Parametern Blutflussgeschwindigkeit und Pulswellengeschwin-
digkeit (engl.: Pulse-Wave Velocity; kurz: PWV) die Bestimmung des dynamischen Verlaufs des



arteriellen Pulsdrucks erlaubt.

Die hierzu notwendige Pulswellengeschwindigkeit war bisher nicht im MR-Experiment in M&u-
sen erfassbar. Da die PWV jedoch ein wichtiger Indikator zur Beschreibung der Dysfunktion von
Gefaflen darstellt, war es Ziel, MR-Verfahren zu implementieren, die eine Abschétzung dieses Para-
meters ermoglichen. In Kapitel 5 werden dazu zwei Realisierungen vorgestellt. Zum einen konnte
die regionale Pulswellengeschwindigkeit als Mittelwert {iber einen definierten Gefafabschnitt be-
stimmt werden, zum anderen war es moglich, die lokale PWV als Funktion des Blutflusses und der
zeitabhéngigen Querschnittsverdnderung des Geféafles anzugeben. In einer Vergleichsstudie sollte
dariiberhinaus untersucht werden, inwieweit die Auspriagung arteriosklerotischer Verdanderungen in
verschiedenen Genotypen die Pulswellengeschwindigkeit beinflusst.

Neben den Auswirkungen auf die Eigenschaften der GefiBwand manifestieren sich Herz-
Kreislauf-Erkrankungen jedoch auch in Verdnderungen des Herzmuskels (Myokard). In einem weite-
ren Schritt sollten deshalb Methoden zu Darstellung der Funktionalitdt des Myokards implementiert
werden. Mit Hilfe der Cine-Bildgebung konnte in bisherigen Studien bereits eine Quantifizierung
grundlegender Parameter wie beispielsweise das endsystolisches bzw. enddiastolisches Muskel- und
Blutvolumen bestimmt werden [7]. Weitergehende Untersuchungen von dynamischen Vorgingen
im Méausemyokard unter Verwendung der Signalphase als Trdger von Bewegungsinformation er-
laubten zudem die Darstellung zeitlich aufgeloster Bewegungskarten [8, 9]. Fiir die Beurteilung
und Lokalisierung von Storungen der Herzfunktion aufgrund eines Myokardinfarkts beispielsweise
sind bisherige Bildgebungsverfahren jedoch héufig nicht ausreichend. Eine eingeschrinkte Orts-
/Zeitauflosung sowie geringes SNR erlaubten nur zweidimensionale Bewegungsmessungen in einer
einzelnen Messschicht. Im Rahmen dieser Arbeit sollten mithilfe der Phasendifferenzbildgebung
Sequenzen zur Untersuchung von dreidimensionalen Bewegungsmustern im murinen Myokard im-
plementiert und optimierten werden. Zeitlich und o6rtlich hochaufgeloste Bewegungskarten sollten
zur Verfiigung gestellt werden, um charakteristische Funktionsparamter des Myokards wie bspw.
den Torsionswinkel in verschiedenen Herzbereichen zu quantifizieren. Die Ergebnisse hierzu sind in
Kapitel 6 zusammengefasst.
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Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Physikalische Grundlagen

2.1.1 Der Kernspin im statischen Magnetfeld

Jedem Atomkern kann ein Gesamtdrehimpuls zugeordnet werden, der sogenannte Kernspin. Fiir
Kerne mit einer ungeraden Anzahl von Neutronen oder Protonen ist dieser von Null verschieden
und es ldsst sich ein magnetisches Moment i vom Gesamtdrehimpuls I ableiten. Es gilt:

fi=~I. (2.1)

Dabei bezeichnet die Proportionalititskonstante v das gyromagnetische Verhéltnis. Fiir den Was-
serstoffkern ('H) gilt beispielsweise: v/27 = 42.577 MHz/T. In dieser Arbeit wurden alle Messungen
am Wasserstoffkern durchgefiihrt, deshalb soll im Weiteren ausschlieBlich der 'H-Kern betrachtet
werden. Aufgrund des einzelnen Protons mit der Kernspinquantenzahl 1/2 ergeben sich fiir den
Operator I, des Wasserstoffskerns nur die beiden Eigenwerte +/4/2 und —h/2. Bringt man den
'H-Kern in ein statisches #ufleres Magnetfeld der Flussdichte By, so kommt es zu einer Aufspaltung
dieser Energieniveaus. Fiir die Eigenwerte des Hamiltonoperators

A

H = —Byl. (2.2)

gilt dann:
1
EL = i§m0 mit wo =By . (2.3)

Die Frequenz wy wird als Larmorfrequenz bezeichnet. Entsprechend dieser Eigenwerte lédsst sich
die Losung der zeitabhéngigen Schrodingergleichung fiir das beschriebene zwei-Niveau-System als
Entwicklung nach stationdren Zustdnden angeben.

U(t) = Y Cothe F00 mit =<y, U(t = 0) > . (2.4)

41
m==+3

Betrachtet man den Erwartungswert (V|| W) des magnetischen Moments, so ergibt sich eine Préa-
zessionsbewegung um die Richtung des dufleren Magnetfelds By (mit dem Azimutwinkel &, und
dem Polarwinkel ; fiir den Verlauf dieser Arbeit sei fiir die Ausrichtung von By stets die z-Richtung

5



6 GRUNDLAGEN

angenommen):
() = %hsinﬁcos(cbg—wot) (2.5)
(ny) = 7%ﬂlsinﬁsim(q)o—cuot) (2.6)
(p.)y = 77hcos.9. (2.7)

Im thermodynamischen Gleichgewicht lassen sich die Besetzungszahlen beider Niveaus durch die
Boltzmann-Verteilung wiedergeben. Fiir die Magnetisierung als rdumliches Mittel der magnetischen
Momente ergibt sich dann: ,

- RI(I+1) ~
My = %Bw (2.8)
Dabei ist p die Dichte der Spins in der Probe, T" die absolute Temperatur und kg die Boltzmann-
Konstante. Die Richtung der Gleichgewichtsmagnetisierung stimmt im thermodynamischen Gleich-
gewicht mit der Richtung des By-Feldes iiberein.

2.1.2 Anregung und Relaxation

Durch Anlegen eines zweiten nicht statischen Magnetfeldes B, lédsst sich die Magnetisierung M,
aus der Gleichgewichtslage bringen. Das Bi-Feld muss dabei eine senkrechte Komponente zur By-
Achse haben und im Resonanzfall mit der Prézessionsfrequenz wy, der sogenannten Larmorfrequenz
um die By-Achse rotieren. Dieses zeitlich begrenzte, zusdtzlich angelegte Magnetfeld wird auch als
Hochfrequenz-Puls (kurz: HF-Puls) bezeichnet. Hauptcharakterisierungsmerkmal des HF-Pulses ist
der erzeugte Drehwinkel der Magnetisierung:

a = 'Y/tBlL(t>dt . (2.9)

Dabei gibt ¢ die Dauer des Hochfrequenzpulses an. Nach der Auslenkung aus der Gleichgewichtslage
kann die Magnetisierung in zwei Richtungsanteile aufgespalten werden. Man bezeichnet den Anteil,
der parallel zur x-y-Ebene liegt, als Transversalmagnetisierung M, und den Anteil parallel zum
By-Feld als longitudinale Magnetisierung M,. Die Relaxation der Magnetisierung zuriick in die
Gleichgewichtslage ldasst sich durch die empirisch gefundene Bloch-Gleichung beschreiben:

dM - = 1 1
i ]\/[><BojLTl(]\JO—MZ)é—T2
Die zeitliche Entwicklung wird dabei durch die drei verschiedenen Terme auf der rechten Seite
unterschiedlich beeinflusst.

M, . (2.10)

e Der erste Term % = ’y]\? x By beschreibt die Anderung der Magnetisierung lediglich aufgrund
eines duferen konstanten Magnetfeldes. Analog der Bewegungsgleichung eines Kreisels im
Gravitationsfeld ergibt sich die bekannte Prizessionsbewegung um die z-Achse. Wihlt man
als Anfangsbedingung einen Magnetisierungsvektor parallel zur z-Achse, so bleibt dieser in
Richtung und Betrag konstant.

e Im zweiten Term % = T%(MO — M.)z wird der Aufbau der longitudinalen Magnetisie-
rung beschrieben. Die zugrundeliegenden energetischen Wechselwirkungen zwischen den ma-
gnetischen Momenten der einzelnen Kernspins und der Umgebung werden als Spin-Gitter-
Wechselwirkungen bezeichnet. Die Relaxationszeit 7 wird longitudinale Relaxationszeit ge-

nannt. Die Losung der zugehorigen Differentialgleichung lésst sich schreiben als:
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Abbildung 2.1: Losung der Blochgleichung nach Anwendung eines 90° Pulses.

M (t) = M.(0)e™"/T 4 My(1 — e/ (2.11)

e Der dritte Term beschreibt einen exponentiellen Zerfall dd—]\f = —T%M 1 der transversalen Ma-
gnetisierung. Ursache dieses Zerfalls sind sogenannte Spin-Spin-Wechselwirkungen, die zum
Dephasieren der einzelnen magnetischen Momente untereinander fithren. Die dafiir typische
Zeitkonstante 15 wird als transversale Relaxationszeit bezeichnet. Der Verlauf der transver-
salen Magnetisierung ldsst sich beschreiben durch:

M (t) = M, (0)e /T2 (2.12)

Die Losung der Blochgleichung umfasst also eine Rotationsbewegung, die in der Transversalebene
exponentiell zerfillt und in z-Richtung exponentiell anwéchst, wie in Abbildung 2.1 dargestellt.
Im realen Experiment lésst sich nie der Idealfall eines exakt homogenen Magnetfeldes erzeugen.
Dadurch kommt es zu einer mehr oder weniger starken ortsabhéingigen Verteilung der einzelnen Re-
sonanzfrequenzen. Diese Feldinhomogenitéiten haben zur Folge, dass die sogenannten Isochromaten
mit der Zeit gegeneinander dephasieren und somit der Zerfall der transversalen Magnetisierung
beschleunigt wird. Als Isochromat bezeichnet man eine Volumeneinheit von Spins fiir die gilt:

e Die Volumeneinheit ist klein genug, so dass Magnetfeldvariationen vernachléssigbar sind.

e Ein Isochromat umfasst geniigend Spins, so dass quantenmechanische Effekte zu Berechnung
des erzeugten Signalverlaufs vernachléssigt werden koénnen.

Quantitativ lasst sich dieser zusétzlichen Dephasierung Rechnung tragen, indem man eine weitere
Relaxationszeitkonstante T3 einfiihrt. Es gilt:

L] + ! (2.13)
Ty T, T '
Dabei entspricht die Zeitkonstante 73 dem zusétzlichen Zerfall der transversalen Magnetisierung
bedingt durch Magnetfeldinhomogenitéiten, wéhrend die Zeitkonstante 7 den gesamten Riickgang
der transversalen Magnetisierung quantifiziert.
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T, HF-Pulse

Abbildung 2.2: Darstellung eines Echozugs erzeugt durch eine Folge von 180°-Pulsen.

Mit einer Spule ldsst sich das Signal der rotierenden Transversalmagnetisierung gemifi dem
Faradayschen Induktionsgesetz detektieren. Der sich dabei ergebende Signalverlauf wird im Falle
einer freien Relaxation nach einem a-Puls als freier Induktionszerfall (engl.: Free Induction Decay;
kurz: FID) bezeichnet.

Im Gegensatz zu dem statistischen Effekt der T5-Relaxation handelt es sich bei der Relaxation
durch Feldinhomogenititen um einen systematischen Effekt. Durch die im Allgemeinen zeitliche
Konstanz von ortlichen Variationen im By-Feld kénnen die dadurch bedingten Dephasierungseffekte
riickgidngig gemacht werden. Erfolgt nach einer anfinglichen Anregung durch einen «-Puls ein
zweiter 180°-Puls, so kehrt sich der gesamte Dephasierungsverlauf der einzelnen Isochromaten um
und es kommt zu einer Rephasierung des urspriinglichen FID-Signals. Wenn 7 der zeitliche Abstand
zwischen den ersten beiden Pulsen ist, dann betrdgt der Abstand zwischen a-Puls und Echomitte
27. Durch aufeinanderfolgendes Anwenden mehrerer 180°-Pulse kann ein Echozug erzeugt werden,
dabei zerfillt das Maximalsignal der einzelnen Echoziige mit der Zeitkonstanten 75, wihrend die
einzelnen Echos mit der Zeitkonstante 7. anwachsen und abklingen (siehe Abbildung 2.2).

2.1.3 Kernspinresonanz-Bildgebung

In der Magnetresonanz-Bildgebung (kurz: MR-Bildgebung) wird die spektrale Information des MR-
Signals als Trager fiir die Ortskodierung benutzt. Technisch wird dies realisiert, indem fiir jede
der drei orthogonalen Raumrichtungen unabhingige Magnetfeldgradienten (kurz: Gradienten) an-
gewandt werden. Die Gradienten sind dabei in der Regel konstant iiber den zu untersuchenden
Bereich der Messprobe. Die Uberlagerung des statischen Magnetfelds mit den Gradienten fiihrt zu
einer linearen Modulation der Larmorfrequenz:

Der ortsabhéngige Anteil kann durch Multiplikation mit einem Referenzsignal und einem darauffol-
genden Tiefpassfilter vom Hochfrequenzanteil getrennt werden. Fiir das Referenzsignal wird dabei
in der Regel die Larmorfrequenz gewihlt. Physikalisch entspricht dieser Vorgang dem Ubergang vom
ortsfesten in ein rotierendes Bezugssystem. Fiir die Kleintierbildgebung werden Gradientenstérken
im Bereich bis zu 1 T/m eingesetzt. Um eine dreidimensionale Ortsauflésung zu erreichen ohne die
Messprobe zu drehen, sind mindestens drei Gradienten in unterschiedliche Raumrichtungen notwen-
dig. Im Allgemeinen werden ortsfeste orthogonale Gradienten verwendet. Um die Ortsinformation
in dem Messsignal zu kodieren, werden verschiedene Verfahren angewandt.
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2.1.3.1 Schichtselektion

Sollen Daten nur innerhalb einer bestimmten Messschicht akquiriert werden, so kann diese Schicht-
selektion durch gleichzeitiges Schalten des Anregungspulses in Kombination mit einem sogenannten
Schichtselektionsgradienten Gg erfolgen. Jeder HF-Puls hat eine gewisse Frequenzverteilung. Es gilt

die Beziehung;:
1

Av x R (2.15)
Wobei Av die Frequenzbreite des Pulses ist und At dessen Dauer. Durch Schalten eines Schichtse-
lektionsgradienten werden nur noch diejenigen Spins angeregt, deren Larmorfrequenzen innerhalb
der Frequenzbreite des a-Pulses liegen. Der Schichtselektionsgradient fiihrt also dazu, dass sich das
Frequenzprofil des Anregungspulses auf ein Ortsprofil der angeregten Spins iibertrigt. Der Stre-
ckungsfaktor hingt dabei von der Stédrke des Gradienten ab. Fiir die Breite der angeregten Schicht

gilt:

_ 2mAv

1Gs
Die Lage der Schicht kann durch Verdndern der Mittenfrequenz des Pulses in Normalenrichtung
verschoben werden. Um die Dephasierung durch den Schichtselektionsgradienten wieder riickgéngig
zu machen, muss nachtréglich ein Refokussiergradient G ges geschalten werden. Um diesen einfach
fiir die géangigsten Pulsprofile berechnen zu kénnen, benutzt man die Annahme eines unendlich
kurzen Anregungspulses. Dann muss fiir den Refokussiergradienten gelten:

Ende Gg
/GRef dt :/ Gsdt. (217)

Pulsmitte

Az (2.16)

2.1.4 k-Raum-Konzept und Fourier-Bildgebung

Zur Behandlung weiterer Kodiermechanismen empfiehlt es sich, die Entstehung des Messsignals
genauer zu betrachten. Im rotierenden Bezugssystem lésst sich das von einer Spule aufgenommene
komplexe Signal darstellen als ein Volumenintegral iiber alle Orte des durch die Anregung selek-

tierten Bereichs:
S(t):///p(f')e_i%d’(m)d?’r (2.18)

mit der effektiven Spindichte p(7). Sie ist proportional zur tatsdchlichen Spindichte, hingt aber
zusitzlich vom By-Feld, der Stiarke des HF-Pulses sowie weiteren Materialkonstanten ab. Die Phase
des Signals in Gleichung 2.18 ldsst sich auch schreiben als:

(7, 73) = Dl 71) + gy, T2) + bu(z,7) = / Gt +y / "Gy ()t + 2 / LGt

(2.19)
Dabei ist 7; die Schaltdauer der einzelnen Gradienten. Bei der Betrachtung von nur zweidimensional
aufgeloster Ortsbildgebung kann der letzte Term in Gleichung 2.19 vernachléssigt werden. Definiert
man nun:

t
ky, = / ~Go, (T)dT mit T =X, 2, (2.20)
0

so lésst sich Gleichung 2.18 umschreiben zu:

(i) = / / / p(F)e= 27 e gy (2.21)
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Die effektive Spindichte kann also als die Fouriertransformierte des komplexen Messsignals aufge-
fasst werden.

Fiir das reale Experiment muss Gleichung 2.21 diskretisiert werden, da das Messsignal nur
iiber einen bestimmten Bereich und nur mit endlicher Abtastrate akquiriert werden kann. Fiir jede
einzelne Dimension gilt dann:

n=N/2—1
S(k) = Ak > S(nAk)S(k —nAk) . (2.22)

n=—N/2
Durch diskrete Fouriertransformation ergibt sich daraus die Bildgebungsgleichung.

n=N/2-1
plz) = Ak > S(nAk)e?mk (2.23)

n=—N/2
Das reale Experiment ist demnach durch folgende Einschrinkungen gekennzeichnet:
e Die Periodizitéit von p(z):

1
bedingt eine endliche Breite des Akquisitionsfensters (engl. Field-Of-View; kurz: FOV). Die

Grofle der Abtastschritte im k-Raum ist also indirekt proportional zur Grofie des FOVs.

e Die endliche Breite des Datenfensters im k-Raum bedingt umgekehrt die Auflésung im Orts-

raum:
1

Ar— — .
YT NAk

(2.25)
Um das Messsignal im k-Raum abzutasten, bieten sich mehrere mogliche Akquisitionschemata
an. Die in dieser Arbeit verwendete kartesische Abtastung soll im Folgenden kurz erlautert werden.
Gemif Gleichung 2.20 gibt es zwei verschiedene Méglichkeiten, sich durch den k-Raum zu bewegen.
Zum einen kann die Schaltdauer und zum anderen kann die Stérke der Gradienten verdndert werden.

Variiert man die Schaltdauer, so spricht man von der sogenannten Frequenzkodierung. In der
Regel verbleibt dabei der Gradient (auch als Lesegradient bezeichnet) bei einer konstanten Einstel-
lung, wahrend das MR-Signal entlang der Zeitachse ausgelesen wird. Isochromate an verschiedenen
Orten fiithren dabei zu verschiedenen Frequenzbeitrigen, daher der Name Frequenzkodierung.

Die zweite Moglichkeit besteht in der Variation der Gradientenstérke. Hierbei verwendet man im
einfachsten Fall einen konstanten, monopolaren Gradientenpuls, der entsprechend der verschiedenen
Punkte im k-Raum variiert wird. Da sich die einzelnen Isochromate nach Abschalten des Gradienten
nur in ihrer Phase unterscheiden, wird diese Art der Kodierung als Phasenkodierung bezeichnet.
Den dafiir verwendeten Gradienten nennt man Phasenkodiergradient.

Die zeitliche Abfolge des Schaltens von HF- und Gradientenpulsen wird als Pulssequenz be-
zeichnet. In den Abbildungen 2.3 und 2.4 sind zwei unterschiedliche Sequenztypen dargestellt. Das
Gradientenecho (Abbildung 2.3) verwendet ausschlielich zur Schichtselektion einen HF-Puls. Alle
weiteren Manipulationen am Spinsystem erfolgen durch Gradientenpulse. Um ein Signalecho an-
statt eines FIDs zu erhalten, wird dem Lesegradienten ein weiterer Dephasiergradient vorangestellt.
Wihrend eines Sequenzdurchlaufs wird eine k-Raumzeile entlang der Frequenzkodierrichtung auf-
genommen. Der zeitliche Abstand zwischen zwei Lesepunkten wird als Dwelltime At bezeichnet,
den reziproken Wert nennt man Sweepweite. Die Zeit zwischen der Mitte des Anregungspulses
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und der Echomitte wird als Echozeit T bezeichnet. Sie bestimmt die Signalstirke geméafl des
T5-Zerfalls der Transversalmagnetisierung. Um mehrdimensionale Bilder zu akquirieren, muss der
k-Raum zusétzlich fiir die weiteren Raumrichtungen kodiert werden. Hierfiir verwendet man die
Phasenkodierung. Fiir ein zweidimensionales Bild beispielsweise mit nxn Bildpunkten muss eine
Sequenz n-mal wiederholt werden, um alle nétigen Datenpunkte zu akquirieren. Fiir jeden der n
Phasenschritte muss dabei ein anderer Phasenkodiergradient verwendet werden. Die benétigte Zeit
fiir einen Phasenkodierschritt nennt man Repetitionszeit Tx.

|
-~ T |
/\ “---__ | Echo
| 1T
H F ; r\v/\vﬂvﬂvﬂuiuu V/\VI\V/\
| |
o [T :
R : I :
| |
| |
| |
G : :
St |

Abbildung 2.3: Darstellung der Pulssequenz fiir ein 2D-Gradientenechoexperiment. Das Echosignal zer-
fallt mit der Zeitkonstante 75 .

Wiirde man fiir jeden Phasenkodierschritt mit einer 90°-Anregung beginnen, so miisste man
sehr lange Repetitionszeiten (deutlich grofler als 77) wihlen, so dass der Longitudinalmagnetisie-
rung nach jedem Phasenkodierschritt geniigend Zeit zur Relaxation bleibt. Dies wiirde wiederum
sehr lange Messzeiten zum Erstellen eines kompletten Bilddatensatzes bedeuten. Mit dem soge-
nannten FLASH-Verfahren kann die Aufnahmezeit wesentlich verkiirzt werden (engl. Fast Low
Angle Shot) [10]. Basierend auf der Gradientenechomethode verwendet dieses Verfahren sehr klei-
ne Anregungswinkel, so dass die Longitudinalmagnetisierung nach jedem Phasenkodierschritt nur
geringfiigig verringert wird. Nach einigen Akquisitionsschritten wird ein stationédrer Zustand (engl.
steady state) erreicht, der jedem neuen Phasenschritt die gleiche Magnetisierung zur Verfiigung
stellt. Dies erlaubt sehr kurze Repetitionszeiten und kann dadurch die Messzeit signifikant redu-
zieren. Unter der Voraussetzung T << T; gilt fiir den Anregungswinkel im steady-state folgende

Beziehung:
2TR
Op ~ 4/ — . 2.26
5=\ (2.26)
O wird als Ernst-Winkel bezeichnet.

Refokussiert man die durch den Anregungspuls erzeugte Transversalmagnetisierung mit einem
180°-Puls, so wird ein Spin-Echo erzeugt, das entsprechend der T-Zeitkonstante® abfillt.

'Hier im Grundlagenteil sollen Diffusionseffekte vernachlissigt werden.
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Abbildung 2.4: Darstellung der Pulssequenz fiir ein 2D-Spin-Echo Bildgebungsexperiment.

Das entsprechende Bildgebungsexperiment ist in Abbildung 2.4 gezeigt. Um zusétzliche FID-
Signale zu vermeiden - erzeugt durch einen ungenauen 180°-Puls -, verwendet man symmetrische
Dephasiergradienten vor und nach dem 180°-Puls. Die Fléchen der beiden Gradienten stimmen
dabei {iberein, so dass die stationdre Transversalmagnetisierung keine Nettodephasierung erfahrt.

2.1.5 Bewegungskompensation und Bewegungskodierung
2.1.5.1 Bewegungskompensation

Gleichung 2.21 geht von der Annahme aus, dass es sich bei einer Messprobe um eine statische Spin-
dichteverteilung handelt. Bewegen sich die einzelnen magnetischen Momente jedoch in einem zur
Akquisitionszeit vergleichbaren Zeitrahmen, so miissen die Wechselwirkungen zwischen bewegten
Spins und den Kodiergradienten beriicksichtigt werden. Dafiir ist es am zweckméafBigsten, den Ort
der Spins als Funktion der Zeit in einer Taylor-Reihe zu entwickeln:

1
z(t) = o + it + iiﬁ + . (2.27)

In allen weiteren Rechnungen sollen zunéichst Terme hoher als erster Ordnung vernachléssigt wer-
den. Fiihrt man analog zu Gleichung 2.20 einen neuen Wellenvektor mit den Komponenten:

t
k., = / ~vG., (T)TdT mit Vi = Uy, Uy, Uy (2.28)

ein, so ldsst sich Gleichung 2.21 umschreiben zu:

i [[]]] e o

Die Komponenten des Wellenvektors in Gleichung 2.28 werden auch als erste Momente der Gradi-
enten bezeichnet. Analog nennt man die k,,-Werte aus Gleichung 2.20 nullte Momente.
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Zu den Phasenmanipulationen bedingt durch die Ortsbildgebung addieren sich also noch zusétz-
lich Phasenverdnderungen durch die Bewegung der Spins im Feld der Gradienten. Fiir die einzelnen
Gradientenrichtungen ergeben sich dadurch unterschiedliche Auswirkungen.

e In Frequenzkodierrichtung kommt es zu einer Signalverschmierung, dem sogenannten Blur-
ring, wenn sich die Isochromaten wihrend des Ausleseintervalls signifikant bewegen. Durch
Reduktion des bewegungsbedingten Phasenbeitrags kann dieses Artefakt korrigiert werden.
Dies kann in erster Ordnung erreicht werden, indem fiir die Mitte des Echosignals k£, = 0
gesetzt wird.

e Fiir die Phasenkodierrichtung spielt vor allem der zeitliche Abstand zwischen Phasenkodie-
rung und Akquisition eine wesentliche Rolle. Bewegen sich die Isochromaten wéhrend die-
ses Zeitraums, so kommt es zu einem Verschiebungsartefakt in Phasenkodierrichtung auch
Misregistration-Artefakt genannt. Ursache dafiir ist erneut eine Phasenaufladung durch Be-
wegungsterme hoherer Ordnung. Durch Nullsetzen des 1. Moments kann auch dieser Effekt
in erster Ordnung korrigiert werden.

Die oben beschriebenen Ortskodiergradienten nullter Ordnung geniigen lediglich den Bedingungen
der Ortsbildgebung. Soll zusétzlich zur Kodierung des nullten Moments (k,) die Bedingung der
Bewegungskompensation namlich k, = 0 erfiillt werden, so muss fiir alle Gradienten ein weiterer
Schaltpunkt als zusétzlicher Freiheitsgrad eingefiihrt werden. Die einzelnen Schaltstédrken der Gra-
dienten berechnen sich bei gegebenen Wellenvektoren entsprechend aus den Gleichungen 2.20 und
2.28 sowie den Rephasierungsbedingungen.

2.1.5.2 Bewegungskodierung

Gleichung 2.29 zeigt, dass fiir die Geschwindigkeit der Isochromaten véllig analoge Beziehungen wie
fiir die Ortsverteilung gelten. Das Messsignal ldsst sich also durch Fouriertransformation aus der Ge-
schwindigkeitsverteilung sowie aus der Ortsverteilung der Spindichte bilden. Gleiches gilt fiir hohere
Momente. Gelingt es mit Hilfe von Gradienten den k-Raum entsprechend Gleichung 2.20 und 2.28
zu parametrisieren, so kann durch Fouriertransformation des Messsignals zusétzlich zur Ortsinfor-
mation die Geschwindigkeitsverteilung fiir jeden Bildpunkt angegeben werden. Die Kodierung des
k-Raums wird im Falle der Bewegungsmessung realisiert einerseits durch die bereits besprochenen
Bildgebungsgradienten zur Kodierung der k,,-Werte und andererseits durch zusédtzliche bipolare
Gradienten zur Kodierung der k,,-Werte. Bipolare Gradienten haben die Eigenschaft, dass ihr null-
tes Moment verschwindet, so dass sie keinen Einfluss auf die Ortskodierung haben. Abbildung 2.5
zeigt den Verlauf eines bipolaren Gradienten und das zugehorige nullte und erste Moment. Durch
Fouriertransformation kann jedem Bildpunkt in Gleichung 2.29 eine eigene Geschwindigkeitsvertei-
lung zugeordnet werden. Dieses Bildgebungsverfahren wird auch Fourier-Velocity-Encoding (kurz:
FVE) genannt. Es ist besonders bei geringer Ortsauflosung von Interesse, da dann in der Regel
einzelnen Bildpunkten mehrere Geschwindigkeiten zuzuordnen sind.

Bei geniigend hoher Ortsauflésung kann man nédherungsweise die Streuung der Geschwindig-
keit innerhalb eines Bildpunktes vernachléssigen. In diesem Fall wird jedem Pixel nur eine einzige
Geschwindigkeit zugeordnet. Zur Erfassung dieser Geschwindigkeit geniigt ein einzelner von Null
verschiedener, bipolarer Kodiergradient (k, # 0). Aus Gleichung 2.29 geht hervor, dass sich das
Ortsraumsignal der bewegten Spins dann lediglich um einen Phasenfaktor vom statischen Signal
unterscheidet. Fiir die zusitzliche Phase gilt:

o(v) = 21k, v, . (2.30)
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Abbildung 2.5: Verlauf des nullten und ersten Moments fiir einen bipolaren Gradienten.

Die Phasenaufladung ist also proportional zur Geschwindigkeit innerhalb des Voxels. Die Gradien-
tenstérke des bipolaren Gradienten und somit das erste Moment k, bestimmen dabei den Betrag der
Phasenaufladung durch eine bestimmte Geschwindigkeit v. In der Regel werden jedoch zusétzliche
Phaseneffekte durch Inhomogenitéten des By-Feldes sowie des Bj-Feldes die bewegungsabhéngige
Phasenaufladung iiberlagern. Deshalb sind mindestens zwei Kodierschritte notwendig. Aus zwei
bewegungskodierten Aufnahmen konnen durch Differenzbildung der Phasenkarten unerwiinschte
Effekte durch Feldinhomogenitéiten korrigiert werden. Fiir die mittlere Geschwindigkeit in jedem
Bildpunkt gilt dann:
L As)
2r Ak,

(2.31)

Die Bestimmung der Geschwindigkeiten von sich bewegenden Isochromaten nach dieser Methode
nennt man Phasendifferenzbildgebung.

Betrachtet man nicht nur isoliert die Signalphase zweier bewegungskodierter Aufnahmen, son-
dern die komplexe Differenz der Signalwerte in jedem Bildpunkt, so spricht man von Phasen-
kontrastbildgebung. Aufgrund der Einbeziehung des Signalbetrags eignet sich die Phasenkontrast-
bildgebung weniger zur quantitativen Geschwindigkeitsbestimmung. Sie wird jedoch haufig in der
Angiographie eingesetzt, um Blutsignal von statischem Gewebe deutlich zu trennen.

Beide Auswertungsmethoden benotigen die Aufnahme von mindestens zwei bewegungskodierten
Datensétzen. Sequenzen, die eine Geschwindigkeitskodierung durch Verwendung bipolarer Gradi-
enten beinhalten, werden hiufig kurz als PC-(engl.: Phase Contrast)-Sequenzen bezeichnet, auch
wenn sie die Grundlage fiir Phasendifferenz- und Phasenkontrastbildgebung bilden.

Fiir komplexe Zahlen lésst sich die Phase eines Signalwerts nur auf einem Bereich von —7 bis
7 eindeutig rekonstruieren. Jeder bipolare Gradient erlaubt demzufolge nur die Erfassung eines
gewissen Geschwindigkeitsfensters von -1/2 v,, bis 1/2 v,,. Nach 2.30 gilt:

v = 1/ky . (2.32)

Phasenaufladungen durch zu hohe Geschwindigkeiten werden in den Eindeutigkeitsbereich zurtick-
geklappt und fithren zum sogenannten phase aliasing. Benutzt man ein Mehrpunktmessverfahren
zur Bestimmung der Geschwindigkeit, das heifit verwendet man mehr als zwei unabhéngige bipo-
lare Gradientenstéirken zur Bewegungskodierung, so geniigt es, wenn jeweils die Phasendifferenz
zwischen zwei aufeinanderfolgenden Kodierschritten innerhalb des Intervalls —7 und 7 liegt. Mit
dem sogenannten (engl.) phase unwrapping, kann dann das phase aliasing fiir hohere Kodierschritte
korrigiert werden.
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2.2 Biologische Grundlagen

2.2.1 Morphologie und Physiologie des Miuseherzens

Das Mauseherz liasst sich funktionell analog wie beim Menschen in zwei unterschiedliche Bereiche
einteilen: den Vorhof (Atrium) und der Hauptkammer ( Ventrikel). Die Herzscheidewand (Septum)
trennt das Herz in die linke und die rechte Herzhélfte. Die Lange des Herzens der Maus betragt
circa 10 mm bei einem maximalen diastolischen Durchmesser von ca. 5 mm. Beiden Herzhélften
werden unterschiedliche Blutkreisldufe zugeordnet. Die linke Herzhélfte nimmt sauerstoffreiches
Blut aus der Lunge auf und pumpt es in den Blutkreislauf des Korpers zur Versorgung der Or-
gane. Die rechte Herzhilfte wird von dem riickflieBenden sauerstoffarmen Blut aus den einzelnen
Korperregionen gefiillt und pumpt dieses zur Sauerstoffaufnahme in die Lunge. Den sauerstoffan-
reichernden Blutkreislauf nennt man Lungenkreislauf, wihrend der Kreislauf zum Sauerstoffabbau
als Korperkreislauf bezeichnet wird. Die Herzwand ldsst sich in drei Ebenen aufteilen:

e Die Innenhaut Endokard bildet die sogenannten Herzklappen, ein vier Ventilsystem, welches
das Blut daran hindert in verschiedene Richtungen zu flieen und einen Effizienzverlust durch
Riickfluss vermeidet. Weiterhin kleidet das Endokard den gesamten Innenraum des Herzens
mit einer Epithelzellschicht aus.

e Der Herzmuskel (Myokard) ist der funktionelle Hauptbestandteil des Herzens. Er besteht
aus einem Netz von Muskelfasern, welche spiralférmig die einzelnen Ventrikel umspannen.
Durch Kontraktion des Myokards wird das Blut aus den Hauptkammern in die jeweiligen
Blutkreislaufe gepumpt. Obwohl beide Ventrikel die gleiche Pumpleistung vollbringen, ist das
Myokard des linken Ventrikels deutlich muskelstérker als das rechte. Ursache dafiir ist der
erhohte arterielle Druck des Korperkreislaufs gegeniiber dem Lungenkreislauf.

e Die AuBlenhaut des Herzens wird vom sogenannten FEpikard gebildet, einer Zellschicht aus
Epithelgewebe.

Die Kontraktion des Herzens wird durch elektrische Impulse gesteuert. Impulsgeber ist dabei
der sogenannte Sinusknoten, der sich im oberen Teil des rechten Vorhofes befindet. Die elektrischen
Impulse werden iiber spezielle Muskelzellen weitergeleitet. Die dadurch entstehenden Potentialdif-
ferenzen pflanzen sich bis auf die Korperoberflache fort und kénnen in einem Elektrokardiogramm
(kurz: EKG) gemessen werden. Das EKG widerspiegelt dabei die verschiedenen Reizleitungsmecha-
nismen wihrend der Ausbreitung des elektrischen Impulses und kann deshalb als Indikator fiir die
Funktionsfihigkeit des kardiovaskuldren Systems dienen. Zusétzlich lassen sich die zeitlichen Ab-
ldufe der verschiedenen Kontraktionsphasen darstellen. Bei den Kontraktionsphasen unterscheidet
man zwischen der Vorhofsystole, bei der sich die Muskulatur der Vorhéfe kontrahiert und dadurch
ein vollsténdiges Fiillen der Ventrikel garantiert und der sogenannten Kammersystole - der eigentli-
chen Hauptkontraktion -, die zur Ausschiittung des ventrikuléren Blutes fithrt. Die darauf folgende
Erschlaffungsphase bezeichnet man als Diastole.

2.2.2 Arterielles System und arteriosklerotische Verédnderungen

Analog zum Menschen werden die Organe bei Mausen iiber das arterielle System mit sauerstoffrei-
chem Blut versorgt. Arterielle Geféafle setzen sich zusammen aus drei funktionell unterschiedlichen
Schichten.
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e Die innerste Schicht (Intima) besteht aus Endothelzellen und trennt die Zellwand von dem
intravaskuldren Raum.

e Die Media bestimmt die Elastizitat des Gefafles und setzt sich aus einer Muskelschicht und
eingrenzendem elastischem Bindegewebe zusammen.

e Die Adventitia besteht aus lockerem Bindegewebe und dient zur Einbettung des Geféifles in
seine Umgebung.

Den herznahen Arterien kommt dabei eine zentrale Bedeutung zu. Dysfunktionen dieser Gefiafe
wie beispielsweise Gefafiverschliisse fithren zu mangelnder Blutversorgung ganzer Korperregionen.
Neben der Hauptaufgabe des Bluttransportes sind vor allem die mechanischen Eigenschaften dieser
GefiBe wichtig fiir die Funktion des gesamten Blutkreislaufs. Durch die Elastizitéit der Aorta bei-
spielsweise kénnen die systolischen Druckmaxima wesentlich reduziert werden, so dass das gesamte
Gefafisystem vor zu starken mechanischen Belastungen geschiitzt wird. Analog dem Windkessel bei
historischen Feuerwehr-Pumpsystemen nennt man diesen Effekt ,Windkessel“-Effekt.

