technische universitat

dortmund
Fakultat Physik — Experimentelle Physik [l

Mikroskopische Stromungsbildgebung
mit der Magnetresonanztomographie

Charakterisierung von verschiedenen
Bildgebungsmethoden und Untersuchung von

Aneurysmamodellen mit variabler Komplexitat

Dissertation

zur Erlangung des akademischen Grades eines

Doktors der Naturwissenschaften
(Dr. rer. nat.)

vorgelegt von

Dipl.-Phys. Daniel Edelhoff

Marz 2015



Erstgutachter: Prof. Dr. Dieter Suter
Zweitgutachter: Dr. Frank Weichert

Datum des Einreichens der Arbeit: 31.03.2015



Inhaltsverzeichnis

8.

Einleitung 1

Grundlagen 3
Die bildgebende Kernspinresonanz 5
2.1. Grundlagen der NMR, . . . . . ... .o 6
2.2. Theoretische Beschreibung der Magnetresonanztomographie . . . . . . .. 9
2.3. Erlauterung einer Bildgebungssequenz . . . . . . .. . ... ... ... ... 12
Stromungsbildgebung 15
3.1. Phasenkontrast-Methode . . . . . . . ... ... ... ... .. ... ... 15
3.2. Die ,,Time of Flight“-Methode . . . .. ... ... ... ... ........ 19
3.3. Artefakte in der Strémungsbildgebung . . . . ... ..o 21
Medizinischer Kontext - Aneurysmen 23
Computersimulationen 25

Analyse von Blut 29
Nichtnewtonsche Eigenschaften 31
6.1. Nichtnewtonsche Fluide . . . . . . . ... .. ... ... ... ... ..... 31
6.2. Scherratenabhéngige Viskositdt von unterschiedlichem Blut . . . . . . . .. 33
Koagulation 37
7.1. Beschreibung der Messmethode . . . . . . .. ... ... ... L. 37
7.2, Vollblut . . . . . .. 38
7.3. Erythrozytenkonzentrat . . . . . . . .. . ... ... .. 12
7.4. Zusammenfassung . . . . . . ... 49
. Stromungsmessung in unterschiedlichen Modellen 51
Versuchsaufbauten 53
8.1. Konstante Stromung . . . . . . .. ... 53

8.2. Gepulste Stromung . . . . . .. Lo 54



Validierung der Phasenkontrast-MRT und der Simulation 57
9.1. Laminare Rohrstromung - newtonsches Fluid . . . . .. .. ... ... ... o7
9.2. Laminare Rohrstromung - nichtnewtonsches Fluid . . . .. ... ... ... 64
9.3. Laminare Stromung durch ein Stenosenmodell . . . . . . . . .. ... L. 66

9.4. Zusammenfassung der Validierung . . . . . . .. ... ... L. 70

10.,, Time of Flight“-Messungen zur Fliissigkeitsaustauschbestimmung 73
10.1. Experimentelle Randbedingungen und Simulation . . . . . . . .. ... ... 73
10.2. Beschreibung der verwendeten Proben . . . . . . .. ... ... oo 74
10.3. Ergebnisse der Messung und Simulation . . . . .. .. ... ... ... ... 76
10.4. Analyse der Abweichungen und Charakterisierung des Fliissigkeitsaustausches 81
10.5. Zusammenfassung . . . . ... Lo Lo 86

11. Gepulste Stromungen 87
11.1. Phasenkontrast-MRT . . . . . .. . .. .. o 87
11.2. ,Time of Flight“ . . . . . . . . . . . . 89
11.3. Vergleich der beiden Methoden . . . . . . .. .. ... ... ... .. .... 93

12. Wandscherspannungen 95
12.1. Grundlagen der Berechnung . . . . . . . . .. ... o000 95
12.2. Scherspannungen innerhalb der Stenose . . . . . .. .. .. ... ... ... 98
12.3. WSS in drei unterschiedlichen Aneurysmamodellen . . . . . . . ... .. .. 101
12.4. Oszillierende WSS . . . . . . . . . 108
12.5. Zusammenfassung . . . ... .o Lo o o 109

13. Stabilitat von Stromungen 111
13.1. Einfluss von Stréomungen auf den Freien Induktionszerfall . . . . . . . . .. 111
13.2. Erste Messdaten . . . . . . . . . . ... 113

14. Zusammenfassung und Ausblick 115

IV. Anhang 117

A. Fitfunktionen - Blut 119

B. Phasenkontrast - Die Aufnahmeprozedur 121
B.1. Schichtbasierte Datenaufnahme fiir einen 3D-Datensatz . . . . .. .. ... 121
B.2. 3D-fourierbasierte Datenaufnahme . . . . . . .. .. ... 123
B.3. Synchronisierte Datenaufnahme . . . . . . . . .. ... ... 124

C. Beschreibung der Auswerteprogramme (Matlab) 125
C.1. Klasse Image2 . . . . . . . . . o 125
C.2. Klasse VectorField . . . . . . . . .. ... . 128

C.3. Beispiel fiir die Auswertung von Phasenkontrast-Datensédtzen mit Matlab . 132

Literaturverzeichnis [



Eigene Veroffentlichungen

Abkiirzungsverzeichnis






Kapitel 1
Einleitung

Erkrankungen des Herz-Kreislauf-Systems, zu denen die degenerative Gefédfierkrankung
Arteriosklerose gehort, sind zusammen mit ihren Folgeerkrankungen eine der haufigsten
Todesursachen weltweit [1]. Diese Erkrankungen gehen mit einer Verdnderung der Stro-
mungsverhéltnisse innerhalb der Arterien einher, wodurch weitere Folgeerkrankungen ent-
stehen kénnen. Die Kenntnis iiber diese Verdnderungen und ihre Auswirkungen auf die
Stromung sowie umgekehrt kénnen zur Aufklarung der Ursache von Geféaflerkrankungen
dienen oder fiir eine Abschétzung der Folgen der Krankheiten genutzt werden. [2-5]

In dieser Arbeit wird die Fragestellung aufgeklart, inwieweit die mikroskopische Magnet-
resonanztomographie geeignet ist, um Stromungsgeschwindigkeiten innerhalb verschiede-
ner Gefdfimodelle mit variabler Komplexitdt zu charakterisieren. Dabei werden ebenso
konstante Stromungsbedingungen untersucht sowie zeitlich variable Stromungen, die den
Druckpuls des menschlichen Herzens nachbilden sollen. Der Fokus der Untersuchungen
liegt hierbei auf der Untersuchung von Aneurysmen, einer speziellen Form von Gefaf-
krankheiten, die sich in einer pathologischen Erweiterung einer Arterie dufiern [6]. An-
eurysmen treten in der Bevolkerung sehr haufig auf und bergen das Risiko zu ruptieren,
wodurch oft ein folgenschwerer Krankheitsverlauf resultiert. Hierbei werden mit den in
dieser Arbeit vorgestellten Messmethoden zwei wichtige Parameter untersucht, die fiir
das Krankheitsbild des Aneurysmas entscheidend sind. Dies ist zum einen der Fliissig-
keitsaustausch zwischen dem Aneurysma und dem restlichen Gefifl sowie zum anderen
die Wandscherspannungen, die auf die Gefaflwénde wirken. Beide Parameter beeinflussen
den Verlauf der Krankheit. Verdnderte Wandscherspannungen sind im Verdacht ein Ent-
stehungsgrund fiir Aneurysmen zu sein, ebenso sind sie ein Kriterium die Rupturgefahr
des Aneurysmas [7, 8]. Der Fliissigkeitsaustausch hingehen ist besonders fiir die Behand-
lung von Aneurysmen interessant, bei der z.B. ein Drahtgeflecht (Stent) in das Gefaf
eingebracht wird, der den Fliissigkeitsaustausch zum Teil unterbinden und so eine Throm-
bosierung in der Erweiterung auslosen soll [9]. Diese Thrombosierung - auch Koagulation
genannt - kann jedoch auch durch verédnderte FlieBbedingungen unkontrolliert in einem
unbehandelten Gefafl entstehen, wodurch z.B. dieser Thrombus zu einer Embolie fithren
kann, fiir den Fall, dass er die Erweiterung verlésst.

Dies motiviert die Untersuchung von zeitabhangiger Koagulation, welche ein weiterer Ge-
genstand dieser Arbeit ist. Dabei wird die Koagulation in verschiedenen Blutproben in
Hinblick auf die Anwendbarkeit der Methode der Magnetresonanztomographie charakte-
risiert und in Bezug auf typische Zeitkonstanten des Koagulationsprozesses analysiert.
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Weiterhin wird in dieser interdisziplindren Arbeit eng mit dem Lehrstuhl Informatik VII
der TU Dortmund zusammengearbeitet. Innerhalb dieser Kooperation wird die Vergleich-
barkeit von numerischen Simulationen, analytischen Losungen und experimentell bestimm-
ten Stromungsgeschwindigkeiten charakterisiert. Dafiir wird in dieser Arbeit die rdumlich
hochauflésende Methode der mikroskopischen Magnetresonanztomographie verwendet, um
hochauflosende Geschwindigkeitsfelder zu bestimmen. Diese dienen der Untersuchung der
Genauigkeit der Simulationsmethode. Beide Methoden werden untereinander sowie an
analytischen Losungen validiert. Somit wird der Einfluss spezifischer Parameter wie z.B.
der Simulationsauflésung und Artefakten der Messmethode auf die Genauigkeit der bei-
den Methoden untersucht. Eine validierte Simulationsmethode bietet im Vergleich zu den
experimentellen Methoden die Moglichkeit schnell und unkompliziert Stromungsverhélt-
nisse aus vorhandenen Randbedingungen zu bestimmen und so gegebenenfalls Risiken
von pathologischen Gefiflen abzuschétzen oder unterschiedliche Behandlungsvorschliage
und Methoden zu evaluieren.

Diese Arbeit gliedert sich grundlegend in drei Teile. In Teil I werden die Grundlagen der
Methoden erlautert, die in dieser Arbeit verwendet werden. Kapitel 2 beschreibt die bild-
gebende Kernspinresonanz, wihrend im darauffolgenden Kapitel 3 verwendete Methoden
zur Stromungsbildgebung vorgestellt werden. Kapitel 4 gibt einen Einblick in den medizini-
schen Kontext der Arbeit in Bezug auf Aneurysmen und anschliefend werden in Kapitel 5
kurz die Methoden der numerischen Stréomungssimulationen angesprochen.

Teil II widmet sich der Untersuchung von Blut. Dabei werden in Kapitel 6 die nicht-
newtonschen Eigenschaften von verschiedenen Blutproben untersucht. Die Koagulation
ist Bestandteil von Kapitel 7.

Innerhalb von Teil III werden Ergebnisse von Stromungsmessungen und Simulationen ge-
zeigt. In Kapitel 8 werden die entwickelten Versuchsaufbauten vorgestellt, wihrend sich
Kapitel 9 der Validierung der Phasenkontrast-MRT widmet. Aus diesem Kapitel sind
bereits Teile in der Fachzeitschrift ,,Journal of Magnetic Resonance” verdffentlicht wor-
den [10]. In Kapitel 10 wird mit der , Time of Flight“-Methode der Fliissigkeitsaustausch
in Aneurysmamodellen bestimmt. Ausziige aus diesem Kapitel sind in der Fachzeitschrift
wMedical Physics* eingereicht [11]. Darauffolgend werden in Kapitel 11 gepulste Stromun-
gen untersucht. Kapitel 12 behandelt die Bestimmung von Wandscherspannungen in un-
terschiedlichen Aneurysmamodellen und in Kapitel 13 wird die Analyse von der Stabilitét
der Stréomung aus eindimensionalen Datensétzen behandelt.

Abschlieflend wird in Kapitel 14 eine Zusammenfassung der Resultate dieser Arbeit gege-
ben. Weiterhin wird in diesem Kapitel ein Ausblick fiir weiterfithrende Anwedungsmdog-
lichkeiten der hier gezeigten Methoden vorgestellt.
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Kapitel 2
Die bildgebende Kernspinresonanz

In diesem Kapitel werden die grundlegenden physikalischen Aspekte der Kernspinresonanz
(engl.: Nuclear Magnetic Resonance, kurz NMR) und der bildgebenden Kernspinresonanz
(engl.: Magnetic Resonance Imaging, kurz MRI) behandelt. Die kernmagnetische Reso-
nanz ist ein 1946 von Purcell [12] und Bloch [13] entdecktes Phiinomen', welches vielseitige
FEinsatzgebiete in der heutigen Forschung findet. Die NMR ist heutzutage eine der wichtigs-
ten Methoden zur Aufklarung biologischer Strukturen, wie z.B. Proteine [14,15]. Aulerdem
wird sie zur Charakterisierung von dynamischen Prozessen in der Pharmazeutik [16] und
auch in neuen Forschungsfeldern, wie der Quanteninformationsverarbeitung [17], ange-
wandt. Die NMR basiert auf dem bereits 1897 beschriebenen Zeeman-Effekt [18], welcher
die Energieaufspaltung von Zustdnden unter dem Einfluss eines dufleren Magnetfeldes be-
schreibt.

Eine weitere Methode, die aus der Kernspinresonanz entwickelt wurde, ist die MRI, oder
auch als Magnetresonanztomografie (MRT) bekannte, bildgebende Methode, die seit ihrer
Entwicklung die medizinische Diagnostik revolutioniert hat. Die grundlegende Arbeit wur-
de 1973 von Lauterbur [19] angefertigt, in der die ersten MR-Bilder prisentiert wurden”.
Die Bildgebung basiert auf einer ortsabhéngigen Messung des Zeeman-Effekts innerhalb
eines bekannten Magnetfeldgradienten. Dadurch ist eine Messung der Spindichte in Ab-
héngigkeit des Ortes moglich. Das erste Bild eines menschlichen Kopfes wurde 1978 von
Clow und Young aufgenommen [20], mit dem der Grundstein fiir die Anwendung der
MRT am Menschen gelegt wurde. Im Vergleich zu anderen diagnostischen Methoden in
der Medizin bietet die MRT einige bedeutende Vorteile. Zum einen stehen deutlich mehr
Kontrastmoglichkeiten als z.B. bei der Rontgendiagnostik zur Verfiigung. Die MRT bietet
unterschiedliche gewebespezifische Relaxationsparameter, welche zur Kontrasterzeugung
genutzt werden konnen. Auflerdem ist die Methode ebenso auf molekulare Bewegungen
(wie z.B. Diffusion und Strémungen) sensitiv, sowie auf stationire Spindichten. Des Wei-
teren ist die MRT eine weitestgehend nicht-invasive’ Technik, bei der beispielsweise in
nur wenigen Ausnahmeféllen ein Kontrastmittel appliziert wird. Zu erwéhnen ist, dass
die Methode bis zum heutigen wissenschaftlichen Stand als absolut unbedenklich fiir den
Menschen eingestuft ist, da keine ionisierende Strahlung verwendet wird [21]. Aus der kli-
nischen MRT hat sich die sogenannte MR-Mikroskopie entwickelt. Diese wird meistens
in NMR-Spektrometern mit stdrkeren Magnetfeldern und Magnetfeldgradienten durch-

!'Nobelpreis der Physik im Jahr 1952
2Nobelpreis in Physiologie und Medizin im Jahr 2003 zusammen mit Peter Mansfield
3Begriff aus der Medizin: nicht eindringende
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gefiihrt, um eine rdumliche Auflésung im Mikrometerbereich zu erzielen. Vergleichsweise
betragt die Ortsauflosung in der MRT ~1mm. Als erste Veroffentlichung in diesem Be-
reich ist die 1986 angefertigte Aufnahme einer einzelnen Zelle von Aguayo et al. [22] zu
erwéihnen.

Fine detaillierte Beschreibung der Grundlagen der NMR und MR-Mikroskopie ist in den
umfassenden Standardwerken [23-25] présentiert. Die hier gezeigte Theorie basiert auf
diesen Werken und wurde bereits in meiner Diplomarbeit [26] in &hnlicher Form verwen-
det. Dieses Kapitel gliedert sich in folgende Bereiche: Abschnitt 2.1 befasst sich mit den
Prinzipien der NMR. In Abschnitt 2.2 werden die Grundlagen fiir die bildgebende NMR
beschrieben und im darauffolgenden Abschnitt 2.3 wird eine Bildgebungssequenz fiir die
MRT vorgestellt.