Die Haupterkrankung der groflen und mittleren Arterien wird als Arteriosklerose bezeichnet
und kann zu Geféiverengungen bis hin zum volligen Geféafverschluss fithren. In ihrem Krankheits-
verlauf kommt es zu Funktionsstorungen des Endothels sowie zu Entziindungen der GefaBwand.
Der Entstehungsprozess der Arteriosklerose ist noch nicht vollstéindig bekannt. Als bisherige Ursa-
che wird weithin die Theorie der ,Reaktion auf Verletzung“ anerkannt [11]. Dabei kommt es nach

Fibrése =
Kappe \ pla — Thrombus

Monozyten

Endothel-
zellen

Abbildung 2.6: Entstehung von arteriosklerotischen Ablagerungen (modifiziert nach [12]).

einer initialen mikroskopisch kleinen Verletzung des Endothels - durch beispielsweise eine zu starke
mechanische Belastung wie Bluthochdruck - zum Anlagern von Monozyten. Um die Verletzung zu
beheben, differenzieren diese Monozyten zu Makrophagen und dringen durch das Endothel in die
Zellwand ein. Dabei beginnen die Makrophagen in den Arterienwénden ungehindert oxidierte LDL
(Low-Density-Lipoproteine) aufzunehmen und bilden sogenannte Schaumzellen, wie in Abbildung
2.6 dargestellt. Der subendothele Bereich von lipidreichen Schaumzellen beginnt zu wachsen und
es kommt zur Plaquebildung und zur Verdickung der Geféalwand. Durch Platzen der Schaumzel-
len werden weitere Signalstoffe zur Behebung einer Entziindung ausgesendet, so dass sich erneut
Makrophagen am Entziindungsort bilden. Solange geniigend LDLs im Blut vorhanden sind, wird
die Bildung von Schaumzellen die Ablagerung immer weiter vergrofern und weitere Makrophagen



2.3 EXPERIMENTELLER AUFBAU 17

anziehen. Es entsteht ein Kreislauf, der unausweichlich die Plaquebildung vorantreibt. Die wesentli-
chen Bestandteile einer atherosklerotischen Ablagerung sind eine fibrose Kappe bestehend aus einer
Endothelzellschicht, ein lipidreicher Kern sowie Kalkalblagerung gebildet durch Entziindungspro-
zesse. Kommt es zum Bruch der fibrosen Kappe, so fiihrt dies zur Bildung eines Blutgerinsels
(Thrombus), das entweder als weiterer Bestandteil der Ablagerung dort verhaften bleibt oder mit
dem Blutfluss weitergespiilt wird. Durch die Bewegung in Richtung Arteriolen gelangt der Throm-
bus zwangslaufig zu Gefafien mit geringeren Durchmessern und kann diese blockieren. Geschieht dies
in den Herzkranzgefafien, so kommt es zu einem Myokardinfarkt. Bei der Blockade von Hirngefédflen
durch einen Thrombus spricht man von einem cerebralen Infarkt.

2.3 Experimenteller Auftbau

Der Grofiteil der Messungen aus dieser Arbeit wurde an einem Bruker 17.6 Tesla Hochfeldgerét
durchgefiihrt. Zur Untersuchung des Einflusses der Feldstérke auf die Fragestellungen einiger Pro-
jektabschnitte wurden zusétzlich Messungen an einem 7 Tesla Gerét durchgefiithrt. Im Folgenden
soll ein kurzer Uberblick iiber beide Systeme und die verwendeten Zusatzgerite gegeben werden.

2.3.1 Biopsec 70/20
2.3.1.1 Hauptmagnet und Gradientensystem

Das Biospec 70/20 (Bruker BioSpin GmbH, Rheinstetten, Deutschland) dient als horizontales
Kleintier-MR-Spektrometer mit einem By-Feld der Starke 7.05 Tesla. Zur Kompensation von Bg-
Feldinhomogenitéten ist der Hauptmagnet mit einem System von 15 Shimspulen ausgestattet. Der
Innendurchmesser der Magnetbohrung betrégt 210 mm. Fiir die in dieser Arbeit vorgestellten Mes-
sungen wurde ein zuséitzlicher Gradientensystemeinbau verwendet mit einem fiir HF-Spulen nutz-
baren Innendurchmesser von 60 mm. Das Gradientensystem besitzt keine aktive Abschirmung zur
Minimierung von Wirbelstromartefakten.

2.3.1.2 HF-Spulen und Tierhandlingsystem

Fiir das Biospec-System wurde ausschliefSlich ein am Lehrstuhl entwickelter HF-Resonator verwen-
det. Die Spule wurde im Birdcage Design realisiert und erlaubt den Betrieb als Quadraturspule.
Dadurch ist es moglich, auf zwei orthogonal zueinander stehenden Kanélen unabhingig HF-Signale
zu senden und zu detektieren. Durch den entkoppelten Zweikanalempfang ist auch das Rauschen
auf beiden Kanélen unkorreliert, so dass sich im Vergleich zu einer Einkanalspule ein Signalge-
winn von /2 erzielen liasst. Die Spule verfiigt iiber einen Innendurchmesser von 35 mm. Die Tiere
konnten mit Hilfe einer Praparationsschiene in der Magnetfeldbohrung positioniert werden. Die
Koérpertemperatur wurde iiber ein elektrisches Heizkissen konstant auf 37 °C gehalten.

2.3.2 Avance 750

2.3.2.1 Hauptmagnet und Gradientensystem

Der Grofteil der Messungen wurde an einem AVANCE 750 Spektrometer (Bruker) durchgefiihrt.
Das System besteht aus einem vertikalen 17.6 Tesla Hauptmagneten. Die Magnetfelbohrung betrégt
89 mm. Da Feldinhomogenititen mit wachsendem By-Feld an Stérke zunehmen, ist das AVANCE
750 Spektrometer mit einem System von integrierten Shimspulen ausgestattet. Fiir die Bildgebung
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stehen zwei Gradientensysteme mit Stérken von 0,2 T/m bzw. 1T /m (Mikroskopiesystem) zur Ver-
fiigung. Das schwichere System hat dabei einen Innendurchmesser von 57 mm, das Stérkere einen
Innendurchmesser von 40 mm. Zur Kompensation von Wirbelstromen sind beide Gradientensys-
teme aktiv geschirmt. Uber eine externe Kiihleinheit kann die Temperatur reguliert werden. Die
Gradientenkiihleinheit wurde auch verwendet, um den Messraum fiir die in vivo Experimente auf
37°C zu halten.

2.3.2.2 HF-Spulen und Tierhandlingsystem

Alle in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse des Avance-Systems wurden mit dem Mirkoskopie-
system gemessen. Fiir die unterschiedlichen Tiergréfien standen zwei HF-Spulen zur Verfiigung.
Tiere mit einem Gewicht von weniger als 28 g konnten mit einem linearen Birdcage (Bruker; ID
= 20 mm) gemessen werden. Dabei musste aus Platzgriinden auf ein zusétzliches Schienensystem
zur Positionierung verzichtet werden. Die Tiere wurden wie fiir vertikale Systeme {iiblich {iber ei-
ne Aufhéngevorrichtung innerhalb der Spule an den Zéhnen fixiert. Ab einem Gewicht von 28 g
(bis ca. 35 g) wurde ein von Daniel Gareis am Lehrstuhl entwickelter TEM (engl.: transversal-
electromagnetic)-Resonator verwendet (ID = 27 mm). Die Positionierung erfolgte ebenfalls iiber
eine vertikale Aufhdngevorrichtung.



Kapitel 3

Untersuchung der Morphologie und
Funktion arteriosklerotischer
Ablagerungen

3.1 Einleitung

Genetisch verdnderte Tiermodelle kénnen Aufschluss geben iiber die Entstehungsmechanismen
und die biologische Zusammensetzung von Gefaflablagerungen. Gerade die Verwendung transgener
Mé&use in der medizinischen Grundlagenforschung ist von zunehmendem Interesse im Bereich der
Arteriosklerose-Forschung [13]. Tiere mit einem apolipoprotein-E-knockout (apoE(~/~): apoE-KO)
entwickeln Gefilablagerungen, die mit denen des Menschen in Zusammensetzung und Verteilung
tibereinstimmen [14]. Dariiber hinaus gibt es weitreichende Bestrebungen durch neuartige Genver-
dnderungen weitere Erkenntnisse auf dem Gebiet der Gefiafiforschung zu erlangen [15].

Die Optimierung von MR-Hardware hinsichtlich mikroskopischer Fragestellungen und die An-
passung von Bildgebungssequenzen fiithrten dazu, dass sich die MR-Tomographie als vielverspre-
chendes Verfahren fiir die vaskulédre Bildgebung in Méusen etablierte [16, 17, 18, 19, 20]. Aufgrund
der kleinen Abmessungen der murinen Arterien werden jedoch sehr hohe Anforderungen an die
MR-Spektrometer und die entsprechende Hochfrequenztechnik gestellt. Neben der zwingend not-
wendigen hohen Bildauflosung fithren gerade Bewegungseffekte aufgrund der hohen Herzrate der
Maus zu einer Reihe von Abbildungsfehlern. Anféngliche MR-Messungen konzentrierten sich des-
halb vor allem auf die Darstellung der Aorta abdominalis (Bauchaorta) und der Arteria iliaca
(abgehende Gefiafiverzweigung der Bauchaorta) [16].

Um Messungen in der Néhe des Herzens durchzufiithren, miissen die Bildgebungssequenzen
entsprechend des Herzschlages getriggert werden. Erste Ergebnisse dariiber konnten zeigen, dass
sich gerade in herznahen Regionen friihzeitig arteriosklerotische Ablagerungen bilden [17]. In vivo
Messungen am Aortenbogen bei 7 Tesla zeigten eine hohe Korrelation zwischen Ergebnissen aus
MR-Messungen und histologischen Untersuchungen [18]. Dennoch ist es bei Mausen bisher nicht
moglich die Plaque-Progression von einem moglichst frithen Stadium aus zu beobachten. Bisherige
MR-Bildgebungsverfahren waren nur in der Lage eine bereits erfolgte arteriosklerotische Verédnde-
rung nachzuweisen. Dariiber hinaus wurden Artefaktquellen wie chemische Verschiebung und Fehler
durch das Restsignal von Blut nur unzureichend beriicksichtigt. Diese Fehlerquellen kénnen dazu
fithren, dass Wandverdnderungen quantitativ falsch beurteilt werden.

In bisherigen Studien zur vaskuldren MR-Bildgebung an M#usen fanden funktionelle Aspekte
kaum Beachtung. Dennoch gelten mechanische Merkmale, wie beispielsweise die Wandelastizitat,
als wichtige Parameter zur Beschreibung des vaskuldren Systems [21, 22, 23]. Gerade Bluthochdruck
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und die daraus resultierende mechanische Belastung der Gefaflwand ist ein Hauptrisikofaktor fiir
das Entstehen der Arteriosklerose [24, 25]. Dariiber hinaus gilt eine Verénderung in der Wandelas-
tizitat auch als Hinweis auf eine Gefaflerkrankung [26, 27]. Zusammenhénge zwischen mechanischen
Eigenschaften und der Plaquemorphologie spielen vor allem in der Entwicklung von Medikamenten
eine wesentliche Rolle [28, 29, 30]. Das mit dem Alter anwachsende Risiko der arteriellen Verkal-
kung wird im Wesentlichen mit der verdnderten Wandelastizitiat in Verbindung gebracht [31, 32].
In der MR-Bildgebung am Menschen etablierten sich in jiingster Zeit verschiedene Methoden zur
Darstellung und Quantifizierung von elastischen Eigenschaften der Gefdfiwand. Grundlage aller
Messungen ist die Akquisition mehrerer zeitabhingiger Datenséitze zur Darstellung verschiedener
Bewegungszustéinde innerhalb eines Herzzyklus. Als robuste Methode hat sich die Cine-Bildgebung
etabliert. Dabei handelt es sich um die Aufnahme einer kurzen Bildfolge, die die Bewegungsphasen
wéahrend eines Herzschlags abbildet. Durch das Vermessen der Gefaflwandbewegung kann somit
das elastische Verhalten der Geféfle bestimmt werden. Messungen dieser Art wurden bisher nur
am Menschen durchgefiihrt [33]. Fiir die Kleintierbildgebung insbesondere bei Méusen ergeben sich
neben den Anforderungen an ein hohes Singal-zu-Rausch-Verhéltnis noch zusétzliche Artefaktquel-
len. Insbesondere schneller pulsierender Blutfluss kann in hohem Mafle die Quantifizierung der
Gefafiwandbewegung verfélschen.

In diesem Teil der Arbeit wurden in einem ersten Schritt vorhandene Bildgebungsmethoden zur
Plaque-Morphologie von einem 7 Tesla Spektrometer auf ein 17,6 Tesla Spektrometer iibertragen,
um zu iiberpriifen, inwieweit eine Erhohung des Magnetfeldes die GefdBwandbildgebung in Mausen
begiinstigt. In einem zweiten Schritt konnten die Bildgebungsmethoden zur Plaque-Morphologie
erweitert und optimiert werden.

Dariiber hinaus wurden an dem vorhandenen 17,6 Tesla Tomographen Cine-Methoden basie-
rend auf bewegungskompensierten FLASH-Sequenzen mit sehr kurzen Echozeiten implementiert.
Dadurch war es erstmals moglich, Elastizitdtsparameter der Mausaorta mit MR-Methoden zu quan-
tifizieren.

Ziel dieses Projektabschnitts der vorliegenden Arbeit war es, zu zeigen, inwieweit eine Korrelati-
on zwischen morphologischen Erscheinungen und funktionellen Parametern wéhrend der Plaquepro-
gression besteht. Nach Implementierung und Validierung aller notwendigen MR-Sequenzen wurden
in einer Verlaufsstudie die Bildgebungsverfahren in Hinblick auf die genannte Fragestellung fiir eine
Gruppe von apoE(~/~)-Msusen und eine Kontrollgruppe angewandt.

3.2 Messaufbau und Methoden

Im Folgenden sollen die fiir diesen Teil der Arbeit verwendeten Messapparaturen sowie die dafiir
implementierten Sequenzprogramme kurz vorgestellt werden.

3.2.1 Hardware

In einem ersten Teil dieser Arbeit wurden das bereits vorgestellte 7 Tesla MR-Spektrometer und das
fiir Mausebildgebung vorgesehene Gradientensystem, einschlieflich der dafiir entwickelten Hochfre-
quenzspule, verwendet (siehe Kapitel 2.3.1) . Ausgehend von grundlegenden Bildgebungssequen-
zen wurden diese fiir die weiteren Anwendungen optimiert und anschlieBend auf das AVANCE 750
Hochfeldspektrometer iibertragen. Da das BIOSPEC-System zum Zeitpunkt dieser Arbeit mit einer
veralteten Messsoftware ausgestattet war, mussten die Bildgebungssequenzen fiir das neue Hoch-
feldspektrometer im Wesentlichen neu programmiert werden in der fiir Bruker-Systeme iiblichen
PVM-C**-Umgebung (PVM=ParaVisionMethodManager). Die verwendeten Gradientensysteme
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und HF-Spulen entsprachen den in Kapitel 2.3.2.1 bereits beschriebenen Bestandteilen des 17,6
Tesla-Systems.

3.2.2 MR-Sequenzen und Validierung
3.2.2.1 Multischicht CPMG-Sequenz zur morphologischen Bildgebung

Als Ausgangssequenz zur Darstellung der Gefafwand wurde eine Spin-Echo-Sequenz verwendet.
Aufgrund des 90°-Anregungspulses erfordert die Spin-Echo-Sequenz eine lange Repetitionszeit zur
vollkommenen Relaxation der longitudinalen Magnetisierung. Dies bedeutet zwar eine hohe Signal-
intensitét, jedoch eine schlechte zeitliche Effizienz der Messung, das heif3t ein schlechtes Verhéltnis
von SNR zur Messzeit. Um eine moglichst grole Menge an Bildinformation bei gleicher Messzeit
zu erhalten, wurde deshalb ein Multi-Schicht-Akquisitionsschema verwendet, bei dem sukzessiv k-
Raumzeilen aus einem Satz paralleler Schichten wahrend eines Relaxationsvorgangs aufgenommen
werden. Somit konnte mit zwei Multischicht-Datensétzen der gesamte Aortenbogen abgetastet und
zu einem dreidimensionalen Bilddatensatz rekonstruiert werden. Um Séttigungseffekte bei der Anre-
gung von zueinander benachbarten Schichten weitestgehend zu vermeiden, wurde ein verschachteltes
Aufnahmeschema verwendet wie in Abbildung 3.1 dargestellt. Die Repetitionszeit wurde auf 1-1,5
Sekunden festgelegt und erméglichte die Aufnahme von 8-10 Einzelbildern innerhalb eines Relaxa-
tionszyklus. Dadurch ergab sich eine starke T}-Wichtung, die am deutlichsten eine Differenzierung
einzelner Plaquekompartimente erlaubt [34]. Insgesamt konnten somit 16-20 Einzelschichten von
der Aortenwurzel bis zu den Abgéngen der Karotiden aufgenommen werden.

aufsteigende Aorta

Abbildung 3.1: Verteilung der Messschichten am Aortenbogen aus zwei verschachtelten Multi-Schicht-
Datensétzen.

Das Auslesen eines Echozugs von 5 Echos erlaubte durch Mittelung eine Verbesserung des SNRs.
Zusétzlich enthélt ein iiber die einzelnen Echos gemitteltes Bild einen intrinsischen T,-Kontrast,
der zur Identifikation der Plaquezusammensetzung benutzt werden kann [34].

In einem realen Experiment werden in der Regel die wahren Pulswinkel der Rephasierungspulse
von einem exakten 180°-Puls abweichen. Diese Fehler pflanzen sich dann in einer Multi-Spin-Echo-
Sequenz durch die weiteren Rephasierungspulse fort, so dass es zusétzlich zu einem Verlust von
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transversaler Magnetisierung kommt. Um dies zu verhindern, wurde eine CPMG-Sequenz als Er-
weiterung der von Carr und Purcell vorgeschlagenen Multi-Echo-Sequenz verwendet [35, 36]. Dabei
wird die Phase der Refokussierungspulse gegeniiber der Phase des Anregungspulses um 90° ver-
schoben. In Abbildung 3.2 ist ein Pulsdiagramm der verwendeten Sequenz dargestellt.
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Abbildung 3.2: Multi-Spin-Echo-Sequenz mit vorangestelltem Fettsattigungsmodul.

Wird die beschriebene Pulssequenz wéihrend jedes Herzzyklus genau zum Zeitpunkt des maxima-
len Blutflusses angewendet, so bietet gerade die Spinechomethode einen weiteren wichtigen Vorteil
gegeniiber schnellen Gradientenechomethoden. Durch die hohe Blutflussgeschwindigkeit wéhrend
der Systole von bis zu 120 cm/s fliefit das angeregte Blut zwischen Anregungspuls und Rephasie-
rung eine Strecke von bis zu 12 mm (bei einer Echozeit von 9 ms). Mit Schichtdicken kleiner als 0.5
mm wird aus der Schicht herausflieBendes Blut nicht refokussiert - unter der Voraussetzung einer
schichtselektiven Refokussierung. Der dadurch entstehende Effekt der Unterdriickung von Blutsi-
gnal wird auch als Black-Blood-Effekt bezeichnet. Gerade in der Gefidwanddarstellung ist er von
besonderer Bedeutung, um zwischen Blutsignal und Signal der Gefdfiwand unterscheiden zu kon-
nen. Bei der Bildgebung an der Mausaorta geniigen in der Regel Echozeiten von 8-12 ms. Wichtige
Voraussetzung ist ein exaktes Timing des Triggersignals. Um das mechanische Triggersignal (siehe
Kapitel 3.2.3.1) vom kardialen Zyklus gegeniiber den einzelnen Herzphasen zu kalibrieren, wurde
deshalb zu Beginn jeder Messung ein circa einminiitiges Cine-Experiment an der aufsteigenden
Aorta durchgefiihrt. Diejenigen Zeitphasen, deren Bilder die stiarkste Dephasierung des Blutsignals
zeigten, wurden dabei der Systole zugeordnet.

Kommt es wihrend der Messung zu Verdnderungen der Herzschlagfrequenz, oder werden die
Gefafle nicht exakt orthogonal von den Messschichten geschnitten, so kann restliches Blutsignal in-
nerhalb des Geféafles erscheinen und mit dem Signal von Ablagerungen verwechselt werden. Mithilfe
der Information aus einem Multi-Echo-Datensatz lisst sich dieser Messfehler vermeiden. Durch die
langen Echozeiten hoherer Echos stellt sich fiir flieBendes Blut ein wesentlich schnellerer ,,Signal-
zerfall “ein, als der Th-Zerfall des statischen Gewebes.
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3.2.2.2 3D-Black-Blood-FLASH-Sequenz zur morphologischen Bildgebung

Um die Gesamtmesszeit von ca. 20 bis 30 Minuten zu reduzieren, wurden zusétzliche Experimente
mit schnellen Gradientenechomethoden durchgefiihrt. Als Basis diente eine segmentierte und be-
wegungskompensierte 3D-FLASH-Sequenz. Um das FLASH-Verfahren effizient zu nutzen, wurden
mehrere k-Raum-Zeilen wiahrend eines Herzzyklus ausgelesen. Die Datenakquisition erfolgte dabei
nur zu einer Herzphase, bei der sich das Gewebe moglichst wenig bewegt. Die Messungen wurden
so angelegt, dass vier k-Raum-Zeilen am Ende der Diastole und vor Beginn der Systole aufgenom-
men wurden. Zum Erreichen einer Steady-State-Akquisition wurden vor Beginn der Messungen in
jedem Herzzyklus zusétzlich 5-mal die vollstdndigen Gradienten und HF-Pulse einer Sequenz ohne
Datenakquisition (engl.: Dummy Scans) durchlaufen.

Zur Blutunterdriickung wurde wéhrend der Diastole mit einem 90°-Séttigungspuls, gefolgt von
einem Dephasiergradienten, das Blutsignal im linken Ventrikel geséttigt. Zur Vermeidung von Be-
wegungsartefakten und zur erfolgreichen Unterdriickung des Blutsignals ist der stabile Zeitablauf
der einzelnen Sequenzabschnitte wichtig. Beginnend mit der Blutsdttigung kurz vor der Systole
erfolgten Dummy Scans am Ende der Systole und leiteten die Datenakquisition von vier Phasen-
kodierschritten ein wie in Abbildung 3.3 dargestellt.

3.2.2.3 Cine-/Phasendifferenz-Bildgebung zur Bestimmung der Blutflussgeschwin-
digkeit und der Umfangsdehnung

Zur Messung der Flussgeschwindigkeiten in der aufsteigenden Aorta wurde eine in alle drei Raum-
richtungen bewegungskompensierte Cine-FLASH-Sequenz verwendet. Zur Kodierung der Blutfluss-
geschwindigkeiten wurden zusétzlich zum bewegungskompensierten Datensatz zwei bewegungsko-
dierte Datensétze fiir die Schichtselektionsrichtung mit den Geschwindigkeitsfenstern +1/2v,, =
+130 cm/s verwendet. Die Flusskodierung erfolgte mit bipolaren Gradienten in Schichtselektions-
richtung, die auf das Dephasierungsmodul addiert wurden (siehe Abbildung 3.4). Die Berechnung
der einzelnen Gradientenstéirken ergab sich mit v,, gemafl den Gleichungen 2.28 und 2.32. Bei der
Verwendung von mehr als zwei Phasenkodierschritten lasst sich die Qualitéit der Anpassung der
Phasendaten an eine Gerade beurteilen. Somit ergibt sich ein Kriterium zur Bestimmung des Mess-
fehlers der Phasenwerte. Fiir die hohen Flussgeschwindigkeiten in der Mauseaorta hat sich eine
Anzahl von 3 Kodierschritten als ausreichend erwiesen [37].

Zur Messung der Umfangsdehnung wurde eine flusskompensierte Cine-FLASH-Sequenz analog
Abbildung 3.4 verwendet. Zusétzliche nichtlineare Bewegungsartefakte konnten durch Vorziehen
der Echomitte um ein Viertel der Akquisitionszeit reduziert werden.

3.2.3 Optimierung und Validierung
3.2.3.1 Interferenzfreie Erzeugung von Herz und Atemtriggersignalen

Um Bewegungsablaufe wihrend eines Herzzyklus aufzuzeichnen und um Artefakte zu vermeiden,
mussten alle MR-Messungen entsprechend des Herzrhythmus getriggert werden. In den anfianglichen
Experimenten zu dieser Arbeit wurde ein herkémmliches Elektrokardiogramm (EKG) abgeleitet. Zu
diesem Zweck wurden die Vorderldufe mit einem Elektrodengel bestrichen und mit einer selbstkle-
benden Kupferfolie umwickelt. Das davon abgegriffene elektrische Signal wurde zu einer am Lehr-
stuhl entwickelten und optimierten Verstérkereinheit weitergeleitet [38]. Dort konnten zusétzliche
Filter angewendet werden, so dass sich das EKG-Signal von seinem hochfrequenten Rauschhin-
tergrund und weiteren Stérungen trennen liefl. Vor allem das Schalten der Magnetfeldgradienten
induzierte elektrische Strome im EKG-Kabel. Auch durch Verwenden von abgeschirmten Kabeln
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Abbildung 3.3: Pulsdiagramm der verwendeten bewegungskompensierten 3D-FLASH-Sequenz. Zur Ver-
anschaulichung des Zeitablaufs im Zusammenhang mit der Blutflussgeschwindigkeit ist noch zusétzlich
schematisch ein Blutflussdiagramm als Funktion der Zeit eingezeichnet. Die Magnituden-Bilder im unteren
Teil sind Ausziige aus einer Cine-Messung.

und sorgfiltiges Anbringen der Elektroden ohne zusétzliche Leiterschleifen lief sich die Interferenz
zwischen EKG-Signal und Gradientensignal nicht vollstdndig vermeiden. Ein Grofiteil der Storun-
gen konnte durch die Verwendung von Filtern in der EKG-Einheit unterdriickt werden. Stimmt
jedoch die Frequenz der Gradientenschaltpunkte mit der Herzfrequenz iiberein, wie beispielsweise
bei der Anwendung eines einmaligen Spoiling-Gradienten pro Herzzyklus, so kénnen diese Interfe-
renzeffekte nicht durch einen Filter beseitigt werden ohne das eigentliche EKG-Signal signifikant
zu beeintrichtigen. In dieser Arbeit wurden einige MR-Sequenzen verwendet, die diese Probleme
aufwiesen. Insbesondere bei der Nutzung des Mikroskopiergradientensystems (1T /m) konnten diese
Effekte nicht vermieden werden. Das Resultat war eine unzureichende und ungenau Triggerung die
vor allem bei sehr bewegungssensitiven Experimenten wie z.B. der Phasendifferenzbildgebung zu
massiven Problemen fiihrte.

Um Interferenzen zwischen Gradienten und dem EKG-Signal zu vermeiden, wurde eine neuartige
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Abbildung 3.4: Pulsdiagramm der verwendeten bewegungskodierenden Cine-FLASH-Sequenz. Im Ge-
gensatz zur 3D-Sequenz aus Abbildung 3.3 wird bei dem Schichtselektionsgradienten nicht k, sondern k,,
variiert.

Methode zum Ableiten des Herzsignals verwendet. Anstelle der EKG-Elektroden wurde ein druck-
sensitives Luftkissen (Respiration Sensor, Graseby Medical Ltd.) angebracht. Dieser Drucksensor
kam bei bisherigen Messungen bereits bei der Atemiiberwachung zum Einsatz. Durch Positionie-
rung des Luftkissens auf der Aulenhaut oberhalb des Herzens und Verklemmen mit einem Stiick
Schaumstoff zwischen Spuleninnenwand und Druckballon konnte bei entsprechender Verstarkung
neben dem Atemsignal auch das Herzsignal dargestellt werden. Das Drucksignal wurde iiber einen
Luftschlauch zu einem Signalwandler auBerhalb des Magneten geleitet. Uber einen zusitzlich ange-
brachten drei-Wege-Hahn konnte mit Hilfe einer Injektionsspritze der Druck in dem abgeschlossenen
Luftsystem reguliert werden. Dies erlaubte die stdndige Kontrolle {iber die Sensitivitdat des Druck-
kissens wiahrend der Messung. Abbildung 3.8 zeigt den schematischen Aufbau des mechanischen
Triggersystems. Ein Differentialdrucksensor (Honeywell International Inc.) wandelt das Drucksignal
in ein elektrisches Signal um. Da dies auflerhalb des Magneten geschieht, treten keine Interferenzen
zwischen dem Triggersignal und dem Schalten der Gradienten auf. Durch Filterung mit Hilfe der fiir
das herkémmliche EKG-System verwendeten Triggereinheit kann das Eingangssignal in das Herzsi-
gnal zur kardialen Triggerung und in das Atemsignal aufgespaltet werden. Um Bewegungsartefakte
so weit wie moglich zu minimieren, wurde neben der kardialen Triggerung fiir alle Messungen auch
ein Atemgating verwendet. Dabei wurde die Akquisition der MR-Daten wéhrend der Bewegungs-
phasen der Atmung unterdriickt. Abbildung 3.6 zeigt die Darstellung des mit Hilfe des Luftkissens
aufgenommenen Triggersignals an der verwendeten EKG-Einheit. Zur Demonstration wurde eine
typische Multi-Schicht-Multi-Spin-Echo-Sequenz verwendet wie in Kapitel 3.2.2 vorgestellt. Zum
Vergleich zeigt Abbildung 3.5 das Triggersignal aufgenommen mit EKG-Elektroden bei der glei-
chen MR-Sequenz. Es sind deutlich die Stérungen durch Interferenzen mit dem Magnetfeld der
Gradienten zu erkennen.

Um die Genauigkeit der druckinduzierten Triggermethode zu iiberpriifen, wurde eine Validie-
rung mit Hilfe eines storungsfreien EKG-Signals durchgefiihrt. Das EKG-Signal wurde zu diesem
Zweck auflerhalb des MR~Systems gleichzeitig mit dem Herz- und Atembewegungssignal der Druck-
ballonmethode aufgezeichnet. Zunéchst wurde ein Datensatz fiir mehrere hundert Herzschldge an
einem Tier mit konstantem Herzschlag aufgenommen. Um die Konstanz des mittleren Herzschlags
fiir die Validierung zu gewéhrleisten, wurde aus den EKG-Daten ein Zeitbereich gewihlt, fiir den
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der Drift der RR-Intervalle 0 betridgt mit einer Konfidenz von p>99.9 %. Betrachtet man die
statistische Verteilung der gemessenen RR-Intervalle beider Methoden, so zeigt sich fiir die EKG-
Methode ein mittleres RR-Intervall (n=513) von (118,0 4+ 2,7)ms (Mittelwert + Standardabwei-
chung) und fiir die Druckballon-Methode ein RR-Intervall von (117,6 £ 2,2)ms. Beide Methoden
weisen demzufolge dhnliche Breiten fiir die statistischen Schwankungen ihrer Messergebnisse auf.
Ein signifikanter Unterschied der Mittelwerte konnte nicht festgestellt werden. Die Messfehler be-
ruhen auf Ungenauigkeiten in der Bestimmung des RR-Intervalls bei beiden Methoden und sind
nicht auf Schwankungen des tatséchlichen RR-Intervalls zuriickzufiithren. Dies zeigt sich, wenn man
den Korrelationskoeffizient fiir die Messergebnisse aus beiden Methoden betrachtet. Bei konstanter
Herzrate ergibt sich keine Korrelation zwischen beiden Methoden, wie im Streuplot aus Abbildung
3.7c zu sehen.

Zusammenfassend erweist sich die druckinduzierte Triggermethode in ihrer Messgenauigkeit ver-
gleichbar mit einem storungsfreien EKG-Signal. Durch die Stabilitédt des Drucksignals auch wahrend
Gradientenschaltungen und durch die deutlich vereinfachte Préaparation der Versuchstiere wurde die
druckinduzierte Methode der EKG-Methode fiir alle Messungen in dieser Arbeit vorgezogen.

~-af}— EKG-Signal

~afl— Herz-Trigger
~afl—— Atemgating-Signal

~-aff— Atemsignal

Abbildung 3.5: EKG-Triggersignal dargestellt an der verwendeten Verstarkungseinheit. Im Vergleich zu
Abbildung 3.6 sind deutlich Stérungen durch Interferenzen zwischen EKG-Signal und Gradientenpulsen zu
erkennen.

~f— Herz-Druck-Signal

~aff}———— Herz-Trigger
~affl—— Atemgating-Signal

~af— Atemsignal

Abbildung 3.6: Triggersignal aufgenommen mit einem drucksensitiven Ballon. Das in ein elektrisches
Signal umgewandelte Drucksignal kann sowohl zur Herztriggerung als auch zum Atemgating verwendet
werden.
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Abbildung 3.7: Verteilung der gemessenen RR-Intervalle bei einem Experiment mit konstanter Herzrate.
A: Storungsfreies EKG-Signal (auflerhalb des MR-Systems). B: Druckballon-Methode. C: Streuplot der mit
beiden Methoden gleichzeitig gemessenen RR-Intervalle zur Darstellung der Korrelation.

3.2.3.2 Fehler durch chemische Verschiebung

Die molekulare Umgebung eines Wasserstoffkerns fithrt zu Abschirmungseffekten des By-Feldes.
Dies kann ausgedriickt werden durch eine proportionale Verschiebung der Larmorfrequenz:

Bshift@) - (1 - Ui)BO . (31)

Dabei ist o; das Maf fiir die Frequenzverschiebung in einer bestimmten chemischen Umgebung i.
Dieser Effekt wird deshalb auch als chemische Verschiebung bezeichnet (engl.: chemical shift). Durch
die dabei entstehenden Abbildungsfehler in der MR-Bildgebung spricht man auch von chemical-
shift-Artefakten. In organischem Gewebe treten diese am haufigsten zwischen fettreichem und stark
wasserhaltigem Gewebe auf. Fiir Fett betréigt die chemische Verschiebung gegeniiber Wasser bei-
spielsweise fiyp = 3,35 ppm. Fiir die einzelnen Ortskodierrichtungen hat dies verschiedene Aus-
wirkungen:

e Entlang der Schichtselektionsrichtung kommt es zu einer Verschiebung der Kompartimente
aus verschiedenen chemischen Zusammensetzungen. Die Verschiebung ist abhéingig von der
Schichtdicke SD und der Pulsbreite des Anregungspulses Av:

SD
Acv_Schicht = Efcs ~ (3.2)

Die relative chemische Verschiebung in Bezug zu Wasser wird hier mit fog bezeichnet und
Av gibt die Frequenzbreite des Selektionspulses an.

e In Frequenzkodierrichtung verschieben sich die Abbildungen verschiedener chemischer Kom-
partimente um den Betrag:

FOVv
AC’V,Read - meS . (33)

Dabei ist FOV das Field of View und SWH die Sweepweite fiir die Frequenzkodierrichtung.
Wenn N die Anzahl der aufgenommenen k-Raumschritte ist, dann verschiebt sich das Signal
um die folgende Anzahl von Bildpunkten:

N

Apigel = mfcs : (3.4)
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Abbildung 3.8: Schematischer Aufbau des mechanischen Triggersystems.

Fiir eine Auswahl von héufig in dieser Arbeit verwendeten Bildgebungsparametern ergeben sich fiir
Wasser- und Fettgewebe beispielsweise die in Tabelle 3.1 angegebenen chemischen Verschiebungen.

Schon bei 7 Tesla treten deutliche Fehler durch chemical-shift-Artefakte auf. Bei 17,6 Tesla und
bei sehr hoher Auflésung kénnen derartige Artefakte nicht mehr vernachlissigt werden. Eine Ver-
schiebung um 9 Bildpunkte entspricht bei der verwendeten Auflésung ca. der 10-fachen Wandstérke
einer gesunden Aortenwand. Fiir Plaqueuntersuchung in der aufsteigenden Aorta kénnen chemi-
sche Verschiebungsartefakte filschlicherweise als arteriosklerotische Ablagerungen gedeutet werden
und dadurch die qualitativen und quantitativen Ergebnisse einer Messung signifikant verfilschen,
wie in Abbildung 3.9 gezeigt. Insbesondere die Fett Diéten, die bei Arteriosklerosestudien einge-
setzt werden um die Plaquebildung zu beschleunigen, fithren auch im extravaskulirem Raum zu
Fettablagerung und dadurch zu moglichen Quellen fiir chemische Verschiebungsartefakte.

Durch frequenzselektive vorgeschaltete Sattigungspulse konnen Wasser und Fettgewebe selektiv
dargestellt werden. In Abbildung 3.10 ist dies fiir ein Beispiel an der aufsteigenden Aorta gezeigt.
Fiir die Darstellung von arteriosklerotischen Plaques hat sich gezeigt, dass es geniigt, fettunterdriick-
te Daten aufzunehmen. Lipidreiches Gewebe in den Ablagerungen enthilt geniigend wasserhaltige
Bestandteile, so dass eine wasserunterdriickte Aufnahme keine zusétzlich relevante Information
beitréagt.
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Matrix 2562 5122
FOV 25 mm 25 mm
Schichtdicke 0,4 mm 0,4 mm
7 Tesla %) 0,4/4/0,6 0,4/8/0,6
17,6 Tesla ®) 0,9/9/0,5 0,9/18/0,5

@) weitere Parameter: SW 50 kHz; Avp,s = 625 Hz
b) weitere Parameter: SW 70 kHz; Avp,;s = 1800 Hz

Tabelle 3.1: Artefakt durch chemische Verschiebung bei verschiedenen Messparametern. Die Werte in den
einzelnen Zellen bedeuten jeweils: 1. chemische Verschiebung in Frequenzkodierrichtung (in mm) / 2. wie
1. (in Anzahl der Bildpunkte) / 3. chemische Verschiebung fiir die Schichtselektionsrichtung (in mm).

Abbildung 3.9: Artefakt durch chemische Verschiebung an der aufsteigenden Aorta.

3.2.3.3 Bewegungskompensierte und bewegungskodierende Cine-Messung

Um Bildinformation iiber die Gefafiwand der aufsteigenden Aorta quantitativ richtig auszuwer-
ten, ist es wichtig, Bewegungsartefake soweit wie moglich zu reduzieren. Fiir Bewegungen erster
Ordnung, das heifit Bewegungen mit einer innerhalb der Datenaufnahme konstanten Geschwin-
digkeit, wurde dies durch Verwendung von bewegungskompensierten Gradienten realisiert, wie in
Kapitel 2.1.5.1 beschrieben [39, 40, 41]. Da an dem 17,6 Tesla Hochfeldgerit bewegungskompen-
sierte Gradienten zum ersten Mal implementiert wurden, sollte zunéchst mithilfe eines Phantom-
experiments die Effizienz der Korrekturen iiberpriift werden. Hierzu diente ein Schlauchphantom
(Innendurchmesser: 6 mm), durch das mithilfe einer elektronisch steuerbaren Pumpe eine gesittig-
te Kupfersulfatlosung gepumpt wurde!. Die maximale Flussgeschwindigkeit bei der Uberpriifung
der Bewegunskompensation des laminaren Flussprofils wurde durch Auslitern auf (103 £ 4) cm/s

!Die Kupfersulfatlosung beschleunigt die Tj-Relaxation und verhindert somit T7-Artefakte die durch die hohe
Flussgeschwindigkeit und die damit verbundene kurze Aufenthaltszeit der Fliissigkeit im Magneten entstehen.
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Abbildung 3.10: Wasser- (A) und fettunterdriickte (B) Aufnahme der aufsteigenden Aorta. Das Rest-
artefakt auf der linken Seite in Abbildung B ergibt sich aus einer nicht vollstéindigen Fettunterdriickung
aufgrund eines eingeschrénkten B;-Homogenitétsbereichs der HF-Spule.

bestimmt.