2.1. Grundlagen der NMR

Die Grundlage der NMR ist die Zeeman-Aufspaltung, welche die magnetfeldabhéngige
Aufspaltung der Energieniveaus von Atomkernen mit nicht verschwindendem Kernspin I
beschreibt. Die Energieniveaus spalten sich unter dem Einfluss eines externen Magnetfel-
des aufgrund ihrer Kernspinquantenzahl I in 27 + 1 Zusténde auf. In dieser Arbeit werden
ausschliellich Protonen (Wasserstoffkerne) als Kerne betrachten, welche eine Kernspin-
quantenzahl von I = % besitzen. Demnach entstehen zwei Energieniveaus unter dem Ein-
fluss eines externen Magnetfeldes. Die Energiedifferenz AFE zwischen den beiden Niveaus
ist linear abhéngig vom extern angelegten Magnetfeld By und wird beschrieben durch:

AE = hyB,, (2.1)

wobei h = % das reduzierte Planck’sche Wirkungsquantum und v = 2,675 - 10% % bzw.
Zl” =7 =42,576 M%{Z das gyromagnetische Verhéltnis fiir Protonen ist. An einen Kernspin
I ist ein magnetisches Moment i gekoppelt

i =1, (2.2)

welches unter dem Einfluss eines externen Magnetfeldes um die resultierende Magnetfel-
dachse pradiziert. Im Folgenden wird die in der NMR iibliche Konvention verwendet, in
der das externe Magnetfeld in z-Richtung orientiert ist (B} = By - €, mit €, als Einheits-
vektor in z-Richtung). Die Prézessionsbewegung des magnetischen Moments ist in dieser
Konvention symmetrisch um die z-Achse orientiert. Die Frequenz, mit der das magnetische
Moment préadiziert, wird als Larmorfrequenz wy bezeichnet:

wo = ’}/Bo. (23)

Aus der Betrachtung der Summe aller magnetischen Momente ; in einem gegebenen Vo-
lumen V, ergibt sich eine Gesamtmagnetisierung M = > v ;. Aufgrund der unterschiedli-
chen Verteilung der Spins innerhalb der beiden Energieniveaus besitzt die Magnetisierung
im Gleichgewichtszustand nur eine Komponente, die parallel zum externen Magnetfeld in
z-Richtung orientiert ist. Die Besetzungszahl N,,, der Energieniveaus fiir die magnetische
Spinquantenzahl m = :I:% ist im thermischen Gleichgewicht iiber die Boltzmannverteilung
gegeben:
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AE
e( szT)

- AR AL N ° (2-4)

N:t
e(—m) + G(W)

1
2

In dieser Gleichung ist kg die Boltzmann-Konstante, T' die Temperatur und AE gegeben
durch Gleichung 2.1. In guter Naherung kann diese Gleichung zu

1 FL’)/BO
~-(1=x
( 2kpT

1R
2 2

Ny

) (2.5)

vereinfacht werden. Fiir das in dieser Arbeit verwendete Magnetfeld von 14, 1 T und Raum-
temperatur (293 K) ergibt sich ein Besetzungszahlverhéltnis zwischen dem energetisch ho-
heren und dem niedrigeren Niveau von ca. 0,9999. Dies erklart die geringe Empfindlichkeit
der NMR. Anhand dieser Besetzungszahlunterschiede kann die entlang des externen Ma-
gnetfeldes orientierte Gleichgewichtsmagnetisierung My berechnet werden:

By
AkpT"

Hierbei entspricht die Grofle Ng der Anzahl der Spins in einem betrachteten Volumen.
Mit dieser Gleichgewichtsmagnetisierung arbeitet die NMR. Durch das Einbringen von
Energie in das System lésst sich die Gleichgewichtsmagnetisierung manipulieren. Dies
geschieht durch die Verwendung von hochfrequenten Wechselfeldern, wobei eingestrahl-
te Photonen die Resonanzbedingung frr = 52 erfiillen miissen. Die Resonanzfrequenz
ist bei den hier verwendeten Magnetfeldern im Bereich der Radiofrequenz des elektro-
magnetischen Spektrums (14,1 T entsprechen 600 MHz), weshalb die applizierten, zeitlich
gepulsten Wechselfelder auch Radiofrequenz (RF)-Pulse genannt werden. Abhéngig von
der Amplitude B; des RF-Feldes, welches orthogonal zum By-Feld orientiert ist, und der
Zeit, die das Feld angelegt ist, dreht sich die Magnetisierung in Richtung der z-y-Ebene.
Héufig werden zwei Spezialfille betrachtet. Als erstes wird eine Drehung der makroskopi-
schen Magnetisierung um 90° (in die z-y-Ebene) betrachtet. Dadurch verschwindet die als
longitudinal bezeichnete z-Komponente der Magnetisierung und nur transversale Kompo-
nenten in der z-y-Ebene bleiben iibrig. Der zweite Spezialfall betrachtet die Invertierung
der Magnetisierung M= —M- ez, welche durch einen 180°- oder m-Puls erzeugt wird.
Sollten nach einem RF-Puls transversale Komponenten der Magnetisierung existieren,
kénnen diese, aufgrund ihrer Prizessionsbewegung im Feld By, in einer Spule’ Spannungen
induzieren. Diese detektierten Spannungen werden in der NMR als freier Induktionszerfall
(engl.: Free Induction Decay, kurz FID) bezeichnet.

Befindet sich die Magnetisierung nicht mehr in ihrer Ruhelage, gibt es Relaxationsprozesse,
die einen Aufbau der longitudinalen bzw. einen Abbau der transversalen Magnetisierung
beschreiben. Der Aufbau der longitudinalen Magnetisierung wird im Allgemeinen als 77-
Relaxation bezeichnet und ist iber die Zeitkonstante 77 charakterisiert. Sie beschreibt die
Relaxation in das thermodynamische Gleichgewicht, welches durch M, gegeben ist. Nach
einem 90°-Puls ist die Relaxation definiert durch:

My = Ngv2h? (2.6)

M.(t) = Mo(1 — ¢ ). (2.7)

4Hiufig wird die zur Anregung verwendete RF-Spule auch fiir die Detektion genutzt.
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Fiir Zeiten t — oo wird wieder die Gleichgewichtsmagnetisierung My erreicht. Die Ener-
gie wird dabei an die Umgebung abgegeben. In Festkorpern geschieht dies in Form von
Wiérmeabgabe an das Gitter, weshalb die Relaxationszeit T auch haufig als Spin-Gitter-
Relaxationszeit bezeichnet wird. Ein weiterer gebrauchlicher Name in der Literatur ist die
longitudinale Relaxation.

Der zweite Relaxationsprozess findet in der transversalen Ebene der Magnetisierung statt.
Dieser basiert auf dem Kohéarenzverlust der Kernspins und einem damit einhergehenden
Abbau der messbaren Transversalmagnetisierung. Mehrere unterschiedliche Beitréage fiih-
ren dazu, dass die Frequenz der einzelnen Kernspins leicht unterschiedlich ist und diese
daher mit der Zeit einen zusitzlichen Phasenfaktor erhalten. Ublicherweise wird in der
NMR ein rotierendes Koordinatensystem eingefiihrt, welches mit der Larmorfrequenz wg
um die Achse des externen Feldes By rotiert. In diesem System sind Spins mit der Fre-
quenz wy stationér in der transversalen Ebene. Erfahren die Kerne unterschiedliche lokale
B-Felder, besitzen diese eine Frequenz w # wp, wodurch ein Signalverlust entsteht. Insge-
samt wird ein Signalverlust nach einem 90°-Puls innerhalb der transversalen Ebene iiber
die Relaxationszeit 77,

1 1 9.8
g_n+g (2:8)
beschrieben. Aufgeteilt wird diese beobachtete Relaxation in die Zeiten Ty und T}, wobei T}
durch stationdre Magnetfeldinhomogenitiaten verursacht wird und der Einfluss z.B. durch
sogenanntes ,,Shimming“ ° verringert werden kann. AuBerdem kénnen die durch die Rela-
xationszeit Té entstandenen Dephasierungen wieder refokussiert werden, indem ein 180°-
Puls geschaltet wird. Diese Vorgehensweise ist in der Literatur als Hahn-Echo bekannt [27].
Anders hingegen ist es mit der Dekohérenz, die von der Relaxationszeit 75 beschrieben
werden. Diese werden hauptsichlich durch sogenannte Spin-Spin-Wechselwirkungen her-
vorgerufen. Dazu gehdren z.B. Dipol-Dipol-Wechselwirkungen, die lokal unterschiedliche
Magnetfelder hervorrufen, so dass ein Kernspin nicht nur das duflere Feld By spiirt, son-
dern ein lokales Feld By # Bp. Weiterhin fithren Fluktuationen im Magnetfeld zu einer
zeitlich nicht konstanten Dephasierung der Kernspins. Der dadurch bedingte Abbau der
transversalen Magnetisierung M, /, lasst sich wie folgt beschreiben:

My () = My (0) - € 2. (2.9)

Die beiden Relaxationszeiten 77 und 715 sind spezifisch fiir unterschiedliche Stoffe und
abhéngig von einer Reihe von Parametern (z.B. Temperatur, Magnetfeld By und Ag-
gregatzustand). Als Beispiel liegen die Zeiten 77 und T fiir flissiges Wasser (H20) bei
Raumtemperatur und einem Magnetfeld von 14T im Bereich von wenigen Sekunden.

5Als ,Shimming® wird in der experimentellen NMR die Uberlagerung des externen Magnetfeldes By
mit Magnetfeldgradienten bezeichnet, um eine Homogenisierung des nicht perfekt homogenen By-
Magnetfeldes innerhalb des Probenvolumens zu erreichen.
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2.2. Theoretische Beschreibung der Magnetresonanztomographie

Eine ortliche Betrachtung der Kernspinresonanz lasst sich iiber eine Variation des Ma-
gnetfeldes realisieren. Ublicherweise wird ein Magnetfeldgradient genutzt, welcher dem
dufleren Feld By iiberlagert wird. Dies fithrt dazu, dass die Larmorfrequenz der Kernspins
ortsabhéingig wird. Der Magnetfeldgradient ist im Allgemeinen ein Tensor zweiter Stufe
und lasst sich als Matrix G schreiben:

0By 0By 0B
ox 8&; 0z
G — 0B, 0B, 0B,
- ox 0 0z
0B. 0B. 0B
oz oy 0z

(2.10)

Unter der Annahme, dass nur Magnetfelddnderungen parallel zum statischen Magnetfeld
By vorhanden sind, vereinfacht sich der Tensor zu einem Magnetfeldgradienten G der Form

0B,
or

0B
0

0B,
0z

Fiir die Resonanzfrequenz léasst sich jetzt ein Ausdruck in Abhéngigkeit des Magnetfeld-
gradienten und des Ortes definieren:

G= (2.11)

w(7) = v(By + GF). (2.12)

Im idealen Fall werden in der MRT Magnetfeldgradienten verwendet, welche eine lineare
Ortsabhéngigkeit besitzen. Abweichungen hiervon fithren meist zu Artefakten und miissen
in der Auswertung berticksichtigt werden. Bei der Betrachtung des gemessenen Signal S(t)
unter einem Magnetfeldgradienten

S(t) = /// ()Gt g, (2.13)

ist es offensichtlich, dass die Spindichte p(7) mit einem Phasenfaktor versehen wird, welcher
von dem Magnetfeldgradienten abhéngt. In dieser Gleichung wurden die im vorherigen
Kapitel angesprochenen Relaxationsprozesse vorerst nicht beriicksichtigt. Die durch den
Magnetfeldgradienten entstehende Phase wird iiblicherweise iiber einen Wellenvektor k
definiert, welcher die Dimension einer reziproken Lange aufweist. Der Wellenvektor ist
definiert als

L1 .
k= —~Gt, (2.14)
s

womit sich Gleichung 2.13 umformen lasst zu

S(F) = /// o(7)eli27F7 g (2.15)

Diese Notation ist in der Kernspinresonanz gebréauchlich und wird im weiteren Verlauf ver-
wendet. Aus der Fouriertransformation des aufgenommenen Signals l&sst sich anschliefend
die Spindichte bestimmen.
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In der MRT werden unterschiedliche Methoden angewendet, um eine ideale Abtastung des
zwei- bzw. dreidimensionalen k-Raumes durchzufiihren. Die in dieser Arbeit verwendeten
Methoden sind:

e Schichtselektion
¢ Phasenkodierung
o Frequenzkodierung

Alle drei Methoden dienen zur Aufnahme des k-Raumes und kénnen beliebig kombiniert
werden. Im Folgenden werden die Funktionsweisen der einzelnen Methoden genauer erlau-
tert. Fiir die Kombination der Methoden wird tiblicherweise ein System mit orthogonal
zueinander orientierten Gradientenrichtungen gewéahlt.

Schichtselektion

Die Schichtselektion basiert auf der Idee, nur eine einzelne Schicht im dreidimensionalen
Volumen zu betrachten. Dafiir wird wihrend der Anregung mit dem RF-Puls ein Magnet-
feldgradient angelegt. Fiir die Schichtselektion wird in der Regel ein frequenzselektiver
RF-Puls gewiéhlt, welcher die Form eines sogenannten Sinc-Pulses besitzt. Die Amplitude
wird zeitlich in der Form A(t) = 8“1& variiert, wobei diese Sinc-Funktion nur bis zu einer
gewissen Anzahl von Nulldurchgéngen modelliert wird. Der Vorteil einer Sinc-Funktion
liegt darin, dass die Fouriertransformierte einer Rechtecksfunktion der Breite BW im Fre-
quenzraum entspricht. Dadurch lasst sich in Kombination mit einem Magnetfeldgradienten
G'Schicht - €» eine quaderformige Schicht der Hohe

_ BW

YG'Schicht
anregen. Die Position der Schicht kann durch die Wahl der Trégerfrequenz des RF-Pulses
festgelegt werden, wobei die Dicke durch die Gradientenstérke und der Bandbreite des
RF-Pulses definiert ist. Die Orientierung der Schicht wird durch die Gradientenrichtung
vorgegeben. Haufig wird in dieser Arbeit die Schichtselektion in Richtung des statischen
By-Feldes ausgefiihrt (z-Richtung).

Az (2.16)

Frequenzkodierung

Fir die Frequenzkodierung wird wéhrend der Signalaufnahme ein Magnetfeldgradient,
auch Lesegradient genannt, angelegt. Demnach wird nach Gleichung 2.13 eine Projektion
der Protonendichte auf die Gradientenachse erreicht.

Phasenkodierung

Die Phasenkodierung bietet die Moglichkeit die Position der Kernspins in einer Phase zu
kodieren. Dafiir wird vor der Signalaufnahme ein Gradient éphase fir die Dauer Tppage
geschaltet. Dadurch erhalten die Kernspins einen Phasenfaktor ¢(7) abhéngig von ihrer
Position im Gradientenfeld:

(ZS(F) = ﬁfé’PhaseTPhase = EPhaseF' (2.17)
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Durch diese zusétzliche Phase verandert sich das aufgenommene Signal zu

S(R) = /// ()2 Frveauens ™+ g (2.18)

Durch eine 2"-fache Aufnahme des Signales bei konstantem Lesegradienten mit inkremen-
tierter Phasenkodierung kann anschliefend iiber eine zweidimensionale Fouriertransfor-
mation die Spindichte als Projektion auf die selektierte Ebene bestimmt werden.

Anhand der gewdhlten Phasen- und Frequenzkodierung kann das physikalische Sichtfenster
(engl.: Field of View, kurz FOV) in der gewihlten Ebene bestimmt werden. Fiir die
weitere Betrachtung wird angenommen, dass die Phasenkodierung in y-Richtung und die
Frequenzkodierung in xz-Richtung durchgefithrt wird. Das FOV in die dementsprechenden
Richtungen ist definiert iiber

1
FOV,,, = —— 2.19
z/y A kz Iy ) ( )
wobei die maximalen Werte der Wellenvektoren fiir die Differenz betrachtet werden. Um
aus dem FOV eine rdumliche Auflésung zu erhalten, wird zum einen die Anzahl N, der
aufgenommenen Datenpunkte wihrend der Datenaufnahme benétigt:

FOV,
Ar == (2.20)

Zum anderen ist die Anzahl Nppase der Inkremente fiir die Phasenkodierung ausschlagge-
bend:

B FOV,
NPhase + Nzero—ﬁlling '

Ay (2.21)
Da jedes Inkrement in Richtung der Phasenkodierung mit einem eigenen Experiment und
damit mit einer Verldngerung der Messzeit einhergeht, ist es iiblich ein sogenanntes ,,zero-
filling* (engl.: Nullen auffiillen) mit N,ero-filing Punkten in Phasenkodierrichtung durchzu-
fihren. Dabei werden Datenpunkte an den Réndern des k-Raumes mit Nullen erweitert.
Dies erhoht die digitale Auflosung ohne eine Verldngerung der Messzeit [28]. Die tat-
séchliche rdumliche Auflosung wird durch weitere Faktoren beschrinkt. Dazu zédhlen z.B.
Magnetfeldinhomogenitéten, Diffusionsprozesse und RF-Inhomogenitidten. Da aber in die-
ser Arbeit rdumliche Auflésungen iiber 10 pm verwendet werden, kann dieser Einfluss auf
die physikalische Auflésung vernachlassigt werden [29]. In dieser Arbeit wird im weiteren
Verlauf nur noch die digitale Auflésung nach einem ,zero-filling“ angegeben.

Eine weitere wichtige Groe in der MRT ist das Signal-zu-Rausch Verhéltnis (engl.: Signal
to Noise Ratio, kurz SNR). Das SNR ist gegeben durch

SNR — _ASignal_ (2.22)

9
ORauschen

wobei Agjgnal die mittlere Signalamplitude und oRauschen die Standardabweichung des Rausch-

signales ist. Das SNR steigt durch die Anzahl der Akkumulationen @ mit dem Faktor /a
und demnach auch die Bildqualitét.
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2.3. Erlauterung einer Bildgebungssequenz

Die zeitliche Abfolge von RF-Pulsen und den gepulsten Magnetfeldgradienten wird in der
MRT Pulssequenz genannt. Anhand dieser Schaltschemata wird die Kodierungsart und
Funktionalitdt der Sequenz festgelegt. Ein Beispiel fiir eine typische Bildgebungssequenz
ist in Abbildung 2.1 dargestellt.

A
v

2 A
-
m
~
N
2l
o/
[]
-
m
~
N
N
-
)

90

Gireq =~~~ -m-=m==mmme- -

Abbildung 2.1.: Spin-Echo basierte Bildgebungssequenz bestehend aus Radiofrequenz-
pulsen (RF) und Magnetfeldgradientenpulsen (G). Die Gradienten stehen orthogonal zu-
einander.

Die Sequenz tragt den Namen Spin-Warp-Sequenz und basiert auf dem Spin-Echo Verfah-
ren. Zu Beginn der Sequenz wird ein frequenzselektiver RF-Puls in Kombination mit einem
Schichtselektionsgradienten ausgefithrt. Hierdurch findet die im vorherigen Abschnitt be-
schriebene Schichtselektion statt. Auf den positiven Schichtselektionsgradienten folgt ein
negativer Gradient mit halber Flache. Dadurch werden Phasendifferenzen wieder repha-
siert, die von dem Gradienten selbst verursacht werden. Nach der Zeit TTE wird ein 180°-RF-
Puls geschaltet, welcher nach einer weiteren Wartezeit TTE ein Echo erzeugt. Unter dem
RF-Puls wird ebenfalls ein Gradient in Schichtselektionsrichtung geschaltet. Hierdurch
wird sichergestellt, dass nur die selektierte Schicht rephasiert wird. Die Phasenkodierung
ist als inkrementierter Gradient dargestellt, welcher in jedem Umlauf um ein Inkrement
gedndert wird. Dieser wird zusammen mit einem Gradienten in Frequenzkodierrichtung
geschaltet, der dazu dient einen Phasenfaktor zu erzeugen, welcher durch den anschlie-
Benden Lesegradienten zum Zeitpunkt des Echos refokussiert wird. Die Zeit, nach der sich
die Sequenz mit verdndertem Phasenkodiergradienten wiederholt, wird Repetitionszeit Tr
genannt. Das mit dieser Sequenz aufgenommene Signal hat folgende Form:
T Ty

S(F) o So(p,7) - (1 — e Tit7) . ¢ Tt (2.23)
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Hierdurch kénnen, mit der passenden Wahl der experimentellen Parameter Ty und Tg,
Kontraste zwischen aufgenommenen Bereichen mit unterschiedlichen Relaxationszeiten T;
und 75 sowie der Protonendichte p erzeugt werden.