Abbildung 3.11.a-b zeigt die Ergebnisse bei einer Messung ohne bewegungskompensierte Gra-
dienten. Es sind deutlich Signalausléschungen durch Dephasierungen innerhalb der Voxel zu erken-
nen. Ergibt sich zusétzlich eine Geschwindigkeitskomponente entlang der Phasenkodierrichtung, so
kommen Verschiebungsartefakte hinzu, wie in Abbildung 3.11.b zu erkennen ist. Verwendet man
bewegungskompensierte Gradienten, so lassen sich beide Artefake vollsténdig korrigieren, wie in
Abbildung 3.11.c-d gezeigt.

Zur Uberpriifung der Flusskodierung in Schichtselektionsrichtung wurde ebenfalls ein Fluss-
phantom mit einem Innendurchmesser von 6 mm verwendet. Der Volumenfluss wurde fiir zwei
Flussgeschwindigkeiten vorgegeben und durch Auslitern auf 120 + 5 ml/min bzw. 720 £+ 18 ml/min
bestimmt. Bei laminarem Fluss (diese Voraussetzung war unter den gegebenen Bedingungen erfiillt)
ergaben sich fiir die maximalen Flussgeschwindigkeiten die Werte 14,1 4+ 0,6 cm/s bzw. 85 + 2.2
cm/s. Abbildung 3.12 veranschaulicht das mit der Phasendifferenzmethode bestimmte dreidimen-
sionale parabolische Flussprofil fiir die niedrigere der beiden vorgegebenen Flussgeschwindigkeiten.
Die Integration der gemessenen Geschwindigkeiten fiir jeden Bildpunkt ergab fiir den Volumenfluss
jeweils (122 + 8) ml/min bzw. (725 £+ 21) ml/min. In beiden Geschwindigkeitsbereichen zeigten
die durch die Phasendifferenzmethode bestimmten Werte eine deutliche Ubereinstimmung mit den
durch Auslitern validierten Vorgaben.

3.3 Datenauswertung und Statistik

Alle Prozessierungschritte in diesem Kapitel wurden mit der Datenauswertungssoftware Interactive
Data Language (IDL, Research Systems, Inc. Boulder, CO, USA) durchgefiihrt. Dariiber hinaus
wurde zur Visualisierung Amira (Template Graphics Software, Inc.) verwendet. Den konkreten Pro-
zessierungschritten der einzelnen Bildgebungsmethoden waren zunéchst eine Basislinienkorrektur
sowie eine diskrete Fouriertransformation vorangestellt.

Fiir die Parameter: Querschnittsfliche der Gefilwand, Querschnittsfliche des Geféafilumens,
Blutflussgeschwindigkeit sowie der Umfangsdehnung wurde eine univariate Varianzanalyse (engl.:
analysis of variance; kurz: ANOVA) durchgefiihrt um signifikante Unterschiede der Mittelwerte zu
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Abbildung 3.11: Ergebnisse eines Schlauchphantomexperiments zur Uberpriifung der bewegungskompen-
sierten Gradienten. A /B: ohne Bewegungskompensation. Man erkennt deutlich Dephasierungen innerhalb
der Voxel, sowie Verschiebungsartefakte entlang der Phasenkodierrichtung.; C/B: mit Bewegungskompen-
sation. Die Artefakte lassen sich vollstédndig korrigieren. Die maximale Flussgeschwindigkeit im Schlauch
betrug 100 cm/s. Sequenzparameter: Matrix: 256 x 256; FOV: 30 x 30 mm?; Schichtdicke: 0,6 mm; TE:
2,8 ms; TR: 6,0 ms

ermitteln. Signifikanz wurde angenommen wenn galt: P<0,01.

3.3.1 Morphologieexperimente

Zur Bewertung der Plaque-Morphologie wurde nur die reine Magnitud-Information aus den Da-
tenséitzen der entsprechenden Bildgebungssequenzen verwendet (Multi-Schicht-Multi-Spin-Echo-
Sequenz (kurz: MSME-Sequenzen), 3D-Flash-Sequenz). Bei den Datensétzen der MSME-Sequenzen
wurde jede Schicht einzeln bewertet. Zur manuellen Segmentierung wurde jeweils das Bild zum ers-
ten Echo des Echozugs verwendet. Fiir die Verlaufsstudie wurde die Schicht der aufsteigenden
Aorta in Hohe der Pulmonararterie zum Vergleich zwischen den verschiedenen Tiergruppen und
den verschiedenen Messzeitpunkten herangezogen. Diese Schicht wurde ebenfalls zur Bestimmung
der Blutflussgeschwindigkeit sowie der Umfangsdehnung verwendet. Als Grenzwert fiir die An-
nahme einer arteriosklerotischen Verédnderung wurde eine Verdopplung der Querschnittsflache der
Gefafiwand - ausgehend von einer gesunden Gefaflwand - festgelegt.

3.3.2 Messung der Umfangsdehnung

Auch zur Berechnung der Umfangsdehnung wurden ausschliefilich Magnitud-Bilder der verwendeten
Cine-FLASH-Sequenz ausgewertet. Der Parameter Umfangsdehnung lésst sich aus dem Cauchy-
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Abbildung 3.12: Raumliche Darstellung der axialen Geschwindigkeitsverteilung innerhalb eines Fluss-
phantoms. Es ist deutlich das parabolische Flussprofil zu erkennen.

Greenschen-Verzerrungstensor E ableiten [42, 43]. Es gilt:

E - %c 1, (3.5)

dabei ist C der Deformationstensor und I der Einheitstensor. Der Deformationstensor lasst sich
durch den Deformationsgradienten ausdriicken als:

E=F'F. (3.6)
Wobei sich der Deformationsgradient vom Verschiebungsvektor @ ableitet:
F=1+Vu. (3.7)

Driickt man den Verschiebungsvektor @ in Zylinderkoordinaten aus:

U= U T+ ugh + u, 2, (3.8)
so kann man Vu darstellen als :
ou,r 1(0u, Our
(G —ue) G
i—={ OQu 1(0up Oug
Vi = or T( 00 ur) 0z ’ (39)
ouy 1 0u, ou,
or r 00 0z

Fiir das weitere Vorgehen soll angenommen werden, dass sich Verschiebungen nur innerhalb
der Messschicht ergeben (u, = 0). Weiterhin sollen die Verschiebungen unabhingig von der z-
Koordinate sein:

Our . 8u@ o
5 =5, =0 (3.10)
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Dadurch wird das dreidimensionale Spannungsproblem auf ein zweidimensionales Problem redu-
ziert. Nimmt man weiterhin eine ausschliefSlich radiale Deformierung sowie die Unabhéngigkeit von

der Winkelkoordinate an, so gilt:
0 ou,
qu( P e :0) . (3.11)

00 90

Geht man noch davon aus, dass die radiale Deformierung unabhéngig von der radialen Position ist

(% = 0), so bleibt in Matrix 3.9 nur ein einziger Eintrag stehen. Das dreidimensionale Problem

wird dadurch auf ein eindimensionals Problem reduziert.

0 0 0
vi={ 0 7w) 0L (3.12)
0 0 0

0 0 0
Uy up?
Vi={ 0 %459 0% (3.13)
0 0 0

Der Eintrag in Matrix 3.13 bezeichnet die Umfangsdehnung Fyy (engl.: circumferential strain). Sie
ist eine Angabe iiber die radiale kreissymmetrische Deformierung. Driickt man wu, als Funktion von
einem Referenzradius Ry und dem zeitabhéngigen Radius des Gefifles r(t) aus:

u, = r(t) — Ry, (3.14)

Ego = % (T}S;)Q - 1) - % (%z) - 1) . (3.15)

Dabei wird der kleinste Radius als Referenzradius Ry definiert. Zur Berechnung der Umfangs-
dehnung ist nach Gleichung 3.14 nur die Messung des zeitabhangigen Radius r(t), bzw. die Messung
der zeitabhéngigen Querschnittsfliche notwendig. Zur Auswertung der Cine-Datensétze wurden die
Querschnittsflichen der aufsteigenden Aorta in jedem Zeitfenster manuell segmentiert und entspre-
chend der Gleichung 3.15 ausgewertet.

so gilt:

3.3.3 Flussmessung

Insgesamt wurden drei PC-Cine-Datensétze aufgenommen. Zwei flusskodierte und ein vollsténdig
flusskompensierter Referenzdatensatz. Nach der Fouriertransformation wurde aus den komplexwer-
tigen Einzelbildern die Phase in jedem Bildpunkt berechnet. Im Folgenden wurde fiir alle Phasen-
bilder die Phasendifferenz zu dem flusskompensierten Datensatz gebildet. Die daraus resultierenden
Phasenwerte (¢1, 0, ¢2) wurden dann geméf Gleichung 2.30 gegen die ersten Momente aufgetra-
gen und die Geschwindigkeit als Steigung des linearen Zusammenhangs bestimmt (siehe Abbildung
3.13).
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Abbildung 3.13: A: Geschwindigkeitsbestimmung mit Phasendifferenz-Cine-Bildgebung fiir ein reprisen-
tatives Voxel innerhalb der aufsteigenden Aorta. B: Zeitverlauf der mittleren Blutflussgeschwindigkeit in
der aufsteigenden Aorta.

3.4 Ergebnisse

3.4.1 Untersuchung der Plaque-Morphologie bei 17,6 T und 7 T

Zur Vorbereitung einer Verlaufsstudie zur funktionellen und morphologischen Bildgebung wurden
zunéchst die beiden MR-Systeme bei 7 T (HF-Spule: 35 mm Quadratur-Birdcage) und 17,6 T
(Spule: 27 mm TEM) im Bezug auf Durchfithrbarkeit und Qualitéit der Gefafibildgebung vergli-
chen. Untersucht wurden nur die Bildgebungssequenzen zur morphologischen Bildgebung, da gerade
morphologische Fragestellungen hohe Anforderungen an die Ortsauflosung und das SNR stellen. In
den Vorexperimenten sollten zunéchst nur Messdauer und Bildqualitéit beurteilt werden ohne eine
genaue Quantifizierung der Gefafiwandparameter, deshalb wurde auf eine Fettsidttigung verzichtet.

Abbildung 3.14.A zeigt eine reprisentative Aufnahme der aufsteigenden Aorta (AA) aus einem
Multi-Schicht-Multi-Spinecho-Experiment bei 7 T von einer apoE-KO-Maus. Dargestellt ist das
erste Echo. Die zugehorigen Messparameter sind in Tabelle 3.2 aufgefiihrt. Mit einer Messdauer von
ca. 20 Min. lielen sich bei dem 7 Tesla System die grundlegenden Strukturen der Aorta darstellen.
Erhoht man die Auflésung jedoch auf eine PixelgroBe von 48 x 48 um?, so ist bereits eine Messdauer
von ca. 40 Min. erforderlich, um ein SNR von 4 zu erreichen. Die lange Messdauer bedingt jedoch
Schwankungen des RR-Intervalls und verursacht dadurch Bewegungsartefakte, die den Effekt einer
hoheren Auflosung aufheben und die Aussagekraft der Aufnahmen signifikant reduzieren, wie in
Abbildung 3.14.B zu erkennen ist.

Durch das erhohte Magnetfeld und den reduzierten Innendurchmesser der HF-Spule konnte bei
17,6 T bei halber Messzeit und identischer Ortsauflosung das SNR gegeniiber dem 7 T System
nahezu verdoppelt werden, wie die Aufnahme der aufsteigenden Aorta einer apoE-KO-Maus in
Abbildung 3.14.C zeigt. Das hohe Signal-zu-Rausch-Verhéltnis erlaubt auch eine Ortsauflosung
von 48 x 48 pum?, wie in der Aufnahme der aufsteigenden Aorta einer gesunden C57B1/6-Maus in
Abbildung 3.14.c zu sehen ist. Es ist zu erkennnen, dass die gesamte gesunde Gefalwand mit dem
Bildgebungsexperiment darstellbar ist. Dies ermoglicht die Untersuchung von arteriosklerotischen
Verdnderungen ab einem sehr frithen Stadium, lange bevor es zu einem Geféf3verschluss oder der
iiblichen arteriosklerotischen Folgeerkrankungen kommt.
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Abbildung 3.14: Schichtaufnahmen der aufsteigenden Aorta bei 7 T und bei 17,6 T. Die entsprechenden
Bildgebungsparameter sind in Tabelle 3.2 zusammengefasst.

Abb. Syst.  Matrix TE TR Mitt. Auflésung Messdauer SNR
3.14.A 7T 256x256 8 ms 1s 4 98 x 98 x 400 ym?* (18+4) Min. 12
3.14.B 7T 512x512 10 ms 1 4 98 x 98 x 400 um? (3648) Min. 4
3.14.C 176T 256x256 8ms 1s 2 98 x 98 x 400 pm?  (942) Min. 22
3.14.D 176 T 512x512 10ms 1s 2 48 x 48 x 400 pm? (18+4) Min. 13

Tabelle 3.2: Parameter zum Multi-Schicht-Multi-Spinechoexperiment bei 17,6 T.

Bei 17,6 T wurde insgesamt ein Echozug von 5 Spinechos wéhrend einer Herzphase ausgelesen.
Die zusétzliche Bildinformation konnte verwendet werden, um eine bessere Trennung von Blutrest-
signal und Gefaflwand zu erreichen. Abbildung 3.15 zeigt, dass trotz des Ausflusseffektes bei der
verwendeten Black-Blood-Methode Blutsignal nicht immer vollstdndig unterdriickt werden konn-
te. Blutsignal kann dadurch félschlicherweise mit einer GeféBwandverdickung verwechselt werden.
Unter Zuhilfenahme von hoheren Echos ldsst sich dieser Fehler vermeiden. In Abbildung 3.15 ist
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deutlich zu sehen, dass schon beim zweiten Echobild mit der doppelten Echozeit das Blutsignal aus
dem ersten Echo nicht mehr sichtbar ist.

Abbildung 3.15: Fiinf Echoaufnahmen aus einem Multi-Schicht-Multi-Spinecho-Experiment.

Das T,-Kontrastverhalten der Aufnahmen eines Echozugs kann dariiber hinaus zur Differen-
zierung der einzelnen Plaquekompartimente dienen. Fiir die Plaquecharakterisierung hat sich das
Multikontrast-Verfahren etabliert, bei dem die Resultate dreier unterschiedlich gewichteter Auf-
nahmen {iiberlagert werden [44]. Die einzelnen Plaqueregionen besitzen unterschiedliche Protonen-
dichten (PD) und weisen im MR-Experiment unterschiedliches Relaxationsverhalten auf. Fibroses
Plaquegewebe mit extrazelluldrer Matrix beispielsweise hat eine verkiirzte T-Zeit, wahrend lipidrei-
ches Gewebe mit einer verkiirzten Tr-Zeit relaxiert. Kalzifizierte Plaqueregionen mit einer niedrigen
Protonendichte (kurz: PD) zeigen bei allen verschiedenen Wichtungen eine niedrige Intensitét. Die
Signalintensitit von Thromben ist nicht eindeutig und héngt vom Alter der Thromben ab. In Ta-
belle 3.3 ist das Kontrastverhalten der einzelnen Plaquebestandteile zusammengefasst.

T1-Wichtung PD-Wichtung T2-Wichtung

Frischer Thrombus + bis +/- - bis +/- - bis +/-
Lipide + + i,
Fibroses Gewebe +/- + +/- bis +
Calcium - - .

Tabelle 3.3: Kontrastverhalten verschiedener Plaquebestandteile [44]; 4: hyperintens; 4 /-: isointens; -
hypointens.

Man erkennt, dass sich bereits mit einer Tj-gewichteten Aufnahme kalzifizierte Bestandteile
identifizieren lassen. Mit einer zusétzlichen T5-Wichtung konnen lipidreiche Strukturen von fibro-
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Abbildung 3.16: Multikontrast-Bildgebung an der aufsteigenden Aorta einer apoE(~/~)-Maus. FG: Fi-
broses Gewebe; L: Lipidreicher Kern; K: Kalzifiziertes Gewebe.

sem Gewebe getrennt werden. Thromben sind mit dem Multikontrast-Verfahren im Allgemeinen
schwer zu erkennen. Die wesentlichen Bestandteile der Plaques konnen demzufolge ohne zusétzli-
che PD-Wichtung unterschieden werden. Kombiniert man die 77-Wichtung der Multi-Spin-Echo-
Aufnahmen zusétzlich mit den aus den einzelnen Echos erstellten T5-Karten, so zeigt sich, dass
in groffen Ablagerungen eine Differenzierung einzelner Plaquebestandteile moglich ist. Abbildung
3.16 zeigt eine Aufnahme der aufsteigenden Aorta und der Karotis mit einer Aufteilung der ein-
zelnen Plaqueregionen nach dem in Tabelle 3.3 angegebenen Schema. Die Ty-Karten wurden durch
Anfitten der Echos an eine exponentielle Zerfallskurve ermittelt.

Im Rahmen der in dieser Studie verwendeten Auflosung lassen sich Differenzierungen in den
arteriosklerotischen Ablagerungen jedoch nur bei groflen gefifiverengenden Ablagerungen in vivo
beobachten. Bei der durchgefiihrten Verlaufsstudie entstanden nur moderate Ablagerungen, inner-
halb derer die einzelnen Plaquebestandteile nicht unterschieden werden konnten.

Aufnahmen mit der Blutfluss unterdriickten 3D-FLASH-Methode bei 17,6 Tesla zeigten, dass
auch mit schnellen Gradientenecho-Verfahren die Gefdfiwand in vivo abgebildet werden kann. Der
Kontrast zwischen Gefafiwand und Lumen héngt dabei signifikant von der Stabilitit der Herzrate
wihrend der ca. 5 miniitigen Messdauer ab. Starke Anderungen des RR-Intervalls bewirken ei-
ne Verschiebung des Sequenz-Timings und verhindern dadurch eine effektive Blutunterdriickung.
Dartiiber hinaus fithren die Schwankungen der Herzrate zu Bewegungsartefakten. Abbildung 3.17.A
zeigt eine Schichtaufnahme aus einem 3D-Datensatz der aufsteigenden Aorta von einer 3 Monate
alten apoE-KO-Maus (nach 2 monatiger cholesterinreicher Diét). Auch mit der Gradientenecho-
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Methode lassen sich arteriosklerotische Verdnderungen der Gefdawand erkennen. Im Gegensatz zu
dem Spin-Echo-Verfahren erlaubt der eingeschrinkte Gewebekontrast jedoch keine Aussage iiber
die Plaquezusammensetzung. Abbildung 3.17.B zeigt die 3D-Rekonstruktion des Gefafllumens des
Aortenbogens.

Abbildung 3.17: Schichtaufnahme aus einem 3D-FLASH-Datensatz mit Blutunterdriickung von einer
apoE-KO-Maus. Die arteriosklerotische Verdnderung der Gefifiwand an der aufsteigenden Aorta (AA) ist
deutlich zu erkennen. Sequenzparameter: TE= 4,7 ms; TR= 13,5 ms ; Matrix: 256 x 256 x 32; FOV: (20
x 20 x 20) mm3

3.4.2 Ergebnisse der Verlaufsstudie

Im weiteren Verlauf dieses Projektes sollte der Zusammenhang zwischen arteriosklerotischer Plaque-
progression und der Verdnderung funktioneller Parameter der Geféafle untersucht werden. Zu diesem
Zweck wurde eine Studie an zwei Vergleichsgruppen mit den oben beschriebenen Messmethoden
durchgefiihrt. Entsprechend der Vorergebnisse erfolgten alle Messungen bei 17,6 T. Dabei wurden
jeweils neun apoE(~/7)-Méiuse und eine Kontrollgruppe von neun Black-Six-Miusen iiber einen
Messzeitraum von 12 Wochen mit einer cholesterinreichen Didt (2014, Harlan Teklad, Madison,
USA) gefiittert, um den Prozess der Plaquebildung zu beschleunigen. Das Alter der Tiere zu Stu-
dienbeginn war 8-9 Wochen. MR-Messungen wurden zu Beginn der Studie, nach 6 Wochen und
nach 12 Wochen durchgefiihrt. Das MR-Protokoll setzte sich im FEinzelnen aus drei Messungen
zusamien:

e Positionierung, Navigation, Anpassung der HF-Spule (Tune, Match), Kompensation von Feld-
inhomogenitéten (Shimmen) (ca. 10-15 Min.)

e Messung der Plaque-Morphologie mit einer Multi-Schicht-Multi-Spinecho-Methode (Dauer ca.
50 Min.).

e Messung der Umfangsdehnung mit einer flusskompensierten Cine-FLASH-Sequenz (Dauer ca.
10 Min.).
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Sequenz TR/TE Voxel-Grofle (um) AV
Morphologie Black-Blood-MSME  1-1,5s / 9 ms 78 x 78 x 100 2
Blutfluss PC-Cine-FLASH  32ms /1,8 ms 172 x 172 x 1000 4

Umfangsdehnung Cine-FLASH 40ms /19ms 86 x 86 x 750 4

Tabelle 3.4: Messparamter der verwendeten MR-Sequenzen fiir die Verlaufsstudie (AV: Anzahl der Mit-
telungen).

e Messung des arteriellen Blutflusses (Dauer ca. 10 Min.).

Die Messparameter sind im einzelnen in Tabelle 3.4 aufgefiithrt. Zusammen mit der Narkotisie-
rung und der Praparation der Tiere fiir die MR-Messung (siehe Kapitel 2.3.2.2) dauerte die gesamte
Messung ca. zwei Stunden. Alle MR-Experimente wurden an der aufsteigenden Aorta durchgefiihrt.

Morphologische Verdnderungen in der Gefiffwand

Im Falle der apoE(~/~)-Miuse konnte im Verlauf des Untersuchungszeitraums eine deutliche Zu-
nahme des dufleren arteriellen Gefiafiradius festgestellt werden. Abbildung 3.19 zeigt exemplarisch
eine Zeitreihe von Black-Blood-Spin-Echo-Aufnahmen der aufsteigenden Aorta fiir apoE-KO-Tiere
und C57Bl/6-Méuse. Besonders an der stark gekriimmten Innenseite des Aortenbogens sind in der
Regel zuerst Anzeichen einer arteriellen Geféflverdickung aufgetreten. Da zu allen Messzeitpunkten
kontinuierliche Multi-Schicht-Datensétze aufgenommen wurden, konnte ein Wiederauffinden der
jeweiligen Messschichten gewihrleistet werden. Dariiber hinaus lie8 sich auch der obere Teil des
Aortenbogens im Bereich der Abgénge der Karotiden darstellen. Auch hier zeigten sich besonders
frith und im Verlauf der Studie besonders ausgepréigte arteriosklerotische Verdnderungen wie in
Abbildung 3.20 dargestellt. Die in dieser Studie beobachteten Stellen der frithzeitigen Plaquebil-
dung stimmen mit den Stellen besonders starker Wandspannung iiberein, wie sie in der Arbeit von
Feintuch et al. ausgewiesen wurden [45]. Eine Ubersicht iiber die Verinderung des mittleren Gefif-
wandquerschitts fiir jede Tiergruppe ist in Abbildung 3.18 dargestellt. Wie in dem Balkendiagramm
veranschaulicht lasst sich eine signifikante (P<0,01) Verdickung der Geféwand bei den apoE-KO-
Tieren nach 12-Wochen cholesterinreicher Diét feststellen. Die Kontrollgruppe zeigte keine statis-
tisch signifikante Verédnderung. Betrachtet man den Verlauf des Innenquerschnitts der Aorta (siehe
Tabelle 3.5), so weisen beide Tiergruppen keine Reduktion wiahrend der Studienlaufzeit auf. Dies
spricht fiir die Theorie des positive-remodellings, nach der arterielle Gefafiveranderungen zunéchst
zu einer Vergroflerung des Gesamtquerschnitts fithren, wihrend der Innenquerschnitt anfénglich
noch erhalten bleibt. Im Vergleich zu den apoE(~/~)-Tieren zeigte sich die Kontrollgruppe weit we-
niger anfallig fiir Plaquebildung. Mithilfe der vorgestellten Methoden konnte auch nach 12 Wochen
keine signifikante GefdaBwandverdickung festgestellt werden.

Woche 0 Woche 6 Woche 12
ApoE(~/7)  C57BL/6J ApoE(/7)  C57BL/6J ApoE(~/=)  C57BL/6J

Lumen (mm?) 144 +044 1334024 1,624 0,22 1,80 + 0,20 1,68 + 0,23 1,80 + 0,26

Tabelle 3.5: Verinderung des GefiBlumens von apoE(~/~)-Mzusen und C57BL/6J-Miusen wihrend einer
12-wo6chigen cholesterinreichen Diét.
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Abbildung 3.18: Veriinderung des Gefilwandquerschnitts von apoE(~/~)-Miusen wihrend einer 12-
wochigen cholesterinreichen Diét.

Blutflussgeschwindigkeit und Umfangsdehnung

Wie in Abbildung 3.21 zu erkennen, veréndert sich die mittlere systolische Blutflussgeschwindigkeit
fiir beide Tiergruppen nur moderat. Statistisch signifikante Unterschiede zwischen den einzelnen
Tiergruppen bzw. zwischen den einzelnen Messzeitpunkten konnten nicht festgestellt werden.

Die Umfangsdehnung als Maf fiir die Geféildehnung ist in Abbildung 3.22 dargestellt. Fiir beide
Tiergruppen ist ein Riickgang der Umfangsdehnung wahrend der Studienlaufzeit zu beobachten.
Fiir die Kontrollgruppe sind diese Verianderungen jedoch nicht von den Schwankungen der einzelnen
Messergebnisse zu trennen. Bei den apoE-KO-Mausen zeigen sich jedoch bereits nach 6 Wochen
und weiterhin nach 12 Wochen signifikante Anderung der Umfangsdehnung (P<0,01) beziiglich des
ersten Messzeitpunktes. Nach 12 Wochen zeigt sich bei den apoE-KO-Méausen eine um ca. 50%
reduzierte Dehnbarkeit der GeféBBwand gegeniiber der Kontrollgruppe.

3.4.3 Diskussion

In dem in diesem Abschnitt behandelten Teilprojekt sollte die Nutzbarkeit des am Lehrstuhl vor-
handenen 17,6 Tesla Hochfeldgeréts fiir die Untersuchung von morphologischen und funktionellen
Parametern des arteriellen Systems der Maus untersucht und optimiert werden. Begriindet war diese
Vorgehensweise durch einen vermuteten SNR-Gewinn sowie eine mégliche Reduktion der Messzeit.
Vorhandene Methoden an dem speziell fiir Kleintieranwendungen etablierten 7 Tesla Gerét wurden
dabei zunéchst in ihrem strukturellen Aufbau optimiert und anschliefSend fiir das 17,6 Tesla Gerét
iibernommen. Auf dieser Basis konnten weitere Methoden implementiert und vorhandene optimiert
werden. Dadurch wurde es erstmals mdéglich, funktionelle und morphologische Daten des murinen
arteriellen Systems innerhalb eines Experiments zu messen. Eine in der Folge durchgefiihrte Ver-
laufsstudie zeigte in vivo einen Zusammenhang zwischen der Plaqueentstehung und einer Reduktion
der arteriellen Gefafidehnung.
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Abbildung 3.19: Spin-Echo-Aufnahmen der aufsteigenden Aorta in apoE(~/~)-Miusen und C57B1/6-

Miusen. Es ist deutlich die Gefiwandverdickung bei den apoE(~/~)-Tieren wihrend der 12-wéchigen
cholesterinreichen Dié zu erkennen.

Vergleichsmessungen bei 17,6 T und 7 T an der Grenze der erreichbaren Ortsauflésung konnten
zeigen, dass sich das SNR bei 17,6 Tesla signifikant steigern lédsst. Bei 7 T fithrt eine Ortsauflo-
sung im Bereich der GefiBwanddicke einer gesunden Maus (ca. 50 pm) zu keinem signifikanten
Informationsgewinn gegeniiber einer deutlich schlechteren Ortsauflosung wie (98 x 98) pum?, da das
geringe SNR keine Trennung detaillierter morphologischer Strukturen mehr erlaubt. Zusétzliche
Mittelungen erhohen zwar das Signal-zu-Rauschen, sind aber gerade bei getriggerten Messungen
limitiert, soweit sich die physiologischen Parameter wie Herzschlag und Atmung nur iiber einen
gewissen Zeitraum aufrecht erhalten lassen. Treten wéhrend der Messungen starke Schwankungen
dieser Parameter auf, so fiihrt dies zu Bewegungsartefakten und Verschmierungen.

Zur Messung der Plaque-Morphologie wurde eine Multi-Schicht-Multi-Spinecho-Methode ver-
wendet. Bei einer Echozeit von 9 ms und einem durchschnittlichen RR-Intervall von 150 ms konn-
ten - durch Auslesen von 5 Echos - ca. 35 % statt nur 7 % der zur Verfiigung stehenden Mess-
zeit zur Datenakquisition verwendet werden. Die zusétzlich ausgelesenen Echos ermdoglichten die
Identifizierung von Blutsignal, das bei der Auswertung von nur einem Echo félschlicherweise als
Wandverdickung identifiziert worden wire. Bei sehr ausgeprigten Ablagerungen kann eine iiber
die einzelnen Echos erstellte To-Karte in Kombination mit der 7T}-Wichtung des ersten Echos zur
Differenzierung der einzelnen Plaquekompartimente dienen. Da sich der Ausflusstrakt wihrend der
Akquisitionszeit von 50 ms durch den Herzmuskel bewegt, kann eine Mittelung iiber die Echoauf-
nahmen (bzw. das Erstellen einer T, — Karte) bei sehr hohen Anforderungen an die Ortsauflosung
zu Verschmierungen fithren und die Quantifizierung der Wanddicke bzw. die Differenzierung von
einzelnen Plaquebestandteilen im Anfangsstadium der Arteriosklerose verfilschen.

Durch die technisch schwierige Realisation der exakten Herztriggerung und der exakten zeitli-
chen Positionierung der einzelnen Sequenzabschnitte werden in veroffentlichten Studien héufig alter-
native Strategien zu Blutunterdriickung verwendet [46]. Der Goldstandard ist dabei die Durchfiih-
rung einer globalen Inversion der Magnetisierung (180°-Puls) mit der darauffolgenden Riickfithrung
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Abbildung 3.20: Entwicklung arteriosklerotischer Ablagerungen in der Karotis von apoE(~/~)-Mzusen

wahrend einer 12-wochigen cholesterinreichen Diét.
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Abbildung 3.21: Systolische Blutflussgeschwindigkeit (gemittelt iiber den Gefiilquerschnitt) von
apoBE(~/7)- und C57BL/6J-Miusen wihrend einer 12-wochigen cholesterinreichen Diéit.

der Spins (-180°-Puls) innerhalb der Messschicht (engl.: double-inversion-recovery). Die Longitu-
dinalmagnetisierung von Gewebe auflerhalb der Messschicht durchlduft dann eine 7-Relaxation.
Erfolgt nun das Bildgebungsexperiment wihrend des Nulldurchgangs des Blutes, so wird das in die
Messschicht eingestromte Blut schwarz dargestellt. Um das Blutsignal also véllig zu unterdriicken,
muss das Blut innerhalb der Schicht zwischen der doppelten Inversion und dem Bildgebungsexpe-
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Abbildung 3.22: Verinderung der Umfangsdehnung von apoE(~/~)- und C57BL/6J-Miusen wihrend
einer 12-wochigen cholesterinreichen Didit. Bei den apoE(~/~)-Tieren tritt bereits nach 6 Wochen eine
signifikante Reduktion der arteriellen Dehnbarkeit auf.

riment vollkommen ausgetauscht werden. Da diese Methode nur ein sehr schmales Zeitfenster fiir
die eigentliche Bildgebung zur Verfiigung stellt, bietet sie Nachteile gegeniiber einer getriggerten
Messung. Dariiber hinaus kénnen nur Messschichten ausgewéhlt werden, bei denen ausschliellich
unterdriickbares Blutsignal Bewegungsartefakte erzeugt. Regionen in der Nédhe des Herzens wie bei-
spielsweise die Aorta konnen nur mit getriggerten Messanordnungen untersucht werden. Im Rahmen
der fiir die Tierbildgebung an dem 17,6 Tesla Spektrometer zur Verfiigung stehenden technischen
Voraussetzungen war es nicht moglich, mithilfe von EKG-Elektroden ein hinreichend storungsfreies
Signal abzuleiten. Die neu eingefithrte Methode durch Detektieren der Hautbewegungen mittels ei-
nes druckempfindlichen Ballons konnte dieses Problem beheben. Dariiber hinaus lief sich mit dieser
Methode die Préaparationszeit wahrend der Narkose deutlich verkiirzen.

Durch Reduktion der Messzeit bei einer Steigerung des SNR konnte mithilfe eines verschachtel-
ten Multi-Schicht-Akquisitionsschemas ein zusammenhédngender dreidimensionaler Datensatz der
aufsteigenden Aorta aufgenommen werden, wodurch sich ein grofier Vorteil fiir die Durchfithrung
von Verlaufsstudien beim Wiederauffinden und Verfolgen von speziellen Lésionen der Gefédfiwand-
dicke ergibt.

Neben den Spinecho-Methoden konnte gezeigt werden, dass 3D Bildgebungsmethoden unter der
Verwendung einer flusskompensierten FLASH-Sequenz ebenfalls in der Lage sind die GefdaBwand
der aufsteigenden Aorta abzubilden. Voraussetzung hierfiir ist die Unterdriickung von Blutsignal
mithilfe von Séttigungspulsen, angewandt auf den linken Ventrikel. Durch das Auslesen mehrerer
k-Raumschritte wiahrend eines Herzzyklus, erméglichte diese Sequenz eine vergleichsweise kurze
Messdauer von ca. 5 Min.. Gegeniiber der Spinecho-Sequenz zeigte sich jedoch, dass das Ausle-
sen mehrerer k-Raumzeilen in Folge das Messverfahren deutlich anfalliger fiir Bewegungsartefakte
macht. Besteht im Rahmen einer Studie primér nur Interesse an einer groben Beurteilung der
Gefalwanddicke innerhalb moglichst kurzer Zeit, so ist diese Methode dem Spinecho-Verfahren
vorzuziehen.
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Suszebtibilitdtsartefakte skalieren mit der magnetischen Flussdichte By und sind deshalb erwar-
tungsgemaf geringer bei niedrigeren Feldstdarken. Die verwendete 3D-FLASH-Methode ist deshalb
auch gerade fiir Bildgebungsexperimente an niedrigeren Feldstéirken eine denkbare Alternative. Fiir
sehr hohe Feldstirken wie dem verwendeten 17,6 Tesla System stellt eine auf einem Spinecho oder
einem stimulierten Echo basierende Methode einen entscheidenden Vorteil dar, da sich der SNR-
Gewinn ohne zusétzliche Suszebtibilitatsartefakte nutzen lésst.

Aufgrund der reduzierten Messzeit konnten die hier vorgestellten Einzelmethoden innerhalb ei-
ner Studie zu einer Einzeluntersuchung kombiniert werden. Die Ergebnisse zeigten einen deutlichen
Zusammenhang zwischen funktionellen und morphologischen Parametern. Die in diesem Zusam-
menhang untersuchte Umfangsdehnung zeigte im Gegensatz zur Gefafwanddicke bereits nach 6
Wochen eine signifikante Anderung gegeniiber dem Studienbeginn. Dies lisst vermuten, dass Elas-
tizitdtsparameter, wie beispielsweise die Geféflelastizitit oder die Pulswellengeschwindigkeit, als
frithe Indikatoren fiir Veranderungen der Gefalwandphysiologie eingesetzt werden kénnen.

Bei fortgeschrittenen arteriosklerotischen Ablagerungen wére zusétzlich die Zusammensetzung
der Plaque von groflem Interesse. Multikontrast-Verfahren unter Verwendung von 77, 75 und pro-
tonengewichteter Bildgebung haben sich hier als besonders vielversprechend erwiesen. Erste Expe-
rimente konnten im murinen Gewebe einzelne Plaquebestandteile ex vivo differenzieren [17]. Die
hier vorgestellten Ergebnisse unter Verwendung von 7T}-gewichteten Aufnahmen in Kombination mit
einer Ty-Karte lielen auch in vivo in den Plaques einzelne Strukturen abgrenzen. Bisherige in der Li-
teratur beschriebene Verfahren verwenden drei verschiedene Experimente, um in einem Ein-Schicht-
Experiment ein Multikontrast-Bild zu erzeugen. Durch Implementierung der Multi-Schicht-Multi-
Spin-Echo-Methode konnten in einem Experiment fiir mehrere Schichten T7-gewichtete Aufnahmen
mit T5-Karten kombiniert werden. Unter Verwendung des Kontrastverhaltens der verschiedenen Ge-
webestrukturen liefen sich daraus erste Hinweise fiir die Zusammensetzung der Plaqueablagerung
gewinnen. Durch Experimente mit schnellen Multikontrast-Verfahren in Kombination mit histo-
logischen Untersuchungen konnten moglicherweise weitere Wege zur Plaquecharakterisierung der
murinen Aorta ertffnet werden.



Kapitel 4

Messung der Umfangsdehnung der
aufsteigenden Aorta mithilfe der
Phasendifferenzmethode

4.1 Einleitung

Die zu Beginn des letzten Kapitels angefiihrte Literatur zeigt, dass ein grofles Interesse daran
besteht funktionelle Parameter der arteriellen Geféafle, wie beispielsweise die Wandelastizitét in
Zusammenhang mit arteriosklerotischen Erkrankungen, zu untersuchen [26, 21, 22, 23]. Gerade in
vivo Messverfahren an der Maus konnen fiir die pharmazeutische Forschung einen wesentlichen
Beitrag leisten.

Wiéhrend bisherige Grundlagenstudien zunéchst Untersuchungsmethoden fiir die menschliche
Aorta bereitstellten, wird in Zukunft ein zunehmendes Interesse an der Bildgebung am Kleintier
bestehen [42, 47]. Dabei gilt es, vor allem mit einer sehr hohen Ortsauflésung die mikroskopisch
kleinen Strukturen des arteriellen Systems der Maus abzubilden. Im Hinblick auf die bisher am Men-
schen durchgefithrten Studien wéren dabei zundchst mehrere nicht invasive Messverfahren denkbar.
So kann beispielsweise mithilfe von Ultraschall die relative Gefdwandbewegung detektiert werden
und dadurch Elastizitdtsparameter als Funktion der Zeit angegeben werden. Hartley et.al. konnte
als erster mithilfe eines nicht invasiven Verfahrens arterielle Wandbewegungen in Mausen messen
[48]. Mit sonographischen Verfahren wurden Radiusdnderungen der Arteria Carotis von ca. 20%
angegeben. Wiahrend diese Methoden einerseits geringe Kosten durch einen geringeren technischen
Aufwand und einen geringeren Zeitaufwand verursachen, sind sie andererseits nur auf Geféifle an-
wendbar, die von wissrigem Gewebe umgeben sind. Dariiber hinaus konnen keine vollsténdigen
dreidimensionalen Datensétze in zugleich hoher Orts- und Bewegungsauflosung akquiriert werden,
so dass lokale Verinderungen im Rahmen einer Verlaufsstudie nicht untersucht werden kénnen.

Nicht invasive MR-Methoden zur Darstellung der Gefdfdynamik wurden bisher ausschliellich
am Menschen oder an groferen Sdugetieren, wie bspw. an Schweinen, durchgefiihrt [49]. Als ro-
buste Methode hat sich dabei die Cine-Bildgebung erwiesen. Aufgrund der im Vergleich zur Maus
wesentlich grofleren geometrischen Verhéltnisse geniigen Gradientenechoexperimente mit hinrei-
chend kurzen Echo- und Repetitionszeiten, um den zeitlichen Verlauf der Gefalwandbewegung zu
detektieren [50, 51]. Auf eine zusitzliche Bewegungskompensation kann verzichtet werden.

Soll die Verschiebung der Isochromaten iiber mehrere Bildpunkte hinweg dargestellt werden,
so kann dies geschehen, indem einzelne Bildbereiche virtuell markiert (engl.: to tag) werden. Bei
dieser Methode, dem so genannten Tagging wird durch eine Kombination von Gradienten und
HF-Pulsen ein Markierungsraster von Signalausloschungen auf die Messschicht gelegt [52]. Bewegt
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sich dann das Gewebe zwischen zwei Bildgebungsexperimenten, so wird dieses Raster verzerrt und
es konnen daraus Verschiebungen berechnet werden. Da bei der Gefilwandbildgebung bereits die
Ortsauflosung des normalen Bildgebungsexperiments in der Groflenordnung der Gefaffwanddicke
liegt, ist es sehr schwierig, mithilfe eines aufgeprigten Bewegungsrasters - mit deutlich niedrigerer
Auflésung - die Bewegung der Gefifwand abzubilden.

Eine wesentlich hohere Ortsauflésung der Bewegungsinformation kann mithilfe der in Kapitel
2.1.5.2 vorgestellten Phasendifferenzmethode erzielt werden [53]. Da mit diesem Verfahren jedem
Bildpunkt ein Geschwindigkeitswert zugeordnet werden kann, erlaubt die Phasendifferenzmethode
die hochaufgeloste Untersuchung von Bewegungsvorgédngen. Integriert man die Geschwindigkeitsin-
formation iiber der Zeit, so konnen Ortsverschiebungen berechnet werden, die deutlich unter dem
eigentlichen Auflosungsvermogen des Bildgebungsexperiments liegen [53, 54]. Im Rahmen einer
Studie wurde diese Methode bereits am Menschen untersucht [55]. Da eindimensionale geometri-
sche Strukturen der Maus etwa um den Faktor 20 kleiner sind als vergleichbare Strukturen am
Menschen, ergeben sich sehr hohe Anforderungen an die Ortsauflésungen, wenn Bewegungen der
Aortenwand dargestellt werden sollen. Bisher gibt es daher keine Studien, in denen nicht invasiv
Bewegungseigenschaften der arteriellen Geféfle in Mausen mit MR-Methoden untersucht wurden.
Im letzten Kapitel konnte gezeigt werden, dass mithilfe einer flusskompensierten Cine-Methode be-
reits quantitativ Daten der Gefalumfangsspannung ermittelt werden kénnen. Da bei den gezeigten
Experimenten die Ortsauflosung in der Groéflenordnung des Gefawanddurchmessers liegt, treten
mit dem verwendeten Verfahren jedoch noch signifikante Messfehler auf.

In diesem Kapitel soll unter der Verwendung der Phasendifferenzmethode untersucht werden,
inwieweit sich die Auflésung der Verschiebungsmessung erhohen und damit auch gleichzeitig die
Genauigkeit des Messverfahrens verbessern lasst.

4.2 Messaufbau und Methode

4.2.1 Hardware

Alle Experimente aus diesem Abschnitt wurden an dem bereits beschriebenen 17.6 Tesla Geréat mit
dem eingebauten aktiv geschirmten Mikroskopiesystem durchgefiihrt. HF-Sende- und Empfangsspu-
le war der in Kapitel 2.3.2.2 beschriebene lineare Birdcage-Resonator. Fiir alle Messungen wurde
das mechanische drucksensitive Triggersystem mit Atemgating aus Kapitel 3.2.3.1 verwendet.

4.2.2 MR-Sequenzen und Validierung

Um  bewegungssensitive  Daten  aufzunehmen, wurde eine zweidimensionale Cine-
Phasendifferenzmethode implementiert. Als Basissequenz diente dabei eine bewegungskompensierte
Cine-FLASH-Sequenz. Zusétzlich zu dem bewegungskompensierten Datensatz wurden fiir jede
Raumrichtung zwei weitere bewegungskodierte Datensétze aufgenommen. Da innerhalb der Schicht
die Bewegung der GefiBiwand untersucht werden sollte, wurden die jeweils ersten Momente fiir
die Frequenzkodier- und die Phasenkodierrichtung so gewihlt, dass gilt: 1/2v,, = 2 cm/s. Das
heifit, Geschwindigkeiten unterhalb von 2 e¢m/s konnten mit einer eindeutigen Phasenzuordnung
aufgenommen werden. Senkrecht zur Messschicht, also entlang der Schichtselektionsrichtung sollte
zusétzlich der Blutfluss gemessen werden. Entsprechend den zu erwartenden wesentlich héheren
Geschwindigkeiten wurde hier 1/2v,, = 130 cm/s gewihlt. Wahrend eines Herzschlags wurden
25 Zeitfenster aufgenommen. Eine schematische Ubersicht der Pulssequenz ist in Abbildung 4.2
dargestellt. Um Bewegungsartefakte durch schnell pulsierenden Blutfluss zu vermeiden, wurde
ein Blut-Sattigungspuls kurz vor der Systole auf den linken Ventrikel angewendet. Dariiber
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hinaus erlaubt die Blutsdttigung eine klare Segmentierung der Aortenwand wie in Abbildung 4.1
dargestellt. Wéhrend der Phantomexperimente zur Validierung der Messmethode wurde auf einen
Sattigungspuls verzichtet.

Abbildung 4.1: Aufnahme aus einem PC-Cine-Datensatz der aufsteigenden Aorta. A: ohne vorangeschal-
tete Blutsdttigung. B: mit Blutsattigung.

Die einzelnen Sequenzparameter konnen der Tabelle 4.1 entnommen werden.

Matrix  FOV Schichtdicke TE TR Mittelungen Auflésung
A 256x256 14 x 14 mm? 1,0 mm 4ms 5,5-6,5ms 8 55 x 55 pum?
B 512x512 28 x 28 mm? 1,0 mm 4 ms 83 ms 1-6 55 x 55 pum?

Tabelle 4.1: Sequenzparameter fiir die Bewegungsanalyse in der aufsteigenden Aorta. A: In vivo Experi-
ment; B: Phantomexperiment.

4.2.3 Datenauswertung

Fiir die Datenprozessierung wurde IDL verwendet. Die manuelle Segmentierung der Gefafwand
in den einzelnen Cine-Datenséitzen wurde mithilfe der Software Amira durchgefiithrt. In den seg-
mentierten Bereichen (engl.: Region Of Interest, kurz: ROI ) wurde darauf folgend der maximale
Signalwert der Gefifiwand bestimmt und alle Bildpunkte, die weniger als 40% dieses Wertes er-
reichten, von der weiteren Auswertung ausgeschlossen. Die so gefundenen Bildpunkte wurden in 12
Kreishogensegmente zu je 30° aufgeteilt. Ein einzelnes Bogensegment enthielt ca. 4-6 Bildpunkte.
An die Mittelpunkte der einzelnen Kreissegmente wurde daraufhin ein kubisches Spline angepasst
und die Lénge dieser Kurve ermittelt. Unter der Annahme eines kreisféormigen Aortenquerschnitts
wurde der Radius des Gefiafles durch:

T(t) _ USp;i;L-e(t) (41)

bestimmt.

Um zusétzlich die Bewegungsinformation aus den Phasendaten in die Auswertung einzubezie-
hen, wurde zunéchst fiir alle segmentierten Bildpunkte die Geschwindigkeit geméfl Gleichung 2.31
berechnet. Die Geschwindigkeitsvektoren wurden jeweils fiir die Frequenz- und die Phasenkodier-
richtung getrennt bestimmt und zu einem zweidimensionalen Geschwindigkeitsvektor zusammenge-
fasst. Um auftretende Fehler durch Wirbelstrome zu korrigieren, wurde ein Bereich von statischem
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Abbildung 4.2: PC-Cine-Pulssequenz mit vorangeschalteter Blutsittigung. Die Bewegungskodierung in
Schichtselektionsrichtung dient zur Bestimmung des Blutflusses (1/2v,, = 130 cm/s). Die Bewegungskodie-
rung in Phasenkodier- und Frequenzkodierrichtung erlaubt die Aufzeichnung der Bewegung der Aortenwand
(1/2v, =2 cm/s).

Gewebe in der Ndhe des zu untersuchenden Gefafles ausgewéhlt. Fiir jeden Datensatz wurden dann
die Mittelwerte der Phasen dieses ROIs von den Phasenwerten aller anderer Bildpunkte als Basisli-
nie subtrahiert. In allen Bildpunkten der Gefafiwand wurde daraufhin die radiale Komponente der
Geschwindigkeit berechnet und dem Betrag nach in den selektierten Bereichen gemittelt. Zur Fest-
legung des minimalen Gefifiradius Ry (siche Kapitel 3.3.2) wurde das letzte Zeitfenster mit einer
negativen radialen Geschwindigkeit der Gefafiwand bestimmt. Fiir das darauf folgende Zeitfenster
wurde angenommen, dass es den kleinsten Gefafiradius enthélt. Die Radien in den zeitlich folgen-
den Bildern wurden durch Integration der Geschwindigkeitswerte bestimmt. Um Fehlerakkummu-
lationen zu vermeiden, wurde ein zyklisches Integrationsschema (engl.: forward-backward-tracking)
benutzt [55, 54]. Durch Integration der Geschwindigkeitswerte ist die Bestimmung der Radien nicht
mehr an die Ortsauflosung gebunden. Verschiebungen im Subpixelbereich kénnen somit dargestellt
werden.
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4.3 Ergebnisse

4.3.1 Phantom Experimente und Validierung

Um die Genauigkeit der Bestimmung von Gewebeverschiebungen mit der oben angefiihrten Me-
thode zu validieren, wurden Experimente an einem rotierenden Phantom durchgefiihrt [56]. Der
rotierende Kopfteil des Phantoms bestand dabei aus einem PVC Hohlzylinder mit einem Auflen-
durchmesser von 15 mm. In die Wand des Zylinders waren jeweils drei Bohrungen, zwei mit einem
Durchmesser von 2 mm und eine Bohrung mit einem Durchmesser von 0,5 mm eingearbeitet.
Die Bohrungen wurden mit Wasser gefiillt und versiegelt. Das Zentrum aller Bohrungen befand
sich in einem Abstand von 6 mm zum Mittelpunkt des PVC-Zylinders. In Abbildung 4.3 ist der

PVC-Hohl-

feststehender “ zylinder
Wasserkanal { /

rotierende
Wasserkanale

Abbildung 4.3: Kopfteil des verwendeten Rotationsphantoms.

Phantomkopf mit den enthaltenen Wasserkanilen dargestellt. Uber eine Antriebsachse konnte der
PVC-Zylinder mit einer auflerhalb des Spektrometers liegenden Motor-Getriebe-Einheit angetrieben
werden. Die genaue Regelung der Rotationsgeschwindigkeit erfolgte mit einem externen Labornetz-
geriit. Die Geschwindigkeit wurde mit einer an der Antriebsachse befestigten Triggerscheibe und
einer Lichtschranke bestimmt. Fiir die in diesem Teilprojekt durchgefiihrten Validierungsexperi-
mente wurde die Rotationsgeschwindigkeit des Zentrums der Bohrungen auf (1,812 £+ 0,001) cm/s
eingestellt und lediglich die Bewegung der kleinsten Bohrung fiir eine vollstindige Rotation ver-
folgt. Zu diesem Zweck wurden fiinf Bildpunkte! aus dem Zentrum der Bohrung ausgewihlt und
ihre Bewegung ausschlieBlich mithilfe der aus den MR-Daten gewonnenen Geschwindigkeiten ausge-
wertet. Dabei wurde das Mittel der Geschwindigkeiten iiber alle fiinf Bildpunkte fiir jedes einzelne
Cine-Bild bestimmt. Die dadurch erhaltenen Positionen (geometrischer Schwerpunkt der vier Bild-
punkte) wurden dann mit jenen Werten verglichen, die sich aus einer rechnerischen Bestimmung
ergaben (mithilfe der iiber die Lichtschranke bestimmten Winkelgeschwindigkeit und der radialen
Position). Da die Messung der Winkelgeschwindigkeit mit sehr hoher Genauigkeit erfolgte, stell-
ten diese direkt berechneten Positionen gut Referenzwerte fiir die mit der Phasendifferenzmethode
berechneten Werte dar. In Abbildung 4.4 sind die berechneten Trajektorien fiir jeweils eine vollstan-

!Dies entspricht in etwa der Anzahl der Punkte eines Kreisbogensegments, wie es fiir die in vivo Auswertung
verwendet wird.
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dige Rotation mit der Aufnahme von 25 Zeitfenstern gezeigt. Werden zur Berechnung ausschliellich
die Geschwindigkeitsdaten verwendet, so zeigt sich eine signifikante Abweichung zwischen den be-
rechneten Positionen und der Referenztrajektorie wie in Abbildung 4.4.A zu sehen. Die mittlere
Abweichung von der Referenztrajektorie betriagt 24 Bildpunkte und ist deutlich schlechter als dies
mit gewchnlicher Cine-Bildgebung erreichbar wire. Unter Verwendung einer Abschéitzung fiir die
Beschleunigung durch Berechnung aus zwei zeitlich aufeinander folgenden Geschwindigkeitswerten
kann dieser systematische Fehler jedoch deutlich reduziert werden [57]. Fiir die Beschleunigungs-
werte gilt:

U2 — U1
At
Der mittlere Fehler reduziert sich nunmehr auf 4 Bildpunkte, wie in Abbildung 4.4.B dargestellt.
Diese mittlere Unschérfe bei der Bestimmung der Trajektorie ist immer noch deutlich schlechter
als die Bildauflosung und wiirde keinen Gewinn durch die Phasendifferenzbildgebung bedeuten.
Betrachtet man jedoch die zeitliche Auflosung von Phantom- und in vivo Experiment, so zeigt

a9 = (4.2)
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Abbildung 4.4: Bestimmung einer Bildpunkttrajektorie mit Phasendifferenzbildgebung. A: Nur die Ge-
schwindigkeitswerte werden zur Berechnung der Ortsverschiebungen verwendet. B: Durch Einbeziehen von
Schétzwerten fiir die Beschleunigung kénnen systematische Fehler deutlich reduziert werden.

sich, dass die verwendete Methode im in vivo Experiment zu wesentlich kleineren Messfehlern
fithrt. Die Dauer fiir eine Rotation des Phantoms (2,080 + 0,001 s) war etwa 15-mal ldnger als
die Dauer eines Herzschlags der Maus 2. Die jeweiligen Fehler bei der Bestimmung der einzelnen
Geschwindigkeitswerte geben einen statistischen Messfehler an, der unabhéngig von der zeitlichen
Auflésung ist, somit fiir Phantom- und in vivo Experiment gleichermafien auftritt. Verfeinert man
die Schritte der Zeitdiskretisierung, so reduziert sich der Fehler bei der Bestimmung der Trajektorie.
Der Ubergang vom Phantom- zum in vivo Experiment bedeutet eine Erhohung der Zeitauflosung
um den Faktor 15 und somit eine Verringerung des Messfehlers um das 15-fache. Die Bestimmung
der Trajektorie im in vivo Experiment weifit also einen Fehler von weniger als 0,3 Bildpunkte auf.

Die Hauptquelle fiir den Messfehler bleibt jedoch das statistische Rauschen in den Phasenwerten.
Um den Einfluss des Signalrauschens auf die Messgenauigkeit zu priifen, wurde das Phantomex-
periment bei verschiedenen Signal-zu-Rausch-Werten durchgefiihrt. Das Ergebnis ist in Abbildung
4.5 dargestellt. Die einzelnen Messpunkte entsprechen der mittleren Abweichung von den Referenz-
punkten. Zu jedem Messpunkt wurden fiinf Experimente durchgefiihrt und die Ergebnisse gemittelt.

2Aus messtechnischen Griinden konnte fiir die Phantommessungen nicht die gleiche Zeitauflosung verwendet
werden wie fiir die in vivo Experimente.
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Die Messpunkte in Abblldung 4.5 entsprechen den Mittelwerten, die Fehlerbalken stellen die Stan-
dardabweichung dar. Zur Uberpriifung der Messwerte wurden die Daten noch zusétzlich mit einem
IDL-Programm (mit generiertem Phasenrauschen) simuliert. Dabei wurde jedes Experiment 5000
mal fiir jeden der dargestellten SNR-Werte wiederholt. Die Messkurve zeigt, dass ein SNR-Niveau
von mehr als 20 keinen signifikanten Gewinn fiir die Messgenauigkeit bedeutet. Die Resultate des
Phantomexperiments und der zugehotrigen Simulationen erlaubten, bei der Gestaltung der in vivo
Bildgebungsparameter einen optimalen Kompromiss zwischen SNR-Level und der Messdauer zu

finden.

20

15¢

10

mittlere Abweichung (in Bildpunkten)

0 20 40 60 80 100
SNR
Abbildung 4.5: Mittlere Abweichung bei der Berechnung einer Bildpunkttrajektorie mit dem beschrie-
benen Phantomexperiment. Die einzelnen Messpunkte entsprechen Phantommessungen. Die Werte der
durchgezogenen Linie entstammen einer Simulation. Ab einem SNR-Niveau von 20 fiihrt ein weiterer SNR
Gewinn zu keiner zusétzlichen Reduktion des Messfehlers.

4.3.2 1In vivo Resultate

Die hier vorgestellten MR-Experimente wurden an sechs gesunden Méusen (Typ-C57Bl/6) mit
Korpergewichten zwischen 24 g und 27 g durchgefiihrt. Wéhrend aller Messungen wurden die Tiere
durch ein Isofluran-Sauerstoff-Gemisch mit einer Konzentration von 1.5-2.0 % narkotisiert. Die
Korpertemperatur der Tiere konnte mithilfe des Gradientenkiihlsystems konstant bei (38+ 1)°C
gehalten werden. Die Messdauer fiir ein in vivo Experiment betrug ca. 30-35 Min..

In Abbildung 4.6 ist reprisentativ ein systolisches Zeitfenster aus der Schnittebene der auf-
steigenden Aorta gezeigt. Die einzelnen Bildabschnitte veranschaulichen die Segmentierung der
Gefafiwand und die Bestimmung der radialen Geschwindigkeitskomponente. Der Gefafidurchmesser
betrug im Durchschnitt 1,1 mm. Messungen des SNRs fiir die Gefdlwand ergaben Werte zwi-
schen 18 und 21, wodurch die Voraussetzungen fiir eine genaue Bestimmung der Wandbewegung
gegeben waren. Der zeitliche Verlauf der Umfangsdehnung sowie der Verlauf der {iber den Aorten-
querschnitt gemittelten Blutflussgeschwindigkeit ist in Abbildung 4.7 dargestellt. Alle Experimente
wurden jeweils viermal durchgefiihrt. Die einzelnen Messpunkte geben die Mittelwerte aus den vier
Messungen wieder, die Fehlerbalken entsprechen dem berechneten Standardfehler. Gemittelt iiber
die Anzahl der 6 Versuchstiere wurde eine maximale Umfangsdehnung von 0,21 + 0,02 und eine
maximale systolische Blutflussgeschwindigkeit von (103 + 12) cm/s bestimmt. Vergleicht man die
Kurven fiir die Flussmessung und die Umfangsdehnung, so ist eine Verschiebung zwischen beiden
Zeitverldaufen erkennbar. Dabei eilt der Verlauf der Flussgeschwindigkeit dem der Gefaflumfangs-
spannung voraus. Ursache dafiir ist der sogenannte Windkesseleffekt, der durch die Elastizitat des
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Abbildung 4.6: Systolisches Zeitfenster aus der Schnittebene der aufsteigenden Aorta. Der mittlere Bildab-
schnitt veranschaulicht die Segmentierung der Gefiflwand und die Einteilung in 12 Bogensegmente. Fiir
jedes Bogensegment wurde die mittlere radiale Geschwindigkeit bestimmt.
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Abbildung 4.7: Zeitlicher Verlauf der Umfangsdehnung sowie des iiber den Aortenquerschnitts gemittelten
Blutflusses. Beide Kurven zeigen eine leichte Phasenverschiebung zueinander. Die maximale Umfangsdeh-
nung tritt erst verzégert zum maximalen Blutfluss auf.

Gefaflbaums eine gewisse Dampfung und Verzogerung der Druckwelle gegeniiber der Pulswelle der
Flussgeschwindigkeit verursacht.

4.4 Diskussion

In diesem Abschnitt wurde ein MR-Verfahren an einem 17,6 Tesla Hochfeldgerét zur Untersuchung
der elastischen Eigenschaften der Mauseaorta implementiert. Durch Berechnung von Ortsverschie-
bungen mittels der Integration von Geschwindigkeitsdaten lief} sich die Information der Signalphase
effektiv ausnutzen, um die Ortsauflosung der Bewegungsinformation zu erhéhen. Phantomexperi-
mente konnten zeigen, dass sich dadurch der Messfehler der berechneten Verschiebungen bis zu
einem Faktor 3 gegeniiber der Ortsauflésung reduzieren lief3.

Da in dieser Arbeit zum ersten Mal in vivo Messungen der relativen Umfangsdehnung in der
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Mausaorta durchgefiithrt wurden, gibt es in der Literatur keine direkt vergleichbaren Messdaten.
Dennoch lassen sich die Gréflenordnungen der Messwerte mit Ergebnissen aus Studien vergleichen,
in denen #&hnliche Gefiaflabschnitte untersucht wurden. Hartley et al. konnten zeigen, dass sich die
Wandbewegungen von murinen arteriellen Gefaflen mithilfe von Ultraschallmessungen bestimmen
lassen. Dabei wurden verschiedene Genotypen untersucht. In der Karotis konnten Gefafwandaus-
dehnungen von bis zu 20 % gemessen werden, was einer relativen Umfangsdehnung von 0,22 ent-
spricht [48]. In Wildtyp-Méusen waren die Anderungen der GefiBdurchmesser in der Karotis um
10-30 % kleiner als die ermittelten Werte in der vorliegenden Studie. Eine denkbare Ursache wére
eine erhohte Elastizitdt der Aortenwurzel und der aufsteigenden Aorta zur Dampfung systolischer
Druckmaxima. Ergebnisse der Studie von Hartley et al. zeigen dariiber hinaus eine starke Abhén-
gigkeit der Gefafiwandelastizitét vom Genotyp der Maus. Da die vorliegenden Ergebnisse nur Unter-
suchungen des Typs C57Bl/6 beinhalten, lassen sich keine Aussagen iiber den Einfluss genetischer
Faktoren treffen. Die Gréfenordungen der Messwerte zeigen jedoch eine gute Ubereinstimmung mit
den Literaturwerten.

Generell ergeben sich Schwierigkeiten beim Vergleich von MR-Messungen mit Ultraschallmes-
sungen aufgrund der unterschiedlichen technischen Verfahren und Limitationen. MR-Methoden er-
moglichen die Untersuchung nahezu aller Bereiche des vaskulédren Systems, sofern die Auflosung den
Anforderungen geniigt. Ultraschallmethoden sind sehr empfindlich beziiglich des Gewebes entlang
des Signalwegs. Befinden sich Knochengewebe oder Lufteinschliisse zwischen dem zu untersuchen-
den Organ und der Messsonde, fithrt dies zu Storungen des Messsignals. Die wichtigste Anwendung
findet das Ultraschallverfahren deshalb vor allem bei der Untersuchung der Karotis.

Verursachen heterogene Gewebestrukturen starke Suszebtibilitédtsspriinge, so fiithrt dies auch bei
MR-~Messungen gerade bei sehr hohen By-Feldern zu Signalausléschungen. Untersuchungen von Ge-
faBlen in unmittelbarer Nidhe von Lungengewebe lieflen sich deshalb bei 17,6 Tesla nur eingeschréankt
durchfithren. Beziiglich der Aorta fithrte dies jedoch nur in wenigen Bereichen der Bauchaorta zu
starken Messfehlern.

Ein wesentlicher Vorteil der Ultraschallmessung ist die hohe zeitliche Abtastrate. Die so erreichte
Zeitauflosung erlaubt eine bessere Quantifizierung der Maximalwerte und lédsst dariiber hinaus de-
taillierte Untersuchungen des Kurvenverlaufs der Gefawandbewegung zu. Ein signifikantes Problem
ergibt sich jedoch durch die eingeschrinkte Moglichkeit zur Korrektur von Bewegungsartefakten.
Korrekturen kénnen nur fiir eine Schwerpunktsbewegung in Richtung des Sendestrahls erfolgen.
Dazu senkrecht liegende Bewegungen werden nicht korrigiert und fithren zu Messfehlern.

Das hier vorgestellte Verfahren ermdglichte erstmals ein ausreichendes Signal-zu-Rausch-
Verhéltnis, um in vivo mechanische Parameter der Gefafliwand darzustellen. Dennoch sind Auf-
l6sung und SNR auch bei optimierten HF-Spulen der limitierende Faktor fiir die hier behandelte
Fragestellung. Obwohl die Ortsauflésung bereits in einem mikroskopischen Bereich von 55 um liegt,
entspricht sie noch nicht dem Gefafiwanddurchmesser einer gesunden murinen Aorta von ca. 50 pm.
In den MR-Bildern der einzelnen PC-Cine-Datensétze kann der Dicke der Gefafiwand jedoch in der
Regel eine Anzahl von 1-3 Bildpunkten zugeordnet werden. Dies zeigt, dass die vorgestellte Methode
zu einer Uberschitzung der GefaBwanddicke fithrt. Die Ursache dafiir liegt an einem Restsignal von
ungesattigtem Blut, das wegen des parabolischen Flussprofils langsamer fliefit als das Blut im Zen-
trum des Geféafles. Da die segmentierten Bildpunkte an eine theoretisch unendlich diinne Geféawand
angefittet wurden, und da nur relative Anderungen betrachtet wurden, kann eine Fortpflanzung des
Fehlers durch die Uberschitzung der Wanddicke weitestgehend vermieden werden. Die Ergebnisse
in diesem Teilabschnitt zeigen, dass MR-Verfahren bei 17,6 Tesla reproduzierbare Messungen der
Umfangsdehnung in der Mausaorta erlauben. Gleichzeitig durchgefiihrte Flussmessungen erlaubten
einen quantitativen Vergleich der zeitlichen Abldufe von Fluss und Umfangsdehnung. Die zeitlichen
Zusammenhénge zwischen beiden Kurven entsprechen qualitativ den Ergebnissen aus Studien am
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Menschen [42].



Kapitel 5

In vivo Bestimmung des arteriellen
Pulsdrucks in Mausen mit

MR-Methoden

5.1 Physikalische Grundlagen zur Beschreibung von pul-
sierendem Fluss in elastischen Gefifien

Die in diesem Abschnitt hergeleiteten Beziehungen sind auch Grundlage fiir die im néchsten Kapitel
beschriebenen Methoden zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit.

5.1.1 Gefalmechanik

In einem ersten Schritt sollen aufgrund empirischer Ansétze grundlegende mechanische Eigenschaf-
ten des menschlichen Gefafisystems erfasst werden. Anhand dieses vereinfachten Einstiegs in die
Hamodynamik lassen sich erste Beziehungen zwischen mechanischen Parametern der Gefiaiwand,
dem Blutvolumenfluss sowie den zu beschreibenden Gréflen arterieller Pulsdruck und Pulswellen-
geschwindigkeit finden. Geometrie und elastische Eigenschaften der arteriellen Gefdafle legen den
Vergleich mit einem zylindrischen dehnbaren Rohr (bzw. Schlauch) nahe. Fiir Fliissigkeiten und
Gase innerhalb dieses Rohrs gilt fiir die Ausbreitungsgeschwindigkeit einer Pulswelle ndherungs-
weise die bekannte Webersche Formel:

mit der Dichte p des Fluids und dem Volumenelastizitdtsmodul x der GefaBBwand.

25
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Abbildung 5.1: Schlauchmodell eines arteriellen Geféfles.

Um die Pulswellengeschwindigkeit in Zusammenhang mit geometrischen und mechanischen Figen-
schaften der Gefédfliwand zu bringen, empfiehlt es sich, den Schlauch durch eine Symmetrieebene
in zwei hohle Halbzylinder zu teilen und die Wirkung des Innendrucks p auf die GetéBwand zu
untersuchen (siehe Abbildung 5.1) [58]. Auf die Schnittflichen der beiden Halbzylinder wirkt dann
die tangentiale Kraft F}:

F,=2-R-L-p. (5.2)

Im Gleichgewicht ist diese Kraft gleich der durch die tangentiale Wandspannung verursachten Ge-
genkraft

Fo,=2-h-L-o (5.3)
mit der tangentialen Wandspannung o;. Mit 5.2 und 5.3 ergibt sich demnach:
‘R
[ pT (54)
und in differentieller Form:
dp- R
doy = pT . (5.5)

Der Volumenelastizitdtsmodul aus 5.1 ldsst sich von den elastischen Eigenschaften der Gefiaiwand
ableiten. Mit L. = konstant gilt:

. dp  dp dp _Ei-h (5.6)
~dV/)V  dA/A  2rRdR/TtR? D '

mit dem tangentialen Elastizitdtsmodul

_dp'R2
T 4R h

(5.7)

und dem GeféaBdurchmesser D. Der tangentiale Elastizitdtsmodul bestimmt das Verhéltnis von
Wandspannung zur relativen Umfangsléngenidnderung dl/l und lésst sich mit 5.5 schreiben als:

_dp'R2_dO't'R dO't

E, = = = .
" dR-h dr  dlJl

(5.8)
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Nach 5.6 und 5.1 ergibt sich fiir die Pulswellengeschwindigkeit in einem elastischen Rohr die be-
kannte Formel von Moen und Korteweg [59]:

B, h
p-D

(5.9)

Diese Beziehung gibt zundchst nur einen Ndherungswert fiir die Pulswellengeschwindigkeit an, un-
ter der Voraussetzung einer vernachléssighar diinnen Gefdfwand und eines viskosefreien Fluids.
Weiterhin gilt sie nur bei konstanter Dichte des Flussmediums. Wellenleitungsphdnomene durch
longitudinale Dichteschwankungen werden demgeméfl nicht beriicksichtigt. Weiterhin wird hier von
einer elastischen Gefaflwand im Sinne des Hookschen Gesetzes ausgegangen, die zwischen Druck
und Volumenédnderung keine Phasenverschiebung aufweist. Die Komplexitéit des Aufbaus der Blut-
gefifle aus kollagenem Gewebe, elastischem Gewebe und glatter Muskulatur legt jedoch vielmehr
eine viskoelastische Natur der Gefafwand nahe. Fiir das Verhéltnis von Volumenpuls zu Druckpuls
bedeutet das eine Phasenverschiebung mit Dampfungseffekten. Dies zeigt sich deutlich in der Hys-
terese von Druck und Volumenpuls [60]. Durch Einfithrung eines frequenzabhéngigen, komplexen
Elastizitdtsmoduls lasst sich die Viskoelastizitat der Gefafiwand modellieren. Die oben abgeleitete
Beziehung zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit gilt dann nicht mehr in dieser Form.
Experimentelle Ergebnisse zeigen jedoch, dass der viskose Anteil im Vergleich zum elastischen le-
diglich ca. 10 % betrigt [61]. Vergleicht man dariiber hinaus den Einfluss der Viskoelastizitéit der
Gefalwand mit den deutlich stéirker zu Tage tretenden Phénomen der Viskositéit des Blutes und
den Effekten durch Reflexionen, so kann die Gefédlwand fiir das Weitere in guter Nédherung als
linear elastischer Schlauch angenommen werden [62].

Das hier dargestellte einfache mechanische Modell mit der resultierenden Moen-Korteweg-
Gleichung erlaubt auch eine ndherungsweise Bestimmung des arteriellen Pulsdrucks aus Elasti-
zitdtsparametern und des Dehnungspulses. Aus 5.8 und 5.9 folgt

_dR-p-2-¢® -p-2rRAR ¢ -p-dA

d _
P R TR? A

(5.10)
Der differentielle Pulsdruck lésst sich also direkt aus der relativen Anderung des GefiBquerschnitts
sowie der Pulswellengeschwindigkeit und der Blutdichte bestimmen. Abgesehen von der Blutdichte,
die als konstant angenommen werden kann, geniigen die in Kapitel 3 und 4 beschriebenen Messme-
thoden, um differentielle Druckdnderungen im arteriellen Geféfl zu bestimmen. Dabei ist jedoch zu
beachten, dass die vereinfachten Annahmen in der Modellierung des Gefiafles wesentliche Aspekte
aufler Acht lassen. So fiihrt beispielsweise die Viskositdt des Blutes zu einer komplexen Bezie-
hung zwischen Volumenpuls und Druckpuls mit einer dispersiven Pulswellengeschwindigkeit mit
Déampfungsanteil. Des Weiteren weist das Gefafisystem in Menschen oder Tiermodellen zahlreiche
Impedanzspriinge auf, die zu Reflexionen fithren und die Charakteristik der Pulswellen stark be-
einflussen [62]. Um dem Rechnung zu tragen, soll im Folgenden das beschriebene gefiimechanische
Modell erweitert werden.

5.1.2 Navier-Stokes-Gleichungen zur Beschreibung von pulsierendem
Fluss in elastischen Réhren

Entsprechend der Zylindersymmetrie von Blutgefédfien werden im Weiteren Zylinderkoordinaten
z,r,0 mit den entsprechenden Geschwindigkeitskomponenten u, v, w verwendet. Zur vollstiandigen
Beschreibung des Blutflusses in jedem Punkt des Geféfles sind die drei Geschwindigkeitskomponen-
ten sowie zusétzlich der Druck p jeweils als Funktionen der Ortskoordinaten z, 7,6 und der Zeit ¢
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ausreichend. Um die vier Unbekannten zu ermitteln, werden vier Gleichungen benétigt, die sich aus
der Kontinuitétsgleichung sowie den drei Gleichungen aus der Impulsbilanz fiir die entsprechende
Raumrichtung zusammensetzen.

Kontinuitdatsgleichung:
Fiir ein kleines Raumelement rd0drdz lasst sich die Gleichung zur Massenerhaltung in Zylinderko-
ordinaten wie folgt formulieren:

[ O(pu)  O(pv)  pv  10(pw) _9p
{ 0z * or + r +T 00 roforoz = atr(5957“5z. (511)

Setzt man eine konstante Dichte p fiir das gesamte Blutvolumen voraus, so ergibt sich beim Grenz-
iitbergang hin zu einem infinitesimal kleinen Volumen:

ou Ov v 10w
T it = V=0 (5:12)

Impulsgleichungen:
Zur Aufstellung der Impulsgleichungen miissen die auf ein Volumenelement wirkenden Kréfte un-
tersucht werden.

Abbildung 5.2:

Auf ein Raumelement r006rdz wirken zum einen Krifte die am Volumenkorper selbst angreifen
und Krifte, die an der Oberfliache angreifen. Die durch die Masse des Volumenelements verursachte
Gravitation spielt bei der Behandlung pulsierender Fliisse in Gefédflen eine untergeordnete Rolle.
Die verbleibenden Krifte auf die Oberfliche setzen sich fiir jede der drei Raumrichtungen aus
tangentialen und normal zur Oberfldche orientierten Komponenten zusammen. Normiert man diese
auf die Flachenelemente, so ergeben sich die neun Koeffizienten des Spannungstensors:

Opr Trog  Trz
S=|Tor Opo Toz| - (5.13)

Tazr Tz0 Ozz
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In Zylinderkoordinaten lassen sich die einzelnen Koeffizienten des Kraftdichtevektors wie folgt aus
den Eintragen des Spannungstensors bilden:
8022 Trz Trz 1 aTQz

L= Tt e

87—2:7“ Orr Orr 1 87—07"

= o T T T
0T Tre | Tre |, 100ge
fo = 0z 8T+T+T89'

(5.14)

Betrachtet man ein Raumelement rd60rdz, so konnen auf jede Seite Kréfte aus den drei orthogona-
len Koordinatenachsen wirken. Um die Gleichungen fiir die Kraftdichtekomponenten in Zusammen-
hang mit den Flussgeschwindigkeiten zu bringen, werden die teilempirisch gefundenen, sogenannten
konstitutiven Gleichungen in 5.14 benétigt [63]:

ou
ov
Oprp = —p+2lﬁ(§)
1ow wv
Opy = —p+2ﬂ(;%+;)
ou Ov
Tor = Trz:;u(g+£)
ow 10u
T.0 = Tez=#(£+;@)
ow w 10v
e T

(5.15)

Dabei ist p die Viskositéit des Bluts. Die konstitutiven Gleichungen zeigen die Abhéngigkeit der
Koeffizienten des Spannungstensors von den einzelnen Geschwindigkeitsgradienten. Die Linearitét
der Gleichungen 5.15 entspricht der Eigenschaft eines Newtonschen Fluids. Die Spannung auf ein
Volumenelement ist also linear abhéngig von den anliegenden Geschwindigkeitsgradienten.

Im Allgemeinen ist Blut kein Newtonsches Fluid. Unter den Bedingungen, bei denen Blutfluss
stattfindet, das heifit unter den vorliegenden Geschwindigkeitsgradienten und fiir Geféifle, deren
Durchmesser grof§ gegeniiber den Blutzellbestandteilen ist, kann jedoch von einem Newtonschen
Fluid ausgegangen werden [63].