Ein weiteres Beispiel fiir eine Pulssequenz ist die sogenannte FLASH (engl. Fast Low
Angle Shot)-Sequenz [30]. Diese Sequenz verzichtet auf den in Abbildung 2.1 eingezeich-
neten 180°-RF-Puls und erzeugt das Echo nur durch die Kombination des Lesegradienten
mit der davor geschalteten Dephasierung. Dadurch wird der Kontrast iiber die Relaxati-
onszeit T3 definiert. Auflerdem wird in dieser Sequenz, wie es der Name schon andeutet,
ein RF-Puls zur initialen Anregung mit einem Flipwinkel < 90° verwendet. Hierdurch wird
die longitudinale Magnetisierung nicht komplett in die Transversalebene geklappt, sondern
sie bleibt anteilig erhalten. Dies ermdglicht eine schnellere Datenaufnahme, da die Zeit bis
sich die Gleichgewichtsmagnetisierung wieder eingestellt hat schneller erreicht wird. Der
ideale Flipwinkel « fiir ein maximales SNR ergibt sich aus der Ernstformel [25]

,TR

cos(a) =e T1 . (2.24)






Kapitel 3
Stromungsbildgebung

Die Darstellung von Bewegungsprozessen mit der NMR hat bereits sehr frith in der Ent-
wicklung der Methode eine Rolle gespielt [31], wobei in den Anféngen vor allem Diffu-
sionsprozesse untersucht wurden [32-35]. Mit der Entdeckung der MRT [19] riickte auch
die ortsaufgeloste Geschwindigkeitsbildgebung in den Fokus der Wissenschaft. Eine der
ersten Arbeiten auf dem Gebiet wurde 1982 von P.R. Moran [36] angefertigt, wihrend
in den anschliefenden Jahrzehnten viele Anwendungsgebiete fiir die Techniken gefunden
wurden. Die MRT-Stromungsbildgebung findet sich heute z.B. in der klinischen Praxis
bei routineméfBigen Untersuchungen (als MRA, engl.: Magnetic Resonance Angiography,
bekannt), bei denen die Geféfie des Patienten dargestellt werden [37]. Aber auch in tech-
nischen Anwendungen, wie die von Harel et al. beschriebene Geschwindigkeitsmessungen
in einem Mikrochip [3%], wird die MRT héufig eingesetzt.

In dieser Arbeit werden hauptséichlich zwei unterschiedliche Methoden zur Stromungs-
bildgebung verwendet. Die erste in Abschnitt 3.1 beschriebene Methode basiert auf einer
zusétzlichen Phasenkodierung, welche proportional zur Geschwindigkeit ist. Die sogenann-
te Phasenkontrast-Methode ist in der Literatur bereits héufig beschrieben und in den
folgenden Artikeln zusammengefasst [39-413]. Die zweite Technik basiert auf der Beobach-
tung eines vorher markierten Bereiches und wird im Folgenden als TOF (engl.: Time of
Flight)-Methode bezeichnet. In der Medizin wird diese Technik zum Teil auch gleichbedeu-
tend mit der GefédBdarstellungsmethode MRA bezeichnet [37,44,45]. Die Funktionsweise
des Markierens ist in Abschnitt 3.2 beschrieben. Anwendungen neben der medizinischen
Gefildarstellung fand die Methode z.B. bei der Untersuchung von gepulster Strémung
innerhalb befruchteter Eier [16] oder zur Stromungsdarstellung innerhalb eines Stenosen-
modells [17]. Eine weitere Anwendung der Methode ist die Darstellung der Bewegungen
in einem Herzen [48,49].

3.1. Phasenkontrast-Methode

Die Phasenkontrastbildgebung basiert auf einem zusétzlichen Phasenfaktor, welcher durch
Bewegungen innerhalb eines Magnetfeldgradienten entsteht. Dieser Phasenfaktor kann
iiber die Gleichung

dF 1o d*F
L dr  mod°T ) (3.1)

¢(7) = <mor+m1dt TS a2

15
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beschrieben werden, wobei die Vorfaktoren m, von der Form der Magnetfeldgradienten
abhangig sind:

Te
My, = G(t)t"dt. (3.2)
0

Fir die Magnetfeldgradienten, welche bei den Bildgebungssequenzen verwendet werden,
fallt auf, dass diese einen nicht verschwindenden Beitrag in Anwesenheit einer konstanten
Geschwindigkeit zur Phase liefern. Um so entstehende Fehlregistrierungen zu kompensie-
ren, werden die Bildgebungsgradienten entsprechend angepasst. Dafiir ist es wichtig, dass
mindestens die ersten beiden Gradientenmomente g und m; fiir die Schichtselektion und
den Lesegradienten verschwinden, wéihrend fiir die Phasenkodiergradienten das Moment
my entsprechend Gleichung 2.17 erhalten bleibt, 7, jedoch keinen Beitrag liefert. Gradien-
tenformen, die diese Eigenschaften besitzen, sind in Abbildung 3.1 a.) und b.) dargestellt.
Anhand von Gleichung 3.1 wurden die durch diese Gradientenformen erzeugten Phasen-
beitrége fiir eine Probenausdehnung |7] =5 ¢cm und eine konstante Geschwindigkeit entlang
der Gradientenrichtung von 1% berechnet. Der in Abbildung 3.1 a.) dargestellte Gradi-
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Abbildung 3.1.: Magnetfeldgradientenformen, welche fiir die Bildgebung verwendet wer-
den und stromungskompensiert sind. a.) zeigt einen Lesegradienten, der zeitlich invertiert
als Schichtselektionsgradient genutzt werden kann. Die gestrichelte vertikale Linie zeigt
den Zeitpunkt des Echos bzw. das Zentrum des RF-Pulses an. b.) zeigt ein Inkrement ei-
nes Phasenkodiergradienten. In den darunterliegenden Zeilen ist die Evolution der Phase
gezeigt. Dabei wurden ein fester Ort sowie eine konstante Geschwindigkeit angenommen.



3.1 Phasenkontrast-Methode

17

ent kann in der dargestellten Form zur Frequenzkodierung als Lesegradient verwendet
werden. Eine Zeitumkehr dieser Gradientenfolge entspricht einer Schichtselektion. Wie
deutlich zu erkennen ist, verschwinden die beiden Momente 1y und m; zum Zeitpunkt
des Echos (gestrichelte Linie) oder, zeitlich invertiert, zum Mittelpunkt des frequenzse-
lektiven RF-Pulses. Der in Abbildung 3.1 b.) gezeigte Phasenkodiergradient besteht aus
zwel Rechteckpulsen der gleichen Lange, wobei sich der zweite Puls in der Amplitude um
den Faktor —% vom ersten Puls unterscheidet. Wie an den gezeigten Phasenbeitrigen zu
erkennen ist, ist das Moment m; nach der Pulsfolge 0, wihrend das Moment 7 einen
ortsabhéingigen Beitrag liefert.

Die dritte Gradientenabfolge ist in Abbildung 3.2 zu sehen und steht fiir eine Geschwindig-
keitskodierung. Diese besteht aus zwei zeitlich separierten Gradientenpulsen der gleichen
Léange, jedoch mit invertierter Amplitude. Dies erzeugt ein verschwindendes Moment my,
jedoch ein amplituden- und schaltzeitenabhéngiges Moment 1711, wodurch eine Phase fiir
konstante Geschwindigkeiten entsteht.

FEine Pulssequenz zur Messung von Geschwindigkeiten kann anschliefend aus der geschick-
ten Kombination der gerade gezeigten Magnetfeldgradienten bestehen. Eine FLASH ba-
sierte Pulssequenz ist in Abbildung 3.3 dargestellt. Hier sind die Bildgebungsgradienten
(in schwarz dargestellt) fiir konstante Geschwindigkeiten kompensiert. In blau sind die
stromungskodierenden Gradienten dargestellt, die je nach Stérke der gewiinschten Stro-
mungskodierung variiert werden kénnen. Neben der Amplitude sind die Schaltzeiten 6 und
der Abstand A der Gradienten von Bedeutung.

Abhéngig von diesen beiden Parametern ergibt sich fiir das Moment m; = G- § - A (im
Folgenden nicht mehr vektoriell betrachtet). Dabei ist |G|=G die Amplitude der Kodie-
rungsgradienten. Durch zwei Aufnahmen mit unterschiedlich starker Strémungskodierung
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Abbildung 3.3.: Gradientenecho basierte Pulssequenz zur Stromungsmessung. Die Bild-
gebungsgradienten (schwarz) sind stromungskompensiert und die optionalen blauen Gra-
dienten dienen der Geschwindigkeitskodierung.

und ansonsten gleich bleibenden Parametern kann, anhand der Phasendifferenz A¢ beider
Bilder, der Einfluss einer konstanten Stromung v in Gradientenrichtung bestimmt werden:

Ap=~-v-Amy. (3.3)

Hierbei ist zu beachten, dass die Phasenkodierung nicht so stark ist, dass diese einen
Phasenfaktor groler als 2w bzw. 47 erzeugt. Dies hat den Grund, dass die an den Gren-
zen —m und 7 gefaltete Phase ansonsten nicht mehr zuriickgerechnet werden kann. Die
Geschwindigkeit, welche einen Phasenfaktor von 27 zwischen zwei gegebenen Momenten
my erzeugt, wird VENC (engl.: Velocity Encoding) oder FOF (engl.: Field of Flow) ge-
nannt. Das VENC ist vergleichbar mit dem FOV der Bildgebung und sollte an die Probe
genau angepasst sein. Ein zu grofl gewéihltes VENC erzeugt eine schlechte Auflésung im
Geschwindigkeitsraum, wahrend ein zu klein gewéahltes VENC zu den eben beschriebenen
Faltungen fiihrt, die ab der zweiten Faltung nicht mehr kompensierbar sind. Das VENC
ist definiert als:

2T
VENC = ——. 3.4
S A (3.4)

Diese Grofle des VENCs geht auch direkt in die Stérke des Rauschens o im Geschwindig-
keitsfeld ein [50]:

_ V2VENC
7w SNR°

Hierbei steht SNR fiir das Signal-zu-Rausch Verhaltnis der aufgenommenen Bildern.

(3.5)
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3.2. Die ,, Time of Flight“-Methode

Die TOF-Methode markiert spezifisch selektierte Volumina indem sie die Magnetisierung
in diesen Bereichen manipuliert. Uber zeitlich variable Aufnahmen lassen sich diese Be-
reiche mit der Zeit verfolgen. Fiir die Markierung wird ein frequenzselektiver RF-Puls
in Kombination mit einem Magnetfeldgradienten geschaltet. Analog zur Schichtselekti-
onsmethode wird in dem ausgewéhlten Bereich die Magnetisierung manipuliert. Abhéngig
von der Wahl der RF-Pulsparameter kann z.B. die Gleichgewichtsmagnetisierung invertiert
oder in die Transversalebene gedreht werden. Anschliefend an den Markierungsschritt wird
nach einer festgelegten Evolutionszeit eine Bildgebungssequenz wie z.B. FLASH durchge-
fiihrt. Die Spins aus den markierten Bereichen haben sich innerhalb der Evolutionszeit
mit einer vorhandenen Stréomung weiterbewegt und erzeugen in der anschlieffende Bildge-
bungssequenz einen Kontrast im Vergleich zu den Spins, die vorher keinen Markierungspuls
wahrgenommen haben. Der Kontrast basiert dabei auf der verdnderten Ausgangsmagne-
tisierung der markierten Spins. In Abbildung 3.4 ist eine solche Pulssequenz dargestellt.

Markieren Bildgebung
2 90° e o°
S | S Sy VA—" | W—
< o >

Abbildung 3.4.: Bildgebungssequenz fiir die TOF-Methode. Sie basiert auf einem Mar-
kierungsschritt, der mit zwei unterschiedlichen Methoden (1 und 2) erfolgen kann und
einer anschliefenden FLASH-Sequenz. Die Stérke der blau gestrichelten Gradienten defi-
niert zusammen mit den RF-Pulsen die Starke und Richtung der Markierung. Methode 1
bildet die Grundlage fiir die Gittermarkierung mit Hilfe eines DANTE-Echozuges (siehe
Text), wihrend Methode 2 exemplarisch fiir eine Einzelschichtmarkierung steht.

In der Abbildung sind neben der Bildgebung zwei unterschiedliche Methoden zur Mar-
kierung gezeigt, die mit den Zahlen 1 und 2 gekennzeichnet sind. Methode 2 beschreibt
hierbei die bereits oben erklédrte Einschichtmarkierung, basierend auf einem frequenzselek-
tiven RF-Puls und einem Gradienten. Die Evolutionszeit ist gegeben iiber 7 und anhand
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der RF-Pulsparameter (Flipwinkel 3, Triagerfrequenz und Bandbreite) ldsst sich mit den
Gradienten eine Markierungsebene und die Stiarke der Markierung festlegen. Die maxima-
le Evolutionszeit ist gegeben durch die Ti-Relaxation der Probe und dem Flipwinkel j.
Dieser Zusammenhang ist durch den Kontrast gegeben, der nur detektiert werden kann,
solange die Gleichgewichtsmagnetisierung im markierten Volumen nicht erreicht ist.

Die zweite in Abbildung 3.4 gezeigte Markierungsmethode (1) unterscheidet sich durch die
Anzahl der RF-Pulse von der vorherigen Methode. Diese markiert viele parallele Schichten
durch die Anwendung von N RF-Pulsen mit einem kleinen Flipwinkel 5 < 90°. Fir die
Summe der Flipwinkel muss jedoch )~ 5 8 = 90° gelten, um in den einzelnen Markierungs-
ebenen einen resultierenden 90°-Puls zu erhalten. Die frequenzselektiven RF-Pulse sind
in dquidistanten Abstdnden § angeordnet, wodurch zwischen den Pulsen freie Prézession
stattfinden kann. Eine solche Anordnung ist bekannt als DANTE (engl. Delays alternating
with nutations for tailored excitation)-Sequenz [51-53]. Die Wahl der Bandbreite der ein-
zelnen RF-Pulse wird so eingestellt, dass das FOV nicht {iberschritten wird. Dadurch
werden Faltungen der Markierung vermieden. In dieser Arbeit wurden zwei DANTE-
Pulsfolgen mit senkrecht zueinander orientierten Ebenen genutzt. Dies erzeugt ein Gitter
als Markierung. Da die beiden einzelnen Gitterebenen nicht simultan angeregt werden,
besitzen sie unterschiedliche Evolutionszeiten 7 /5. Der Abstand d der Gitterlinien im Bild
ist gegeben durch

1

d= G’ (3.6)
wobei GG die Gradientenstérke ist.
In Abbildung 3.5 sind Beispielbilder fiir die Gittermarkierung a.) und eine Einzelschicht-
markierung b.) gezeigt. In dem Fall der Bilder lag keine Stromung vor. Daher reprisen-
tieren die dunklen Linien die markierten Bereiche. Liegt eine Stromung vor, bewegen sich
die markierten Ebenen innerhalb der gewéhlten Evolutionszeit. Dies ist exemplarisch in
Abbildung 3.5 c.) zu sehen. Hier hat sich die in b.) markierte Linie mit der Zeit verformt.

Abbildung 3.5: Exemplarische
Beispiele fiir zwei unterschiedli-
che Markierungsmethoden. Die
Bilder wurden in einem mit Was-
ser gefiillten 6 mm Schlauch ohne
und mit Strémung aufgenom-
men. a.) stellt ein resultierendes
Bild mit Gittermarkierung dar.
Der Linienabstand wurde hier
fir beide Gitterachsen gleich
gewdhlt. b.) zeigt eine einzelne
markierte Schicht. c.) zeigt die
aus b.) markierte Ebene, die
sich in einer vorhandenen Stro-
mung innerhalb der gewahlten
Evolutionszeit bewegt hat.
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3.3. Artefakte in der Stromungsbildgebung

3.3.1. Zeitlich veranderliche Geschwindigkeiten

Innerhalb der Stromungsbildgebung kann es zu Artefakten kommen, die sehr dhnlich zu
den Bewegungsartefakten der normalen Bildgebung sind [54]. Bewegungsartefakte in der
normalen Bildgebung entstehen, wenn sich die Probe wéhrend der Aufnahme bewegt.
Dadurch kénnen einzelne Phasenschritte der Phasenkodierung eine andere geometrische
Anordnung kodieren als die vorherigen. Dies fiihrt dazu, dass im k-Raum einzelne Zeilen
eine Phaseninformation enthalten, die zu einer anderen Geometrieanordnung gehort als die
Phaseninformation der anderen Zeilen. Dies fithrt zu sogenannten Geisterbildern in Pha-
senkodierrichtung. Ahnliche Effekte konnen withrend der Aufnahme von Proben entstehen,
in denen eine zeitlich nicht konstante Bewegung einer Fliissigkeit vorherrscht. Durch die
variable Bewegung der Fliissigkeit kann direkt die Analogie zu den Bewegungsartefakten
der normalen Bildgebung erklart werden. Die Flissigkeit ist zu jedem Phasenkodierschritt
an einer anderen Position, sofern ihre Bewegung zeitlich nicht konstant ist. Auflerdem
sind die im vorherigen Abschnitt besprochenen Gradientenformen nicht geeignet Aufnah-
me durchzufithren, in denen hohere Momente der Bewegung enthalten sind. Grund hierfiir
ist, dass hohere Momente der Bewegung zusétzliche Phasenanteile durch z.B. Beschleuni-
gungen erzeugen. Somit ist die Phase, die durch den Phasenkodiergradienten erzeugt wird,
nicht nur ortskodiert, sondern es ist eine Modifikation durch die Bewegung enthalten. Ist
diese Bewegung zusétzlich unterschiedlich fiir jeden einzelnen Phasenkodierschritt, dann
entstehen die Geisterbilder. Ein Beispiel fiir eine MRT-Aufnahme wéihrend einer zeitlich
nicht konstanten Bewegung ist in Abbildung 3.6 gezeigt.

Dies ist in gepulsten Stromungen, die sich zeitlich wiederholen, kein Problem, solange jeder
Phasenschritt genau mit der Wiederholfrequenz der pulsierenden Stréomung abgestimmt
wird. Sind dann die Stréomungen jedoch auf der Zeitskala der Echozeit stark variabel,
kann es sein, dass die MRT diese Stromungen nicht aufnehmen kann. Auflerdem sind z.B.
Turbulenzen, die sich durch eine chaotische Anderung der Strémung auszeichnen, mit den
im vorherigen Kapitel vorgestellten Sequenzen nicht auflésbar.

max

Frequenzkodierrichtung aus [55].
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o 2 Abbildung 3.6: MRT-Aufnahme einer zeit-
g lich nicht konstanten Rohrstréomung. Es sind
deutlich die Geisterbilder entlang der Pha-
min senkodierrichtung sichtbar. Bild entnommen
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3.3.2. Geschwindigkeitsgrenzen

Bei der Aufnahme von MR-Bildern kann es zu einem Signalverlust aufgrund von zu hoher
Geschwindigkeiten innerhalb der Probe kommen. Dabei werden im Folgenden zwei unter-
schiedliche Aspekte betrachtet. Es kann eine maximale Grenze fiir die Geschwindigkeit
in Proben definiert werden, bei denen Spins von auflerhalb der RF-Spule durch die RF-
Spule hindurch und wieder hinaus stréomen. In einem solchen System ist die Transitzeit der
Flissigkeit durch die RF-Spule die Grofle, welche die maximale Geschwindigkeit definiert.
Bewegen sich die Spins ab dem Zeitpunkt der Anregung innerhalb der Echozeit aus dem
sensitiven Volumen (RF-Spule), sind diese nicht mehr detektierbar und tragen nicht zum
Signal bei. Exemplarisch werden die Dimensionen fiir die in dieser Arbeit vorwiegend
verwendete 10mm ) RF-Spule’ betrachtet. Diese ist schematisch in Abbildung 3.7 a.)
dargestellt. Die Spule hat eine Lénge [ von 27 mm. Angenommen, eine Fliissigkeit durch-
stromt entlang dieser Achse die Spule, dann ist die maximal detektierbare Geschwindigkeit
Umax gegeben durch vy = ﬁ Typische hier verwendete Echozeiten liegen in der Grofien-
ordnung von 10ms, woraus sich eine maximal detektierbare Geschwindigkeit von ~ 2,7 7=
ergibt.

a.) Vmax b)
1
|
I Selektierte Schicht
Sensitives B e il 7—:
Volumen der Linge 27 mm | . Anregungsfenster I
RF-Spule ==~
—_ 1 toe~1/BW
: I Stromung
|
Strémung - ="

Abbildung 3.7.: Schematische Darstellung von zwei Effekten, die zu Signalverlust bei zu
schnellen Stromungsgeschwindigkeiten fithren kénnen.

Die zweite Grenze fiir die Geschwindigkeiten wird durch die Schichtselektion hervorge-
rufen. Der Effekt basiert hier ebenso auf der Transitzeit der Spins. Diesmal ist jedoch
ihre Aufenthaltszeit innerhalb der selektierten Schicht (vgl. Abbildung 3.7 b.) ) wéhrend
der Schichtselektion von Bedeutung. Die Dauer der Schichtselektion tgp = nzco - ﬁ
ist gegeben durch die Bandbreite BW des selektiven RF-Pulses und die Anzahl der Null-
durchgénge des Sinc-Pulses nz¢. Die maximal wiahlbare Bandbreite ist festgelegt durch die

maximale Gradientenstirke G und die gewiinschte Anregungsschichtdicke Ax = 325} ‘:i

Fiir typische Werte (nzo = 4, Guax ~ 1 % und Az = 150 um) ergibt sich eine Bandbrei-
te von ~ 6 kHz, woraus tgrr =~ 0,7ms folgt. Demnach ist die maximale Geschwindigkeit
gegeben durch 22 ~ (),2 &+ Diese Parameter sind zu beriicksichtigten, wenn ein Stro-

lRF
mungsexperiment geplant wird.

!Bruker Biospin Birdcage RF-Insert - PH Micro 2.5 SAD600 1H



Kapitel 4
Medizinischer Kontext - Aneurysmen

Aneurysmen sind permanente Arterienerweiterungen, die in unterschiedlichen Formen vor-
liegen kénnen. Unterschieden werden meist drei unterschiedliche Aneurysmatypen, wobei
das Aneurysma verum am haufigsten auftritt und die beiden anderen Klassen (Aneurysma
spurium und Aneurysma dissecans) im engeren Sinne keine echten Aneurysmen sind. Letz-
tere basieren auf einem Trauma (Aneurysma spurium) und auf einer Gewebeeinblutung
(Aneurysma dissecans). AuBlerdem wird noch zwischen Aneurysmen unterschieden, die in
Arterien innerhalb und auflerhalb des Schédels auftreten. Hierbei haben Studien belegt,
dass Aneurysmen in Schidelarterien in bis zu 30% der Fille sogar mehrfach auftreten. [0]
In Abbildung ist ein craniales’ Aneurysma dargestellt. a.) zeigt dabei eine dreidi-
mensionale Rekonstruktion des Aneurysmas aus mehreren einzelnen MR A-Schnittbildern.
Eines dieser Schnittbilder ist in b.) dargestellt.

Abbildung 4.1.: Magnetresonanzangiographie-Bilder eines 70-jdhrigen Patienten, der
Tréger eines cranialen Aneurysmas ist. a.) zeigt eine dreidimensionale Rekonstruktion
des Aneurysmas. b.) zeigt eine Schichtbildaufnahme durch das Gehirn. Die Pfeile dienen
der Orientierung in den beiden Bildern. Die Bilder sind entnommen aus [44].

Aktuelle Studien befassen sich mit der Ursache von Aneurysmen. Es wurden bisher we-
nige Hinweise auf erblich bedingte Schwichen der Arterienwand gefunden, jedoch stehen

! Begriff aus der Medizin: innerhalb des Schidels
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genetische Veranlagungen mit einem erhohten Risiko fiir die Bildung eines Aneurysmas in
Verbindung. Die hdufigste Ursache fiir Aneurysmen beruht jedoch auf hdmodynamischen,
degenerativen Gefafkrankheiten wie z.B. Arteriosklerose, die abnormale Geféafiwandbe-
lastungen auslosen konnen. Uber die verinderten Scherspannungen an den Gefiwinden
lassen sich auch Auftreten, Wachstum, Thrombosebildung sowie die Ruptur von Aneurys-
men erkléren. [56,57]

Typischerweise werden Aneurysmen bei Patienten im Alter von 40 bis 60 Jahren diagnos-
tiziert [58] und treten sehr selten (unter 2% der Félle) bei Kindern auf. Haufig verursachen
Aneurysmen keine Symptome bis sie ruptieren. Ist dies jedoch der Fall, sind sie mit einer
hohen Sterblichkeits- und Invaliditétsrate (60-80%) verbunden [59]. Beziiglich des Rup-
turrisikos gibt es einige Fallstudien, die das Risiko fiir eine Ruptur eines Aneurysmas auf
1% pro Jahr angeben [60]. Auch wurden fiir spezielle Fille bereits Simulationen fiir die
Belastungen der Gefaflwand durchgefithrt und mit MRT-Messungen verglichen, um die
Kréfte, die auf die Arterie wirken, zu charakterisieren. [(1]

Die Behandlung bietet momentan neben der Beobachtung und Risikoabschitzung zwei
Moglichkeiten. Zum einen ist ein gefafichirurgischer Eingriff moglich, bei dem prinzipiell
der Aneurysmasack abgetrennt oder verschlossen wird. Zum anderen wird die endovasku-
lare Therapie, bei der in die Arterie Drahtgeflechte (Stents) eingesetzt werden, um den
Blutfluss wieder zu normalisieren [62]. Es gibt hierbei die Option, den Blutfluss in den
Aneurysmasack komplett zu unterbinden und mit einer Spirale auszufiillen oder aber den
Blutstrom durch sehr engmaschige Stents zu manipulieren, um die Wandbelastungen zu
verédndern [63]. Die endovaskuldre Behandlung wird in den letzten Jahren bevorzugt ein-
gesetzt und vor allem kleine Aneurysmen werden héufig gut und mit geringem Risiko
behandelt [64]. Fiir komplexere Formen von Aneurysmen ist es jedoch schwierig, geeignete
Stents zu finden und auszuwéhlen. Daher gibt es eine Vielzahl unterschiedlicher Optio-
nen, aus der die beste Mdoglichkeit ausgewahlt werden muss. Das exakte Risiko, welches
eine endovaskuldre Behandlung mit sich bringt, ist patienten- und aneurysmaspezifisch.
Jedoch haben grofiere Studien das Risiko auf 3-5% Invaliditatsrate und 1-1,5% Todes-
folge abgeschétzt [65,66]. Im Vergleich dazu tritt bei gefédfichirurgischen Eingriffen eine
Invailditatsrate von 15% auf [67].

Wichtig fiir den behandelnden Arzt ist es demnach, die richtige Behandlung fiir den Pati-
enten auszuwéhlen. Dazu stehen ihm heute viele Langzeitstudien zur Verfigung [68-70],
ebenso wie einige spezielle Untersuchungen an Aneurysmen und Zusammenfassungen [71].
Es gibt jedoch keinen wirklichen Standard, an den sich der Mediziner halten kann und
so brauchen Entscheidungen Zeit, Erfahrung und wiederholte Patientenbesuche. Um ei-
ne Entscheidungshilfe zu bieten, sind demnach patientenspezifische Stromungsimulationen
eine effiziente Erweiterung zu den bisherigen Moglichkeiten. Fiir die Anfertigung dieser Si-
mulationen ist man auf experimentelle Messungen der Stromungen angewiesen, fiir das die
im vorherigen Abschnitt beschriebene MRT-Flussbildgebung eine exzellente Moglichkeit
darstellt.



Kapitel 5
Computersimulationen

In dieser interdisziplindren Arbeit wird eng mit dem Lehrstuhl Informatik VII der TU Dort-
mund zusammengearbeitet. Alle gezeigten Computersimulationen zur Stréomungsberech-
nung wurden von Dipl.-Inf. Lars Walczak durchgefiihrt und programmiert. Im Folgenden
wird die Methode, die fir die Simulation benutzt wurde, kurz erldutert. Fiir weitere De-
tails verweise ich auf die Promotionsarbeit von Dipl.-Inf. Lars Walczak die aktuell verfasst
wird [72].

Zur Modellierung von Fluiden gibt es mehrere Ansétze. Zum einen ist ein makroskopi-
scher Blick auf die Fluide moglich. Dazu wird in der Kontinuumsmechanik versucht die
Navier-Stokes-Gleichung zu approximieren. Diese beschreibt Stromungen tiber zeitabhén-
gige Geschwindigkeits-, Druck- und Dichtefelder. Zum anderen ist ein mikroskopischer
Ansatz moglich, welcher die Bewegungen einzelner Molekiile betrachtet. Die in dieser Ar-
beit fiir die Erzeugung der Simulationen verwendete Methode ist eine dritte, wahrschein-
lichkeitstheoretisch basierte Methode, die aus der statistischen Physik hergeleitet ist. Sie
ist skalierungstechnisch zwischen der mikro- und makroskopischen Methode angesiedelt
und wird mesoskopisch genannt. Der Name dieser vergleichsweise neueren Methode ist
Lattice Boltzmann Methode, kurz LBM. Die LBM wurde bereits auf viele interessante
Stromungsprobleme angewendet, wie z.B. Vielkomponenten-Fluide. [73-78]

In der LBM wird die makroskopische Dichte p eines Fluides durch eine Wahrscheinlich-
keitsfunktion (PDF, engl.: Particle Distribution Function) f; beschrieben. Der Index i
steht hierbei fiir eine Raumrichtung ¢é;. Abhéngig von der Grofle von f; bewegen sich
Teilchen in die Richtung é;. Bei der Methode wird ein Gitter definiert, auf dem die Be-
wegung von Partikeln modelliert wird. Ein typisches Modell fiir die Bewegung der Teil-
chen ist das so genannte D3Q19 Modell, welches 19 diskrete Raumrichtungen beriicksich-
tigt. Diese sind explizit ¢ = (0,0,0)7, €. ¢ = {(£c,0,0)T, (0, 4c,0)T, (0,0, +c)T} und
.. 18 = {(Fec,+c,0)T, (£e,0,4c)T, (0, +¢, +¢)T}. €) steht hierbei fiir Partikel in Ruhe
und ¢ = % reprasentiert die Gittergeschwindigkeit in Gittereinheiten dz und Simulations-
zeitschritten dt. In der LBM wird die Viskositét tiber Kollisionen zwischen sich bewegenden
Teilchen innerhalb der Zeitentwicklung modelliert. Die einzelnen PDFs entwickeln sich mit
der Zeit wie folgt:

FE + st 4 ot) - fi(z.p) = S EO S0, (5.1)

wobei die einzelnen Gleichgewichtsverteilungsfunktionen f;? gegeben sind durch
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abve > 72 —2
P, ) = wip (1 $AED | D 3“) - (52)

In diesen PDFs ist die Geschwindigkeit # enthalten sowie Gewichtungsfaktoren w; fiir die
einzelnen Raumrichtungen. Diese lauten explizit fiir das D3Q19 Modell: wg = %,wlj...ﬁ’ = Tls
und wr,...18 = 5. Die Gleichgewichtsverteilungsfunktionen f{¥ dienen der Massenerhaltung
innerhalb der Simulation. Der rechte Term der Gleichung 5.1 wird in der Literatur als Kol-
lisionsterm bezeichnet und kann fiir spezielle Félle angepasst werden, z.B. fiir Modelle mit
mehreren Relaxationszeiten 7. Die Entwicklung der einzelnen PDFs kann als ein Streben
zu einem lokalen Gleichgewicht verstanden werden, welches eine Funktion von der Dich-
te p, der aktuellen Geschwindigkeit & und der Relaxationszeit 7 ist. Die Relaxationszeit
selbst ist mit der kinematischen Viskositat des Fluides verkniipft:

1 1\ dz?

V=g (7—2) T (5.3)
Die Randbedingungen fiir die Simulation kénnen in mehrere Bereiche eingeteilt werden.
Zuerst konnen an festen Réndern die sogenannten ,mno-slip“ Randbedingungen (engl.:
schlupffrei) eingefithrt werden. Dabei werden gegeniiberliegende PDFs an festen Knoten-
punkten gespiegelt. Diese Technik ist als ,,bounce-back® (engl.: zuriickspringen) bekannt.
Fiir die Definition der Position der Randbedingung innerhalb des D3Q19 Gitters wird
eine Nullisokontur einer Niveaumenge [79], welche die Geometrie représentiert, verwen-
det. Fiir den Einlass wird eine konstante Geschwindigkeitsverteilung verwendet (Dirichlet-
Bedingung), wihrend fiir den Auslass die Geschwindigkeit als stationdr angenommen wird
(Neumann-Randbedingung). Diese Randbedingungen werden auf der makroskopischen
Ebene (z.B. 4 und p werden auf feste Werte gesetzt) sowie auf die mikroskopische Ebene
angewandt (fiir Geschwindigkeitsrandbedingungen miissen p und die f;, die in Richtung
des Fluides zeigen, gesetzt werden) [80]. Im Kollisionsterm koénnen auch externe Kriifte,
wie z.B. die Gravitation, eingebracht werden [31].
Die Anwendung der LBM fiir die in dieser Arbeit angesprochenen medizinischen Zwecke
benétigt einen Abgleich zu anderen Methoden oder analytischen Losungen. Grundlegende
Vergleiche mit analytischen Losungen fiir verschiedene Randbedingungen und anderen nu-
merischen Simulationen wurden bereits durchgefithrt [80-85], aber die Ergebnisse sind bis
dato noch nicht ausreichend diskutiert, insbesondere fiir beliebige Geometrien und reale
Stromungsprobleme. Weiterhin wurde gezeigt, dass die LBM die zeitabhédngige Navier-
Stokes-Gleichung unter speziellen Bedingungen annéhert [$6]. Besonders die Wahl der Si-
mulationsparameter beeinflusst die Stabilitdt der Simulation, insbesondere wenn spezielle
Rahmenbedingungen eingehalten werden miissen.
Obwohl die LBM noch nicht komplett diskutiert ist, wird sie sehr hdufig verwendet. Ins-
besondere die Moglichkeit der LBM neue Programmierparadigmen fiir massive Paralleli-
sierung verwenden zu konnen, ist ein Vorteil gegeniiber anderen numerischen Methoden.
Dadurch kénnen auf GPUs (engl.: Graphics Processing Unit), die fiir nahezu jede Work-
station verfiighar sind, Stréomungssimulationen durchgefiihrt werden [37]. Ein Nachteil der
GPUs ist ihr limitierter Arbeitsspeicher, wodurch die maximale Gréfle der Simulations-
doméne eingeschréankt sein oder nur iiber ineffiziente Dateniibertragungen und Zwischen-
speicherungen vergroflert werden kann.
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Fiir den Vergleich der LBM mit den Messungen der MRT ist es wichtig, die Methode zu pa-
rametrisieren und den bereits angesprochenen Gittereinheiten ihr physikalisches Pendant
zuzuordnen. Dafiir wird eine in der Stromungsmechanik iibliche Grofle, die Reynoldszahl
Re, verwendet [33]. Die Reynoldszahl ergibt sich aus der charakteristischen Léange cr,, der
charakteristischen Geschwindigkeit ¢y und der kinematischen Viskositat v:

Re = UL, (5.4)

v

Anhand dieser Grofie konnen Stabilitdtsgrenzen fiir die Simulation definiert werden, um in
Gittereinheiten der physikalischen Reynoldszahl zu entsprechen [10]. Eine wichtige Grofe
dabei ist die Gitterauflosung NN, fir die in Kapitel 9 der Einfluss auf die Simulationsge-
nauigkeit untersucht wird.






Teil 1.