Der Druck p, der in den konstitutiven Gleichungen auftritt, ist zunéchst eine thermodynamische
Grofle, die fiir ein Fluidelement im statischen Fall definiert ist als Normalkraft im Bezug auf eine
beliebig orientierte Randfliche des Fluidelements. Im statischen Fall (u = v = w = 0) lasst sich
diese dann auch {iber die Diagonalenelemente des Spannungstensors identifizieren:

Osy = Opp = Ogg = —P. (5.16)

Wenn das Fluid in Bewegung ist, ldsst sich dieses thermodynamische Konzept des Drucks nicht
langer aufrechterhalten, denn die Diagonalenelemente des Spannungstensors unterscheiden sich in
der Regel voneinander. Um diese Schwierigkeit zu umgehen, fithrte Stokes deshalb den Druck im
dynamischen Fall als Mittelwerte iiber die Diagonalenelemente des Spannungstensors ein [63]:

(Uzz + Opp + 099)

—p = 3 : (5.17)
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Wendet man die Bewegungsgleichungen in Zylinderkoordinaten:

pPa, = fz
Py = fr
pag = fo

(5.18)

unter Verwendung von 5.14 an, so lassen sich die inkompressiblen Navier-Stokes-Gleichungen auf-
stellen:

ou_ ou ou won) op
p ot “az U@r r 00 0z

Pu  Pu  10u 1 0%
: (a_ T o *‘%) (5.19)
P\ot "0z " or T a0 v or
Pv v 10v v 10 20w
“(@ oz ror 2 ﬁﬁ_ﬁ%) (5.20)
ow  Ow v wow vy 10p
P\ot "oz T ar T ae T ) T roe
P P 10w w 1w 200 -
F\o2 "o "7 ar 2T 20 2as) :

Die Navier-Stokes-Gleichungen zusammen mit der Kontinuitétsgleichung beschreiben die physikali-
schen Zusammenhénge zwischen Masse, Impuls und Beschleunigung von infinitesimal kleinen Flui-
delementen. Durch Einbeziehung der konstitutiven Gleichungen lassen sich diese Zusammenhénge
auf die Grolen Geschwindigkeit und Druck iibertragen. Mit MR-Methoden sind von diesen Gréflen
zunéchst nur die einzelnen Geschwindigkeiten zugénglich. Im Folgenden ist es Ziel, durch nihe-
rungsweise Anpassung dieser sehr allgemeinen Gleichungen an reale Randbedingungen, Ausdriicke
zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit und des arteriellen Pulsdrucks in Abhéngigkeit von
den Geschwindigkeitsprofilen zu finden.

5.1.2.1 Statischer Fluss in einem starren Rohr

Reduziert man die Untersuchung der Navier-Stokes-Gleichungen auf statische Flussprofile bei ei-
nem konstant anliegenden Druckgradienten, so kénnen folgende vereinfachende Annahmen gemacht
werden:

e Bei kreisformigem Querschnitt und bei geradem Geféafiverlauf sowie ohne Einwirkung duflerer
Krifte, die zu einer Rotation des Fluids fithren konnten, sind die Flussprofile zylindersymme-
trisch und die Winkelgeschwindigkeit sowie alle Ableitungen nach dem Winkel verschwinden.

ow  Ov 8u_@_

w=Sp == o =50 =0 (5.22)
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Die Navier-Stokes-Gleichungen reduzieren sich dann auf zwei Gleichungen und ergeben zu-
sammen mit der Kontinuitétsgleichung:

@—f‘ @—f‘ Ou _}_@ — @+@+1au (5.23)
P\at ™oz ar 9. ~ H\o2 "2 T ror ‘
ov ov ov op v 0%v 10v v
P(a*“&*”a) ar““(@ﬁ+5ﬁ+ﬁﬁ_ﬁ> (5.24)
ou Ov v
9 + o + P 0. (5.25)

e Geht man zusitzlich davon aus, dass die Geschwindigkeitsprofile voll entwickelt sind, das
heifit, dass es keine Abhéingigkeit von der z-Koordinate gibt, so gilt:

ou  Ov
0z 0z 0 (5.26)

Aus der Kontinuitatsgleichung
v LU 10(rv)

or r r Or

folgt dann rv =konstant. Da v an der Gefafiwand (r = R) verschwindet, gilt also v = 0 fiir
0 <r < R. Gleichung 5.24 reduziert sich dann zu:

—0 (5.27)

dp
—=0. 5.28

or ( )
Mit diesen Annahmen reduzieren sich die Navier-Stokes-Gleichungen auf die starke Vereinfachung
der Gleichung 5.23:

(5.29)

"ot To: M\ar Trar

ou  Op ?u  10u
Pot T oz

mit u = u(r,t) und p = p(z,t). Fiir ein zeitlich konstant anliegendes Druckfeld ps; = p(z) bildet sich
auch ein statisches Flussprofil us = u(r) aus und 5.29 wird zu:

d*u 1du
ks = > 4 - .
s M(dr2+rdr> (5.30)
mit dem Druckgradienten
dps
ks = . 31
o dz (5:31)

Als Losung fiir 5.30 ergibt sich das bekannte parabolische Flussprofil fiir laminaren Fluss:
—(r* — R?). (5.32)
Durch Integration iiber den Gefafiquerschnitt bestimmt sich der Volumenfluss zu:

R _ 4
qs = / u2mrdr = kgﬂR : (5.33)
0 H
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5.1.2.2 Eindimensionale Wellengleichung

Um grundlegende Eigenschaften der Wellenleitung in elastischen Geféflen zu untersuchen, empfiehlt
sich die Reduzierung der Navier-Stokes-Gleichung auf eine eindimensionale Wellengleichung [64].
Ausgangspunkt der Betrachtungen sind die Gleichungen fiir radialsymmetrische Flussprofile 5.23-
5.25. Im Weiteren sollen folgende Annahmen gemacht werden:

e Lang-Wellen-Ndherung: Es soll angenommen werden, dass die Wellenléinge A deutlich grofier

ist als der Gefafiradius R.

? <1. (5.34)

Die Pulswellengeschwindigkeit in der Mauseaorta betriagt ca. 3 m/s. Mit einer Herzrate von ca.
8 Hz und einem Radius von ca. 0,5 mm ergibt sich fiir die Grundfrequenz ein Verhéltnis R/\ =
1,3-1073. Aufgrund des geringen Durchmessers der Miuseaorta ist diese Approximation bei
Mé&usen ca. um den Faktor 5 besser als bei der menschlichen Aorta.

e Neben der Lang-Wellen-Nédherung soll angenommen werden, dass die Pulswellengeschwindig-
keit ¢q deutlich grofler ist als die durchschnittliche Blutflussgeschwindigkeit u:

Y« (5.35)
Co

Fiir Mause mit einem Schlagvolumen von 40 ul ergibt sich CE ~ 0, 1. Fiir die menschliche
Aorta mit Pulswellengeschwindigkeit von ¢ = 5 m/s und einem Schlagvolumen von 70 ml ist

in diesem Fall die Ndherung um ca. das 5-fache besser.

Mit den angegebenen Ndherungen vereinfachen sich die Gleichungen 5.23 -5.25 zu [63]:

ou Odp 0%u  10u
Por Ta. T (a— * ;5) (5.36)
ov  Op v 10v v
"ot Tor T “(W+F§_ﬁ) (5:37)
ou Ov v
Sl =0, (5.38)

Diese Gleichungen beschreiben ein zweidimensionales Flussprofil mit einer radialen Abhéngigkeit.
Zur Reduktion auf eine eindimensionale Wellenleitung geniigt es, die Gleichungen 5.36 und 5.38 zu
betrachten. Multipliziert man beide Gleichungen mit 277 und integriert von » = 0 bis r = R, so
ergeben sich unter Einbeziehung folgender Randbedingung:

R
sowie 5
U
=—pu| = = 4
T : (ar>rR ! (5 O)
die beiden Gleichungen:
dq Adp
e el A1
ot * p 0z 0 (541)
A
% 9p =0 (5.42)

0z * pco? Ot
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mit dem Volumenfluss ¢, dem Druck p, der Querschnittsfliche A, sowie der Pulswellengeschwindig-

keit:

2_ A
 pOoAT

Die Randbedingung 5.39 bedeutet, dass die radiale Geschwindigkeit an der Gefalwand mit der
zeitlichen Anderung des Radius iibereinstimmt. In Gleichung 5.40 verbirgt sich die Annahme, dass
es sich um ein viskosefreies Flussmedium handelt, bei dem keine Scherspannung 7, an der Ge-
faBwand auftritt. Kreuzweises Differenzieren und Umordnen ergibt die beiden eindimensionalen
Wellengleichungen fiir Druck- bzw. Volumenflusswellen:

(5.43)

Co

0%q 0%q

w = C(F@ (544)
0? 0?

a—t]; = 6028—212) . (545)

Druck- und Volumenpuls gehorchen also derselben Wellengleichung mit identischer Pulswellen-
geschwindigkeit. Allgemeine Losungen fiir 5.44 und 5.45 lassen sich mit dem d’Alembert-Ansatz
finden. Im Falle einer harmonischen Aufspaltung des einfallenden Druck-/Flusspulses ohne riick-
laufende Welle lassen sich die einzelnen Losungen angeben als !:

p(x,t) = poei“(t_x/c") (5.46)
q(z,t) = qoe™7/0) = Yypye =) (5.47)

mit der charakteristischen Admittanz (aus Gleichung 5.41 bzw. 5.42)

A
Yo =— (5.48)
PCo
beziehungsweise der charakteristischen Impedanz
1 PCo
Zyg=—="— 4
o=y =5 (5.49)

mit der Pulswellengeschwindigkeit cy. Die Modellierung der Wellenleitung im Gefafl mit dem eindi-
mensionalen Wellenansatz ermoglicht eine einfache Behandlung von Reflexionsvorgéingen und soll
im Spéteren dazu herangezogen werden. Die charakteristische Impedanz, die sich hier als konstante
Beziehung zwischen den Harmonischen des Druck- und Flusspulses ergibt, kann als Naherung zur
Bestimmung des Druckpulses dienen. Die starken Einschrinkungen durch die eindimensionale Wel-
lenleitung vernachléssigen jedoch die Reibungseffekte der Blutviskositit. In einem realistischeren
Modell muss von einer komplexen frequenzabhéngigen Beziehung zwischen den Harmonischen des
Fluss- und Druckpulses ausgegangen werden. Dariiber hinaus zeigt auch die Pulswellengeschwin-
digkeit im Allgemeinen Dispersion und fithrt zur Dampfung der propagierenden Wellen.

Um diese Effekte zu untersuchen und gegebenenfalls in die Messmethodik mit einzubeziehen, sollen
im Folgenden die Losungen fiir zweidimensionale Flussprofile unter Einbeziehung der Viskositét
erortert werden. Die physikalischen Zusammenhénge hierfiir werden in den Gleichungen 5.36-5.38
beschrieben.

!Da im Folgenden ausschlieSlich Fourierkomponenten verwendet, wird im Weiteren auf die explizite Angabe des
Arguments w verzichtet.
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5.1.2.3 Wellenleitung im elastischen Schlauchmodell mit Dampfung

Womersley konnte 1955 eine vollstdndige Losung fiir pulsierenden Fluss in elastischen Rohren ge-
méf den Differentialgleichungen 5.36-5.38 angeben [65]. Unter den vorausgesetzten Annahmen lasst
sich das Problem fiir statischen Fluss/Druck von den dynamischen Druck-/Flusspulsen separieren.
Die Losung fiir statischen Fluss ist bereits in Kapitel 5.1.2.1 angegeben. Um eine Losung fiir den
dynamischen Pulsanteil zu finden, sind die Differentialgleichungen fiir das Fluid und die Geféaf3-
wand zu losen. Eine analytische Losung kann dabei nur erreicht werden, wenn Randbedingungen
fiir einen festen Radius Ry formuliert werden, fiir den im Weiteren der mittlerer Radius des Geféfles
angenommen wird. Nimmt man als Druckpuls eine Uberlagerung ebener Wellen der folgenden Form
an:

p(z,1) = poct=5/) (5.50)

so lassen sich zweidimensionale Flussprofile als Losung fiir 5.36-5.38 angeben [65, 64]:

u(z,rt) = i—oc [1 4 N - Fy] et=#/°) (5.51)
mit ) ,
N = () (1;100_)2; (1 —20) (5.52)
sowie o o
Foo = % und Fio = % . (5.53)

Der vollstdndige Flusspuls setzt sich aus der Summe iiber die einzelnen harmonischen Beitréage
zusammen. Fiir eine ausreichende Genauigkeit geniigt die Beriicksichtigung der ersten zehn Har-
monischen. Die Wellengeschwindigkeit ¢ ist nun eine komplexe Grofie mit einem Dampfungsanteil.
Der Parameter ¢y geht aus der Moen-Korteweg-Gleichung 5.9 hervor. Der dimensionslose Frequenz-

parameter
a = Rov/wp/p (5.54)

mit der Viskositdt g wurde erstmals von Womersley eingefiihrt und wird auch als Womersley-
Parameter bezeichnet. Der Womersley-Parameter kann als Verhéltnis von durch Tragheitskréifte
dominierter Bewegung zu Bewegung dominiert durch viskose Effekte aufgefasst werden. Fiir kleine
a treten viskose Effekte wie Dampfung und Dispersion in den Vordergrund. Das Flussprofil ist
jedoch weitestgehend parabolisch. Fiir grofe o dominieren die Triagheitsterme in den Navier-Stokes-
Gleichungen. Das Flussprofil ist abgeflacht und unterscheidet sich deutlich von einem parabolischen
Profil. In Tabelle 5.1 sind exemplarische Werte von « fiir die Mauseaorta und die menschliche Aorta
angegeben.

Harmonische 1. 2. 3. 4. 5. 6. 7. 8 9. 10.

a (Mensch) 18,2 257 315 364 40,7 44,6 482 51,5 54,6 576

o (Maus) 21 29 36 41 46 50 54 58 62 65

Tabelle 5.1: Exemplarische Womersley-Parameter fiir die menschliche Aorta (p = 1,055¢/ em3, Ry =
1,5em, p = 4,5mPas, w = n2n7/RR, RR (Dauer einer Herzschlagperdiode) = 1) und die Mauseaorta
(p=1,055g/cm3, Ry =0,6mm, u=4,5mPas, w=n2r/RR, RR=0,125s).
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Der Term Fyy in Gleichung 5.51 mit den einfachen Bessel-Funktionen nullter Ordnung tritt in der
gleichen Form in der Losung fiir ein nicht-elastisches Rohr auf [65]:

[1 — Fyo e (5.55)

mit der Amplitude des Druckgradienten k, (siehe Gleichung 5.31) im statischen Fall. Vergleicht man
die Amplitude des oszillierenden Druckgradientes der elastischen Losung mit dem Druckgradienten
der statischen Losung 5.50,

L = —Zpee™=%/9  das heiBt py = Eks ) (5.56)
0z c w

und setzt man dann py in Gleichung 5.51 ein, unter Anwendung von 5.54, so zeigt sich, dass der
Unterschied zwischen elastischer (5.51) und nicht-elastischer Losung (5.55) lediglich in der Wellen-
ausbreitungsgeschwindigkeit und in dem Korrekturterm N besteht, mit der Querkontraktionszahl
o (auch Poissonzahl) als weiteren Parameter zur Beschreibung der Elastizitdtseigenschaften der
Gefafiwand. Im nicht-elastischen Grenzfall ist die Wellengeschwindigkeit unendlich grofl und die
Pulswelle wird zu einer an allen Stellen des Rohrs gleichzeitig auftretenden Schwingung.

Einfluss des Womersley-Parameters auf die Flussprofile:

Um die grundlegenden Eigenschaften der Flussprofile fiir verschiedene Gefidfigeometrien zu unter-
suchen, geniigt es, wenn zunéchst der nicht-elastische Grenzfall betrachtet wird. Die Ubertragung
auf die Wellenausbreitung im elastischen Fall geschieht durch Hinzunahme des Korrekturterms N
sowie die Einbeziehung der komplexen Wellenausbreitungsgeschwindigkeit c. Untersucht man die
Flussprofile aus der nicht-elastischen Losung 5.55 in Abhéngigkeit des Womersley-Parameters, so
lassen sich diese in zwei Gruppen einteilen:

Flussprofile fiir kleine «:

Bei kleinen Womersley-Parametern dominieren die viskosen Eigenschaften des Fluids. Analog zum
statischen laminaren Fluss in starren Rohren entstehen anndhend parabolische Flussprofile. Bei
konstanter Dichte und Viskositat wird der Betrag von o durch den Geféfiradius sowie die Win-
kelgeschwindigkeit w der entsprechenden Schwingung bestimmt. Laminare Flussprofile werden also
vorwiegend bei den ersten Harmonischen und bei kleinen Radien beobachtet. Bei einer sehr schnellen
Anderung des Flusspulses wie beispielsweise wihrend der frithen Systole sind hohere Frequenzan-
teile beteiligt und nicht-laminare Flussprofile treten deutlicher zum Vorschein, insbesondere bei
groflen Gefafiradien.

Flussprofile fiir grofie a:

Bei groflen Gefafiradien bzw. groflem « treten die Viskositétseffekte in den Hintergrund und die
Ausbildung der Flussprofile wird durch die Tréagheitsterme in den Navier-Stokes-Gleichungen do-
miniert. Die Bessel-Funktionen in den Losungen 5.51 und 5.55 fithren dann zu einer Abflachung
des Flussprofils. Da der Radius linear und nicht als Wurzel (wie die Winkelgeschwindigkeit) in den
Womersley-Parameter eingeht, hat er einen dominierenden Effekt auf die Ausbildung der Flusspro-
file. Fiir die Gefalabmessungen in der Maus bedeutet das, dass sich bei schwach pulsierendem Fluss
im Allgemeinen parabolische Flussprofile ausbilden. Ausnahmen sind wéhrend des starken Flussan-
stiegs in der frithen Systole zu beobachten. Fiir grofle Radien wie in der menschlichen Aorta treten
nicht-parabolische Profile verstarkt auf. In Abbildung 5.3 sind die Flussprofile fiir Schwingungen
bei a = 2,05 und a = 6,50 dargestellt. Die Womersley-Parameter wurden aus Gefafparametern
bestimmt, wie sie typischerweise in der Miuseaorta auftreten (p = 1,055 ¢g/cm3, Ry = 0,6 mm,
p = 4,5mPas, w = n2n/RR, RR (Dauer einer Herzschlagperiode ) = 0,125 s). Die verschiedenen
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Womersley-Parameter beziehen sich hierbei auf die 1. Harmonische (n = 1, Abbildung 5.3.A,B )
und die 10. Harmonische (n = 10, Abbildung 5.3.C,D) eines Flusspulses. Es ist deutlich zu er-
kennen, dass bei kleinem « ein annéhernd parabolisches Profil ausgebildet wird, wahrend sich das
Flussprofil fiir ein grofles o stark abflacht.

@
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Abbildung 5.3: Einfluss des Womersley-Parameters a auf die Form der Flussprofile. A, B: Fiir kleine «
(v = 2,05) dominieren die viskosen Eigenschaften des Fluids. Es bildet sich ein anndhernd parabolisches
Flussprofil.C, D: Fiir groe @ (aw = 6, 50) dominieren die Trégheitsterme in den Navier-Stokes-Gleichungen.
Das Flussprofil erscheint deutlich abgeflacht.

Einfluss des Womersley-Parameters auf Dampfungseffekte:

Zur Untersuchung von Dampfungseffekten muss das Verhalten der komplexen Wellenausbreitungs-
geschwindigkeit ¢ aus Gleichung 5.51 betrachtet werden. Die Kopplung der Bewegungsgleichungen
der GefaBwand an (siehe [63]) die Bewegung des Fluids fithren zu folgender Bestimmungsgleichung
fir c [64]:
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0= 4(1 - Fl())(CQ/C)4 + [F10(4:0' - 1) - 2]’6’(1 - Fl()) - 4](00/0)2 + (2]{3 + Fl())(l - 0'2) (557)

mit dem Gefifiparameter k& = d/Ry und der Poissonzahl o. Fiir y = (¢p/c)?

Losung dieser quadratischen Gleichung:

ergibt sich folgende

) = —Fiodi + dy = Ve Fio® + 2Fig + ¢

5.58
(1 — Fu) 3%)
mit
i = (40 +2k—1)*>+16(1 — o?),
co = 162k —1)(1 —0?) — 4(k + 2) (4o + 2k — 1),
cs = 4(k+2)% —32k(1 — o?),
d1 = 4o+ 2k — ]_,
(5.59)

Die Dispersion und die Dampfung der Wellenausbreitung lassen sich also bestimmen, wenn ¢y aus 5.9
sowie die Parameter £ und « bekannt sind. Die Pulswellengeschwindigkeit ¢y ist mit MR-Methoden
bestimmbar, wie in Kapitel 6 gezeigt wurde. Das Verhéltnis von Wanddicke zu Gefafidurchmesser
kann ebenfalls aus den MR-Daten geschitzt werden. Lediglich die Poissonzahl ist nicht direkt
zugéanglich. Sie gibt das Verhéltnis von relativer Dickenénderung zur relativen Léngendnderung der
Gefafiwand an. Typische Werte elastischer Materialien liegen zwischen 0,1 und 0,5. Eine Poissonzahl
von 0,5 bedeutet, dass das Volumen unter Belastung konstant bleibt.

Die Abbildungen 5.4 und 5.5 zeigen die Abhéngigkeit der Pulswellengeschwindigkeit nach Glei-
chung 5.58 von den Parametern k, o0 und a. Starke Frequenzabhéngigkeit und ausgepriagte Damp-
fungseffekte treten nur fiir kleine Womersley-Parameter bis ca. o < 3 auf. In diesem Bereich sind
die Flussprofile weitestgehend laminar, wie oben bereits beschrieben. Fiir Womersley-Parameter
wie sie in der M&auseaorta auftreten, bedeutet dies, dass Korrekturen der Wellenausbreitungsge-
schwindigkeit sowie Einbeziechung der Démpfung nur fiir die ersten drei Harmonischen notwendig
sind (siehe Tabelle 5.1). Fiir die menschliche Aorta mit o > 18 konnen Dispersion und Démpfung
weitestgehend vernachléassigt werden.

Die Abhéngigkeit der Pulswellengeschwindigkeit von dem Parameter k ist duflerst gering. Fiir die
Méuseaorta kann k£ ~ 0, 1 angenommen werden. Jedoch auch in einem Bereich von 0,03 < k£ < 0,3
bleibt die Pulswellengeschwindigkeit ¢ nahezu unverédndert. Auch die Variation von ¢ in einem
Intervall 0,4 < o < 0,5 fithrt nur zu einer geringen Anderung der Pulswellengeschwindigkeit. Ein
typischer Wert fiir die menschliche Aorta ist o = 0,45 [66].

Auch wenn die Parameter ¢ und k nicht exakt bekannt sind, konnen Schitzwerte zur Be-
stimmung von Dispersion und Dampfung angenommen werden, da die dabei entstehenden Fehler
deutlich geringer sind als der Fehler, der durch die Bestimmung von ¢y mit MR-Methoden entsteht.

5.2 Einfithrung in das MR-Messverfahren

Bluthochdruck gilt als Ursache einer Vielzahl von Herz-Kreislauf-Erkrankungen, wie beispielswei-
se Herzinsuffizienz oder Arteriosklerose mit ihren Folgeerkrankungen. Die Entwicklung geeigneter
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Abbildung 5.4: Abhingigkeit der komplexen Pulswellengeschwindigkeit vom Womersley-Parameter a.
Die Variation der Verhiltniszahl k (Wanddicke/Geféfiradius) hat nur minimalen Einfluss auf den Verlauf
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Abbildung 5.5: Abhingigkeit der komplexen Pulswellengeschwindigkeit vom Womersley-Parameter «.
Auch die Variation der Poissonzahl o in fiir die Aorta iiblichen Bereichen wirkt sich nur geringfiigig auf

den Verlauf von ¢ aus.

Medikamente zur Behandlung von Herz-Kreislauf-Erkrankungen erfordert haufig Langzeitunter-
suchungen im Rahmen von Kleintierstudien. Der gezielte Einsatz von vielfaltigen Genotypen der
Maus beispielsweise ermoglicht die Simulation von kardiovaskuldren Krankheitsverldufen im Labor
und die Untersuchung der Wirksamkeit von Pharmazeutika. Im Falle von Verlaufsstudien ist dabei
ein moglichst nicht-invasives und genaues Monitoring der Herz-Kreislaufparameter wiinschenswert.
Wie bereits in Kapitel 3 beschrieben, erlaubt die Magnetresonanzbildgebung die Méglichkeit zur
Darstellung einer Reihe von funktionellen und morphologischen Parametern. Der dynamische Ver-
lauf des arteriellen Blutdrucks in der Maus lésst sich jedoch bisher nicht aus den vorhandenen
MR-Daten ableiten. Zur Bestimmung des Blutdrucks miissen bislang zusétzliche Messungen durch-

gefithrt werden.
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Als in vivo Verfahren hat sich die Verwendung einer Druckmanschette zur Manipulation des
Blutflusses in der Schwanzarterie etabliert [67, 68]. Der Blutfluss selbst wird photoelektrisch bzw.
mit einer Ultraschalldopplersonde registriert. Blutflussdnderungen durch die Druckmanschette kon-
nen auch iiber elektrische Impedanzmessungen registriert werden [69]. Neben hohen messtechni-
schen Herausforderungen bei der Ermittlung des Blutflusses in der Schwanzarterie der Maus er-
fordert diese Methode eine gewisse Erwarmung des Tieres, um eine ausreichende Durchblutung zu
gewahrleisten. Dadurch verdndert sich jedoch haufig die Kerntemperatur des Tieres, was wiederum
den gemessenen Blutdruck beeinflusst [67]. Wegen der Fehleranfélligkeit dieser in vivo Druckbestim-
mung an der Schwanzarterie wird héufig die Validierung mit einer invasiven Methode gefordert.

Als invasive Methoden kénnen Katheter in das arterielle System der Maus eingefiihrt werden.
Héufige Verwendung findet dabei ein mit NaCl-Losung gefiillter Katheterschlauch, an dessen dis-
talem Ende ein Druckumwandler angebracht ist. Eine weitere Realisierung verwendet Sonden mit
integriertem Miniaturdruckumwandler in der Katheterspitze, die jedoch fiir die Anwendung in der
Maus sehr kostenintensiv und wenig robust sind. Durch miniaturisierte Drucksonden ist es inzwi-
schen auch moglich, Druckkatheter dauerhaft zu implantieren und radiotelemetrische Verlaufsstu-
dien des arteriellen Pulsdrucks durchzufiihren [67, 70]. Die Anwendung solcher invasiver Methoden
ermoglicht eine genaue lokale und dynamische Bestimmung des Druckpulses. Im Experiment an der
Maus erfordert dies jedoch eine sehr hohe Geschicklichkeit und Erfahrung bei der Praparation der
Tiere und dem Einfithren des Katheters, um die Stabilitdt des Herz-Kreislaufsystems zu erhalten.

Nachdem mit MR-Methoden bereits eine Reihe von kardiovaskuldren Parametern bestimmt wer-
den konnen, wére es wiinschenswert, aufgrund der messbaren Daten wie Fluss, Gefafiradius und
Pulswellengeschwindigkeit Aussagen iiber den arteriellen Pulsdruck treffen zu konnen. Bisherige
Verfahren, die mit MR-Methoden Druckdifferenzen in der menschlichen Aorta bestimmen, gehen
im Wesentlichen von den Zusammenhéngen in Gleichung 5.10 aus [71, 72]. Aus der Pulswellen-
geschwindigkeit und den Querschnittsdnderungen kénnen dann differentielle Druckschwankungen
bestimmt werden, die durch Integration einen Druckpuls ergeben. Gleichung 5.10 gilt jedoch nur fiir
ein flaches Flussprofil, das heift fiir viskosefreien Fluss in einem stark vereinfachten Schlauchmodell
(siehe Kapitel 5.1.1). Dartiber hinaus ist die exakte Bestimmung des Gefiafiradius aufgrund der be-
grenzten Ortsauflosung deutlich fehleranfilliger als die Bestimmung des Blutflusses und iibertrégt
sich somit auf die Abschétzung des Druckpulses.

Eine weitere Moglichkeit besteht in der numerischen Losung der Navier-Stokes-Gleichungen
durch Messung der Beschleunigung des Fluids mit tripolaren Gradienten [73]. Vernachléssigt man
die Blutviskositét, so kann in einer vereinfachten Form der Navier-Stokes-Gleichungen durch Mes-
sung der Beschleunigung der zeitabhingige Druckgradient bestimmt werden [74]. Fiir die Anwen-
dung in der Mauseaorta sind jedoch kurze FEchozeiten bei einer hohen Ortsauflosung notwendig, die
eine Beschleunigungskodierung fiir die wiinschenswerten Echozeiten nicht ermdoglicht.

Da Viskositétseffekte in der Mausaorta eine grofiere Rolle spielen als in der menschlichen Aorta
(siehe Kapitel 5.1.2.3) und um die physiologischen Parameter der Gefifle moglichst vollstandig in
die Modelle mit einzubeziehen, soll im Folgenden eine neue Methode zur Bestimmung des Druck-
pulses aus MR-Messungen vorgestellt werden. Reflexionsvorgénge, Elastizitit der Gefafwand und
Viskositét des Fluids sollen dabei beriicksichtigt werden. Der Druckpuls soll aus dem Volumen-
fluss, der Pulswellengeschwindigkeit und dem mittleren Geféfiradius bestimmt werden. Der genaue
Zeitverlauf des schwer zu messenden Geféfiradius ist dabei nicht notwendig.
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5.3 Messmethodik

Zur Bestimmung des arteriellen Pulsdrucks wird das MR-Bildgebungsverfahren verwendet wie es
in Kapitel 6 eingefiihrt wird. Um aus dem Flusspuls den vor- und riicklaufenden (reflektierten)
Anteil zu ermitteln, wird an zwei benachbarten Punkten in einem Abstand von 4 mm léngs der
absteigenden Aorta der Volumenfluss gemessen (siehe unten). Im Gegensatz zur Bestimmung der
Pulswellengeschwindigkeit muss jedoch der Verlauf des Flusspulses einer vollstédndigen Herzperiode
ermittelt werden. Die dadurch erhéhte Gradientenleistung pro Zeit bewirkt bei der vollstandigen
Abtastung einer Herzperiode eine Storung des Temperaturgleichgewichts innerhalb des Probenvo-
lumens und fithrt zur Erwdrmung der Maus und dadurch zur Beschleunigung der Herzrate. Zur
Reduktion der Gradientenleistung pro Zeit wurden deshalb nur innerhalb jeder zweiten Herzperi-
ode Daten aufgenommen. Da sich dadurch die Gesamtmesszeit fiir zwei Messschichten gegeniiber
der Bestimmung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit um den Faktor vier verlangert, wurde die
Verschachtelung der Cine-Akquisition auf den Faktor zwei reduziert. Die effektive Zeitauflosung fiir
die Druckpulsbestimmung verringerte sich somit auf 2,5 ms. Die Gesamtmessdauer betrug ca. 8
Min..

Die Berechnung des Druckpulses erfordert die Ermittlung der Pulswellengeschwindigkeit zwi-
schen den beiden Messschichten. Da die Zeitauflésung von 2,5 ms nicht hinreichend genau ist, um
die Pulswellengeschwindigkeit zu bestimmen, wurde innerhalb einer dritten Messschicht, zentral
liegend zwischen den Messschichten zur Druckbestimmung, die lokale Pulswellengeschwindigkeit
gemessen (siehe Kapitel 6). Die Methode zur Ermittlung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit be-
ruht auf der Auswertung frithsystolischer Fluss- und Volumenpulsdaten. Durch die rapide Anderung
des Flusses wihrend der frithen Systole sind also die hochfrequenten Anteile des Flusspulses maf-
gebend fiir die Datenauswertung. Wie in den Abbildungen 5.4 und 5.5 zu erkennen ist, ndhert sich
die Pulswellengeschwindigkeit fiir hochfrequente Anteile des Pulses dem durch die Moen-Korteweg-
Gleichung beschriebenen Wert cy. Fiir die weiteren Betrachtungen wird also die lokal bestimmte
Pulswellengeschwindigkeit als identisch mit ¢y angenommen.

Die Bestimmung der Dispersion und des Dampfungsanteils von ¢ erfolgt nach Gleichung 5.58.
Fiir die Verhéltniszahl k wurde ein Wert von 0,1 angenommen. Fiir die Poissonzahl wurde der
typische Wert 0,45 verwendet [66]. Integriert man Gleichung 5.51 iiber den Geféfquerschnitt, so
lasst sich folgende Beziehung zwischen dem Volumenfluss () und dem Druck p finden:

R
q(z,t) = / 27y L0 (1+ N - Fy(r)) et =/ar
0 pc
R? ;
_ Do 7T(1 + NFlo)ezw(tfz/C) )
pc

(5.60)

Die Impedanz Z als Beziehung zwischen Flusswelle Q(z,t) und Druckwelle P(z,t) ldsst sich mit
5.50 demnach fiir jede Harmonische schreiben als:

_p(zt) pe
2= et Bt NFy) (5.61)

Demnach kann der Druckpuls nach einer Fourierzerlegung aus dem Flusspuls bestimmt werden:

p(z,t) = Z-q(z,1) . (5.62)

Die Impedanz in Gleichung 5.61 gilt fiir pulsierenden Fluss in einem elastischen Schlauch mit einem
viskosen Fluid. Im GefaBisystem von Mensch bzw. Maus sind jedoch an vielerlei Stellen, besonders
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an Verzweigungsstellen und an den Arteriolen Impedanzspriinge vorzufinden, die zur Reflexion des
einfallenden Flusspulses fiithren. Eine exakte Bestimmung des Druckpulses erfordert deshalb im All-
gemeinen die Bestimmung der Impedanzen fiir jeden einzelnen Ast des Gefaflbaums und daraus die
Ableitung des Reflexionskoeffizienten. Die einfallende Welle wird in der Regel mehrfach reflektiert
und fithrt zu einer Uberlagerung von mehreren vorwirts und riickwirts laufenden Wellen. Einige
Studien konnten jedoch zeigen, dass bereits eine gute Nidherung des realen Reflexionsverhaltens
erreicht wird, wenn man nur von einer priméren Reflexion ausgeht [75, 76, 77|. Fiir die in diesem
Kapitel beschriebene Bestimmung des Pulsdrucks soll deshalb von einer einfachen Reflexion der
Pulswelle ausgegangen werden.

Zur Aufspaltung des gemessenen Flusspulses in eine vorlaufende und eine reflektierte Welle
wurde an zwei Stellen in einem Abstand von Az = 4 mm der absteigenden Aorta gemessen (siehe
Abbildung 5.6). Der Abstand ergab sich aus einem Kompromiss zwischen der Méglichkeit Damp-
fungseffekte zu vernachlissigen und der ausreichenden Differenzierung beider Pulswellen durch die
Messmethodik. An den beiden Stellen 2z, und z; setzen sich die gemessenen Schwingungen jeweils

Q
C
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Z,
Az
\ Q
SN—— t

At=Az/c

Abbildung 5.6: Methode zur Zerlegung des Flusspulses in vor- und riicklaufende Welle. Werden an zwei
benachbarten Messschichten die Flusspulse simultan aufgenommen, so kénnen durch Verschieben einer
der beiden Wellen um den Zeitbetrag At = Az/c und Subtrahieren von der anderen Welle die vor- und
riicklaufenden Anteile ermittelt werden.

zusammen aus vorlaufendem @QF(¢) und riicklaufendem Anteil QB(t):

Q:0(t) = QF.(t) + QB.o(t) (5.63)
Qa(t) = QF.(t)+QBA(?) . (5.64)
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Vernachlassigt man Dampfung und Dispersion zwischen den Punkten zy und z;, so konnen vor-
und riicklaufende Anteile numerisch ermittelt werden®. Fiir den vorlaufenden Anteil an der Stelle
21 gilt:

- 20z
QF.(nAt) = kZ:O[QZo(kAt) — Qa(kAL — Az/co)] Y
" 20z
— Z[Qle(kAt + Az/cy) — QF. (KAt — Az/co)]c Ar
k=0 0
(5.65)
Der riicklaufende Anteil ergibt sich aus:
OB (nAt) = — i[@ S(6AL) — Oy (RAE+ Az )] 222
z e z z C[)At
- 2Az
= =) [QB.i(kAt — Az/co) — QB.y (kAL + Az/co)] .
o C(]At
(5.66)

Vor- und riicklaufende Welle des arteriellen Pulsdrucks kénnen dann mithilfe der Impedanz 5.61
bestimmt werden. Somit ist eine Moglichkeit gefunden, aus demd Flusspuls und den Geféfipara-
metern Pulswellengeschwindigkeit ¢, Poissonzahl o, Verhéltniszahl k und dem Geféfiradius Ry den
arteriellen Pulsdruck zu bestimmen. Fiir die Poissonzahl o wurde der Schétzwert 0,45 (siehe oben)
angenommen. Fiir das Verhéltnis von Wanddicke zu Gefafiradius wurde der Wert 0,1 verwendet.
Der mittlere Gefafiradius Ry wurde aus den Betragsbildern der Cine-Datensétze ermittelt.

5.4 Ergebnisse

Das beschriebene Verfahren zur Bestimmung des arteriellen Pulsdrucks wurde an vier C57Bl/6-
Méusen (Alter: 10 Monate) durchgefiihrt. Die Tierpriaparation erfolgte analog zu der in Kapitel
6.2 beschriebenen Vorgehensweise. Der arterielle Pulsdruck wurde in der absteigenden Aorta auf
der Hohe des Zwerchfells bestimmt. Die Anordnung der Messschichten ist in Abbildung 5.7 dar-
gestellt. Die hinreichende numerische Genauigkeit des Verfahrens zur Trennung von einfallender
und reflektierte Welle héngt von der Zeit ab, in der sich die Welle zwischen dem Punkt z; und 2,
fortpflanzt. Fiir grofle Abstdnde zwischen den Messschichten, lassen sich die vor- und riicklaufenden
Wellen nicht mehr exakt rekonstruieren. Legt man vor- und riicklaufende Welle entsprechend der
Wellenfortpflanzung fiir zwei Messschichten an den Stellen 2y und z; fest, so kann die Genauigkeit
der numerischen Bestimmung simuliert werden. Als Wellenformen wurden gaufiférmige Pulse ver-
wendet. Abbildung 5.8a zeigt die Rekonstruktion von vor- und riicklaufender Welle an der Stelle z;
fiir die Parameter (¢ = 4 m/s und einem Schichtabstand von Az = 4 mm das heifit At = 1 ms). Die
rekonstruierte Gesamtwelle bei z1 stimmt genau mit der fiir diese Stelle simulierten Gesamtwelle
iiberein. Fiir grofle At ist die rekonstruierte vor- und riicklaufende Welle fehlerhaft und die berech-
nete Gesamtwelle unterscheidet sich deutlich von der simulierten Pulswelle an der Stelle 21, wie in

2Mit den Parametern fiir die M#useaorta aus Tabelle 5.1 ergibt sich fiir die erste Harmonische eine Dampfung
um ca. 8 % und fiir die zweite Harmonische eine Dampfung um ca. 5 % . Dies fithrt zwar zu einer Verédnderung der
Pulsform, die jedoch im Vergleich zu dem Anteil der reflektierten Welle gering ist.
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Abbildung 5.7: Messschichten zur Bestimmung des Druckpulses in der absteigenden Aorta. S1, S2: Be-
stimmung von vor- und riicklaufendem Flusspuls. S3: Bestimmung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit.