Analyse von Blut

29






Kapitel 6
Nichtnewtonsche Eigenschaften

Fiir eine genaue und realitdtsnahe Betrachtung der Stromungseigenschaften innerhalb von
Arterien sowie angepassten Modellsystemen, miissen zuerst einige Eigenschaften von Blut
diskutiert werden. Dazu wird in diesem Kapitel das nichtnewtonsche Verhalten von Blut
behandelt. Hier gibt es bereits einige Arbeiten, die sich mit der scherratenabhéngigen
Viskositdt von Blut befasst haben. Diese ist jedoch von vielen Parametern abhéngig, wie
z.B. dem GefaBldurchmesser, dem Hamatokrit und der Temperatur [89-96]. Daher werden
in diesem Kapitel die zur Verfligung stehenden Blutproben untersucht. Auflerdem werden
typische Scherratenverteilungen fiir die in dieser Arbeit verwendeten Modelle bestimmt.
Als Probenfliissigkeit werden unterschiedliche Blutarten verwendet, um zu zeigen, dass der
Viskositédtsbereich je nach gewilinschtem Anwendungszweck variierbar ist. Die gewonnenen
Erkenntnisse dienen anschliefend als Grundlage fiir die numerischen Simulationen.

6.1. Nichtnewtonsche Fluide

Flissigkeiten lassen sich anhand ihres FlieSverhaltens in verschiedene Kategorien eintei-
len. Dabei sind zuerst die newtonschen Fluide zu erwahnen, welche durch eine lineare
Abhéngigkeit zwischen der Scherspannung 7 und der Schergeschwindigkeit 4 = %Z’ auch

Scherrate genannt, definiert sind [38]:
T=n-%. (6.1)

Hierbei ist der Proportionalitdtsfaktor n die dynamische Viskositéit. Wasser ist in diesem
Fall ein newtonsches Fluid, wihrend Blut von diesem Verhalten abweicht. Im Falle von
Abweichungen von einem newtonschen Fluid ist die dynamische Viskositéit n abhéngig von
der Scherrate 7. Bei diesen Fluiden wird zwischen dilatanten (scherverdickend) und pseu-
doplastischen (scherverdiinnend) unterschieden [97]. Als mathematischer Zusammenhang
besteht die Moglichkeit dieses Verhalten iiber ein sogenanntes Potenzfluid zu modellieren.
In diesem Modell ist der Zusammenhang zwischen Scherspannung und Scherrate wie folgt
gegeben [98]:

8 n

T:K(lﬁ. (6.2)
dy

Anhand des Exponenten n ist es nun moglich die Eigenschaften des Fluides zu beschreiben,

wahrend K ein Proportionalitatsfaktor ist. Fiir n = 1 liegt offensichtlich ein newtonsches
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Fluid nach Gleichung 6.1 vor. Fiir n > 1 ist ein dilatantes Fluid vorliegend, wihrend n < 1
ein pseudoplastisches Fluid beschreibt.

Fiir die Exponenten n =1, n = 0,5 und n = 1,5 ist in Abbildung 6.1 a.) die Abhéngigkeit
von der Scherrate zur Scherspannung gezeigt. Anhand des Exponenten und einer gegebe-
nen Druckdifferenz % kann ein Geschwindigkeitsprofil abhédngig vom Radius r fiir einen
kreisférmigen Querschnitt berechnet werden: [98-100]

_on dp 1 (/) (ntl) (ntly
0= () [ = o

Hierbei ist der Radius der Probe R. Diese Gleichung gilt nur solange es keine Turbulenzen
gibt, d.h. kleine Reynoldszahlen vorliegen. In Abbildung 6.1 b.) sind fiir die drei Exponen-
ten die entsprechenden Stromungsprofile durch das Zentrum des Querschnitts dargestellt.
Es fallt auf, dass pseudoplastische Fluide ein deutlich flacheres Geschwindigkeitsplateau
im Zentrum des kreisformigen Querschnitts haben, wihrend dilatante Fluide dort einen
viel steileren Anstieg verzeichnen. Newtonsche Fluide haben ein parabelférmiges Profil,
welches auch als Hagen-Poiseuille’sches-Gesetz bekannt ist. [101, 102]

Die Eigenschaften von den verwendeten Fliissigkeiten, insbesondere der Exponent n, kon-
nen anhand unterschiedlicher Methoden bestimmt werden. Wie bereits in der Bachelorar-
beit von Andreas Glassl [103] und der Masterarbeit von Frauke Frank [104] beschrieben
wurde, kann eine Messung der scherratenabhéngigen Viskositdt durchgefiihrt werden oder
die Temperaturabhingigkeit der Viskositit untersucht werden. Uber die scherratenabhéin-
gige Viskositit kann der Exponent n entweder iiber das bereits angesprochene Potenzfluid

v(y) = Ky ! (6.4)

bestimmt werden oder anhand des von Carreau et al. [105] postulierten Modells:

. .2y =L
v(¥) = 1+ (M)7) 2 (Yo — Ving) + Vint- (6.5)

a) 1,0 b.) 1,0

n=1,5 - dilatantes Fluid

n=1 - newtonsches Fluid

n=0,5 - pseudoplastisches Fluid
©
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5 n=1,5 - dilatantes Fluid
2 n=1 - newtonsches Fluid

n=0,5 - pseudoplastisches Fluid
0,0 L 0,0 1
0,0 0,5 1,0 -1 0 1
Scherrate [1/s] Position r [a.u.]

Abbildung 6.1.: a.) Schematische Darstellung zur Einteilung von Fluiden abhingig von
dem Zusammenhang zwischen Scherspannung und Scherrate. b.) Geschwindigkeitsprofile
einer Rohrstrémung fiir drei unterschiedliche Exponenten.
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Hierbei sind vj,r und v die Viskositéit bei unendlich grofler bzw. kleiner Scherrate und X ist
ein Skalierungsfaktor. In diesem Modell verhélt sich das Fluid bei sehr kleinen Scherraten
¥ <K % wie ein Newtonsches Fluid, wiahrend bei groflen Scherraten 4 > % das Verhalten
einem Potenzfluid gleicht.

6.2. Scherratenabhdngige Viskositat von unterschiedlichem Blut

Fiir den Vergleich von Stromungsmessungen mit der MRT, numerischer Simulation und
analytischen Losungen ist es wichtig das rheologische Verhalten der untersuchten Fliissig-
keit zu kennen. Dafiir werden Messungen der Viskositéit mit einem Plattenviskosimeter'
bei unterschiedlichen Scherraten durchgefiihrt. Das Messprinzip basiert bei diesem Rheo-
meter auf einer Fliissigkeit, die zwischen zwei kreisformigen Platten eingeschlossen ist. Die
obere Platte rotiert anschlieBend mit variabler Winkelgeschwindigkeit, wihrend die untere
Platte fixiert ist. Anhand der fliissigkeitsabhéngigen Reibung kann anschliefend auf die
Viskositét geschlossen werden. Im Folgenden werden unterschiedliche Fliissigkeiten auf ihr
rheologisches Verhalten untersucht und fiir die Verwendung innerhalb der Stromungsmes-
sungen charakterisiert. Die Fliissigkeiten sind:

e Frisches Schweinevollblut ohne Gerinnungshemmer °
o Erythrozythenkonzentrat (EK) *
« Schweineblutpulver, angemischt mit isotonischer Kochsalzlésung *

Zuerst wird das frische Schweinevollblut untersucht. Das Blut wurde dem Tier direkt nach
der Schlachtung entnommen und ist bis zur Messung (3 Stunden nach der Schlachtung)
bei 8°C gelagert worden. Die Messung selbst fand bei Raumtemperatur (20°C) statt. In
Abbildung 6.2 a.) ist die Viskositéat der Probe (rot) gegen die Scherrate aufgetragen. Es
ist deutlich zu erkennen, dass die Viskositdt mit steigender Scherrate féllt und sich geméafl
Gleichung 6.5 einem Plateau nédhert. Die eingezeichneten Fitfunktionen sind Anpassungen
an Gleichung 6.4 bzw. 6.5 und die resultierenden Parameter sind in Tabelle 6.1 zusam-
mengefasst. Fir die Carreaufluid Anpassung ergibt sich ein Exponent n fiir das frische
Vollblut von 0, 37. Fiir eine Anpassung an das Potenzfluid ergibt sich hingegen ein Expo-
nent von n = 0,6. Im Gegensatz zu der eingezeichneten Theoriekurve von Wasser (blau)
ist das pseudoplastische Verhalten von Blut eindeutig sichtbar. Auch ist deutlich zu se-
hen, dass die Viskositdt der Blutprobe innerhalb des Messbereiches durchgehend hoher
ist als die von Wasser. Die Carreaufluid Anpassung beschreibt die gemessene Kurve deut-
lich besser als die Potenzfluid Anpassung. Diese liefert nur gute Ergebnisse im mittleren
Scherratenbereich (10-300 1).

Zur Verdeutlichung, welcher Scherratenbereich fiir die spéter gezeigten Messungen wichtig
ist, ist in Abbildung 6.2 b.) die theoretische Scherratenverteilung fiir nicht turbulente Rohr-
stromungen angegeben. Fiir die Bestimmung wurde eine maximale Geschwindigkeit (Blut:

F und Wasser: 6 <) fiir die Rohrstromung festgelegt und anhand von Gleichung 6.3

'Firma Anton Paar - MCR 502

2Bochumer Fleischhandel GmbH & Co KG

3Institut fiir Transfusionsmedizin, Dortmund

4Fleischerei und Hausschlachtebedarf - Rayk Hornbostel, Sangerhausen
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Abbildung 6.2.: a.) Scherratenabhéngige Messung von Vollblut und dazugehorige An-
passungen. Zum Vergleich ist die Theorielinie fiir Wasser mit eingezeichnet. b.) Scherra-
tenverteilung innerhalb einer Rohrstromung (Durchmesser von 6 mm) fiir Blut (Exponent
n=0,5) und Wasser fiir typische gemessene Geschwindigkeiten.

wurde das Geschwindigkeitsprofil in einem kreisformigen Querschnitt (R = 3 mm) be-
stimmt. Dafiir wurde fiir Wasser der Exponent n = 1 gewahlt und fiir Blut n = 0,5.
Aus dem zweidimensionalen Geschwindigkeitsprofil wurde die Scherratenverteilung ermit-
telt und als Histogramm aufgetragen. Fiir Wasser ist ein linearer Anstieg zu gréfleren
Scherraten zu erkennen, der darauf zuriickzufithren ist, dass im kreisférmigen Querschnitt
zum Rand hin mehr Werte mit hoherer Scherrate auftreten. Fiir das pseudoplastische
Fluid hingegen ist die Verteilung gleichméfig iiber den Querschnitt verteilt. Dies liegt an
einem grofleren Anteil niedrigerer Scherraten im Zentrum der Rohrstromung (vgl. Abbil-
dung 6.1 b.) ). Fiir andere Geschwindigkeiten skaliert sich das Spektrum der Scherraten
proportional mit der Geschwindigkeitsinderung. Demnach deckt der gemessene Bereich
der Scherraten (0,3-1000 %) auch das Spektrum fiir Rohrstromungen mit den eben gezeig-
ten Parametern ab.

Das zur Verfiigung gestellte humane Erythrozytenkonzentrat wird normalerweise in der
Medizin fiir Bluttransfusionen benutzt. Bei den hier untersuchten Konserven war die Kiihl-
kette kurz unterbrochen und daher sind diese Konserven nicht mehr fiir den medizinischen
Zweck nutzbar. EK enthilt mehr Erythrozyten als normales Vollblut und der Himatokrit’
liegt im Bereich von 0,5-0,7 [106], wihrend der Hamatokrit im menschlichen Koérper mit
0,44 normalerweise etwas niedriger liegt [107]. Daher wurden Messungen mit purem EK
und mit verdiinntem EK durchgefithrt. Zum Verdiinnen wurde eine isotonische Kochsalzl6-
sung (9g NaCl / 11 HoO) verwendet. Insgesamt wurde dem EK Kochsalzlésung zugefiihrt,
so dass sich am Ende eine Gewichtskonzentration der NaCl Lésung von 30%ge, ergeben
hat. Die dritte Probe, das Schweineblutpulver, wurde im Gewichtsverhéaltnis 1:10 mit iso-
tonischer Kochsalzlosung angeriihrt. Abbildung 6.3 zeigt Messreihen fiir die weiteren Pro-
ben. Es wurden jeweils drei Messreihen aufgenommen und anschliefend die Funktionen

SVolumenverhéltnis von Erythrozythen zum restlichen Blut
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Abbildung 6.3.: Messungen der scherratenabhéngigen Viskositéat fiir Vollblut, Schwei-
neblutpulver und Erythrozythenkonzentrat.

aus Gleichung 6.4 und 6.5 an die Daten angepasst. Die Ergebnisse fur die Anpassungen
sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst und die resultierenden Funktionen sind im Anhang A
zu finden. Alle Messungen wurden bei Raumtemperatur (20°C) durchgefithrt und wurden
unter den gleichen experimentellen Bedingungen (Plattenabstand, Normalkraft usw.) mit
dem Rheometer aufgenommen.

Carreaufluid Potenzfluid
Probe Vine[mPa s| | vo [mPas] | n n | K [mPa s"]
Vollblut 5,03£0,07 | 330,60+£6,18 | 0,37£0,01 || 0,60+0,01 | 78,61 £ 5,68
Blutpulver | 3,41 £0,06 | 91,10+4,30 | 0,41£0,01 || 0,74£0,01 | 20,78 £ 6,66
EK (pur) | 8,1440,12 | 253,43 4,86 | 0,33+0,01 || 0,63 =0,01 | 80,30 £ 4, 52
EK (verd.) | 2,37+0,63 | 12,50+3,46 | 0,63+0,15 || 0,85+0,02 | 7,03 0,55

Tabelle 6.1.: Resultierende Anpassungsparameter zur Bestimmung der scherratenabhén-
gigen Viskositéat fiir unterschiedliche Blutproben bei 20°C. Bei der Anpassung an das
Carreaufluid wurde der Parameter A = 5 nicht mit angepasst, da ansonsten Konvergenz-
probleme auftraten.

Deutlich zu erkennen ist, dass das pure EK dem Vollblut am néchsten kommt. Das ange-
mischte Blutpulver und das verdiinnte EK haben dahingegen niedrigere Ausgangsviskosi-
tdten. Der aus der Carreaufluid Anpassung resultierende Exponent n ergibt fiir alle vier
Messreihen ein pseudoplastisches Fluid und ist, mit Ausnahme der Messung des verdiinn-
ten EK, im Bereich von 0,33 - 0,41 zu finden. Die sichtbaren Oszillationen bei der Messung
des verdiinnten EKs sind experimentell bedingt, wodurch auch die grofite Ungenauigkeit
bei der Anpassung zustande kommt. Das verwendete Rheometer ist fiir niedrige Scher-
raten und geringe Viskositaten anfillig fiir Fehlregistrierungen. Ein Vergleich der beiden
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unterschiedlichen Anpassungen fiir das Carreaufluid und das Potenzfluid zeigt, dass die
Ergebnisse deutlich voneinander abweichen. Beide Anpassungen liefern unterschiedliche
Exponenten n, wobei das Carreaufluid die Messdaten immer besser beschreibt als die Po-
tenzfluid Anpassung. Diese passt meistens nur im mittleren Scherratenbereich gut mit den
Messdaten iiberein. Eine Beschreibung von Blut als Potenzfluid ist demnach nur bedingt
moglich.

Der Viskositétsbereich von Blut im menschlichen Korper ist sehr variabel und neben der
Scherrate von vielen weiteren Parametern (Hamatokrit, GefaBBdurchmesser, Temperatur)
abhéngig [92-96]. Fiir kleine Scherraten (51) und einem Hamatrokrit von 0,45 wird z.B. ein
Wert von 10mPa s angegeben, wihrend fiir grofle Scherraten (300%) ein Wert von 3,5mPas
ermittelt wurde [90,91]. Diese Werte passen sehr gut mit den hier gezeigten Daten iiberein.
Anhand der hier gezeigten Blutproben lasst sich demnach das Flieverhalten gut an reale
Situationen im Korper durch die Wahl der Probefliissigkeit anpassen.



Kapitel 7
Koagulation

Blut iibernimmt im Koérper viele wichtige Aufgaben. Dazu zéhlen z.B. der Warmetrans-
port, Informationsaustausch iiber Hormone sowie Néhrstoff- und Sauerstoffversorgung.
Ein wichtiger Punkt, der in dieser Arbeit auch behandelt wird, ist die Koagulation. Die
Koagulation ist ein Prozess, der im Normalfall bei der Wundheilung eintritt und dazu
dient, Verletzungen des Blutkreislaufes zu beheben [105]. Uber viele Bestandteile im Blut
(Thrombozyten, Fibrin und Co-Faktoren) wird bei einer Verletzung die Gerinnungskaska-
de reguliert, die dazu fithrt, dass das fliissige Blut in einen gelartigen bis festen Zustand
iibergeht [109,110]. Da dieser Prozess auch ein Bestandteil der Heilung von Aneurysmen
ist, ebenso aber auch durch Aneurysmen verdndert wird, wird die Blutgerinnung in die-
ser Arbeit mit Hilfe der MRT untersucht [111]. Eine ungewiinschte Gerinnung kann zu
schweren gesundheitlichen Risiken fiihren, wenn sich z.B. sich ein Blutgerinnsel innerhalb
des Herz-Kreislauf-System bewegt (Schlaganfall-, Embolie-Risiko). Weitere Arbeiten, die
sich bereits mit der Analyse der Blutgerinnung mit Hilfe der NMR oder MRT beschéftigt
haben, sind [112-120]. In dieser Arbeit hingegen liegt der Fokus auf der Untersuchung der
dreidimensionalen zeitabhédngigen Koagulation unterschiedlicher Blutproben.

In diesem Kapitel werden zwei unterschiedliche Blutproben untersucht. Zum einem wird
eine Vollblutprobe vom Schwein auf die Gerinnung hin untersucht und zum anderen wird
ein Erythrozythenkonzentrat verwendet. Aulerdem wird die Gerinnung abhéngig von ei-
nem extern zugegebenen Ausloser (CaCly) untersucht.