Abbildung 5.8b zu sehen (Parameter: ¢ = 2 m/s; Az = 15 mm = At =7,5 ms). Um die gemesse-
nen Wellenformen im Submillisekundenbereich zu verschieben, wurde mit einer Fourierinterpolation
zwischen den Messwerten auf eine Zeitauflosung von 0,1 ms interpoliert.

Alle hier beschriebenen Datenauswertungsschritte wurden mit MATLAB (The Mathworks, Inc.,
Natick, MA) durchgefiihrt.

Exemplarische Ergebnisse fiir die Bestimmung von vor- und riicklaufender Flusswelle sowie den
entsprechenden Druckpulsen sind in Abbildung 5.9 und 5.10 gezeigt. Zur Rekonstruktion des Druck-
pulses wurden die ersten 15 Harmonischen berechnet [63]. Der starke Anteil der reflektierten Welle
an der Pulsform des Fluss- bzw. des Druckpulses ist deutlich zu erkennen. Der Druckpuls wird
durch die reflektierte Welle verstiarkt, wihrend der reflektierte Fluss den Gesamtfluss reduziert.
Die Modulationen der Pulsformen im diastolischen Bereich rithren von Messfehlern bei kleinen
Geschwindigkeitswerten und lassen sich keinen physiologischen Bedingungen zuordnen. Betrachtet
man die Uberlagerung von Druck- und Flusspuls, so ist deutlich die Phasenverschiebung zwischen
beiden Pulsformen durch die komplexe Impedanz zu erkennen. Der Druckpuls erreicht sein Maxi-
mum erst nach dem Flusspuls (sieche Abbildung 5.11).

Eine Ubersicht der gemessenen Geféfiparameter ist in Tabelle 5.2 dargestellt. Die Pulswellen-
geschwindigkeit betrug im Mittel (3,2 + 0,2) m/s (Mittelwert + Standardabweichung). Fiir den
maximalen Volumenfluss ergaben sich Werte von (0,50 + 0,09) m/s. Der mittlere arterielle Puls-
druck lag bei einem Mittelwert von (29,4 + 8,7) mmHg.

5.5 Diskussion

Die Resultate in dem vorangegangen Kapitel zeigen die prinzipielle Machbarkeit der Bestimmung
des arteriellen Pulsdrucks aus Volumenflussdaten, Pulswellengeschwindigkeit und mittlerem Gef&af3-
radius. Vergleicht man die Ergebnisse fiir den arteriellen Pulsdruck mit Werten aus der Literatur,
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Volumenfluss (ohne Einheiten)

Zeit (ohne Einheiten) Zeit (ohne Einheiten)

Abbildung 5.8: Simulation der Rekonstruktion von vor- und riicklaufender Welle.(1): Simulierte Pulswelle
an der Stelle z; (sieche Abbildung 5.6). (2): Rekonstruierte vorlaufende Welle an der Stelle z; (3): Rekon-
struierte riicklaufende Welle an der Stelle z; (4): Summe aus rekonstruierter vor- und riicklaufender Welle.
A Bei nahe beieinanderliegenden Messschichten und ausreichender Pulswellengeschwindigkeit (das heift
kleinem Zeitversatz At) lassen sich vorlaufende und reflektierte Welle exakt rekonstruieren. Parameter:
c=4m/s, Az =4 mm, At = 1 ms. B: Bei groem Zeitversatz At zwischen den Messschichten zy und z;
fithrt die numerische Bestimmung der vor- und riicklaufenden Welle zu Abweichungen. Parameter: ¢ = 2
m/s, Az = 15 mm, At = 7,5 ms.

Tier art. Pulsdruck (mmHg) max. Volumenfluss (ml/s) PWG (m/s)

1 265 0,49 3,2
2 30,7 0,52 3.3
3 19,8 0,39 2,9
4 405 0,61 3,3

Tabelle 5.2: Messergebnisse aus der Bestimmung des dynamischen arteriellen Pulsdrucks.

so zeigt sich im Rahmen der Messungenauigkeit und der individuellen Streuung eine gute Uberein-
stimmung. Yang et al. konnten mit Kathetermessungen in der rechten Karotis an 7,5 Monate alten
C57Bl/6-Méusen (n = 10) systolische arterielle Pulsdriicke (SAP) mit einem Mittelwert von (122
+ 6) mmHg (Mittelwert £ Standardfehler) und diastolische arterielle Pulsdrucke (DAP) von (95
+ 3) mmHg ermitteln [78]. Die Differenz zwischen SAP und DAP betrigt ca. 27 mmHg. Da die
MR-Messung keine Angaben iiber die Absolutwerte des Pulsdrucks erlaubt, lassen sich nur die Diffe-
renzen zwischen SAP und DAP (arterieller Pulsdruck) mit MR Messungen vergleichen. Der mittlere
arterielle Pulsdruck aus den MR Messungen betrégt (29,4 + 4,4) mmHg (Mittelwert + Standard-
fehler). Diese im Vergleich zur Literatur leicht erhohten Druckwerte entsprechen der Tatsache, dass
der Druckpuls verstiarkt wird, je weiter er distal wandert [62]. Bei Telemetrie-Messungen in der
abdominellen Aorta erhalten Vliet et al. dhnliche Druckpulsverldufe wie durch die MR-Methoden
ermittelt (sieche Abbildung 5.12) [67]. Auch hier ist der arterielle Pulsdruck (Einzelmessung: ca.
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Abbildung 5.9: Q(t): Mit Phasendifferenzbildgebung gemessener Flusspuls. QF(t): Rekonstruierter vor-
laufender Flusspuls. QB(t): Rekonstruierter riicklaufender Flusspuls.

38 mmHg) deutlich hoher als in den bestimmten Mittelwerten von Yang [78]. Die Pulsform des
Druckpulses entspricht in guter Ndherung dem hier durch das MR-Verfahren ermittelten Druckver-
lauf. Eine weitere mogliche Quelle fiir Abweichungen der Ergebnisse von Literaturwerten besteht
in dem Altersunterschied der untersuchten Gruppen (MR-Messungen: 11 Monate; Yang et al.: 7,5
Monate).

7Zu einer genauen individuellen Validierung der Ergebnisse ist die Uberpriifung der MR-Resultate
mit einem unabhéngigen Verfahren, wie beispielsweise einer Kathetermessung erforderlich. Experi-
mente zur Bestimmung des Pulsdrucks mittels einer Drucksonde, eingefiihrt iiber die Karotis, an
den hier untersuchten Tieren, ergaben keine verwertbaren Resultate und fithrten zu einem vorzei-
tigen Ableben der Tiere. Hierzu muss die Methode der Kathetermessung verfeinert werden, um
die Belastung der Tiere durch den operativen Eingriff zu verringern. Zusitzlich wire die Uberprii-
fung an einem geeigneten Gefafphantom denkbar. Das in Kapitel 6 beschriebene PVA-Phantom
konnte nicht zur Validierung der hier vorgestellten Methode verwendet werden, da durch die star-
ken Impedanzspriinge an den Enden des PVA-Schlauchs eine Vielzahl von nicht vernachléassighbaren
Reflexionen auftreten. Die Annahme nur einer piméren Reflexion wiirde in diesem Fall die Messer-
gebnisse stark verfélschen.

Untersucht man die vorgestellte Messtechnik und das Auswerteverfahren auf mogliche Fehler-
einfliisse, so ergeben sich zwei Hauptquellen fiir Messabweichungen. Zum einen ist die Bestimmung
des mittleren Radius von groflem Einfluss auf den Betrag des berechneten Druckpulses. Der Radius
geht quadratisch in die charakteristische Impedanz ein, so dass der korrekten Bestimmung der Ge-
faBgeometrie ein hoher Einfluss auf die genaue Quantifizierung des Druckpulses zukommt. Bei einer
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Abbildung 5.10: Uber Impedanzbestimmung berechneter dynamischer Anteil des arteriellen Druckpulses.
P(t) Gesamter Druckpuls; PF(t) Vorlaufender Druckpuls; PB(t) Riicklaufender Druckpuls. Reflektierter und
vorlaufender Puls addieren sich zum Gesamtpuls.

Bestimmung des mittleren Radius von 5 mm mit einem relativen Fehler von 10 % ergibt sich durch
Fehlerfortpflanzung ein relativer Fehler des Druckpulses von 18 %. Um den mittleren Gefiafiradius
moglichst genau zu bestimmen, wurde deshalb die Segmentierung des Gefafquerschnittes 5 Mal
gemittelt. Die Bestimmung der Gefédfigeometrie mit Phasenkontrastmethoden wie in Kapitel 4 be-
schrieben, wurde hier wegen der langen Messdauer nicht angewandt. Eine zweite Fehlerquelle geht
auf die Schwankung der Herzrate zuriick. Zur Abschitzung der reflektierten Welle wird an zwei
eng benachbarten Stellen der Aorta gemessen, fiir deren Durchlaufen die Pulswelle ca. (1-2) ms
benotigt. Um die zeitliche Zuordnung einzelner Cine-Messpunkte moglichst genau zu bestimmen,
ist es wichtig, dass die gesamte Messdauer so weit wie moglich minimiert wird, so dass es zu keinem
systematischen Drift der Herzrate kommt. Die in Kapitel 3 vorgestellte Methode zur mechanischen
Erfassung des Herz-Triggersignals ist fiir die stabile Darstellung der Herzbewegung und somit zur
Bestimmung des reflektierten Anteils der Pulswelle unerlésslich.

In diesem Kapitel wurde eine Methode zur nicht-invasiven Messung des dynamischen Pulsdrucks
aus MR-Daten vorgestellt. Durch Erfassen des Blutvolumenflusses, des mittleren Geféfiradius und
der Pulswellengeschwindigkeit konnte der dynamische Druckpuls bestimmt werden. Erste Mess-
ergebnisse zeigen eine gute Ubereinstimmungen mit Literaturwerten. Eine genaue Validierung mit
unabhéngigen Druckkathetermessungen sollte in einer zukiinftigen Studie durchgefithrt werden, um
individuelle Ergebnisse zu verifizieren.
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Abbildung 5.11: Vergleich von Fluss- und berechnetem Druckpuls. Es ist deutlich die Phasenverschiebung
zwischen den Maxima der Pulse zu erkennen. Der Flusspuls eilt dem Druckpuls voraus.
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Abbildung 5.12: Druckpulsbestimmung in der abdominellen Aorta der Maus mit einer Katheter-
Telemetrie-Methode (Vliet et al.) [67].
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Kapitel 6

In vivo Messung der arteriellen
Pulswellengeschwindigkeit in Mausen

6.1 Einleitung

Arterielle Versteifung bedingt durch fibrése Plaqueablagerungen wird mit vielen Formen von kardio-
vaskuldren Kankheiten (kurz: KVK) in Verbindung gebracht [79]. Die Gefiflelastizitét ist deshalb
ein wichtiger Indikator zur Beurteilung von Verdnderungen der Endothelfunktion [80]. Die Pulswel-
lengeschwindigkeit nimmt mit einer zunehmenden Versteifung der Geféiwand zu und erlaubt als
Parameter der Elastizitét ebenfalls Aussagen iiber kardiovaskuldre Risiken [81, 82, 83].

Die Untersuchung am Kleintiermodell ist ein wichtiger Bestandteil der Erforschung von Ursachen
und Verlauf der KVK. Apolipoprotein-E-Knockout-(apoE-KO bzw. apoE(~/7))-Miuse entwickeln
beispielsweise charakteristische arteriosklerotische Ablagerungen, die denen in menschlichen Ge-
faflen in Zusammensetzung und Verteilung sehr dhnlich sind. In der pharmazeutischen Entwicklung
dienen apoE-KO-Méiuse deshalb haufig als Modell fiir die Arteriosklerose am Menschen [84, 14, 85].

Die Messung der arteriellen PWYV erlaubt die quantitative Bestimmung der Geféafelastizitit.
Ublicherweise werden Doppler-Ultraschall-Methoden verwendet, um lokale und regionale Pulswel-
lengeschwindigkeiten an verschiedenen Stellen des arteriellen Systems der Maus zu quantifizieren
[86, 87, 88, 89, 90|. Eine weitverbreitete Vorgehensweise ist dabei die Bestimmung des Zeitversatzes
des Flusspulses an zwei Stellen des arteriellen Gefifies. Diese sogenannte Transit-Zeit (TT: engl.:
transit-time) Methode gibt einen durchschnittlichen Schatzwert der Pulswellengeschwindigkeit, fiir
das von den zwei Messpunkten eingeschlossene Gefiaflsegment, an. Dadurch besteht jedoch die Ge-
fahr, dass lokale Verdnderungen der Gefafiwand und dadurch der PWV unerkannt bleiben. Um
lokal die Gefafelastizitdat zu untersuchen, schldagt Vulliémoz eine Moglichkeit vor, bei der mithilfe
des frithsystolischen Fluss- (Q(t)) und Flachenpulses (A(t)) die lokale PWV bestimmt werden kann
91] (kurz: QA-Methode). Mit Ultraschalltechniken wurde die Machbarkeit dieser Methode an der
Karotis von Mausen bestétigt [92].

Durch die kleinen Abmessungen des Gefdflbaums und den gekriimmten Verlauf arterieller Gefafie
fithren Ultraschallmessungen hiufig zu einer Uberschiitzung von Lingenabmessungen [93]. Dariiber
hinaus sind Ultraschallmethoden nur zur Untersuchung von Geféaflen geeignet, die sich nahe an der
Korperoberfliche befinden. Messungen an der Bauchaorta oder an der aufsteigenden Aorta konnen
durch Interferenzquellen zwischen Probenkopf und Gefafl zu Messfehlern fiithren.

Hochfeld-Magnetresonanzbildgebung hat sich neben der Ultraschallmessung als weitere Me-
thode zur Untersuchung von funktionellen und morphologischen Parametern im kardiovaskuldren
System der Maus etabliert [94, 45, 95, 96, 18]. MR-Bildgebung unter Verwendung von Atemgating
und EKG-Triggerung erméglichte beispielsweise die Quantifizierung morphologischer Parameter

79
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von arteriosklerotischen Ablagerungen [97]. Obwohl MRI die Charakterisierung der Gefafwand-
physiologie durch mehrere morphologische Parameter erlaubt, sind funktionelle Messwerte wie die
Pulswellengeschwindigkeit und die Elastizitdt der murinen Aorta nach wie vor nicht zugénglich.
Um ein moglichst vollstandiges Bild der Gefafiphysiologie zu erhalten, sind diese Parameter von
besonderer Bedeutung.

In dem vorliegenden Kapitel sollen zwei auf MR-Bildgebungsverfahren beruhende Methoden
zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit in der Mauseaorta vorgestellt werden. Zum einen
soll eine Erweiterung der TT-Methode verwendet werden, um regionale PWV-Werte zu erfassen.
Des Weiteren soll eine fiir MR~Verfahren messtechnische Realisierung der QA-Methode zur lokalen
Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit entwickelt werden. Zur Erfassung der zeit- und orts-
abhéngigen Flusspulse in der Aorta wurde die PC-Cine-Bildgebung verwendet mit einer effektiven
Zeitauflosung von 1 ms.

Ziel der vorgestellten Untersuchungen in diesem Kapitel ist es, die Machbarkeit der Messung
der Pulswellengeschwindigkeit in der Méuseaorta zu zeigen und beide Implementierungen auf ihre
Genauigkeit und Vergleichbarkeit hin zu iiberpriifen. Zur Validierung der MR-Verfahren wurden
Experimente mit einem Geféphantom aus PVA (Polyvinyl Alkohol) durchgefiihrt.

6.2 Materialien und Messmethodik

Multipunkt-Transit-Zeit-Methode

Um die Pulswellengeschwindigkeit mithilfe der Transit-Zeit-Methode zu ermitteln, wurde eine PC-
Cine-Methode mit Flusskodierung entlang der Wellenfortpflanzungsrichtung implementiert. Die
Bewegungskodierung erfolgte durch bipolare Gradienten entlang der Frequenzkodierrichtung mit
Vene=1,7 m/s. Insgesamt wurden zwei bewegungskodierte und ein fiir alle drei Raumrichtungen
flusskompensierter Datensatz aufgenommen. Die Bildgebungsschicht wurde dabei so gewéhlt, dass
die zu vermessende absteigende Aorta mit der Frequenzkodierrichtung iibereinstimmte. Zur Be-
stimmung der PWYV wurde die absteigende Aorta in 30 Segmente aufgeteilt. Fiir jedes Segment
wurde daraufthin das Flusspulssignal, sowie der Zeitpunkt des systolischen Flussanstiegs bestimmt
(siehe Datenprozessierung). Trigt man die Orte der einzelnen Segmente gegen die Startzeitpunkte
des Flusspulses auf, so kann unter Annahme eines homogenen Gefafiverlaufs die PWV als Steigung
dieser Auftragung bestimmt werden wie Abbildung 6.1 zeigt.

Da die Stabilitdt der Herzrate wiahrend der Messung von grofler Bedeutung fiir die Genauigkeit
der Messergebnisse ist, wurde die Bewegungskodierung nur fiir die Frequenzkodierrichtung realisiert,
um die gesamte Messdauer zu minimieren. Die Messparameter fiir die PC-Cine-Bildgebung wurden
wie folgte gewihlt: Matrix: 160 x 160; field of view (FOV): 22 ecm x 2,2 em; TE = 1,7 ms; TR
= 5 ms; Schichtdicke: 1 mm; Anzahl der Zeitmesspunkte pro Herzzyklus (frames): 40; gesamte
Messdauer: ca. 5 Min..

Die Repetitionszeit der Cine-Bildgebung von 5 ms gibt die intrinsische Zeitauflésung vor. Da
die Transitzeit der Pulswelle im Bereich weniger Millisekunden liegt, ist es notwendig die effekti-
ve Zeitauflosung deutlich zu erhéhen. Zu diesem Zweck wurden 5-Cine-Datensétze akquiriert, die
jeweils ein um 1 ms verschobenes Zeitfenster von 8 Cine-Frames aufnehmen, wie in Abbildung 6.2
dargestellt [98].
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Abbildung 6.1: Schematische Darstellung der Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit nach der
Multipunkt-TT-Methode.

QA-Methode

Um die Pulswellengeschwindigkeit entsprechend der QA-Methode zu bestimmen, muss die Annahme
erfiillt sein, dass der friihe systolische Flusspuls frei von Reflexionen ist. Fiir den systolischen Puls im
menschlichen arteriellen System in der aufsteigenden und absteigenden Aorta gilt diese Annahme
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als erfiillt [62]. Ultraschallstudien zu PWV-Messungen in der Maus deuten darauf hin, dass dies
auch analog auf die Maus iibertragen werden kann [92]. Ergebnisse im Rahmen dieser Arbeit aus
Kapitel 5.4 bestétigen ebenfalls diese Annahme.

Herzbe-
wegung

+ Ori + 1ms + 2msv +3ms + 4ms +0ms + 1ms +2ms
Triggersignal

Phasenkodierschritt fiir jeden Frame

Read

Phase __

Slice

Abbildung 6.2: PC-Cine-Pulssequenz zur Messung der Blutflussgeschwindigkeit. Die verschachtelte Ak-
quisition von einem um jeweils 1 ms verschobenen Akquisitionsfenster erméglicht eine effektive Zeitauflosung
von 1000 Bildern pro Sekunde. A: Fiir die Multipunkt-Transit-Zeit-Methode wurde die Bewegungskodierung
entlang der Frequenzkodierrichtung implementiert. B: Zur Bestimmung der lokalen Pulswellengeschwindig-
keit wurden zur Flussrichtung orthogonale Schichten aufgenommen. Die Bewegungskodierung erfolgt des-
halb entlang der Schichtkodierrichtung. Zur Bestimmung des Gefiafiquerschnitts wurden die entsprechenden
Magnitudbilder ausgewertet.

Fiir hochfrequente Anteile der Pulswelle konnen Viskositétseffekte vernachlissigt werden. Im
reflexionsfreien Fall ndhert sich dann die in der Frequenzdoméne bestimmte Impedanz Z der cha-
rakteristischen Impedanz Z, aus Gleichung 5.49 an. Dujardin et al. konnten zeigen, dass wéahrend
des frithen systolischen Pulsanstiegs, bei dem hohe Frequenzanteile dominieren, die charakteristische
Impedanz durch eine Bestimmung in der Zeitdoméne aus dem Druck P(t) und dem Volumenfluss
Q(t) angenédhert werden kann [99]:

P _dpdd_ 1dA

CTAQ T dAdQ  C.dQ
Dabei wird Cy = dA/dP als die lokale Gefaficompliance bezeichnet. Aus Gleichung 5.10 folgt
dariiber hinaus:

(6.1)

1L _c-p
— = . 6.2
0T A (6.2)
Die charakteristische Impedanz lésst sich auch entsprechend der eindimensionalen Wellengleichung
schreiben als (siche Gleichung 5.49):

Zy =0 (6.3)



6.2 MATERIALIEN UND MESSMETHODIK 83

Gleichsetzen von 6.1 und 6.3 unter Verwendung von 6.2 ergibt fiir die Pulswellengeschwindigkeit:

_dQ

- = (6.4)

Co
Somit kann in der Zeitdoméne die Pulswellengeschwindigkeit aus der Anderungen des Flusspulses
und der Querschnittsfliche des Gefifles wihrend der frithen Systole lokal bestimmt werden.

Zur Erfassung der Anderung der Querschnittsfliche und des Blutflusses mit einer Messsequenz
wurde die Messschicht senkrecht zum arteriellen Gefafl positioniert. Unter Verwendung einer PC-
Cine-Sequenz mit Bewegungskodierung in Schichtselektionsrichtung wurden analog zu den Mes-
sungen fiir die Transit-Zeit-Methode 40 Frames wéhrend der frithen Systole aufgenommen, wie in
Abbildung 6.2 schematisch dargestellt. Die verwendeten Messparameter waren identisch mit den
Einstellungen fiir die Transit-Zeit-Methode (siehe oben).

MR-Hardware

Alle in diesem Kapitel vorgestellten Messungen wurden bei 17.6 Tesla durchgefiihrt. Als Hoch-
frequenzspule wurde ein von Daniel Gareis am Lehrstuhl entwickelter TEM (engl.: transverse-
electromagnetic)-Resonator mit einem Innendurchmesser von 27 mm verwendet. Das Gradienten-
system entsprach dem in Kapitel 4.2.1 beschriebenen Messaufbau. Die Temperatur innerhalb des
Probenraums konnte mithilfe der Gradientenkiihleinheit auf 37°C konstant gehalten werden. Alle
Messungen wurden geméfl der in Kapitel 3 beschriebenen Methode auf den Herzschlag getriggert.
Zur Vermeidung von Bewegungsartefakten durch die Atmung wurde zusétzlich ein Atemgating
verwendet.

Phantomaufbau

Die Ergebnisse der Pulswellengeschwindigkeitsmessung fiir die Transit-Zeit-Methode und fiir die
QA-Methode wurden an einem von Marco Parczyk am Lehrstuhl entwickeltem Gefafphantom aus
Polyvinyl-Alkohol-Cryogel (PVA-Cryogel) validiert. In Abbildung 6.3 ist der schematische Aufbau

des Pulswellenphantoms dargestellt.
pressure- .
sensor& 2

i/

PVA
vessel

Abbildung 6.3: A: Schematischer Aufbau des Pulswellenphantoms. B: Phantomkopf mit Drucksensor.

Die Lénge des Schlauchphantoms betrug 6 cm, bei einem Durchmesser von 6 mm und einer
Wanddicke von 0,25 mm. Als Fluid wurde eine Kupfersulfatlosung verwendet (1,75 mM). Das
Phantom wurde an der einen Seite iiber eine Schlauchleitung an einen elektrisch angetriebenen
Pulsgenerator angeschlossen. Die Erzeugung der Flusspulse erfolgte durch einen elektrischen Blech-
biigelmagneten, der {iber eine Gummimembran Druckpulse auf das Schlauchsystem iibertrigt. Der
Elektromagnet wurde von einem Frequenzgenerator (IEC, F34 Function Generator) angesteuert.
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Die zweite Seite des PVA-Phantoms wurde mit einem Reservoir aus Kupfersulfatlosung verbunden,
um den hydrostatischen Druck zu justieren. Die Frequenz der erzeugten Flusspulse betrug bei al-
len Messungen 1 Hz. Um die MR-Experimente anhand einer unabhéngigen Methode zu validieren,
wurde im Zentrum des PVA-Phantoms ein axial verschiebbarer Druckkatheter mit einem integrier-
ten Druckwandler angebracht. Das von dem Druckwandler erzeugte elektrische Signal konnte iiber
eine Kalibrierungseinheit von einem Speicheroszilloskop (Tektronic, TDS 3032) bei einer Samplin-
grate von 2,5 kHz aufgezeichnet werden. Alle MR-Messungen wurden durch das Pulssignal fiir die
elektrische Pumpe getriggert. Druckmessungen erfolgten an 12 Messpunkten des PVA-Phantoms
mit einem jeweiligen Abstand von 4 mm. Zur Rauschreduktion wurden alle Druckaufnahmen 16-
mal gemittelt. Die Messparameter der MR-Messungen am Pulswellenphantom sind in Tabelle 6.1
aufgefiihrt.

Methode Matrix TE TR Auflésung Zeitauflosung  Messdauer Posit.

TT 64x64 1,8ms 5 ms 469 x 469 pm? 1 ms (22+2) Min. axial

QA 128x128 2,0 ms Hms 172 x 172 um? 1 ms 2242) Min. transversal
1

Tabelle 6.1: MR-Parameter zu den Validierungsmessungen am Pulswellenphantom.

Tierpriaparation

Im Rahmen einer Tierstudie wurden die beiden hier vorgestellten Methoden im in vivo Experi-
ment an zwei Monate alten C57Bl/6-Méausen (n = 5) und 8 Monate alten apoE-KO-Mausen (n
= 5) erprobt. Untersuchungen nach der QA-Methode wurden zusitzlich noch an 8 Monate alten
C57Bl/6-Méausen (n = 5) durchgefiihrt. Die apoE-KO-Tiere wurden fiir zehn Wochen vor Beginn
der MR-Untersuchung mit einer cholesterinreichen Diét (TD 88137, Harlan Winkelmann) gefiittert.
Wéhrend der MR-Messungen wurden die Tiere mit einem Isofluran-Sauerstoff-Gemisch (Isofluran:
1,2-2,0 Vol.%; O2: 2 L./Min.) narkotisiert.

Datenprozessierung

Die gesamte Datennachbearbeitung der MR-Rohdaten, abgesehen von der Bildsegmentierung, er-
folgte mit Matlab. Zur Segmentierung der Gefafigeometrien wurden Betragsbilder der rekonstru-
ierten Datensétze in das Visualisierungsprogramm Amira exportiert. Alle Segmentierungsschritte
erfolgten manuell. Das Flussdiagramm in Abbildung 6.4 zeigt die einzelnen Bearbeitungsschritte
fiir die TT- bzw. die QA-Methode. Die Phasen- und Bilddatensédtze mit einer nativen Matrixgro-
Be von 160 x 160 wurden durch Zerofilling auf Matrizen der Gréfle 256 x 256 angepasst. Die
Verwendung von drei Bewegungskodierschritten erlaubte die Beurteilung des linearen Fits zur Be-
stimmung der kodierten Flussgeschwindigkeit. Alle Geschwindigkeitswerte, fiir die gilt R?<0,85
(R: Korrelationskoeffizient), wurden von der weiteren Prozessierung ausgeschlossen. Fiir die Be-
stimmung des Volumenflusses nach der QA-Methode wurden zur Rekonstruktion dieser fehlenden
Geschwindigkeitswerte die Mittelwerte der Geschwindigkeiten aus den umliegenden 8 Pixeln gebil-
det. Des Weiteren mussten zur Quantifizierung von Wirbelstromartefakten die Phasenkarten der
einzelnen Bewegungskodierschritte korrigiert werden. Dazu wurden die mittleren Phasenwerte aus
Bereichen von umliegendem statischem Gewebe (mit einer Anzahl von ca. 100 Pixel) als Basislinie
von den Phasenwerten innerhalb des Gefiafilumens subtrahiert [100].

Multipunkt T'T-Methode
Zur Bestimmung der PWV mit der Multipunkt-TT-Methode wurde ein linearer Abschnitt der
absteigenden Aorta in 30 gleich groffe Segmente (ROIs: engl.: Regions Of Interest), wie in Ab-
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bildung 6.1 dargestellt, unterteilt. Die Distanz zwischen zwei ROIs wurde als Abstand zwischen
den geometrischen Schwerpunkten definiert. Fiir jedes Segment wurde der Startpunkt der systoli-
schen Flusspulswelle bestimmt. Dazu wurde zum einen eine Gerade als Basislinie an die Flusswerte
(Q-Werte) prisystolischer Datenpunkte gefittet. Als zweites wurde der systolische Anstieg linear
approximiert. Der Beginn der Systole wurde zunéchst ndherungsweise bestimmt als derjenige Q-
Wert, der um mehr als das Zweifache der Standardabweichung der Basislinie von dieser abweicht.
Der systolische Anstieg wurde dann durch einen linearen Fit durch den néherungsweise bestimm-
ten Startzeitpunkt der Systole und alle folgenden 5 Q-Werte angenédhert. Die Zeitkoordinate des
Schnittpunkts aus der linearen Ndherung des systolischen Flussanstiegs und der Basislinie wurde
dann als Startpunkt des Flusspulses registriert. Durch Auftragen der Distanz jedes Segments zu dem
ersten ROI, gegen die jeweiligen Startpunkte des Flusspulses, kann die Pulswellengeschwindigkeit
als Steigung des linearen Fits bestimmt werden.

QA Methode

Die manuelle Segmentierung des Geféa3querschnitts mit der Auswertesoftware Amira wurde vier Mal
durchgefiihrt und gemittelt, um den Standardfehler des Mittelwerts zu reduzieren. Der Volumen-
fluss wurde bestimmt durch Integration der Geschwindigkeitswerte jedes Pixels iiber den gesamten
Gefaquerschnitt. Die Pulswellengeschwindigkeit konnte dann aus dem linearen Fit iiber die friih-
systolischen Wertepaare von Q und A bestimmt werden. Der Start des systolischen Flusspulses
wurde dabei wie in der TT-Methode beschrieben (siehe oben) ermittelt. Um sicher zu gehen, dass
keine reflektierten Anteile der Pulswelle die Messergebnisse beeinflussen, wurden nur die ersten 5
systolischen Datenpaare (entspricht einem Messzeitfenster von 5 ms) verwendet. Um durch Mess-
fehler bedingte statistische Hochfrequenzanteile aus dem Volumenfluss- und Fléchenpulssignal zu
entfernen, wurde auf beide Messsignale ein Tiefpassfilter angewandt.

6.3 Ergebnisse

Phantomexperimente
Abbildung 6.5 zeigt die Anordnung der Messbereiche fiir die MR-Messungen sowie die Validierungs-
experimente mit dem Ducksensor. Der maximal erzeugte Pulsdruck im PVA-Phantom betrug 0,5
+ 0,1 kPa. Die maximale Dehnung, bestimmt durch Auswertung der Cine-Datensétze, entsprach
ca. (20 £ 5) %. In Abbildung 6.6.A sind die Messergebnisse aus der Bestimmung der PWV mithilfe
der Drucksonde dargestellt. Es wurde insgesamt ein Messbereich von 30 mm untersucht. Die Be-
stimmung des Druckpulses und des entsprechenden Startpunkts des systolischen Anstiegs erfolgte
in Abstédnden von 2 mm. Der Startpunkt der Pulswelle wurde analog der im Abschnitt Multipunkt-
T'T-Methode beschriebenen Vorgehensweise ermittelt. Tragt man die Position der Drucksonde gegen
die einzelnen Zeitmesswerte fiir die Fulpunkte des Druckpulses auf, so lasst sich die PWV als Stei-
gung des linearen Fits bestimmen. Fiir die Druckmethode ergab sich der Wert (1,46 4+ 0,07) m/s.
Fiir die Validierung der MR-Multipunkt-TT-Methode wurde analog der in vivo Messungen ein
Messbereich von 15 mm mit der Aufteilung in 30 Segmente gewihlt. Dabei ergab sich fiir die
Pulswellengeschwindigkeit am Schlauchphantom ein Wert von (1,49 4+ 0,06 ) m/s.

Um diese Ergebnisse mit der lokal bestimmten PWV abzugleichen, wurden an drei weiteren
Schichten Messungen nach der QA-Methode durchgefiihrt. Eine Messschicht im Zentrum des TT-
Messbereichs (S3) und zwei Messschichten um jeweils 46 mm (S;) und -6 mm (S3) verschoben.
Fiir den Mittelwert der mit der QA-Methode bestimmten Pulswellengeschwindigkeiten ergab sich
(1.43 £+ 0,06) m/s. Tabelle 6.2 zeigt eine Zusammenstellung der mit den verschiedenen Methoden
am PVA Phantom ermittelten Pulswellengeschwindigkeiten. Die Messfehler der Einzelmesswerte
gehen auf die Schwankungen bei den entsprechenden linearen Fits hervor. Vergleicht man die Er-
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Abbildung 6.4: Datenprozessierungsschritte zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit mit der QA-
und der TT-Methode.

gebnisse der drei vorgestellten Methoden, so zeigt sich eine gute Ubereinstimmung im Rahmen der
Fehlertoleranzen.

In vivo Experimente

Zusitzlich zu den Phantommessungen wurde eine in vivo Studie an den oben beschriebenen Tier-
gruppen unter Verwendung der beiden MR basierten Methoden durchgefiihrt.

TT-Methode
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Abbildung 6.5: Anordnung der Messbereiche fiir die drei ver-
schiedenen Methoden zur Bestimmung der Pulswellengeschwin-
digkeit am PVA-Phantom (Druckmessmethode, TT-Methode
(MR), QA-Methode (MR)).
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Abbildung 6.6: Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit mit einer Multi-Punkt-Transit-Zeit-Methode.
A: Die einzelnen Datenpunkte wurden durch Auswerten der jeweiligen Druckpulskurven bestimmt. B:
Entsprechende MR-Messung durch Auswerten der jeweiligen Flusspulskurven.

Um die optimale Anzahl von ROIs zu finden, die der Auswerteroutine zugrunde liegt, wurden drei in
vivo Datensétze mit einer variierenden Anzahl von Segmenten ausgewertet. Die Datenprozessierung
wurde mit 5 bis 30 ROIs (an drei C57Bl/6-Méusen) durchgefiihrt und das 95%-Konfidenzintervall
fiir die Bestimmung der PWV als Geradensteigung wurde bestimmt. Die Mittelwerte der Pulswel-
lengeschwindigkeiten und die Grenzen der Konfidenzintervalle sind in Abbildung 6.7 als Funktion
der Segmentenanzahl dargestellt. Die Grenzen, in denen sich die mittleren PWV-Werte bewegen,
andern sich ab einer Anzahl von 30 Segmenten nicht mehr merklich. Zwar wiirde eine héhere An-
zahl von ROIs im Allgemeinen die statistischen Fehler bei der Bestimmung der PWYV verringern,
durch die geringe Grofle der zugrundeliegenden Segmente wird jedoch die Bestimmung des systoli-
schen Startpunkts zunehmend fehlerbehaftet und hebt damit den Vorteil einer groflen Anzahl von
ROIs auf. Aus den hier hervorgehenden Ergebnissen wurde eine Aufteilung des Pulswellenpfads
in 30 Segmente als sinnvoll erachtet und im Weiteren angewandt. Fiir die Gruppe der C57Bl/6-
Miuse (Alter: 2 Monate) ergab sich eine mittlere regionale Pulswellengeschwindigkeit von (3,04 +
0,05) m/s. In der Gruppe der apoE-KO-Tiere (Alter: 8 Monate) zeigt sich das Gruppenmittel der



88 IN vIVO MESSUNG DER ARTERIELLEN PULSWELLENGESCHWINDIGKEIT IN MAUSEN

Druckmethode TT-Meth.  QA-Meth. (S;) QA-Meth. (S3) QA-Meth. (S3)

PWV in m/s 1,46 + 0,07 1,49 £ 0,06 1.4 +0,1 1.4 +0,1 1,5+ 0,1

Tabelle 6.2: Ergebnisse der Validierungsexperimente zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit am
PVA-Phantom.
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Abbildung 6.7: Bestimmung der PWYV in Abhéngigkeit der Anzahl der gewihlten ROIs. Ab einer Anzahl
von 30 Segmenten reduzieren sich die Schwankungen bei Bestimmung der PWV nicht mehr merklich.

Pulswellengeschwindigkeit mit (4,17 + 0,08) m/s deutlich erh6ht gegeniiber dem Wildtiertyp.

QA-Methode

In Abbildung 6.8 sind reprasentative Bilder aus PC-Cine-Datensétzen der aufsteigenden und ab-
steigenden Aorta dargestellt. Durch die zeitliche Auflésung von 1 ms konnte die frithe systolische
Phase des Flusspulses mit 5-10 Datenpunkten abgetastet werden. Die intraluminale Geschwin-
digkeitsverteilung des Blutflusses zeigt signifikante Unterschiede zwischen der aufsteigenden und
der absteigenden Aorta wie in Abbildung 6.9 zu sehen. Wéhrend der Blutfluss in der abdominellen
Aorta einem nahezu parabolischen Flussprofil einer laminaren Rohrstromung entspricht, unterschei-
det sich das Profil in der aufsteigenden Aorta deutlich davon. Die verzerrten Flussmuster wurden
in allen Tiergruppen beobachtet und entsprechen den Ergebnissen von Feintuch et al., die mit
computerunterstiitzter Fluiddynamik dhnliche Profile fiir die aufsteigende Méauseaorta vorhersagen
konnten [45]. Der zeitliche Verlauf des Flusspulses in der abdominellen Aorta einer C57Bl/6-Maus
ist in Abbildung 6.10.A exemplarisch dargestellt. Die entsprechenden Querschnittsénderungen sind
in Abbildung 6.10.B gezeigt. Trégt man den Volumenfluss gegen den Querschnitt auf, so zeigt sich
der lineare Verlauf der friihsystolischen Datenpunkte konsistent mit dem vermuteten Zusammen-
hang in Gleichung 6.4. Die gemessenen Pulswellengeschwindigkeiten erreichten Werte von 2,4 m/s
(Minimum der C57Bl/6-Gruppe, Alter: 2 Monate) bis 4,3 m/s (Maximum der apoE-KO-Gruppe).
Fiir die Wildtypgruppe (WT: C57B1/6-Gruppe) wurden mittlere Pulswellengeschwindigkeiten in
der aufsteigenden Aorta von (2,8 + 0,2) m/s (Mittelwert + Standardfehler) und (2,6 + 0,1) m/s
fiir die 2 Monate bzw. die 8 Monate alten Tiere gemessen. In der ApoE-KO-Gruppe ergab sich
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Abbildung 6.8: A: Schichtpositionierung zur Bestimmung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit. B: Auf-
steigende Aorta. C: Abdominelle Aorta.

die PWV zu (3,6 £+ 0,2) m/s. Messungen in der abdominellen Aorta zeigten dhnliche Ergebnisse
mit Werten fiir die WT-Gruppen von (2,9 £+ 0,1) m/s und (2,6 £+ 0,2) m/s fiir die zwei Monate
bzw. die 8 Monate alten Tiere. Die mittleren PWVs der WT-Gruppen unterschieden sich statis-
tisch signifikant (P<0,01) von den erhohten Werten der ApoE-KO-Gruppe. In Tabelle 6.3 sind die
Messergebnisse fiir die einzelnen Gruppen zusammengefasst.

Parameter ApoE-KO (8 Monate) ~ WT (2 Monate) ~ WT (8 Monate)

Gewicht 382 22,6 £0,6 30,4+0,5

Aufsteigende Aorta

Max. GefiBquerschnitt (mm?) 3,1+0,3 *1,51+ 0,03 2,5+0,1

Max. Volumenfluss (cm?/s) 1,3+0,2 1,13 40,04 1,044+0,04

PWV (m/s) “3 6+ 0,2 2,84 0,2 2.6+0,1
Abdominelle Aorta

Max. GefiBquerschnitt (mm?) 1,52+ 0,05 0,98 0,07 1,24+0,2

Max. Volumenfluss (cm?/s) 0,61 40,06 0,48 40,02 0,540,1

PWV (m/s) “40+0,2 2,940,1 2,6+ 0,2

Tabelle 6.3: Ergebnisse zur Bestimmung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit in der aufsteigenden und in
der absteigenden Aorta (alle Angaben als Mittelwert + Standardfehler). * Bedeutet ein statistisch signifikan-
ter Unterschied der Mittelwerte im Vergleich zur Gruppe des acht Monate alten Wildtyps (WT)(P<0,01).

Innerhalb der WT-Gruppen konnten keine signifikanten Unterschiede der Pulswellengeschwindig-
keit festgestellt werden. Aufgrund des Altersunterschieds zeigen sich jedoch deutliche Unterschiede
bei der Grofle des Gefaflquerschnitts.

Vergleicht man die in vivo Messergebnisse der T'T-Methode mit der QA-Methode fiir die beiden
gemeinsam untersuchten Tiergruppen, so zeigt sich eine gute Ubereinstimmung der regionalen PWV
mit der lokalen PWV. In Abbildung 6.11 sind in einem Streuplot die Pulswellengeschwindigkeiten
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Abbildung 6.9: Intraluminale Geschwindigkeitsverteilung fiir systolische Messzeitpunkte in der aufstei-
genden und der absteigenden Aorta. A: Abdominelle Aorta einer C57Bl/6-Maus (Alter: 2 Monate). B:
Aufsteigende Aorta einer C57Bl/6-Maus (Alter: 2 Monate). C: Aufsteigende Aorta einer apoE-KO-Maus.
D: abdominelle Aorta einer apoE-KO-Maus.

aus der TT-Methode (regional: absteigenden Aorta) gegen die mit der QA-Methode bestimm-
ten Werte aufgetragen (lokal: abdominelle Aorta). Der Korrelationskoeffizient fiir die individuellen
Messwerte betrigt R = 0,86.

6.4 Diskussion

Die in diesem Kapitel vorgestellten Methoden zeigen, dass die in vivo MR-Mikroskopie die Be-
stimmung der lokalen und regionalen Pulswellengeschwindigkeiten an verschiedenen Stellen der
Méauseaorta erlaubt. Die mittlere PWV der apoE-KO-Tiere stimmt gut mit Ultraschallmesswerten
aus der Literatur von 13 Monate alten apoE-KO-Tieren (3,8 + 0,2 m/s) iiberein [90]. Wang et
al. konnten zeigen, dass es in apoE-KO-Tieren im Alter von 13 Monaten zu einer zunehmenden
Versteifung der Geféiliwand und der damit einhergehenden Erhohung der Pulswellengeschwindigkeit
kommt. Die hier vorgestellten Ergebnisse zeigen eine Erhchung der PWYV bereits bei 8 Monate alten
apoE-KO-Tieren im Vergleich zu zwei und acht Monate alten WT-Gruppen. Die Ursache der hier
friih festgestellten Versteifung der Geféawand kann moglicherweise auf die fettreiche Diét zuriickge-
fithrt werden, die die arteriosklerotische Gefafiveranderungen beschleunigt. Magnitudbilder aus den
PC-Cine-Datensitzen lassen bei den apoE-KO-Tieren bereits auf eine Verdickung der Gefawénde
durch arteriosklerotische Plaquebildung schliefen. Die Uberpriifung durch eine histologische Unter-
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Abbildung 6.10: Reprisentative Ergebnisse der Fluss-Flichen-Messung in der abdominellen Aorta
(C57B1/6-Maus).A: Flusspuls (Q) wihrend der frithen Systole. B: Entsprechender Verlauf der Querschnitts-
dnderung (A) C: Bestimmung der PWV als Steigung der Q(A)-Kurve.

suchung der aufsteigenden Aorta bei den ApoE-KO-Tieren nach Beendigung der MR-Messungen
konnte diese Vermutung bestétigen. Abbildung 6.12 zeigt ein MR-Magnitudbild der aufsteigenden
Aorta mit dem korrespondierenden histologischen Schnitt (Hamatoxylin-Eosin-Farbung). In beiden
Abbildungen ist deutlich die Wandverdickung durch arteriosklerotische Ablagerungen zu erkennen.

Die Multi-Punkt-Transit-Zeit-Methode ermoglicht die Bestimmung der mittleren PWV fiir einen
bestimmten Gefaflabschnitt. Im Vergleich zur QA-Methode ist zwar der Zugang zu lokalen Veran-
derungen der GefiBelastizitit nicht moglich, jedoch erweist sich die TT-Methode im Allgemeinen
als robuster als die lokale Bestimmung der PWV. Ein wesentlicher Vorteil der TT-Methode ergibt
sich daraus, dass die exakte Quantifizierung der Flusskurven nicht notwendig ist. Lediglich der ge-
naue Zeitpunkt des Beginns der Systole muss rekonstruierbar sein. Eine Basislinienverschiebung der
Flusskurve durch Phasenartefakte bedingt durch Wirbelstréme beeintréichtig die Messgenauigkeit
nicht. Weiterhin fiihrt auch ein schriages Anschneiden der Gefaflachse nur zu geringen Fehlern, solan-
ge das Gefdfl die Messebene nicht verlédsst. Ein weiteres Merkmal, das zur Stabilitdt der Messergeb-
nisse und zur Halbierung der Messdauer beitrégt, ist die Verwendung des Multi-Punkt-Verfahrens.
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Abbildung 6.11: Streuplot der PWV-Messwerte bestimmt mittels der TT- und der QA-Methode. Beide
Methoden zeigen eine gute Ubereinstimmung bei den individuellen Messwerten.

Abbildung 6.12: A: Betragsbild eines PC-Cine-Datensatzes der aufsteigenden Aorta einer apoE-KO-
Maus. Die Pfeile zeigen den Bereich der arteriosklerotischen Plaquebildung. B: Entsprechender histologi-
scher Schnitt (Himatoxylin-Eosin-Firbung).

Im Gegensatz zum {iblichen Zweipunkt-Verfahren mit der Erfassung zweier transversaler Daten-
sitze mit Flusskodierung in Schichtselektionsrichtung geniigt dem Multi-Punkt-Verfahren nur ein
Datensatz mit Flusskodierung entlang der GefaBlachse (hier Frequenzkodierrichtung). Bei geradem
Verlauf des Gefiafles innerhalb der Messschicht ist dann der zeitliche Verlauf des Flusspulses an
jeder Stelle des zu untersuchenden Gefiaflabschnitts zugénglich. Dies erlaubt die Bestimmung des
Zeitpunkts fiir den systolischen Pulsanstieg fiir 30 verschiedene Segmente. Der lineare Fit an die
sich dadurch ergebenden 30 Messpunkte ist deutlich zuverlassiger als die Bestimmung der PWV
aus nur zwei Messpunkten wie im normalen TT-Verfahren iiblich.

Die grofite Fehlerquelle bei der Bestimmung der PWV mit dem Mehrpunkt-TT-Verfahren be-
steht in der exakten zeitlichen Bestimmung des Starts der Systole. Aufgrund der eingeschriankten
Zeitauflosung von 1 ms muss ein Verfahren verwendet werden, das den systolischen Startzeitpunkt
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im Submillisekundenbereich genau angibt. Fielden et al. verwenden die Kreuzkorrelation zweier auf-
einanderfolgender Flusskurven, um die zeitliche Verschiebung des Flusspulses zu bestimmen [101].
Dies hat den Vorteil, dass alle Datenpunkte einer Flusskurve in die Berechnung mit einbezogen wer-
den und nicht nur wenige Datenpunkte aus der frithen Systole. Da bei den hier gezeigten Messungen
jedoch nicht der gesamte Herzzyklus abgetastet wurde, sondern nur wenige Punkte kurz vor und
wéahrend der Systole, insgesamt 40 ms, wurde auf die Verwendung der Kreuzkorrelationsmethode
verzichtet. Dariiber hinaus fithren Reflexion und Dampfung der Pulswellen zu einer Verdnderung
der Pulsform entlang des Ausbreitungspfads und kénnen das Ergebnis der Kreuzkorrelationsmetho-
de stark verfilschen. Die Unabhéangigkeit von exakt quantitativen Angaben des Flusspulses konnte
ebenfalls nicht erhalten werden und die Methode wiirde deutlich an Robustheit verlieren. Aus die-
sen Griinden wurde der systolische Startzeitpunkt durch lineares Anfitten an die Basislinie und den
frithen systolischen Puls bestimmt, wie oben beschrieben.

Die QA-Methode basiert auf der gleichzeitigen Akquisition von GeféaBquerschnitt und Volumen-
fluss. Trotz des im Vergleich zur Ultraschall Methoden sehr guten Signal-zur-Rausch- und Kontrast-
zu-Rausch-Verhéltnisses stellt die genaue Bestimmung des Gefaflquerschnitts die Hauptfehlerquelle
der QA-Methode dar. Fldcheninderungen zwischen zwei aufeinanderfolgenden Zeitpunkten sind
in der Gréflenordnung von wenigen Bildpunkten. Aus diesem Grund wurde die manuelle Segmen-
tierung der GeféBgrenzen jeweils viermal ausgefithrt und die Ergebnisse gemittelt. Die relative
Standardabweichung vom Mittelwert betrug danach 2,2 %. !

Neben der begrenzten Ortsauflosung fiihrt jedes weitere Bildartefakt zu Beeintrichtigungen
in der Genauigkeit der Bildsegmentierung. Besonders Bewegungsartefakte durch hohe Blutfluss-
geschwindigkeiten wéhrend der frithen Systole fithren bei ungiinstigen Messparametern zu Signal-
ausloschungen. Dariiber hinaus konnen ortliche Verschiebungsartefakte bei der Bildgebung an der
aufsteigenden Aorta auftreten, da die GefédBlachse nur fiir einen kurzen Abschnitt von ca. 2-3 mm
orthogonal zur Messschicht verlduft. Durch Verwendung einer vollstdndig flusskompensierten Ba-
sissequenz sowie der kurzen Echozeit (TE= 1,7 ms), konnte diese Art von Bewegungsartefakten
weitestgehend reduziert werden, um eine moglichst genaue Segmentierung zu ermoglichen. Die
kurze Echozeit ist dariiber hinaus mafigebend zur Reduktion von Suszeptibilitdtsartefakten, die
besonders bei der verwendeten hohen Feldstérke von 17,6 Tesla als Fehlerquelle einzubeziehen sind.
Aus diesem Grund war auch die Untersuchung von Geféflen, die stark von lokalen Feldinhomoge-
nitéten beeinflusst werden (wie beispielsweise Gefiafie in unmittelbarer Ndhe des Lungengewebes),
nicht méglich.

Die wichtigste Vorraussetzung fiir die Anwendung der QA-Methode ist die Annahme einer refle-
xionsfreien Pulswelle. Die ungleichméflige Geometrie und Elastizitét des arteriellen Systems fithrt
zu Impedanzspriingen und Reflexionen an verschiedenen Stellen des Geféafibaums. Beim Menschen
wird ein Grofteil der reflektierten Welle im mikrovaskuléren Bett erzeugt [62]. Aus diesem Grund
sollte die QA-Methode geniigend weit von den Arteriolen entfernt zur Anwendung kommen, um
den Einfluss einer reflektierten Welle auf den frithsystolischen Puls auszuschlieBen. Der zeitliche
Versatz zwischen der einfallenden Pulswelle und der reflektierten Welle ist bei Messungen an der
aufsteigenden Aorta deutlich hoher als bei der abdominellen Aorta. Deshalb wére zunéchst die
aufsteigende Aorta fiir die Anwendung der QA-Methode am giinstigsten. Geht man jedoch von
mittleren Pulswellengeschwindigkeit von ca. 3-5 m/s aus, so wiirde die reflektierte Pulswelle ca.
5-10 ms bendétigen, um bis zur abdominellen Aorta zuriickzuwandern. Diese Zeitspanne ist immer
noch ausreichend, um von einem reflexionsfreien friithsystolischen Flusspuls (Dauer ca. 5-10 ms)
auszugehen.

Fiir Messungen in der aufsteigenden Aorta ist zwar der fithsystolische Puls im Wesentlichen

!Mittel der Standardabweichungen iiber alle in vivo Datensétze.
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frei von Reflexionen, jedoch stellt das verzerrte nichparabolische Flussprofil an dieser Stelle eine
Hauptquelle der Messfehler dar. Die Stromungsprofile an dieser Stelle dhneln denen von Rohr-
stromungen durch ein gebogenes Rohr und fithren zu den dabei typisch auftretenden Wirbeln
[45, 102, 103]. Durch leichte Schwankungen der Stabilitéit dieser Wirbel entstehen Fehler bei der
Bestimmung der Flussgeschwindigkeiten mit der Phasendifferenzmethode. Durch die Verwendung
von drei Flusskodierschritten konnte der Korrelationskoeffizient zwischen den ersten Gradienten-
momenten und der entsprechenden Phase des Voxels als Ausschlusskriterium fiir die Bestimmung
der Flussgeschwindigkeit verwendet werden. Zeigen die Phasenwerte der drei Flusskodierschritte
einen deutlich nichtlinearen Zusammenhang beziiglich der jeweiligen ersten Gradientenmomente
(R? < 0,85), so wurden diese Messwerte von der Auswertung ausgeschlossen.

Mithilfe der Untersuchungen von Wolf et al. kénnen die Fehler in der Bestimmung des Vo-
lumenflusses unter der Verwendung der Phasendifferenzmethode quantifiziert werden [104]. Die
Messgenauigkeit kann signifikant durch Partialvolumeneffekte beeintriachtigt werden. Partialvolu-
meneffekte entstehen, wenn die Ortsauflosung gegeniiber der heterogenen Struktur des Messobjekts
gering ist und infolgedessen die Verteilung der Spindichte und die Verteilung der Geschwindigkeiten
innerhalb eines Voxels zu signifikanten Messfehlern fithren. Bei den hier vorliegenden Messungen
wurde die Messschicht stets moglichst senkrecht zum Geféfverlauf positioniert. Dariiber hinaus soll
angenommen werden, dass die axiale Geschwindigkeitsverteilung ausschlieflich von der radialen
Position abhéngt. Dann werden Partialvolumeneffekte in der Volumenflussbestimmung verursacht
durch:

A: FEine unzureichende Ortsauflésung.
B: Abweichungen zwischen der Flusskodierrichtung und der tatsédchlichen Flussrichtung.

Fiir den Fall A 148t sich folgende Gleichung aufstellen, die den systematischen relativen Fehler fiir
die Blutvolumenflussbestimmung angibt [104]:

— 2 g _ _ 2fAx
mit N
_ v _ 14
g = My und f No o+ N

Dabei bedeuten im Einzelnen:

vp = Max. Geschwindigkeit im Zentrum des Gefafles
D = Gefadurchmesser
My = DBetrag des Magnetisierungsvektors von bewegten Isochromaten
(wird als konstant angenommen innerhalb eines Voxels)
Mg = Betrag des Magnetisierungsvektors von statischen Isochromaten
(wird als konstant angenommen innerhalb eines Voxels)
Ny = Anzahl der bewegten Isochromaten
Ns = Anzahl der statischen Isochromaten

Axr = Ortsauflésung im eindimensionalen Fall
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Abbildung 6.13: Relativer Fehler innerhalb eines Voxels bei der Quantifizierung der Flussgeschwindigkeit
mit Phasendifferenzmethoden nach Wolf et al. [104]. Die hier verwendeten Paramter sind: Az = 0,14 mm,
D =1 mm.

Fiir die in dieser Studie verwendeten Messparameter betrigt Az = 0,14 mm. Nimmt man
fiir den GeféaBdurchmesser D = 1 mm an, so ldsst sich der relative Fehler der Flussbestimmung
durch Partialvolumeneffekte abschétzen. Abbildung 6.13 zeigt den relativen Fehler als Funktion
der Parameter g (Verhéltnis der Betrége von statischen und bewegten Isochromaten innerhalb
eines Voxels) und f (Anteil der bewegten Isochromaten zur Gesamtzahl der Isochromaten eines
Voxels). Es ist deutlich zu erkennen, dass nur in besonderen Fillen ein maximaler relativer Fehler
von hier 3 % erreicht wird. Dies gilt dann, wenn die Anzahl der bewegten Isochromaten der Anzahl
der statischen entspricht (das heifit f = 0,5) und die Betréige der Magnetisierung fiir die bewegten
Isochromaten deutlich hoher sind als die Betrége der statischen Isochromaten. Da diese Bedingung
sicher nur fiir sehr wenige Voxel am Gefafirand zutrifft, ist im Allgemeinen bei der Flussbestimmung
von einem deutlich kleineren Fehler als 3 % durch derartige Partialvolumeneffekte auszugehen.

Durch numerische Analysen konnten Wolf et al. zusétzlich zeigen, dass der relative Fehler durch
eine Abweichung der Flusskodierrichtung von der tatsdchlichen Flussrichtung (Fall B) kleiner ist als
5 %, wenn folgende Voraussetzungen erfiillt sind. Bei einem Verhéltnis von Schichtdicke zu Gefa$3-
durchmesser von Az/D = 1 (wie es fiir die vorliegende Studie in etwa zutrifft) muss die Abweichung
von Flusskodierrichtung zu tatsdchlicher Flussrichtung weniger als 15° betragen. Bei realen Mes-
sungen sind die Abweichungen bei der Positionierung der Messschicht in der Regel deutlich kleiner.
Fasst man die méglichen Messungenauigkeiten durch Partialvolumeneffekte zusammen, so treten
diese im Vergleich zu anderen Fehlerquellen (siche oben) in den Hintergrund und kénnen deshalb
vernachlassigt werden.

Die in diesem Kapitel vorgestellte Arbeit zeigt die Machbarkeit der Bestimmung der Pulswel-
lengeschwindigkeit in der Maus mit Magnetresonanzmikroskopie. Dabei bietet die MR-Technologie
zum einen die Moglichkeit zur Erfassung der regionalen PWV mit einer robusten Multipunkt-
Transit-Zeit-Methode. Aufgrund der weitestgehend qualitativen Auswertung der Messdaten bei
denen nur die Zeitpunkte des systolischen Anstiegs quantifiziert werden miissen, zeigt sich die TT-
Methode weniger fehleranfillig gegeniiber Artefakten in den Betragsbildern sowie den Phasendaten-
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sdtzen. Zum anderen erlaubt die QA-Methode die Ermittlung von lokalen Elastizitéitseigenschaften
und koénnte somit in einem weiteren Schritt die heterogene Struktur von arteriellen Gefafien unter-
suchen, indem beispielsweise Mehrpunktmessungen durchgefiihrt werden.

Die Ergebnisse beider Messverfahren zeigen eine gute Ubereinstimmung mit den Validierungs-
experimenten an einem PVA-Phantom. MR-Verfahren bewiesen bisher ein grofies Potenzial bei der
qualitativen und quantitativen Untersuchung von arteriosklerotischen Gefaflablagerungen in Mau-
sen. Durch die in diesem Kapitel beschriebenen zuséatzlichen Moglichkeiten der Erfassung funktio-
neller Parameter in vergleichsweise kurzer Messzeit konnen MR-Mikroskopie-Methoden in Zukunft
ein deutlich weiteres Spektrum der Gefaficharakterisierung abdecken und qualifizieren sich dadurch
als wertvolles Diagnosewerkzeug zur in vivo Untersuchung von Gefaflkrankheiten in der pharma-
zeutischen Entwicklung.



Kapitel 7

Zeitaufgeloste Evaluierung
dreidimensionaler Bewegungsverldufe im
Mausemyokard

7.1 Einleitung

Neben Parametern zur Beschreibung des Gesundheitszustandes arterieller Gefédfle gilt besonders
die Funktion des Herzmuskels (Myokard) als ein wichtiger Indikator fiir die Beurteilung des Herz-
kreislaufsystems. Mit Arteriosklerose ursichlich verkniipfte Krankheiten wie Hypertrophie oder
der Myokardinfarkt fithren zu signifikanten strukturellen Verédnderungen des Herzmuskels [105].
Zur Erarbeitung gezielter Behandlungsstrategien sind daher in vivo Untersuchungsmethoden uner-
lasslich, die moglichst hochaufgelost Information iiber die funktionellen Parameter des Myokards
liefern. Erste Erfolge konnten dabei mit der Echokardiographie erzielt werden, einem Ultraschall-
Messverfahren zur Darstellung der Ventrikelfunktionen [106, 107, 108, 109, 110]. Um jedoch detail-
lierte Information iiber lokale ventrikuldre Bewegungsmuster zu erhalten, geniigt die Auflosung der
Ultraschallmethode meist nicht den geforderten Anspriichen.

Im Rahmen der Bildgebung an Mé&usen hat sich deshalb gerade die Magnetresonanztomogra-
phie in den letzten Jahren als vielversprechendes in vivo Messverfahren etabliert [111]. Ein wichtiger
Parameter ist dabei die Perfusion, die das Blutvolumen pro Zeit angibt, das in einen bestimmten
Gewebebereich fliefit. Als Charakteristikum fiir die Versorgung des Gewebes mit Sauerstoff und
Néhrstoffen ist sie ein wichtiger Indikator fiir Vitalitdt und Funktionalitdt. Mit dem sogenannten
Spin-Labeling-Verfahren konnte in bisherigen Studien die Perfusion im Kleintierexperiment quan-
titativ bestimmt werden [112]. Das Verfahren beruht im Wesentlichen auf der Bestimmung der
Spin-Gitter-Relaxationszeit T} fiir Blut und das zu untersuchende Gewebe. Im Vergleich zwischen
gesundem Myokardgewebe und Infarktgewebe konnte eine deutliche Reduktion der Perfusion fest-
gestellt werden.

Neben der Bestimmung der Durchblutung des Herzmuskels sind vor allem Bewegungsmuster des
Myokards fiir die Erfassung und Beurteilung der Effizienz der Herzmuskelarbeit von grofler Bedeu-
tung. Ein moglicher Ansatz zur Untersuchung kardialer Bewegungsstrukturen ist dabei die Anwen-
dung von Cine-MRT-Verfahren. Durch zeitaufgeloste Darstellungen des Herzmuskelgewebes konnen
funktionelle Parameter wie Herzmuskelgrofle und endsystolisches bzw. enddiastolisches Muskel- und
Blutvolumen bestimmt werden [7]. Um die Bewegung einzelner Myokardbereiche differenziert zu
untersuchen, wurde in den bisherigen Publikationen unter anderem das in Kapitel 4 beschriebe-
ne Tagging-Verfahren vorgeschlagen [113, 114, 115]. Ein wesentlicher Nachteil dieser Messmethode
ergibt sich durch die geringe ortliche Auflosung des Markierungsgitters im Vergleich zur Bildauflo-
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sung. Dies gilt insbesondere bei der Darstellung des murinen Myokards. In jiingst vercffentlichten
Studien wurde eine Zellengrofle von 0,7 mm fiir das Sattigungsgitter bei einer Bildauflosung von
133x267 pum? erreicht [113]. Vergleicht man dies mit der Wanddicke des Miusemyokards von 1-2
mm, so zeigt sich, dass mithilfe des Tagging-Verfahrens lediglich 1-3 Punkte in radialer Richtung
die Bewegung des Herzmuskels abbilden. Die geringe Dichte der Punkte mit Bewegungsinformation
sowie die aufwendige Datenprozessierung tragen wesentlich zur Limitierung dieses Verfahrens bei.
Insbesondere bei Messungen an einer verdiinnten Herzwand (durch einen Infarkt beispielsweise)
kann das Tagging-Verfahren zu erheblichen Messfehlern fiithren. Ein weiterer Nachteil ergibt sich
durch die Uberlagerung der Bildinformation mit dem beschriebenen Sittigungsraster. Die Magni-
tudinformation der Bildpunkte innerhalb des Sattigungsrasters konnen nicht rekonstruiert werden,
so dass signifikant Bildinformation auf Kosten der Bewegungsinformation verloren geht.

Um Bewegungsdaten fiir alle Bildpunkte zu generieren, kombinierten Aletras et al. das Tagging-
Verfahren mit zusétzlichen Dekodiergradienten [116]. Das mit DENSE (engl.: Displacement
ENcoding with Stimulated Echoes) bezeichnete Verfahren ermoglicht den Zugang zu bildpunktge-
nauer Bewegungsinformation, dabei kommt es zu einer Phasenaufladung bewegter Spins innerhalb
einer gewissen Kodierdauer. Die Auswertung der Phasenwerte erméglicht daraufhin die Zuord-
nung einer ortlichen Verschiebung fiir jeden Bildpunkt. Eine erste Studie am Mé&usemyokard konn-
te hochaufgeloste Bewegungen innerhalb des Herzmuskels darstellen [8]. Durch die Uberlagerung
mehrerer Echosignale wird beim DENSE-Verfahren jedoch zusétzlich die Akquisition von mehre-
ren Korrektur-Datensétzen erforderlich, was die Messzeit deutlich erhoht [117, 118, 119]. Die lange
Kodierdauer von mehreren Millisekunden erlaubt dariiber hinaus nur Aussagen iiber gemittelte
Gewebegeschwindigkeiten. Das bewegungskodierende Spinpraparationsmodul der DENSE-Sequenz
lasst zudem kein Steady-State-Akquistionschema zu, so dass zusétzlich Ti-Relaxationseffekte zu
Signalverlust fithren.

Eine weitere Moglichkeit stellt die Phasendifferenzmessung dar [120, 121]. Erste Experimen-
te bei 7 Tesla ermoglichten die Darstellung hochaufgeloster Bewegungskarten aus verschiedenen
Kontraktionsphasen des Méusemyokards [9]. Aufgrund des reduzierten SNRs und der limitierten
Messzeit wurden dabei jedoch zunédchst nur Bewegungen innerhalb der Messschicht erfasst. Das
Verfahren erméglichte dariiber hinaus nur die Untersuchung einer einzelnen Schicht.

In diesem Teilabschnitt der vorliegenden Arbeit wurde untersucht, inwieweit das Phasendiffe-
renzverfahren fiir die Untersuchung des murinen Myokards bei 17,6 Tesla einsetzbar ist. Durch die
Erweiterung und Optimierung des Phasenkodierschemas konnte die Messzeit reduziert und somit
die Erfassung dreidimensionaler Bewegungsinformation realisiert werden. Weiterhin wurde die Mog-
lichkeit geschaffen, durch die Akquisition von Datensédtzen aus mehreren Messschichten globale und
lokale Bewegungsparameter des Mausemyokards gegeniiberzustellen. Die Validierungsexperimente
und erste in vivo Vorexperimente wurden in Koorperation mit Philipp Moérchel durchgefiihrt, im
Rahmen einer betreuten Diplomarbeit.

7.2 Messaufbau und Methoden

7.2.1 Hardware

Alle in diesem Kapitel vorgestellten Messungen wurden bei 17,6 Tesla durchgefiihrt. Die verwende-
te Hochfrequenzspule und das Gradientensystem entsprechen dem in Kapitel 4.2.1 beschriebenen
Messaufbau.
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PC-Cine  Frequenzkodierung Phasenkodierung Schichtselektion
Datensatz  Vorzeichen von k, Vorzeichen von k, Vorzeichen von k,

9, _ _ _
0, - + —
Dy - - +
o - - +

Tabelle 7.1: Vier-Punkt-Kodierschema fiir die Phasendifferenzmessungen. Die einzelnen Vorzeichen bezie-
hen sich auf das zusétzliche erste Gradientenmoment, das den Ortskodiergradienten aufgepragt wurde.

7.2.2 MR-Sequenzen und Validierung

Zur Aufnahme bewegungssensitiver MR-Daten wurde eine PC-Cine-FLASH-Sequenz implementiert
[10, 39]. Um Bewegungsartefakte zu vermeiden, diente als Basissequenz die in Kapitel 3.2.3.3 be-
schriebene, bewegungskompensierte schnelle Gradientenechosequenz [39, 40, 41]. Die Bewegungs-
kodierung erfolgte durch zusétzliche bipolare Gradienten, die den Gradienten zur Ortskodierung
tiberlagert wurden [120, 122, 121]. Zusétzlich wurde fiir alle Kodiersequenzen die Akquisition der
Echomitte um 1/4 der gesamten Auslesezeit vorgezogen [123]. Beide Mafinahmen, Kombination der
Orts- und Bewegungskodierung sowie das Vorziehen der Echomitte, erlaubten eine Reduktion der
Echozeit um 65 %. Bewegungskodierte Daten wurden fiir alle drei Raumrichtungen aufgenommen.
Die ersten Momente fiir die einzelnen Gradientenkodierrichtungen wurden dabei so eingestellt, dass
eine eindeutige Bewegungsmessung bis zu einer Geschwindigkeit von 1/2v,, = 9 cm/s ermoglicht
wurde. Um moglichst zeiteffizient dreidimensional bewegungskodierte Daten zu akquirieren, wur-
de ein Vier-Punkt-Kodierschema angewandt [53, 124]. Die Komponenten des dreidimensionalen
Geschwindigkeitsvektors werden bei diesem Verfahren aus Linearkombinationen der Phasendaten
berechnet. Bei jedem Bewegungskodierschritt werden Kodierungen in alle drei Raumrichtungen
gleichzeitig vorgenommen. In Tabelle 7.1 ist dieses Schema dargestellt. Die Gleichungen in 7.1
zeigen beispielhaft die Berechnung der Phasenaufladung fiir die Ausleserichtung:

1
Op = 5(31+34)

G = 50+
(7.1)

Gegeniiber einer selektiven Kodierung fiir jede Raumrichtung, bei der jeweils ein bewegungskom-
pensierter Referenzwert und ein fiir eine Richtung isoliert kodierter Phasenpunkt aufgenommen
werden, ergeben sich bei dem hier verwendeten Vier-Punkt-Schema deutliche Vorteile. Durch ge-
eignete Wahl der Kodierschritte kann erreicht werden, dass bei gleicher Auslastung der Gradienten
ein vierfach hoherer bewegungskodierter Phasenwert erzeugt wird. Bei limitierter Gradientenaus-
lastung bedeutet dies einen zur Steigerung des Phasenwertes proportionalen SNR-Gewinn [125].
Dariiber hinaus konnen die Gradientenstirken reduziert werden, was den Einfluss von Wirbel-
stromartefakten vermindert.

Bei dem Vier-Punkt-Schema koénnen zwei Phasenwerte pro Gradientenrichtung aufgenommen
werden. Bei dem vorausgesetzten linearen Zusammenhang zwischen den Phasenwerten und der
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Geschwindigkeit lasst sich jedoch mit zwei Datenpunkten keinerlei Kriterium fiir den Fehler der
Messung angeben. Aus diesem Grund wurde noch zusétzlich ein Referenzdatensatz mit bewegungs-
kompensierten Gradienten fiir alle drei Raumrichtungen aufgenommen|[126]. Subtrahiert man je-
weils die Phasenwerte des Referenzdatensatzes von den Phasenwerten der bewegungskodierten Da-
tensétze, so miissen die Werte aus Gleichung 7.1 bei einer Auftragung gegen die entsprechenden
ersten Momente eine Gerade durch den Ursprung bilden. Der Referenzdatensatz liefert dabei fiir
alle drei Raumrichtungen einen weiteren Datenpunkt. Bilden die beiden Phasenwerte aus 7.1 mit
dem Ursprung keine Gerade, so kann diese Abweichung als Ausschlusskriterium fiir den Datenpunkt
verwendet werden.

Zur Darstellung der Herzwand wurden keine zusétzlichen Blutunterdriickungsmechanismen ver-
wendet. Durch den Inflow-Effekt des Blutes lésst sich ein deutlicher Kontrast zwischen dem weniger
bewegten Myokardgewebe und dem schnellstréomenden intraventrikuldren Blut einstellen. Bewe-
gungsartefakte durch stark pulsierenden Blutfluss, wie in Kapitel 4.2.2 beschrieben, lassen sich
bei Messungen an der Myokardwand weitestgehend vernachlassigen, da die Wanddicke des Myo-
kards um den Faktor 20-60 dicker ist als die Gefélwand eines arteriellen Geféafles. Eventuelle nicht
kompensierbare Verschiebungsartefakte fithren deshalb bei Messungen an der Herzwand zu keinem
signifikanten Messfehler. Da keine zusétzlichen Spin-Praparationsmodule verwendet wurden, konn-
ten alle Phasen des Herzschlages mit einer konstant hohen Zeitauflosung abgetastet werden. Die
Zeitauflosung ergibt sich aus der Repetitionszeit T = 6,0 ms. Weitere Messparameter fiir die in
vivo Messungen sind in Tabelle 7.2 gegeben.

Matrix FOV Schichtdicke TE TR Mittelungen Auflosung

256x256 25 x 25 mm? 0,6 mm 27ms 6,0ms 8 98 x 98 um?

Tabelle 7.2: Sequenzparameter fiir die in vivo Bewegungsmessungen am Mé&usemyokard

Eine quantitative Validierung der Phasendifferenzmessung fiir Bewegungen innerhalb der Mess-
schicht wurde mit dem in Kapitel 4.3.1 beschriebenen Rotationsphantom durchgefiihrt. Zur Vali-
dierung der Geschwindigkeitsmessung senkrecht zur Messschicht wurde die in 3.2.3.3 beschriebene
Flussmessung mit einem Schlauchphantom durchgefiihrt.

7.2.3 Datenauswertung

Die Datenauswertung erfolgte mit IDL. Alle bewegungssensitiven Phasenwerte wurden relativ zu
den Phasenwerten des Referenzdatensatzes berechnet. Um Messfehler durch Wirbelstromeffekte
oder externe Bewegungen zu korrigieren, wurde ein mittlerer Phasenwert aus einer statischen Ge-
weberegion in der Nédhe des Myokards von allen Phasenkarten subtrahiert. Die entsprechende ROI
wurde manuell bestimmt und enthielt ca. 80 Datenpunkte.

Fiir die in vivo Datenprozesssierung wurde weiterhin der Bereich des Myokards in allen Zeitfens-
tern manuell segmentiert. Geméafl den Gleichungen 7.1 wurden darauthin alle bewegungskodierten
Phasenwerte fiir die einzelnen Gradientenrichtungen berechnet. Schliefit man den Datenpunkt des
Referenzdatensatzes (¢3 = 0) mit ein, so ergeben sich dadurch 3 Phasenwerte fiir jede Gradien-
tenkodierrichtung. Die Geschwindigkeit jedes einzelnen Voxels wurde bestimmt, indem diese drei
Phasenwerte als Funktion des ersten Moments an eine Gerade angepasst wurden. Dabei diente
die mittlere quadratische Abweichung als Kriterium fiir die Messgenauigkeit. Ergab sich ein Wert
x? > 1,0, so wurden die zugehorigen Bildpunkte von der weiteren Prozessierung ausgeschlossen.
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Die Werte der Geschwindigkeiten fiir die einzelnen Gradientenrichtungen wurden zu einem dreidi-
mensionalen Vektor zusammengefasst.

Zur Berechnung der Torsion wurde zunéchst der Mittelpunkt des linken Ventrikels in jedem Zeit-
fenster manuell bestimmt. Darauffolgend wurden die radialen Komponenten der Geschwindigkeiten
fiir den Anteil der Bewegung innerhalb der Messschicht berechnet und in die radiusunabhéngige
Winkelgeschwindigkeit umgerechnet. Die Werte der Winkelgeschwindigkeiten wurden fiir vier Re-
gionen des Myokards gemittelt (anterior, septal, posterior und lateral) und fiir den Zeitbereich der
Systole integriert. Die so erhaltenen Winkelbetrége az sind ein Mafl fiir die Torsion des linken
Ventrikels wahrend einer Herzphase.