7.1. Beschreibung der Messmethode

Fiir die Messung der Blutkoagulation wird eine gekiihlte Blutprobe in ein NMR-Ro6hrchen
mit einem Durchmesser von ca. 5mm gefiillt. Dieses wird luftdicht verschlossen, um den
Kontakt zur umgebenden Luft zu verringern. Anschliefend wird die Probe in den Messauf-
bau eingebaut und auf 37°C erhitzt. Wahrend der Temperierung werden sémtliche vorbe-
reitende Mafinahmen durchgefithrt (Shimming, Parameterinitialisierung). Sobald die Pro-
be die Zieltemperatur erreicht hat, werden Bilder der Probe aufgenommen. Dabei werden
zwel verschiedene Methoden genutzt. Zum einen wird eine FLASH-Sequenz verwendet,
die nacheinander einzelne angrenzende Schichten aufnimmt, um einen dreidimensionalen
Raum abzutasten. Anschliefend wird diese Abtastung zeitlich wiederholt und dadurch ei-
ne zeitabhéngige Messung des selektierten Probenvolumens durchgefiihrt. Hierbei sind die
einzelnen Schichten zeitlich unterschiedlich kodiert und dementsprechend ist in jedem drei-
dimensionalen Bild eine eigene Zeitabhéngigkeit vorhanden. Die zweite Methode basiert

37



38

Kapitel 7 Koagulation

auf einer Parallelisierung der Aufnahmen und wird mit einer Spin-Warp-Sequenz aufge-
nommen. Dabei werden parallel mehrere Schichten kodiert, wihrend in der Repetitionszeit
einer einzelnen Schicht keine Messung durchgefiithrt werden kann. Es werden in dieser Zeit
parallele Schichten angeregt (vgl. [26]). So entsteht ein dreidimensionales Bild mit einer
globalen Zeitinformation. Diese Spin-Warp-Sequenz wird dann ebenfalls wiederholt, um
eine zeitabhingige dreidimensionale Entwicklung des selektierten Probenvolumens zu er-
halten.

Die Koagulation selbst ist in den MRT-Bildern anhand einer Kontrastanderung sichtbar.
Inwieweit die Gerinnung die Relaxationszeiten beeinflusst, wurde bereits von mehreren
Arbeitsgruppen untersucht [115,121,122] und anhand dieser Arbeiten bieten sich Kontraste
basierend auf den Relaxationszeiten 75 und 75 an, um die Koagulation zu beobachten.

7.2. Vollblut

Zuerst wurde das Koagulationsverhalten einer Schweineblutprobe untersucht. Die Probe
wurde frisch bei einem Metzger entnommen' und 5 Stunden nach der Entnahme unter-
sucht. Fiir den Transport und die kurze Zwischenlagerung wurde das Blut bei ca. 6-8°C
gekiihlt. Fiir die quantitative Betrachtung der Messung ist zu beachten, dass dem Blut
bei dem Metzger eine unbekannte Menge Gerinnungshemmer zugegeben wurde. Zusétz-
lich kénnen beim Schlachtprozess und der Abfillung weitere Verunreinigungen entstanden
sein, die zu einer Beeinflussung der gezeigten Ergebnisse fithren kénnen.

Fir die Messung wurde eine FLASH-Sequenz verwendet, mit der ein dreidimensionales
Volumen von 6x6x3,3mm? aufgenommen wurde. Dafiir wurden 11 Schichten mit einer
Schichtdicke von 300 ym und einem FOV von 6 mm nacheinander aufgenommen und zu
einem dreidimensionalen Datensatz zusammengesetzt. Fiir jedes einzelne Bild wurden 128
Phasenschritte verwendet und 256 Datenpunkte als Akquisitionsldnge gewahlt. Fiir die
Auswertung wurde in Phasenkodierrichtung ein ,zero-filling” auf 256 Datenpunkte durch-
gefiihrt. Daraus resultiert eine rdumliche Aufldsung fiir ein einzelnes Voxel des Datensatzes
von 23x23x300 um?. Dies entspricht einem Voxelvolumen von 1,6 - 1074 mm?. Die Auf-
nahme eines Bildes bendtigte 410 Sekunden bei der Wahl von 8 Akkumulationen und einer
Repetitionszeit Tr von 400 ms. Insgesamt wurden 20 dreidimensionale Datensétze aufge-
nommen und ausgewertet. Jeder Datensatz entspricht demnach einem Zeitfenster von 75
Minuten und die gesamte Messung dauerte 25 Stunden.

In Abbildung 7.1 sind exemplarisch zwei T;—gewichtete Bilder aus der gesamten Messreihe
dargestellt. Die beiden Bilder gehoren zu zwei unterschiedlichen Schichten der Blutprobe
und wurden zu verschiedenen Zeiten aufgenommen (44 Minuten und 10,5 Stunden nach
dem Beginn der Messung). Die Bilder entsprechen einem Querschnitt durch das NMR-
Rohrchen und die Signalamplituden sind entsprechend der verwendeten Pulssequenz T;—
gewichtet. Hohe Signalamplituden, nahe bei 1, entsprechen freier Fliissigkeit, wahrend
geringe Signalamplituden koaguliertem Blut (eingeschrinkter Bewegung) oder Verunrei-
nigungen zugeordnet werden konnen. Es ist deutlich zu erkennen, dass in Abbildung 7.1 a.)
sehr viel freie Fliissigkeit vorhanden ist und nur ein kleiner Bereich mit einer geringen Si-
gnalamplitude vorliegt. Dieser Bereich kann durch bereits geronnenes Blut entstanden
oder aufgrund von Unreinheiten bedingt sein. 7.1 b.) hingegen weist nahezu komplett ge-

!Metzgerei Schnabel, Rahmedestr. 321, 58762 Altena, Rahmede
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Abbildung 7.1.: Ty*-gewichtete Bilder einer Schweineblutprobe. a.) wurde 44 Minuten
nach dem Erwérmen auf 37°C gemessen, wiahrend b.) eine Messung nach 10,5 Stunden
repréasentiert. In der ersten Aufnahme ist deutlich eine Region mit geringerer Signalampli-
tude zu erkennen (Gerinnsel), wihrend in der zweiten Aufnahme nur noch einige wenige
Bereiche eine hohe Signalamplitude (freie Fliissigkeit) aufweisen.

ronnenes Blut iber den gesamten Querschnitt auf. Nur einige wenige Bereiche sind nicht
koaguliert.

Anhand der Signalamplitude der gezeigten Querschnittsbilder wird im Folgenden der Ko-
agulationsfortschritt bestimmt. Dazu wird ein Grenzwert fiir die Signalamplitude fest-
gelegt, anhand dessen die Voxel als geronnen oder nicht geronnen eingeordnet werden.
Oberhalb des Grenzwertes wird das Blut als unkoaguliert betrachtet, wahrend Signal-
amplituden unterhalb des Grenzwertes als geronnen angenommen werden. Um diesen
Grenzwert festzulegen, wird zunéchst die Signalamplitudenverteilung des ersten dreidi-
mensionalen Datensatzes (75 Minuten nach Beginn der Datenaufnahme) betrachtet. Die
Signalamplitudenverteilung ist in Abbildung 7.2 in Form eines Histogramms (griin) darge-
stellt. Auflerdem ist in blau das resultierende Histogramm des letzten dreidimensionalen
Datensatzes gezeigt (25 Stunden nach Messbeginn).

Die Histogramme wurden auf der Basis einer, auf den maximalen Wert innerhalb der
gesamten zeitabhidngigen Messung, normierten Signalamplitude erstellt. Der Einfluss des
Rauschsignales auflerhalb des NMR-~Rohrchens wurde durch die Definition einer Schnitt-
maske entfernt [103]. Fiir den ersten Datensatz dominiert offensichtlich eine gauf’sche

Signalamplitudenverteilung, wahrend neben dieser Gaufiverteilung eine flache Flanke bei
o (1715)2
niedrigeren Signalamplituden zu sehen ist. Eine Gaufiverteilung der Form y = Ae ™ 2w?

mit einem festgelegten Maximum z. bei 82% der maximalen Signalamplitude und maxi-
maler Amplitude A an diesem Punkt wurde an diesen Datensatz angepasst und ist als
schwarze Kurve in der Grafik dargestellt (w = 0,076 & 0,003).

Als Grenzwert fiir die Unterscheidung wurde 55 % der maximalen Signalamplitude fest-
gelegt. An diesem Punkt ist die angepasste Gaufiverteilung auf einen Wert von 0,2% der
Amplitude A abgefallen und demnach ist der Einfluss der Startverteilung dort nur noch
sehr gering. Die Abweichungen von der Gaufiverteilung in Form der flachen Flanke bei
geringeren Signalamplituden sind durch Randeffekte an den Grenzen des NMR-Réhrchens
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Abbildung 7.2.: Signalamplitudenverteilung fiir zwei dreidimensionale Datenséitze aus
der zeitabhédngigen Koagulationsmessung fiir das Vollblut. Es ist der erste sowie der letzte
aufgenommene Datensatz gezeigt.

Koaguliertes Volumen

VergroRerung

Abbildung 7.3.: Der linke Bereich der Abbildung visualisiert das koagulierte Volumen
10 Stunden nach Beginn der Vollblut Messung. Hierbei ist die Oberfliche rot dargestellt,
wahrend die Grenzen des NMR-Rohrchens in beige zu sehen sind. Die rechte Seite zeigt
eine Vergréferung der dunkelgrauen Box im linken Teil der Grafik.



7.2 Vollblut

41

und frithen Clustern bzw. Verunreinigungen bedingt. Anhand der Gaufiverteilung wurde
nun der Grenzwert zu 0,55 % festgesetzt, um das frische Blut (gegeben durch die gaufl “sche
Signalverteilung) von dem koalierten Blut zu unterscheiden.

Die durch den Grenzwert als geronnen betrachteten Bereiche lassen sich als Oberflédche
darstellen und dadurch kann ein Einblick in den Prozess der Koagulation gewonnen wer-
den. In Abbildung 7.3 ist dies exemplarisch fiir die Messung 10 Stunden nach dem Beginn
der Aufnahme dargestellt. In dem linken Teil der Abbildung sind viele koagulierte Be-
reiche in einem dunklen Rot zu erkennen, wéhrend die Oberfliche des NMR-R6hrchens
in beige dargestellt ist. Im unteren Teil der Probe befindet sich ein grofier koagulierter
Bereich, wiahrend im oberen Teil eher kleinere Gruppen zu sehen sind. Der rechte Teil
der Grafik zeigt eine Vergroflerung des grauen Kastens aus dem linken Bild. Hier sind die
Strukturen der einzelnen Cluster deutlicher zu erkennen. Die Oberflachenvisualisierungen
der gesamten Messreihe sind im digitalen Anhang in der Form eines Videos zu sehen”.
Eine quantitative Analyse der Daten wird ebenfalls aufgrund des gewdhlten Grenzwertes
durchgefiihrt. Dafiir wird zuerst die zeitliche Verdnderung der Signalamplituden anhand
von Histogrammen (vgl. Abbildung 7.2) charakterisiert. Fiir alle 21 dreidimensionalen
Bilder wurde ein Histogramm der Signalverteilungen bestimmt. Die resultierenden Histo-
gramme sind in Abbildung 7.1 a.) dargestellt.
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Abbildung 7.4.: a.) Die Verteilung der Signalamplituden der einzelnen dreidimensiona-
len Datensétze als Funktion der Zeit. Fiir die erste Signalverteilung ist die Einhiillende als
rote Linie gezeigt, um die Verteilung besser sichtbar zu machen. Auflerdem ist die Grenze,
die als Unterscheidungskriterium gewéhlt wurde, als rot/weiler Balken im Histogram ge-
kennzeichnet. b.) Das Bild zeigt a.) als Aufsicht, wobei die Anzahl der Voxel farbkodiert
ist.

In der Grafik ist auf der z-Achse die Anzahl der Voxel aufgetragen, wihrend in z- und
y-Richtung die Zeit bzw. die normierte Signalamplitude zu sehen ist. Es ist deutlich ei-
ne koagulationsbedingte Verschiebung des Maximums der einzelnen Histogramme mit der
Zeit zu erkennen. Im ersten Histogramm befindet sich das Maximum bei 0,82, wihrend

*https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/VollBlut.mpg
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es sich in der letzten Aufnahme bei 0,2 befindet. In der Abbildung 7.4 b.) ist diese Ver-
schiebung deutlicher sichtbar. Das rot/gelbe Band, welches die groBte Anzahl an Voxel
reprasentiert, wandert mit fortschreitendem Koagulationsprozess zu niedrigeren Signal-
amplituden. Die anfénglichen Verteilungen zeigen wiederum Beitrége mit niedrigen Am-
plituden < 0,5, welche auf Randeffekte, Unreinheiten und frithe Gerinnsel zuriickzufithren
sind (vgl. Abb. 7.1 a.) ).

In Abbildung 7.5 sind drei unterschiedliche Grofien, welche den Gerinnungsprozess cha-
rakterisieren, im Verlauf der Messzeit dargestellt. a.) zeigt das gesamte Volumen, welches
unterhalb des gesetzten Grenzwertes liegt. b.) beschreibt die mittlere Gréfie der Clus-
ter iber die Zeit, wiahrend c.) die Clustergrofienentwicklung darstellt. Dabei werden die
Cluster iiber zusammenhédngende koagulierte Bereiche identifiziert. Es féllt deutlich auf,
dass alle drei Kenngrofien miteinander korreliert sind. Die mittlere Clustergrofle sowie
das gesamte koagulierte Volumen zeigen einen sehr dhnlichen Verlauf. Zu Beginn sind
nur wenige Bereiche geronnen, wihrend mit fortschreitender Zeit das koagulierte Volumen
zunimmt. Die mittlere Clustergréfie steigt ca. 1 Stunde zeitversetzt an. Die Anzahl der
identifizierten, individuellen Cluster bleibt zu Beginn der Messung auf einem Wert von
etwa 30 konstant. Nach 5 Stunden, dem Zeitpunkt an dem auch das geronnene Volumen
zunimmt, steigt die Anzahl der Cluster sehr schnell an, bis sie ihr Maximum von 304
Clustern nach 6,25 Stunden erreicht. Danach verbinden sich die einzelnen Zentren und die
Anzahl verringert sich, wihrend gleichzeitig das mittlere Volumen der Cluster zunimmt.
Um den gesamten Prozess mathematisch zu beschreiben, wird ein Modell angenommen,
welches ein beschréanktes Wachstum beschreibt [123,124]. Das anteilig geronnene Volumen
A kann zeitlich mit der Gleichung

(Amaz = Amin)

A(t) = Amin + 1+ (t/to)p

(7.1)
beschrieben werden, wobei A,,q, und A,,;, die Start- und Endwerte darstellen. tq ist das
Symmetriezentrum des Prozesses und p ist ein phdnomenologischer Parameter. Fiir die
Daten aus Abbildung 7.5 a.) ergeben sich die angepassten Parameter zu tg = (8,0+0,1)h
und p = (5,2 £0,4), wihrend Start- und Endvolumen durch den ersten Datenpunkt auf
Apin = 11,9 £ 1,5 sowie den letzten Datenpunkt auf A, = 99,6 & 1,0 festgesetzt
wurden.

7.3. Erythrozytenkonzentrat

Weitere Messungen wurden an menschlichem Erythrozytenkonzentrat®’ durchgefiihrt. EK
bietet den Vorteil, dass die Bestandteile weitestgehend bekannt sind [106]. In den Blut-
konserven sind unterschiedliche Bestandteile beigefiigt, um eine Gerinnung zu verhindern
und auflerdem sind, bis auf die Erythrozyten, sdémtliche Bestandteile nahezu entfernt wor-
den. Die hier verwendeten Konserven sind, ebenso wie die fiir die Messungen in Kapitel 6
verwendeten Konserven, nicht mehr fiir den medizinischen Gebrauch nutzbar gewesen, da
die Kiihlkette kurzzeitig unterbrochen war.

Die erste Messung wurde mit purem EK durchgefiihrt. Dafiir wurden die gleichen experi-
mentellen Parameter verwendet wie fir das Vollblut (siehe Kapitel 7.2). Wieder wurden

3Institut fiir Transfusionsmedizin, Dortmund
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Abbildung 7.5.: a.) zeigt die zeitliche Entwicklung des als koaguliert identifizierten Vo-
lumens als relativen Anteil des Gesamtvolumens. Auflerdem ist als schwarze Linie die
angepasste logistische Funktion eingezeichnet. b.) reprédsentiert die mittlere Grofle der
einzelnen Cluster und c.) zeigt die identifizierte Anzahl der individuellen Cluster. Die
einzelnen Datenpunkte sind mit ,,b-splines“ verbunden.

11 Schichten aufgenommen und diesmal wurden diese iiber einen Zeitraum von 2,5 Tagen
bei einer Probentemperatur von 37°C beobachtet.

Die zeitliche Entwicklung der Signalamplituden der einzelnen dreidimensionalen Daten-
siitze ist in Abbildung 7.6 a.) dargestellt. Uber den gesamten Zeitraum von 2,5 Tagen ist
kein Anzeichen von Koagulation in den experimentellen Daten sichtbar. Dies lasst darauf
schlieflen, dass reines EK keine bzw. nur eine sehr langsame spontane Gerinnung zeigt.
In dem EK lésst sich jedoch eine Koagulation induzieren. Dazu wird der Probe eine wéss-
rige Calciumchlorid-Loésung beigemischt. CaCls ist ein bekannter Ausloser fiir die Gerin-
nungskaskade und ist dabei an mehreren verschiedenen Prozessen beteiligt (vgl. [125-127]).
Die folgenden Messungen der induzierten Gerinnung wurden mit der parallelen Spin-Warp-
Sequenz durchgefiihrt. Dafiir wurde das FOV in vertikaler Richtung auf 9,6 mm erweitert,
wahrend die rdumliche Auflésung beibehalten wurde. Demnach wurden 32 Schichten auf-
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Abbildung 7.6.: a.) zeigt die Evolution der Signalamplituden fiir pures Erythrozytenkon-
zentrat tiber einen Zeitraum von 56 Stunden und b.) zeigt die Evolution der induzierten
Koagulation. Hier wurde dem EK nach 17 Stunden eine CaClz-Lésung beigemischt.

genommen, wahrend das parallele Aufnahmeschema eine Wartezeit von 1,2s zwischen
Aufnahmen benachbarter Schichten vorsieht. Die Echozeit Tg des Experiments wurde auf
15ms gesetzt und die Repetitionszeit Tr auf 9s. Der Kontrast fiir diese Bildgebungsse-
quenz ist nicht mehr 75-gewichtet, sondern es wurde ein T>-Kontrast gewahlt.