7.3 Ergebnisse

7.3.1 Validierungsmessungen

Die Rotationsfrequenz des Drehphantoms wurde auf 1,2540, 01 Hz eingestellt. Abbildung 7.1 zeigt
eine Vektordarstellung der berechneten Geschwindigkeiten innerhalb der Messschicht. Die Richtung
der Geschwindigkeitsvektoren spiegelt den tangentialen Verlauf der Bewegung wider. In Abbildung
7.2 sind die Geschwindigkeitsbetréige als Helligkeitsstufen dargestellt. Es ist deutlich zu sehen, dass
innerhalb des statischen Rohrchens im Zentrum des Phantoms nahezu keine Bewegung gemessen
wurde. Trégt man die Geschwindigkeiten der rotierenden Rohrchen in einem Profilplot auf, so er-
kennt man zusétzlich die radiale Geschwindigkeitsabhéngkeit, wie in Abbildung 7.2 verdeutlicht.
Zur quantitativen Auswertung wurde der Radius der Drehbewegung fiir jedes Pixel automatisch
bestimmt und die Winkelgeschwindigkeiten berechnet. Eine Mittelung iiber alle Winkelgeschwin-
digkeiten ergibt einen Wert von (7,78 + 0,13) rad/s, was einer Drehfrequenz von (1,24 + 0,02) Hz
entspricht. Dies zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen der Geschwindigkeitsbestimmung
mittels der MR-Phasendifferenz-Methode und der mechanischen Bestimmung der Drehfrequenz.

7.3.2 In vivo Messungen

In Abbildung 7.3 sind représentativ die Kurzachsschnitte zweier verschiedener Herzphasen gezeigt.
Die Zeitfenster der Aufnahmen sind dabei der Mitte der Diastole (7.3.A) sowie der Mitte der Systole
(7.3.B) zuzuordnen. Die zweidimensionale vektorielle Darstellung der systolischen Bewegung ist in
den Abbildungen 7.3.C-D gezeigt. Es ist deutlich zu erkennen, dass sich die Kontraktion des Herzens
aus einer Rotation gegen den Uhrzeigersinn und einer radial zum Zentrum gerichteten Bewegung
vollzieht. Wahrend der diastolischen Entspannungsphase kehrt sich diese Bewegung wieder um in
eine Ausdehnung {iberlagert von einer Rotation im Uhrzeigersinn. Beide Bewegungskomponenten
sind deutlich in der diastolischen Bewegungskarte erkennbar 7.3.3.

Die Graustufendarstellungen in Abbildung 7.3 zeigen deutlich, dass das Herz neben einer plana-
ren Kontraktions- und Expansionsbewegung auch eine periodische axiale Bewegung durchfiihrt. Alle
Messungen wurden an einer basalen, einer mitventrikuldren und einer apikalen Kurzachsschnitt-
ebene durchgefiihrt. Dadurch konnte wéhrend eines Experiments ein Grofiteil der verschiedenen
Herzbereiche erfasst werden. In den Tabellen 7.3 sowie 7.4 sind gemittelte Werte der axialen Ge-
schwindigkeit fiir die vier Bereiche anterior, septal, posterior und lateral angegeben. Entsprechend
der transversalen Kontraktion und Entspannung zeigt sich auch bei der axialen Bewegung wéh-
rend der Systole eine Kontraktion zum Zentrum des Herzens hin, die sich wiahrend der Diastole
wieder umkehrt. Axiale Bewegungen in der mitventrikuldren Kurzachsebene sind im Vergleich zu
der apikalen und der basalen Ebene signifikant verringert.
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Abbildung 7.1: Ergebnisse der Validierungsmessungen mit dem Rotationsphantom. Betrag und Richtung
der Vektoren geben quantitativ den tangentialen Verlauf der Bewegung wieder.

N
]
[s/wo]*A

Abbildung 7.2: Graustufendarstellung der tangentialen Geschwindigkeiten. Die Profildarstellung fiir eine
Bildzeile zeigt deutlich die radiale Abhéngigkeit der tangentialen Geschwindigkeit.

Schichtposition/Wandsegment basal mitventrikular apikal
Vorderwand (cm/s) -0,43 £ 0,06 0,11 0,08 0,83 £ 0,05
Septum (cm/s) -0,65 + 0,04 0,15 4+ 0,07 0,43 £+ 0,04
Hinterwand (cm/s) -0,62 £ 0,03 0,22 £ 0,06 0,59 £+ 0,03
Seitenwand (cm/s) -0,74 £0,08 0,13 £0,06 0,52 + 0,11

Tabelle 7.3: Maximale axiale Geschwindigkeit der Myokardbewegung wiahrend der Systole. Die Werte
sind Durchschnittswerte von sechs Tieren (Mittelwerte + Standardabweichung). Ein positives Vorzeichen
bedeutet eine Bewegung von einer basalen zu einer apikalen Position.
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Abbildung 7.3: Reprisentative Aufnahmen und Bewegungsanalysen aus verschiedenen Herzphasen einer
gesunden Maus. Die Bilder wurden innerhalb einer basalen Messschicht aufgenommmen. A-B: Vergrofierte
Cine-Aufnahmen aus einer diastolischen und einer systolischen Herzphase. C-D: Entsprechende Vektor-
karten fiir die diastolische (C) und die systolische (D) Phase. Die Bereiche des Myokards wurden manuell
segmentiert. E-F Graustufendarstellung der axialen Geschwindigkeit der Diastole bzw. der Systole.

Schichtposition/Wandsegment basal mitventrikular apikal
Vorderwand (cm/s) 0,33 £ 0,03 0,07+ 0,06 -0,73 &+ 0,03
Septum (cm/s) 0,52 + 0,02 -0,13 £ 0,06 -0,37 £ 0,02
Hinterwand (cm/s) 0,53 £ 0,04 -0,18 £ 0,07 -0,53 £ 0,04
Seitenwand (cm/s) 0,72 £ 0,05 -0,13 £0,06 -0,39 &+ 0,04

Tabelle 7.4: Maximale axiale Geschwindigkeit der Myokardbewegung wahrend der Diastole. Die Werte
sind Durchschnittswerte von sechs Tieren (Mittelwerte + Standardabweichung). Ein positives Vorzeichen
bedeutet eine Bewegung von einer basalen zu einer apikalen Position.
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Die Torsionswinkel fiir eine apikale und eine basale Ebene sind in Tabelle 7.5 gegeben. Die an-
gegebenen Werte beziehen sich auf die gemessenen Torsionswinkel am Ende der Systole. Ahnlich
wie bei der axialen Bewegung wirkt auch bei der Rotationsbhewegung das Zentrum des Herzens als
Spiegelpunkt. Die systolische Rotationsrichtung der apikalen Ebene ist der Rotationsrichtung der
basalen Ebene entgegengesetzt. Die Kontraktion des Herzens entspricht also einer Art Wringbewe-
gung. Dariiber hinaus zeigen die Torsionswinkel in verschiedenen Herzsegmenten unterschiedliche
Werte, was wiederum auf unterschiedliche mechanische Spannungsparameter hinweist.

Schichtposition/Wandsegment basal apikal
Vorderwand -33+08 42+09
Septum -6,1 £0,5 10,2 £ 0,7
Hinterwand -5,0+09 83+1,1
Seitenwand -49+05 974+0,8

Tabelle 7.5: Torsionswinkel fiir eine basale und eine apikale Schicht (Mittelwert von sechs Tieren =+
Standardabweichung). Ein positives Vorzeichen bedeutet eine Rotation im Gegenuhrzeigersinn bei einer
basal-apikalen-Blickrichtung.

7.3.3 Diskussion

Die Ergebnisse der in diesem Kapitel vorgestellten Arbeit zeigen, dass die Phasendifferenz-
Bildgebung auch bei sehr hohen Feldstérken eine wirkungsvolle Methode zur Untersuchung kardialer
Funktionsparameter in hoher zeitlicher und ¢rtlicher Auflosung darstellt. Die verringerte Messzeit
ermoglicht die Beurteilung und Auswertung von Bewegungsdaten aus mehreren Schichten innerhalb
des linken Ventrikels, so dass erstmals ein grofler Teil des Herzens innerhalb einer einzigen Messung
untersucht werden konnte. Durch zusétzlich eingesetzte Bewegungskodiergradienten konnte neben
der planaren Bewegung eine axiale Bewegung vermessen werden. Die Resultate bestétigten, dass
die systolische Bewegung des linken Ventrikels eine dreidimensionale Kontraktionsbewegung, iiber-
lagert von einer zum Zentrum symmetrischen Rotationsbewegung, darstellt. Wahrend der Diastole
kehrt sich dieser Bewegungsvorgang um.

Vergleicht man die hier vorgestellte Methode mit bisherigen in vivo Verfahren wie beispiels-
weise der Echokardiographie, so zeichnet sich das MR-Verfahren vor allem durch die Kombination
von zeitlich und ortlich hochaufgeloster Bewegungsinformation und dem gleichzeitigen Zugang zu
globalen Parametern aus. Gerade die durch dieses Verfahren dargestellten intramuralen Bewegungs-
muster spielen eine Schliisselrolle zur Beurteilung von haufigen Herzerkrankungen wie beispielsweise
dem Myokardinfarkt.

Im Vergleich zum Tagging-Verfahren scheint die Phasendifferenz-Methode ein fiir das Mé&use-
myokard optimales Bildgebungsverfahren zu sein. Die Gewinnung der Bewegungsinformation aus
der Phase des komplexen Bildpunktes erlaubt eine Trennung zwischen Bildinformation und Bewe-
gungsinformation mit der jeweils gleich hohen Ortsauflésung. Eine Herausforderung stellt dieses
Verfahren jedoch gerade durch die Verwendung der sehr storungsempfindlichen Phase als Informa-
tionstrager dar. Speziell bei sehr hohen Feldstérken gibt es eine Reihe von moglichen Fehlerquellen.
Generell muss ein Kompromiss zwischen der Reduktion der Echozeit verbunden mit einer Steigerung
des SNR und der Reduktion der maximalen Gradientenstirken zur Vermeidung von Wirbelstrom-
effekten gefunden werden. Um Phasenfehler so gering wie mdglich zu halten, ist es unerlésslich,
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die Kodiergradienten durch eine Verldngerung der Schaltzeiten zu minimieren. Dies fiihrt zu einer
Verldngerung der Echozeit und bedeutet besonders bei geringen Feldstérken einen deutlichen Ver-
lust an Bild- und Phasensignal. Aus diesem Grund konnten hochaufgeloste PC-MRI-Methoden bei
niedrigeren Feldstdarken nur unter einer entsprechend hohen Anzahl von Mittelungen durchgefiihrt
werden [9]. Bisherige Studien erlaubten lediglich die zweidimensionale Bewegungsuntersuchung in
nur einer einzigen Messschicht.

Die hohe Feldstiarke, die in dieser Arbeit verwendet wurde, konnte das Signal-zu-Rausch-
Verhiiltnis fiir Bild- und Phaseninformation signifikant verbessern. Dies erlaubte erstmals die Auf-
nahme dreidimensionaler Bewegungsdaten in verschiedenen Ebenen des Myokards. Durch die Kom-
bination der Orts- und der Bewegungskodiergradienten wurde dariiber hinaus die Echozeit deutlich
verkiirzt und die Bildqualitédt verbessert. Die Verkiirzung der Echozeit ermoglichte weiterhin die
Verminderung von Suszeptibilititsartefakten. Durch lokale Feldinhomogenitéten verursachte Bild-
ausloschungen sind besonders bei hohen Feldstiarken eine Quelle von Bildartefakten. Trotz kurzer
Echozeiten konnten diese bei 17,6 Tesla nicht vollstdndig vermieden werden. Besonders Messschich-
ten in einer apikalen Ebene, bei denen weite Bereiche des Myokards an das Lungengewebe angren-
zen, sind Suszeptibilitdtsartefakten ausgesetzt, wie in Abbildung 7.4.A dargestellt. Die Suszeptibi-
litdtsspriinge am Rande des linken Ventrikels fithren zu Bildausloschungen in diesem Bereich. Um
derartige Artefakte so gering wie moglich zu halten, ging jeder Messung eine intensive manuelle
Shim-Prozedur voraus die entsprechend dem Herzschlag getriggert wurde. Am deutlichsten trat der
Signalverlust in der apikalen Vorderwand-Region zutage. Bei der Berechnung des Torsionswinkels
wurden Bildpunkte, deren Betrag weniger als 30 % des durchschnittlichen Bildsignals des Myokards
aufwiesen, von der weiteren Datenprozesssierung ausgeschlossen. In der apikalen Vorderwand Re-
gion fiihrte dies zu einem maximalen Verlust von 50 % der Bildpunkte, die zur Datenprozessierung
zur Verfiigung standen. Nachdem zur Berechnung des Torsionswinkels die Bewegungsdaten der
einzelnen Bildpunkte in jeder Herzregion und in jeder Schicht gemittelt wurden, konnte trotz des
Verlusts einiger Bildpunkte eine ausreichende Genauigkeit der Berechnungen erzielt werden (siehe
Tabelle 7.5). Bei Messungen mit einer basalen Schichtposition wurden Signalausléschungen nur im
rechten Ventrikel beobachtet und beeinflussten nicht die Datenauswertung fiir den linken Ventrikel,
wie in Abbildung 7.4.B gezeigt.

Suszeptibilitats-
artefakt

Abbildung 7.4: Suszeptibilititsartefakt bei einer PC-Cine-Aufnahme des linken Ventrikels. A: Langachs-
schnitt: Die apikale Region ist besonders den Feldinhomogenitiaten ausgesetzt. B: Kurzachsschnitt einer
basalen Messschicht: Signalausloschungen sind hier nur im rechten Ventrikel beobachtbar.

Da die hier verwendeten Gradienten nur eine Bewegungskompensation erster Ordnung bewirk-
ten, musste zusétzlich beriicksichtig werden, inwieweit Beschleunigungseffekte und Bewegungen
hoherer Ordnung Phasenfehler verursachen. Das Bewegungsphantom wurde zu diesem Zweck ei-
gens so konzipiert, dass es eine Bewegung mit konstant berechenbarer Beschleunigung ausfiihrt.



106 ZEITAUFGELOSTE EVALUIERUNG DREIDIMENSIONALER BEWEGUNGSVERLAUFE IM MAUSEMYOKARD

In allen Validierungsexperimenten konnten jedoch keine signifikanten Abweichung der berechneten
Geschwindigkeiten aufgrund von beschleunigungsbedingten Phasenaufladungen festgestellt werden.

Zusammenfassend stellt sich die Phasendifferenz-Methode als effizientes Verfahren zur Unter-
suchung von kardialen Funktionsparametern dar. Insbesondere konnte gezeigt werden, dass durch
Optimierung der Sequenzparameter auch bei sehr hohen Feldstirken Messungen moglich sind und
dariiber hinaus detaillierte Aussagen iiber den physiologischen Zustand des Herzens der Maus er-
moglichen.



Kapitel 8

Zusammenfassung

Als Tiermodell ist die Maus aus der pharmazeutischen Grundlagenforschung nicht mehr wegzu-
denken. Dies gilt insbesondere bei der Erforschung von Herz-Kreislauf-Erkrankungen. Aus diesem
Grund nimmt besonders die Verfiigharkeit nicht invasiver Diagnoseverfahren fiir das Mausmo-
dell einen sehr hohen Stellenwert ein. Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung von in vivo MR-
Untersuchungsmethoden zur Charakterisierung des kardiovaskuldren Systems der Maus. Neben der
morphologischen Bildgebung wurde ein besonderer Schwerpunkt auf die Quantifizierung funktio-
neller Parameter der arteriellen Gefiafle wie auch des Herzens gelegt.

Zur Darstellung von Elastizitatseigenschaften arterieller Geféfle haben sich Ultraschalltechniken
etabliert, mit deren Hilfe die Pulswellengeschwindigkeit sowie die Gefaldehnung bestimmt werden
konnen. Diese Verfahren sind jedoch nur auf die Anwendung in spezifischen Gefafisegmenten wie
den Karotiden oder der abdominellen Aorta beschrénkt und liefern keine Information iiber die Ge-
faBmorphologie. Bei der Untersuchung des Herzmuskels lassen sich Einblicke in Morphologie und
Funktion durch die Verwendung der Echokardiographie gewinnen. Die eingeschrinkte Orstauflo-
sung und das geringe Singal-zu-Rausch-Verhéltnis limitieren jedoch wesentlich die Aussagekraft
der Echokardiographie.

Als Alternative der Ultraschalltechniken bietet die MRT die Moglichkeit, funktionelle und mor-
phologische Daten gleichzeitig zu akquirieren und gegeniiberzustellen. Im Rahmen der Herzbildge-
bung sollte in dieser Arbeit eine Phasendifferenz-Cine-Methode von einem 7 Tesla Spektrometer auf
ein 17,6 Tesla Spektrometer iibertragen und weiterentwickelt werden. Mit dem bestehenden Verfah-
ren konnten keine dreidimensionalen Bewegungverlaufe dargestellt werden. Dariiber hinaus liefl das
limitierte SNR nur die Aufnahme einer einzelnen Schicht pro Untersuchung zu. Durch Implementie-
ren einer PC-Cine-Sequenz mit dreidimensionaler Phasenkodierung, bei gleichzeitigem Schalten von
Ortskodier- und Bewegungskodiergradienten konnte die Echozeit deutlich reduziert und dadurch
das SNR verbessert werden. Das erhchte By-Feld erlaubte einen zusétzlichen Signalgewinn. Dies
ermoglichte eine wesentlich zuverlassigere Bestimmung von funktionellen Parametern wie z.B. des
Torsionswinkels. Mit dem implementierten Vierpunkt Akquisitionsschema zur Bewegungskodierung
wurde die gesamte Messzeit deutlich verringert, so dass erstmals drei Schichten wihrend einer MR-
Untersuchung erfasst werden konnten. Dadurch war es moglich, die Charakteristik der Bewegung
des gesamten Myokards zu untersuchen. Die Aufnahme von dreidimensionalen Bewegungsvektoren
fiir jeden Bildpunkt und die Bestimmung des Torsionswinkels innerhalb der drei Messschichten
konnte die systolische Kontraktion als dreidimensionale Wringbewegung des Herzens bestétigen.

Um die Qualitat der morphologischen Geféiflbildgebung zu verbessern, sollte untersucht werden,
inwieweit bestehende Verfahren zur Gefédlwanddarstellung optimiert werden koénnen. Mit einer
Multi-Schicht-Spin-Echo-Methode an einem 7 Tesla Spektrometer konnte bereits gezeigt werden,
dass die arteriosklerotische Wanddicke bei fortgeschrittenen Ablagerungen quantitativ ermittelt
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werden kann [18]. Implementieren einer Multi-Schicht-Multi-Spin-Echo-Sequenz an einem 17,6 Tes-
la Spektrometer im Rahmen dieser Arbeit erlaubte durch das hohere By-Feld einen deutlichen Si-
gnalgewinn. Erstmals wurde es moglich, die gesunde Gefafiwand darzustellen und so morphologische
Verénderungen in einem moglichst frithen Zustand zu untersuchen. Besonders bei der Ursachenfor-
schung fiir das Entstehen arteriosklerotischer Lésionen in der Gefdalwand ist dies von grofler Bedeu-
tung. Durch die verwendete Multi-Echo-Akquisition konnten gleichzeitig T;-gewichtete Aufnahmen
in Kombination mit 7,-Karten untersucht werden. Beide Wichtungen ergaben ein unterschiedli-
ches Kontrastverhalten innerhalb der Plaqueablagerungen. Dadurch wurde es mdoglich, durch eine
einzelne in vivo Messung Substrukturen innerhalb der Gefaflwand zu identifizieren.

Neben der Untersuchung morphologischer Verdnderungen sollte vor allem ein Schwerpunkt auf
das Studium funktioneller Parameter der Gefédwand gelegt werden. Bisherige Methoden waren
ausschliellich auf Ultraschallverfahren zuriickzufithren. Zunéchst sollte evaluiert werden, inwieweit
die MR-Bildgebung in der Lage ist mechanische Eigenschaften der murinen Gefaflwand abzubil-
den. Dazu wurde in einem ersten Schritt mit einem Cine-Verfahren die Umfangsdehnung in ihrem
zeitlichen Verlauf ermittelt. Die Verwendung von bewegungskompensierten Gradienten erlaubte die
artefaktfreie Darstellung des Gefidquerschnitts. Durch Kombination dieses Messverfahrens mit ei-
ner Phasendifferenz-Methode zur Flussbestimmung sowie der morphologischen Bildgebung konnte
im Rahmen einer 12-wochigen Verlaufstudie mit apoE(~/~)-Miusen und einer Kontrollgruppe die
Entwicklung der Parameter Gefalwanddicke, Blutfluss und Umfangsdehnung untersucht werden.
Dabei zeigte sich, dass im Laufe einer arteriosklerotischen Plaqueprogression eine Anderung der
Umfangsdehnung vor einer Anderung morphologischer Parameter beobachtet werden kann.

Die Ergebnisse dieser Studie zeigten die potentielle Uberlegenheit funktioneller Parameter ge-
geniiber morphologischen Eigenschaften. Deshalb war es Ziel, im Verlauf dieser Arbeit weitere
Verfahren zur Charakterisierung funktioneller Parameter des Gefafisystems zu entwickeln. Dazu
wurde zunéchst die verwendete Cine-Methode zu Bestimmung der Umlaufspannung optimiert. Die
minimale Bewegung der murinen Aortenwand wahrend des Herzzyklus beschréinkt sich nur auf eine
Ausdehnung iiber wenige Bildpunkte, so dass die Ortsauflosung die Genauigkeit des Segmentierver-
fahrens deutlich limitiert. Zur Behebung dieser Einschrénkung konnte mithilfe einer PC-Sequenz die
Phaseninformation in jedem Bildpunkt genutzt werden, um Gewebeverschiebungen im Subpixel-
bereich zu detektieren. Die Messung von zweidimensionalen Geschwindigkeits-Karten erméglichte
durch Integration die Bestimmung von Gefalwandbewegungen in einer dreifach héheren Auflésung
als die Ortsauflosung der Bildgebung. Nimmt man eine rein-elastische Gefafiwand (ohne viskosen
Anteil) an, was in weiten Bereichen als richtig vorausgesetzt werden kann, so ist der Verlauf der
GefiBdehnung ein Ma# fiir den Verlauf des arteriellen Pulsdrucks (AP). Die Kombination von Fluss-
messungen in der aufsteigenden Aorta und Messungen der Umfangsdehnung konnten erstmals die
Phasenverschiebung zwischen Dehnungspuls/Druckpuls und Flusspuls in der murinen Aorta zeigen.

Die Bestimmung der Gefdfdehnug erlaubt jedoch nur einen Hinweis auf die GeféfBsteifigkeit.
Um direkt Elastizitdtsparameter ermitteln zu kénnen, fehlt als Bezugsgrofle der arterielle Puls-
druck (AP). Fiir Méuse existiert bisher kein MR-Verfahren zur Bestimmung des arteriellen Puls-
drucks. Naherungsmethoden zur Quantifizierung des AP im Menschen gehen dabei von einfachen
gefdafmechanischen Modellen aus, die wesentliche Aspekte des pulsierenden Flusses in elastischen
GefiBlen auler Acht lassen. So wird beispielsweise die Voraussetzung gemacht, dass der Blutfluss
in menschlichen Geféflen ein parabolisches Profil ausbildet [71]. Die Rechnungen in der vorliegen-
den Arbeit konnten jedoch zeigen, dass gerade in den grofien Arterien des Menschen ein stark
abgeflachtes Flussprofil vorliegt, insbesondere wiahrend der starken systolischen Flussdnderungen.
Weiterhin wird die Blutviskositét vernachléssigt, die zu einer komplexen Pulswellengeschwindigkeit
mit Dispersion und Dampfung fiithrt. Die wesentlichen Einfliisse durch Reflexionen an Impedanz-
spriilngen innerhalb des Gefibaums werden ebenfalls auler Acht gelassen. Zur nicht invasiven
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Bestimmung des dynamischen Verlaufs des AP in Méusen sollte deshalb ein MR-Verfahren ge-
funden werden, dass sowohl die elastischen Eigenschaften der Gefifiwand, die Blutviskositit sowie
die Reflexionserscheinungen durch Impedanzénderungen einbezieht. Die Losung der inkompressi-
blen Navier-Stokes-Gleichungen unter Anwendung der Lang-Wellen-Néherung und der Nédherung
fiir grofle Pulswellengeschwindigkeiten erlaubte die Bestimmung der komplexen Impedanz und so-
mit des arteriellen Pulsdrucks in der Frequenzdoméne. Unter Annahme einer einfach reflektierten
Pulswelle konnten vor- und riicklaufende Welle durch ein Zwei-Punkt-Messverfahren identifiziert
werden. Zur Berechnung der Gefélimpedanz sind neben der Pulswellengeschwindigkeit und des
Blutflusses auch die Poissonzahl und das Verhéltnis von Wanddicke zu Gefafldurchmesser erforder-
lich. Die beiden letzten Parameter konnen dabei nicht direkt aus MR-Messdaten bestimmt werden.
Das Verhiltnis von Wanddicke zu Gefafldurchmesser lésst sich aufgrund der beschréankten Orts-
auflosung nur fiir einen gewissen Bereich abschétzen, fiir die Poissonzahl mussten Schétzwerte aus
der Literatur iibernommen werden. Die in Kapitel 5 aufgefithrten Rechnungen zeigen, dass der
frequenzabhéngige Verlauf der Pulswellengeschwindigkeit und somit auch die Bestimmung der Im-
pedanz nur minimal von der Variation dieser Parameter abhidngt. Dadurch war es letztendlich
moglich, den dynamischen Anteil des arteriellen Druckpulses direkt aus einer Messung der Puls-
wellengeschwindigkeit sowie aus dem Verlauf des Flusspulses zu bestimmen. Vergleiche von dem so
berechneten Druckpuls mit dem Flusspuls ergaben die bereits bei der Untersuchung der Umfangs-
dehnung beobachtete Phasenverschiebung zwischen beiden Pulswellen. Die ermittelten Amplituden
des maximalen Pulsdrucks zeigten im Rahmen der Schwankungen eine gute Ubereinstimmung mit
Literaturwerten aus Studien mit invasiven Methoden.

Zur Ermittlung des AP muss die Pulswellengeschwindigkeit bestimmt werden. Fiir die MR-
Bildgebung in murinen Gefédflen waren hierzu bisher keine Verfahren verfiigbar. Da sich die Gefa$3-
dehnung moglicherweise als Indikator fiir eine frithe Wandveridnderung bei der Plaqueprogression
zeigt, bestand ein grofles Interesse in der Untersuchung von spezifischen gefafimechanischen Eigen-
schaften wie beispielsweise der PWYV. Im Rahmen dieser Arbeit konnten zwei MR-Methoden fiir
die nicht invasive Bildgebung in der Maus entwickelt werden, die es ermoglichten, die lokale und die
regionale Pulswellengeschwindigkeit zu bestimmen. Die Messung der lokalen Pulswellengeschwin-
digkeit beruht dabei auf der zeitaufgelosten Bestimmung der Gefdiwanddehnung sowie des Blut-
volumenflusses. Beide Parameter konnten innerhalb einer PC-Cine-Sequenz mit einem fiir die hohe
Zeitauflosung (1 ms) angepassten Akquisitionsschema ermittelt werden. Zur Bestimmung der re-
gionalen Pulswellengeschwindigkeit wurde eine Erweiterung der Zwei-Punkt-Transit-Zeit-Methode
verwendet. Durch zeitaufgeloste bewegungskodierte Bildgebung entlang der Aorta konnte anhand
von 30 Stiitzpunkten die Propagation des arteriellen Flusspulses vermessen werden. Die Messzeit
gegeniiber einer Zwei-Punkt-Methode liefl sich dadurch halbieren. Gleichzeitig bietet die Auswer-
tung von 30 Messpunkten eine gréflere Sicherheit in der Bestimmung der PWV. Beide Methoden
wurden an einem elastischen Gefifiphantom validiert. In vivo Tierstudien an apoE(~/~)-M:usen
und einer Kontrollgruppe zeigten fiir beide Methoden eine gute Ubereinstimmung. Dariiber hinaus
konnte ein Ansteigen der Pulswellengeschwindigkeit in apoE(~/~)-Mzusen durch arteriosklerotische
Verdnderungen nachgewiesen werden.

Alle in dieser Arbeit verwendeten Verfahren beruhen auf zeitlich prézise an den Herzschlag
der Maus angepasste Akquisitionsschemata. Das iiblich verwendete EKG-Signal zur Triggerung
der Messung entsprechend des Herzschlags konnte durch zu starke Interferenzen mit dem Signal
der Gradientenpulse nicht verwendet werden. Aus diesem Grund wurde eine neue Triggermethode
eingefithrt, die ausschliefilich auf mechanischem Wege und somit interferenzfrei Herz- und Atem-
signal bestimmt. Das Prinzip besteht dabei im Aufzeichnen der Herz- und der Atembewegung
durch einen drucksensitiven Ballon. Die Validierung dieser interferenzfreien Methode konnte zei-
gen, dass die Prézision des druckinduzierten Triggersignals mit der Prézision eines ungestorten
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EKG-Triggersignals vergleichbar ist. Durch die zusétzlich wesentlich erleichterte Tierpraparation
unter Verwendung des Druckballons hat sich diese neuartige Methode gegeniiber der Verwendung
des EKG-Signals als iiberlegen gezeigt.

Zusammenfassend wurden in dieser Arbeit grundlegende Verfahren zur Untersuchung des kar-
diovaskuldren Systems der Maus optimiert und entwickelt. Die Vielseitigkeit der MR-Bildgebung
ermoglichte dabei die Erfassung von morphologischen und funktionellen Parametern. In Kombina-
tion kénnen die beschriebenen Methoden als hilfreiche Werkzeuge fiir die pharmakologische Grund-
lagenforschung zur Charakterisierung von Herz-Kreislauf-Erkankungen in Mausmodellen eingesetzt
werden.



Summary

The mouse model is considered as an essential animal model for the basic research in pharmacology,
particularly when investigating cardiovascular disease. Therefore, the availability of non-invasive
diagnostic methods for this species has gained important significance. The objective of this study
was the development of methods to investigate the characteristics of the cardio-vascular system
of mice with MR-technology. In addition to morphological imaging, the study was focused on the
quantification of functional parameters of the arterial system as well as the mouse heart.

Ultrasound techniques have established as a method to monitor basic elastic parameters of
the vessel wall by which the pulse wave velocity (PWV) can be derived. However these methods
are basically reduced to the application in only some specific sections of the arterial vessel such
as the carotid artery and the abdominal aorta. Moreover, ultrasound methods only deliver poor
information about the vessel morphology. Echocardiography allows for the investigation of mor-
phology and function of the myocardium. However, the limited spatial resolution and the poor
signal-to-noise-ratio (SNR) result in the impairment of its significance.

As an alternative to ultrasound techniques, MR-methods provide the possibility to acquire
morphological and functional data simultaneously. In the course of this study a MR-Cine-Phase-
Contrast (PC)- method was ported from a 7 T to a 17.6 T spectrometer to investigate three
dimensional motional patterns of the murine myocardium. With the established method at 7 T,
three-dimensional movements were not able to be monitored. In addition, the limited SNR only
allowed for the acquisition of one slice per measurement. By implementing a PC-Cine-sequence
with three-dimensional motion encoding simultaneously with two dimensional spatial encoding, the
echotime could be reduced and the SNR could be enhanced significantly. The increased By-field
additionally improved the signal to noise ratio. Thus functional parameters such as the torsion angle
could be determined at higher accuracy. The applied four-point motion encoding scheme allowed for
the reduction of the total measurement time and enabled the acquisition of three different motion
and spatial encoded slices. The comprehensive motion encoded datasets provided the access to
motion patterns of the entire myocardium. It could be shown that the movement of the murine
myocardium during systole is equivalent to a three-dimensional wring movement.

To improve the quality of morphological imaging, this study also focused on the optimization of
established methods visualizing the arterial wall. Using a multi-slice-spine-echo-technique at 7 T it
could already be shown that lesions can be quantified when atherosclerosis causes highly pronoun-
ced thickening of the arterial vessel wall [18]. Implementing a multi-slice-multi-spin-(MSME)-echo
method at 17.6 T in the course of this study allowed for a significant improvement of the SNR, due
to the high By-field. For the first time the healthy vessel wall could thus be imaged; enabling the
investigation of morphological changes at an early state of the atherosclerotic disease.

When studying the process and the cause of early lesion development in particular, this technique
is of great importance. By using a multi-echo acquisition scheme, a combination of Tj-weighted
and T,-weighted images was acquired simultaneously. Both weightings generate different contrast
behaviors of the specific plaque compartments. Thus a dataset of a single measurement provided
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multicontrast information to identify different atherosclerotic plaque compositions.

In addition to the investigation of morphological changes, this paper was focused on the study
of functional parameters of the arterial vessel wall. Previous methods examining the vessel wall
function were all based on ultrasonic principles. Initial experiments could confirm the feasibility of
MR-~imaging to monitor mechanical properties of the vessel wall. For that purpose, a FLASH-Cine-
method was applied to determine the time course of the circumferential strain. The use of motion
compensated gradients allowed for the artifact reduced quantification of the vessel cross-sectional
area. By combining this method with a PC-Cine-technique in order to quantify the blood flow
velocity and additional experiments to visualize the vessel wall morphology (as described above),
the time course of the parameters blood flow, vessel wall thickness and circumferential strain could
be investigated within the scope of a twelve-week follow up study with apoE(~/~)-mice and a
control group (C57BL/6J). The interim results thereby revealed that during atherosclerotic plaque
progression, changes of the circumferential strain precede significant changes of the arterial wall
thickness.

These findings indicated the potential superiority of functional parameters over morphological
properties and have motivated the development of further methods characterizing different func-
tional parameters of the vessel wall. For that purpose, the established Cine-method to quantify
circumferential strain was improved. The movement of the murine aortic vessel wall during one car-
diac cycle only extends a few voxels, so that the spatial resolution significantly limits the accuracy of
the vessel wall segmentation. To overcome this limitation, a PC-Cine-method was implemented to
apply additional phase data in order to calculate sub-pixel movements of the aortic vessel wall. By
acquiring two-dimensional vector maps the tissue displacement could be identified at a resolution
three times higher than the intrinsic spatial resolution of the imaging experiment. Assuming a pure
elastic vessel wall (without viscosity), which holds for a wide range of applications, the time course
of the circumferential strain reflects the time course of a local pressure pulse. The combination of
blood flow measurements and the determination of the circumferential strain could show for the
first time in vivo the phase shift between the strain/pressure-pulse and the flow-pulse in the murine
aorta.

The quantified arterial strain value, however, is not a direct measure of the vessel wall stiffness.
To calculate direct parameters of the vessel wall elasticity the according arterial pulse pressure (AP)
is needed. As yet there are no MR-techniques to measure the AP in the murine aorta. Approximation
methods to quantify the arterial pulse pressure in the human aorta are based on an elementary
vessel wall model disregarding essential aspects of pulsatile flow in elastic vessels. The flow profile
in the human aorta, for example, is assumed to be parabolic throughout the entire systole [71].
The calculation in the present thesis, however, could show that the flow pulse profile is flattened
significantly in human arteries at high diameters; in particular during early systole. Moreover the
blood viscosity is often neglected, disregarding the complex nature of the pulse wave velocity with
dispersion and attenuation. Essential effects caused by reflected pulse waves are also not included
in previous studies measuring the AP in human arteries. To determine the arterial pulse pressure
in the murine aorta, a method was developed in this study incorporating the effects of the vessel
wall elasticity, blood viscosity and pulse reflections. Therefore the solution of the incompressible
Navier-Stokes equations was applied using the long-wave approximation and the assumption of a
high pulse wave velocity compared to the blood flow velocity. Thus the complex impedance could
be calculated enabling the computation of the pressure pulse in the frequency domain. Assuming
just a primary wave reflection, forward and backward waves could be identified using a two point
measuring method. To calculate the impedance, the blood flow velocity and the pulse wave velocity
is needed as well as the Poisson ration and the ratio of vessel wall thickness to vessel diameter.
The ratio of vessel wall thickness to vessel diameter can only be approximated due to the restricted
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spatial resolution. The Poisson ratio is not directly accessible, so estimates from literature have
to be taken for the calculations. However, the calculations in chapter 5 show, that the frequency-
response curve of the pulse-wave-velocity, as well as the impedance, show only small variations by
changing these parameters.

Thus the dynamic fraction of the arterial pulse pressure could be calculated by directly measu-
ring the PWYV and the time course of the blood flow velocity. Comparison of the calculated pressure
pulses with the accordant flow pulses showed the expected phase shift between both pulse waves.
The calculated maximum pressure amplitudes were in good accordance with pressure values from
the literature obtained by invasive methods.

To determine the AP the pulse wave velocity has to be known. Since no MR-methods were
available for that purpose, two different approaches to calculate the PWV with MR methods were
established in the course of this study. Moreover, since the PWV potentially serves as an ear-
ly indicator of vascular remodeling, this parameter is of great interest as it reflects the elasticity
of the vessel wall. The two different approaches to estimate the PWV in the murine aorta allow
the determination of the local PWYV at a predefined location along the propagation pathway and
the estimation of the regional PWV as the averaged value along a certain vessel wall segment.
The measurement of the local pulse wave velocity is based on the time-resolved acquisition of the
vessel wall strain and the blood volume flow. Both parameters were accessible by using a PC-
Cine-sequence incorporating a specific acquisition scheme to sample the time-dependant data at a
temporal resolution of 1000 frames per second. To determine the regional PWV an improvement of
the two-point-transit-time method was implemented. By using time-resolved motion encoding along
the propagation pathway 30 different interpolation points could be used to identify the respecti-
ve starting time of the systolic pulse wave. Compared to the conventional two-point-measurement
scheme, the total measurement time could thus be halved. Additionally, the use of 30 interpolation
points significantly increased the accuracy of the calculation of the pulse wave velocity. Both me-
thods were validated using an elastic vessel wall phantom. In vivo experiments with apoE(~/~)-mice
and wild-type animals showed a good correlation between both methods. For the apoE(~/~)-mice
an increase of the PWYV could be identified when compared to the control group.

All measurements presented in this study are based on a precise synchronization of the data
acquisition with the cardiac cycle of the mouse. Due to the strong interferences with rapid switching
gradients, deriving an electrical signal by using common ECG-pads was not applicable. Therefore
a new mechanical trigger-technique was introduced to generate cardiac and respiratory trigger
pulses. The method is based on the monitoring of cardiac and respiratory motion with a pressure-
sensitive balloon. Validation experiments could confirm the accuracy of the new trigger technique.
Additionally, the simplified animal preparation makes the trigger technique with the pressure-
sensitive balloon superior to the use of ECG-electrodes.

In summary, this study provides the development and the optimization of MR-applications to
investigate the cardiovascular system of mice. Measurements of functional parameters in combina-
tion with the study of morphological parameters can serve as a helpful tool for pharmacological
research.
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