Fiir die Beobachtung der induzierten Koagulation wurde zuerst das EK fiir 17 Stunden
bei einer Temperatur von 37°C beobachtet. Die resultierenden Histogramme (siehe Abbil-
dung 7.6 b.) ) zeigen, wie bereits schon vorher gesehen, keine spontane Koagulation iiber
diesen Zeitraum. Anschlieffend an diese 17 Stunden wird eine CaCly-Losung der Probe
beigefiigt. Die CaCla-Menge wurde auf eine resultierende Konzentration innerhalb der ge-
samten Probe von 1%ge,, abgestimmt. In Abbildung 7.6 b.) ist der Zeitpunkt, an dem die
Losung hinzugefiigt wurde, durch eine weifle horizontale Linie markiert. Es ist deutlich zu
sehen, dass die CaCls-Injektion eine sofortige Reaktion innerhalb der Probe hervorruft,
welche sich deutlich von der Koagulation des Vollblutes unterscheidet.

Den induzierten Prozess zeichnet ein deutlich inhomogeneres Verhalten aus. Dies wird
durch mehrere einzelne Maxima in der Signalverteilung deutlich, die sich auf unterschied-
lichen Zeitskalen verindern. Es konnten anhand der Maxima drei Prozesse (P1, P2 und
P3) ausfindig gemacht werden, welche in Abbildung 7.7 deutlich zu erkennen sind. Die Ab-
bildung zeigt drei einzelne Histogramme, welche die Signalverteilung zu den Zeitpunkten
t=18h, t=25h und t=31h zeigen. Die Prozesse P2 und P3 verschieben sich zu geringeren
Signalamplituden, wihrend die dritte Komponente (P1) nahezu ungestort bleibt. Eine An-

t
passung der Position der Maxima S an eine Exponentialfunktion S(t) = Spe 1 liefert fiir
die beiden sich verdndernden Prozesse (P2 und P3) zwei unterschiedliche Zeitkonstanten
(t1(P2) = (4,34 £0,46) h und ¢;(P3) = (2,76 £0,19) h). Dies lésst sich durch zwei unter-
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Abbildung 7.7.: Histogramme fiir drei unterschiedliche Zeitpunkte nach der CaCls-
Injektion. Es sind deutlich die drei verschiedenen Maxima P1, P2 und P3 zu erkennen. P1
bleibt iiber die Zeit konstant, wahrend sich P2 und P3 mit der Zeit verschieben.

schiedliche Prozesse innerhalb des Gerinnungsprozesses beschreiben, die auf verschiedenen
Zeitskalen stattfinden.

Fiir die weitere Auswertung wurde wieder ein Grenzwert festgelegt (0,55), anhand dessen
eine Unterscheidung zwischen koaguliertem und nicht koaguliertem Blut getroffen wird.
Dieser Grenzwert ist als rote vertikale Linie in Grafik 7.0 b) dargestellt. Wie zu sehen
ist, liegt dieser Grenzwert unterhalb der Gaufiverteilung fiir das EK ohne CaCly. Es fillt
auf, dass das Maximum vom schnellen Prozess P3 bereits direkt nach der CaCly-Injektion
unterhalb dieser Linie liegt, wihrend das Maximum von Prozess P2 diese erst 9 Stunden
spater erreicht. Das Maximum von Prozess P1 verschiebt sich hingegen nur von 0,78 bis 0,7
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iiber den gesamten Zeitraum von 24 Stunden und ist demnach durchgehend oberhalb des
Grenzwertes. Der Anteil von P1 an den gesamten Voxeln betragt ca. 12 %. Dieser Anteil
ist in den nun folgenden dreidimensionalen Darstellungen 7.8 als Volumen zu erkennen,
welches freie Fliissigkeit enthélt.

Die Grafik zeigt resultierende Bilder zu unterschiedlichen Zeitpunkten vor und nach der
CaCls-Injektion, wenn der Grenzwert auf 55% des maximalen Signals gesetzt wird. Hierbei
ist das NMR-Rohrchen in einem hellen Beige dargestellt, wihrend das koagulierte Blut
dunkelrot gefirbt ist. Fiir eine bessere Ubersicht ist der koagulierte Bereich nur fiir das

|
1,25 h L, _ i ' 8,75 h

[ERY

- e e e e e e e - e e e e e e

! EK + CaCl2

Signalamplitude [a.u.]

o

Abbildung 7.8.: Visualisierung der Oberflache des koaglierten Volumens fiir unterschied-
liche Zeiten vor und nach der Injektion von CaCls. Fiir eine bessere Ubersicht wurde nur
die Halfte des Datensatzes visualisiert. Die eingezeichnete rote Linie kennzeichnet diesen
Bereich. In den einzelnen dreidimensionalen Bildern sind zusétzlich Querschnittsbilder der

MRT-Aufnahmen dargestellt.
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hintere halbe Volumen dargestellt worden. Die Schichten entsprechen einzelnen 2D-MRT-
Bildern, welche benutzt wurden, um die 3D-Darstellung zu generieren. Die rote Linie
markiert den Bereich, welcher nicht dargestellt wurde. Der gesamte Prozess ist im digitalen
Anhang in Form eines Videos hinterlegt’. Zu Beginn der Messungen ist nur ein kleiner
Bruchteil der Fliissigkeit als koaguliert identifiziert worden, wahrend nach der Injektion
viele kleine Cluster im oberen Bereich zu sehen sind, die sich mit der Zeit zu gréfleren
zusammenschlieflen und im unteren Bereich einen zusammenhéngenden Cluster bilden.
Die Abbildungen 7.9 a.-c.) fassen die Dynamik des gesamten Koagulationsprozesses zu-
sammen. Fiir das reine Erythrozytenkonzentrat sind, bis zu dem Zeitpunkt, an dem die
CaCls-Losung beigefiigt wird, keine bzw. nur minimale Verdnderungen fiir das gesamte
koagulierte Volumen a.), die durchschnittliche Clustergrée b.) und die Anzahl der Clus-
ter c.) sichtbar. Ab dem Zeitpunkt, an dem die Koagulation ausgelost wurde, steigt das
koagulierte Volumen bis zu einem Wert von ca. 80 % exponentiell an. Ein logistischer Pro-
zess wie in Abbildung 7.5 a.) ist hier nicht zu erkennen. Daher wurde ein exponentieller
Anstieg der Form

t—tg

A(t) = Apaz(1 — 7)) (7.2)

fiir die Charakterisierung des induzierten Prozesses verwendet. Eine Anpassung an die
Daten ergibt Ape: = (84 £ 1)% , to = (17,35 £ 0,13)h und ¢; = (5,13 £ 0,28)h und
die resultierende Funktion ist in Abbildung 7.9 a.) mit eingezeichnet. Verglichen mit dem
Vollblut vom Schwein verhélt sich das Erythrozytenkonzentrat auch in Bezug auf die
Clusterentwicklung und die durchschnittliche Gréfle anders. Wahrend bei dem Vollblut
die Anzahl der Cluster nach dem Maximum auf den Wert 1 zuriickgeht, féllt bei dem
Konzentrat die Anzahl der Cluster nach dem Erreichen des Maximums (2189) auf einen
Wert von 1617 zuriick, was darauf zuriickzufiithren ist, dass nicht 100% des Volumens
koaguliert. Dies ist auch deutlich in den 3D-Bildern zu sehen, in denen viele unabhéngige
Cluster am Ende der Messung existieren.

Um die Abhéngigkeit von der Calciumchlorid-Lésung auf diesen Prozess zu untersuchen,
wurden weitere Messungen mit resultierenden CaCly-Konzentrationen von 0,25 %ge, und
15 %gew durchgefiihrt. Die dreidimensionalen Bilder der Datensétze sind im digitalen An-
hang zu finden’>", wihrend die relevanten Werte fiir den Vergleich in Tabelle 7.1 zusam-
mengefasst sind.

Aus der Tabelle geht hervor, dass mit steigender CaCly-Konzentration die Zeitkonstante
des Prozesses sinkt, wihrend die maximale Anzahl der Cluster annéhernd gleich bleibt.
Eine Ausnahme bildet die Messung fiir die héchste Konzentration an CaCly. In dieser
Messreihe war ein Volumen von ca. 63 % direkt nach der Injektion koaguliert und dem-
nach wurde kein wirkliches Clustermaximum detektiert. Der Anteil des koagulierten Blutes
sinkt mit der Zeit auf 40 % nach 28,75 Stunden. Dies beruht auf einem Zusammenziehen
des Gerinnsels. Ein solches Verhalten wurde ebenso von Born et al. [127] nachgewiesen. In
Abbildung 7.10 sind zwei dreidimensionale Oberflichenvisualisierungen dieser Messreihe
dargestellt. Das Schrumpfen des Gerinnsels ist deutlich sichtbar. Die rohrenartige Struktur
entsteht durch die Injektionsnadel fiir das CaClsy, die bis zum Boden des NMR-~-R&hrchens

‘https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/EC1.mpg
Shttps://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/EC025.mpg
®https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/EC15.mpg
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Abbildung 7.9.: a.) zeigt den Verlauf des koagulierten Volumens vor und nach der CaCls-
Injektion (finale Konzentration 1%gey). b.) und c.) zeigen die Dynamik der Cluster Ent-
wicklung. Die Datenpunkte sind mit ,,b-splines“ verbunden.

EK + CaCl,
Vol o e | 1%ogew | 18%gen
Max. Anz. Cluster 304 2422 2189 78
Koag. Vol.[mm?] 56 136 116 32
Amaz | Amin|%] 100 / 12 100 41 84+1 63
to [h] 8,02+0,13 | 17,8440,80 | 17,35+ 0,13 -
ti[h] /p 5,2+0,4 | 54,284+3,25 | 5,134+0,28 | < 1,25

Tabelle 7.1.: Zusammenfassende Tabelle fiir die unterschiedlichen Koagulationsmessun-
gen. Fir die Vollblutmessung wurde die logistische Anpassung vorgenommen, wihrend fiir
die induzierten Prozesse eine exponentielle Anpassung verwendet wurde. A, ist nur fir
die logistische Anpassung notwendig.
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gefiihrt wurde und anschlieffend, wiahrend der CaCly-Applikation aus dem Roéhrchen ge-
zogen wurde.

Abbildung 7.10.: Die Abbildung zeigt zwei Oberflichenvisualisierungen von der 15% gey
CaCly-Messung zu unterschiedlichen Zeitpunkten.

7.4. Zusammenfassung

Aufgrund unterschiedlicher Relaxationszeiten fiir Blut und geronnenes Blut lasst sich mit
der MRT das Gerinnungsverhalten von Blut iiber die Zeit nachweisen und in Hinblick auf
wichtige Zeitkonstanten charakterisieren. Die rdumliche Dynamik des Prozesses kann in
spontaner und induzierter Koagulation beobachtet werden. Mit Hilfe von CaCly konnte
innerhalb des Erythrozythenkonzentrats eine Gerinnung ausgelést werden und durch un-
terschiedliche Konzentrationen des Auslosers konnte die Dynamik der Koagulation variiert
werden. Diese Methode bietet die Grundlage fiir weitere Untersuchungen der Gerinnung
innerhalb von Strémungsmessungen, die mit Blut als Fluid arbeiten. Hier kann eine zeitli-
che Uberwachung des interessanten Bereiches, z.B. in einem Aneurysma, Aufschluss iiber
das Gerinnungsverhalten in der Strémung geben.
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Kapitel 8
Versuchsaufbauten

8.1. Konstante Stromung

Fiir die Messungen mit konstanter Stromungsgeschwindigkeit wird der in Abbildung &.1
schematisch dargestellte Versuchsaufbau verwendet. Die Basis fiir die konstante Strémung
bildet ein hydrostatischer Druck, der durch einen Fliissigkeitstank oberhalb des NMR-
Magneten erzeugt wird. Dieser Tank wird die gesamte Zeit auf dem gleichen Fiillstand
gehalten. Dazu pumpt eine Membranpumpe die Probenfliissigkeit von einem Auffangre-
servoir kontinuierlich in den oberen Fliissigkeitstank. Dieser besitzt einen Uberlauf, welcher
wieder zuriick in das Auffangreservoir fithrt. Der Uberlauf markiert gleichzeitig die kon-
stante Fillhohe im oberen Fliissigkeitstank. Vom unteren Ende des oberen Reservoirs wird
ein Schlauch aus Polyvinylchlorid (PVC) durch den NMR-Magneten gefiithrt. Dort wird
er an die gewiinschte Probe angeschlossen und anschlieffend in das untere Auffangreser-
voir gefiihrt. Auf dem Weg durch den Magneten passiert der Schlauch mehrere Regel- und
Kontrollsysteme. Vor und nach dem Magneten gibt es ein Magnetventil, mit dem an diesen
Punkten der Fliissigkeitsfluss gestoppt werden kann. Dies dient zum Probenwechsel und ist
fiir Wartungsarbeiten wichtig. Weiterhin ist in der Kette ein Stromungssensor eingebaut.
Dieser misst Induktionsspannungen, die durch ein Schaufelrad innerhalb der Fliissigkeit
erzeugt werden. Daraus lasst sich der Volumenstrom durch den PVC-Schlauch bestimmen.
Dieser Sensor kann an die Stromungsgeschwindigkeit angepasst werden (vgl. [55]). AuBer-
dem ist in der Kette ein Proportionalventil eingebaut. Dieses lasst sich iiber einen Schritt-
motor ansteuern und erzeugt einen variablen Strémungswiderstand im System. Hierdurch
lasst sich der Volumenstrom anpassen [55]. Zusétzlich wird innerhalb der beiden Reservoi-
re die Temperatur beobachtet. Dies ist wichtig, da innerhalb des NMR-Magneten gekiihlte
Spulen fiir die Erzeugung der Magnetfeldgradienten verbaut sind. Diese haben im Nor-
malfall eine Temperatur von ca. 10°C und kiihlen demnach nicht nur die Gradienten,
sondern auch die Probenfliissigkeit beim Durchstréomen des NMR-Magneten. Fiir die reale
Probentemperatur wird der Mittelwert beider Temperatursensoren verwendet.

Die Steuerung des Versuchsaufbaus und Speicherung der aufgenommenen Daten wurde mit
dem Programm Labview' realisiert. Fiir detaillierte Informationen zur Steuerung verweise
ich auf die von Raphael Mocek verfasste Bedienungsanleitung” zum verwendeten Aufbau.

"http://www.ni.com/labview/d/
?Interne Anleitungsnummer 395: Report on the flow-system.
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Abbildung 8.1.: Verwendeter Versuchsaufbau bei Messungen mit konstanter Strémungs-
geschwindigkeit. Grundlegend besteht der Aufbau aus einem hydrostatischem Drucksys-
tem, basierend auf einem Tank oberhalb des NMR-Magneten. Dieser wird {iber eine Pumpe
befiillt und auf einem konstanten Fiillstand (Uberlauf) gehalten. Von dem Tank selbst ver-
lduft ein System aus Schlduchen durch den Magneten, die Probe und mehrere Mess- und
Regeleinheiten.

8.2. Gepulste Stromung

Fiir die moglichst detaillierte Nachbildung des Volumenstromes des Herzens wurde ein
System entwickelt, das in Abbildung 8.2 schematisch gezeigt ist. Der Abschnitt, der die
Fithrung durch den Magneten und zuriick in den Auffangbehélter zeigt, ist der gleiche
wie fiir die Messung mit einer konstanten Stromung. Er besteht aus zwei Ventilen, die
mit Labview gesteuert werden kénnen und so den Versuchsteil des Kreislaufes von dem
druckerzeugenden Teil trennen kénnen. Auflerdem gibt es einen Volumenstromsensor und
einen justierbaren Widerstand, der entweder ein Proportionalventil sein kann oder aber
auch ein langes diinnes Schlauchstiick, das einen zusdtzlichen Stromungswiderstand er-
zeugt. Anders als im Aufbau fiir die konstante Stromung ist die linke Seite der Skizze. Die
gepulste Stromung wird in diesem Schema iiber eine steuerbare Spritze erzeugt. Diese wird
iiber einen pneumatischen Zylinder bewegt, der wiederum {iiber ein Zweiwegeventil ange-
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steuert wird. Die Schaltung des Zweiwegeventils wird iiber eine Steuersoftware’ in Labview
realisiert. Dabei konnen die Zeiten variiert werden, die die Spritze ein-, bzw. ausfahrt. Die
Geschwindigkeit, mit der dies passiert, kann iiber zwei Druckminderer geregelt werden,
die direkt an dem pneumatischen Zylinder angebracht sind. Durch die beiden Riickschlag-
ventile vor und nach der Spritze wird die Stromungsrichtung vorgegeben. Beide Ventile
sind so angeordnet, dass sie Fliissigkeit in Richtung der Probe durchlassen. Dadurch wird
beim Einfahren der Spritze ihr Inhalt weiter in Richtung Probe gedriickt, wihrend beim
Ausfahren die Flissigkeit aus dem Auffangbecken in die Spritze gesaugt wird.

Ventil

PC-gesteuerte
Spritze

Probe
Rickschlagventile

Temp. Fluss
sensor Sensor

-

RF-Spule

Einstellbarer
Widerstand

Abbildung 8.2.: Verwendeter Versuchsaufbau bei Messungen mit gepulster Strémungs-
geschwindigkeit. Bei diesem Aufbau ist die PC-gesteuerte Spritze fiir den gepulsten Strom
verantwortlich. Zwei Riickschlagventile geben dabei die Flussrichtung vor. Von der Spritze
geht ein System aus Schlduchen durch den Magneten, die Probe und mehrere Mess- und
Regeleinheiten.

In Abbildung 8.3 a.) ist ein Beispiel fiir gepulsten Fluss fiir eine Einfahrzeit (5V Steuersi-
gnal) von 1000 ms und eine Ausfahrzeit (0,6 V Steuersignal) von 2000 ms gezeigt. Dabei ist
in griin das Steuersignal gezeigt und in schwarz der resultierende Volumenstrom kurz vor
dem Auffangbecken. Dabei ist ein typischer Versuchsaufbau als Probe verwendet worden.
In Abbildung 8.3 b.) ist die resultierende Kurve fiir 300 ms Einfahrzeit und 700 ms Aus-
fahrzeit gezeigt. Die Form des Volumenstromes ist bei beiden Einstellungen vergleichbar.
Jedoch féllt die Stromungsgeschwindigkeit bei der ersten Einstellung auf Null ab, wihrend
bei der schnelleren Wiederholrate durchgehend Fliissigkeit durch den Schlauch transpor-

3Interne Anleitungsnummer 395: Report on the flow-system
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tiert wird. Mit der in b.) gewéhlten Pumprate ist eine Frequenz von 60 Schldgen pro
Minute erreicht. Dies ist damit ein physiologisch relevanter Wert. Ein Vergleich mit Lite-
raturdaten, die den zeitabhingigen Volumenstrom innerhalb der Koronargeféfie [128] oder
den Volumenstrom durch die Carotiden [129] untersuchen, zeigt, dass die hier gemessenen
Formen gut mit den Literaturdaten tibereinstimmen. Auf den vorerst starken Anstieg im
Volumenstrom folgt ein langsamer Abfall, bevor der néchste Druckpuls den Sensor erreicht.
Auch der zweite Peak aus Abbildung 8.3 a.) ist in den Literaturdaten wiederzufinden. Fiir
den Vergleich mit den hier aufgenommenen Daten muss beriicksichtigt werden, dass der
verwendete Volumenstromsensor nur bis zu einem Volumenstrom von 2,5mliIl =42 m?l aus-
gelegt ist. Oberhalb dieses Wertes wird der Volumenstrom stark unterschitzt. Auflerdem
wird fiir die hier gezeigten Aufnahmen tiber einen Bereich von 100 ms das Zeitsignal aufge-
nommen. Aus diesem Zeitsignal wird die Frequenz fiir die weitere Berechnung verwendet,
die die hochste Signalamplitude im Spektrum besitzt. Dadurch kénnen kurze, starke An-
derungen nicht gut wiedergegeben werden. Daher ist der bestimmte Volumenstrom nur fiir
die grobe Analyse des Druckpulses heranzuziehen. Das Steuersignal fiir das Zweiwegeventil
wird zusétzlich zur Synchronisation mit dem Spektrometer verwendet.
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Abbildung 8.3.: a.) zeigt ein Beispiel fiir gepulste Stromung, die bei einer eingestellten
Einfahrzeit von 1000 ms und einer Ausfahrzeit von 2000 ms entsteht. b.) zeigt den Volu-
menstrom bei einer eingestellten Einfahrzeit von 300 ms und einer Ausfahrzeit von 700ms.



Kapitel 9
Validierung der Phasenkontrast-MRT
und der Simulation

Dieses Kapitel befasst sich mit der Messung von konstanter Stromung durch unterschied-
liche Modellsysteme. Dazu zéhlen sowohl einfache Aufbauten, wie z.B. ein Schlauch mit
einem 6 mm Innendurchmesser, als auch komplexe Geometrien wie eine Stufe, die ein Mo-
dell fiir eine Stenose darstellt. Zuerst wird in Abschnitt 9.1 ein Modell aus einem einfachen
PVC-Schlauch untersucht. Dieses Modell entspricht einer einfachen Rohrstromung fiir die
auch eine analytische Losung existiert. Es werden die Ergebnisse der Phasenkontrastmes-
sung, der Simulation sowie der analytischen Losung untereinander verglichen. Dies dient
vor allem dem Test der Prizisionsgrenzen fiir die Messmethode und ebenso dem Abgleich
mit den Simulationsdaten. In diesem Abschnitt wird vorerst ein newtonsches Fluid als
Probenfliissigkeit verwendet. In Abschnitt 9.2 wird die Probenfliissigkeit gegen Blut aus-
getauscht. Auch hier werden die Resultate der Messung mit der analytischen Lésung ver-
glichen. Im darauffolgenden Abschnitt 9.3 wird die Geometrie einer Stufe untersucht, die
diesmal aus zwei PVC-Schlduchen besteht. Hier werden die resultierenden Messungen cha-
rakterisiert und mit der Simulation verglichen. Im letzten Abschnitt wird die Validierung
der Phasenkontrast-MRT innerhalb der hier untersuchten Modelle zusammengefasst.

9.1. Laminare Rohrstromung - newtonsches Fluid

Représentativ fiir das newtonsche Fluid wurde in diesem Abschnitt eine Wasserprobe
verwendet. Die Messungen mit der Phasenkontrast-MRT wurden anhand des Aufnahme-
schemas Nr. 1 aufgenommen, welches im Anhang B.1 detailliert erldutert ist. Als Probe
wird ein PVC-Schlauch mit einem 6 mm Innendurchmesser und einem Auflendurchmesser
von 10 mm verwendet. Die Symmetrieachse des PVC-Schlauchs ist in z-Richtung orientiert
und er ist in einem abgetasteten Probenvolumen mit einer GroéSe von 7 x 7 x 12,3 mm?
platziert. Diese setzt sich aus einem FOV von 7mm in der z-y-Ebene und 41 aufgenomme-
nen Ebenen entlang der z-Richtung mit einer Schichtdicke von jeweils 300 um zusammen.
Die einzelnen Schichten wurden senkrecht zu der Hauptstromungsrichtung gewéhlt und
wurden anhand ihrer z-Koordinate von 1 bis 41 fir die folgende Auswertung durchnum-
meriert. Anhand der gewéhlten Phasenschritte und der Akquisitionsldnge von 256 Punkten
nach dem ,zero-filling“ ergibt sich eine digitale Auflssung von 27 x 27 ym? innerhalb der
einzelnen Ebenen. Als Pulssequenz wurde die in Kapitel 3.1 beschriebene Gradientenecho-
sequenz benutzt. Fiir die Stromungskodierung wurden, neben einem Bild pro Ebene mit
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Stromungskompensation, jeweils 6 Datensétze mit unterschiedlich starker Kodierung auf-
genommen. Als Parameter wurden § = 1 ms und A = 1 ms gewéahlt. Die Stéarke der
Kodierungsgradienten betrug entlang der einzelnen Achsen G, ,, .y=[-0,2 ; 0,4] % . Daraus
ergibt sich das VENC zu 5,9 <%, was an die erwarteten Geschwindigkeiten in z-Richtung
angepasst ist. Die Echozeit in der Sequenz wurde auf 13 ms gesetzt, wiahrend die Repeti-
tionszeit 400 ms betrug. Der Flipwinkel o =35° wurde anhand der 77 Relaxationszeit der
Probe von ca. 2s gewéhlt.

In Abbildung 9.1 ist die Geometrie des PVC-Schlauches anhand von rekonstruierten MRT-
Daten dargestellt. Aus den Geometriedaten geht hervor, dass die einzelnen Querschnitte
durch den Schlauch gut durch Ellipsen beschrieben werden kénnen. Dadurch ist es mog-
lich, die gemessenen Stromungsdaten mit einer analytischen Losung zu vergleichen, die
fiir elliptische Randbedingungen existiert. An die einzelnen Querschnitte der gemessenen
Geometrie wird jeweils eine Ellipse angepasst, um diese zu charakterisieren. Uber die ge-
messenen 41 Schichten ergibt sich fiir die mittleren Halbachsen a = (3,054 £+ 0,011) mm
und b = (2,866 + 0,009) mm. Daraus lasst sich die Elliptizitat der Probe zu 7,6% bestim-
men. Durch einen Vergleich der Mittelpunkte der Ellipsen geht hervor, dass der Schlauch
um ~ 1° in - und = 0, 5° in y-Richtung geneigt ist. Die Orientierung der Ellipsen ist iiber
die gesamte Hohe konstant (ca. 0°).

Aus den Phasenkontrast-Daten wurden die Stromungsgeschwindigkeiten ermittelt. Die-
se wurden mit einem 3x3 Pixel-Mittelwertfilter prozessiert, um Rauschen zu reduzieren.
Dies wird auch fiir alle weiteren Phasenkontrast-Datensétze durchgefithrt. Die mittlere
Geschwindigkeit entlang der z-Richtung betrigt v, = (3,13 +£1,59) <, wihrend die senk-
rechten Komponenten in der Gréflenordnung von v, = (0,16 £ 0,09) “* liegen. Daraus
lasst sich die Reynoldszahl in der Probe zu Re = 147,43 bestimmen, was gut zu typischen
Reynoldszahlen in menschlichen Arterien passt. Diese variieren von ca. Re = 1 in kleinen
Geféflen, bis hin zu Re ~ 4000 innerhalb der Aorta [3]. In Abbildung 9.2 ist ein Teil des
bestimmten Geschwindigkeitsvektorfeldes dargestellt. Die Abbildung zeigt auf der linken
Seite eine z-z-Ebene des Vektorfeldes. Die z-Komponente der Geschwindigkeit ist farblich
kodiert, wodurch das Hauptstomungsverhalten innerhalb der Probe deutlich wird. Rechts
ist exemplarisch die z-Komponente von Ebene Nr. 12 als Bild, bzw. als Schnitt (anhand der

Abbildung 9.1: Aus MRT-Daten
rekonstruierte Geometrie des ver-
messenen PVC-Schlauchs mit einem
Innendurchmesser von 6 mm.




9.1 Laminare Rohrstrémung - newtonsches Fluid

29

Linie gekennzeichnet) durch das Zentrum der Schicht, gezeigt. Hier ist deutlich die para-
belformige Charakteristik der Stromung sichtbar, wie fiir eine laminare Stréomung und ein
newtonsches Fluid erwartet wird (vgl. Kapitel 6) [101,102]. Die maximale Geschwindigkeit
in der gezeigten Schicht betrdgt vmax = (6,3 4 0,02) * und die Position der maximalen
Geschwindigkeit ist mit einer Abweichung von 2 Pixeln (54 ym) nahezu im Zentrum der
bestimmten Ellipse.
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Abbildung 9.2.: Gemessene Stromungsgeschwindigkeiten innerhalb der Rohrstromung
in dem 6 mm PVC-Schlauch. Auf der linken Seite der Grafik ist eine z-z-Ebene des Vek-
torfeldes dargestellt. Die Vektoren kennzeichnen die Geschwindigkeit in der Ebene, wéh-
rend die Geschwindigkeit in z-Richtung nochmal zusétzlich in Farbe kodiert ist. Auf der
rechten Seite der Grafik ist die z-Komponente von Schicht Nr. 12 dargestellt. Im obe-
ren Teil der rechten Seite ist zur Verdeutlichung des Stromungsverhaltens zuséatzlich die
Geschwindigkeit durch das Zentrum der Schicht visualisiert.

Die erste Validierung der Messung wird anhand der Divergenz durchgefiihrt, welche fiir
inkompressible Fliissigkeiten verschwinden sollte. Die Divergenz wird anhand der Formel

vy % ov,

vv:8x+8y+8z

(9.1)

bestimmt. Uber das gesamte Probenvolumen ergibt sich eine mittlere Divergenz von
(1,19 £+ 11,35) é, wobei der Fehler vor allem durch das Rauschen der ebenen Kompo-
nenten begriindet wird. Der Fehler wird anhand von Gleichung 3.5 bestimmt. Das SNR



60

Kapitel 9 Validierung der Phasenkontrast-MRT und der Simulation

der gemessenen Probe betrdgt ~ 20, wodurch sich mit dem VENC ein Fehler fiir die
Geschwindigkeit von o = 0,13 < ergibt. Dieser Fehler ist in derselben Groflenordnung
wie die gemessenen x-y-Geschwindigkeiten und daher ist dieses Rauschen fiir den grofien
Fehler der Divergenz verantwortlich. In Abbildung 9.3 ist fiir die bereits gezeigte Ebene
Nr. 12 die Divergenz gezeigt. Es ist dort kein Hinweis fiir eine systematische Abweichung
zu erkennen. Zur Vedeutlichung wird die Rechnung ohne die x-y-Geschwindigkeiten wie-
derholt. Daraus folgt eine Divergenz von (0,05 £ 1, 69) % Hier treten an den Réndern der
Geometrie noch héhere Divergenzen auf, die durch die leicht verkippte Geometrie entste-
hen. Daher kann fiir die Probe davon ausgegangen werden, dass keine Erhaltungsgesetze
verletzt werden.
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Abbildung 9.3.: Bestimmte Divergenz fiir Ebene Nr. 12. Links sind die ebenen Geschwin-
digkeitskomponenten mit beriicksichtigt worden. Rechts sind diese bei der Berechnung
ausgeschlossen worden. Es ist keine systematische Verteilung sichtbar, mit der Ausnah-
me von hohen Betrigen der Divergenzen am Rand der Geometrie (links: ca 40 %, rechts
ca. 4 é) die duch Randartefakte der Geschwindigkeit entstehen und so an diesen Stellen
Flissigkeit die Probe verlassen wiirde.

Anhand der gemessenen Geometrie und den daraus bestimmten Ellipsenparametern ist es
moglich fur die einzelnen Ebenen eine analytische Losung anzugeben. Diese lautet fiir die
iiblichen ,no-slip“ Randbedingungen wie folgt [35]:

22 2
v.(z,y) = vo - (1—@2—1)2 .

Hierbei sind a und b die aus der Geometrie bestimmten Halbachsen und v ist die maximale
Geschwindigkeit im Zentrum der Ellipse. Die analytische Losung wird im Folgenden als
Validierungskriterium mit der Messung und der Simulationsmethode verglichen.

Zuerst wird die Messung mit der analytischen Losung validiert. Dazu ist exemplarisch fiir
den gesamten Datensatz Schicht Nr. 12 gezeigt. In Abbildung 9.4 sind die gemessenen
und gerechneten Stromungsgeschwindigkeiten entlang der Symmetrieachsen der bestimm-
ten Ellipse aus Schicht Nr. 12 gezeigt. Beide zeigen das erwartete Hagen-Poiseuille’sche-
Stromungsverhalten. Es ist auch deutlich sichtbar, dass beide Profile sehr gut iibereinstim-

(9.2)
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Abbildung 9.4.: Gemessene und gerechnete Geschwindigkeiten entlang der bestimmten
Symmetrieachsen des geraden Schlauches in der gemessenen Schicht Nr. 12 ( a.) und
b.) ). Die relative Abweichung bezogen auf die maximale Geschwindigkeit zwischen der
analytischen Losung und der Messung sind fiir die beiden Symmetrieachsen gezeigt.

men. In dem unteren Teil der Abbildung ist jeweils die relative Abweichung (bezogen auf
die maximale Geschwindigkeit) zwischen den beiden Profilen dargestellt. Es deutlich zu er-
kennen, dass die Abweichungen mit < 2,5% sehr klein sind. Ein leichter Trend zu stéarkeren
Abweichungen zum Rand hin ist ersichtlich, was durch eine nicht exakte Bestimmung der
Ellipse zustande kommen kann. Im Zentrum selbst liegen die Abweichungen im Bereich
von < 1%.

Dies ist auch in Abbildung 9.5 sichtbar, in der die relative Abweichung innerhalb der
gesamten Schicht dargestellt ist. Die Abweichung zwischen der analytischen Losung und
der Messung innerhalb der gesamten 41 Schichten ergibt sich zu (1,15 4+ 0,96)% und ist
hauptsédchlich durch die nicht beriicksichtigten Geschwindigkeiten parallel zur Ebene, die
endliche Genauigkeit bei der Bestimmung der Ellipse, der Beschreibbarkeit der Geome-
trie durch eine Ellipse und durch Rauschen innerhalb der Messung zu erklaren. Diese
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¢ Abbildung 9.5: Relative Abweichung bezo-
2 2 gen auf die maximale Geschwindigkeit zwi-
schen der Messung und der analytischen Lo-
sung fiir Schicht Nr. 12. Uber einen grofien
0 Bereich sind nur sehr geringe Abweichungen

sichtbar.
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Abweichungen sind jedoch so gering, dass der Schluss gezogen werden kann, dass die
Phasenkontrast-Messung mit sehr grofler Genauigkeit die analytische Lésung wiedergibt.
Fiir den folgenden Vergleich mit der Simulationsmethode, wird kurz die Parametrisie-
rung der Simulation beschrieben. Die gemessene Geometrie aus Abbildung 9.1 wird in
der Simulation als Randbedingung fiir das Fluid gewédhlt. Aus der Geometrie wird eine
Nullisokontur rekonstruiert (siehe [130]), wodurch die Gitterpunkte fiir die ,,bounce-back*
Randbedingung definiert werden. Das gemessene Geschwindigkeitsfeld der Schicht Nr. 1
wird in der Simulation als Randbedingung fiir die einstromende Seite gewéhlt. Aus der
maximalen Geschwindigkeit vyax der Schicht wird die charakteristische Geschwindigkeit
uc = %vmax bestimmt. Aulerdem wird die dynamische Viskositét n = 1,002 £ und Dich-
te p = 998, 21 % fiir destilliertes Wasser bei einer Temperatur von 20°C fiir die Simulation
verwendet. Anhand der bekannten Reynoldszahl innerhalb der Probe kann anschliefend
die Simulation gestartet werden. Um das Konvergenzverhalten der Simulation zu unter-
suchen, werden unterschiedliche Gitterauflésungen fiir die Probe simuliert. Dafiir wurden
fiir N folgende Werte gewahlt: N = {57,85,113,140, 169}. Fiir weitere Details zur Para-
metrisierung, siche [10].

Fiir die Konvergenzanalyse der Simulation wird zunachst die Strémung fiir die oben er-
wahnten Gitterwerte N simuliert. Daraus resultieren Simulationsgittergréfien in einer Ebe-
ne von 642,962, 1282,160%, 1922 und 2562 px? fiir die reale ProbengréBe von 7 mm. Die z-
Achse wird hingegen mit mehr Gitterelementen (124 bis 368 px) simuliert, um eine adquidi-
stante Gitterauflosung zu erhalten. Die resultierenden Stromungsgeschwindigkeiten werden
anschlieffend mit der gemessenen Stromung verglichen. Die héchste verwendete Auflésung
basiert auf der Beschrinkung des Arbeitsspeichers auf der GPU. In Abbildung 9.6 sind
die Ergebnisse fiir den Vergleich zwischen der Simulation und den gemessenen Strémun-
gen gezeigt. Dafiir wurden nur die z-Komponenten der Geschwindigkeit berticksichtigt, da
die senkrecht dazu stehenden Komponenten nur einen sehr geringen Einfluss haben. Es
ist deutlich zu erkennen, dass die Abweichungen mit steigender Gitterauflosung geringer
werden und ein Minimum fiir die hochste Gitterauflosung von (0,75 £ 0,58)% erreichen.
Insgesamt ist deutlich ein quadratisches Konvergenzverhalten sichtbar. Dieses Ergebnis
wird zusatzlich mit der analytischen Losung fiir eine ideale Geometrie verglichen. Da-
zu wird die analytische Losung fiir einen kreisférmigen Querschnitt als Randbedingung
gewdhlt und die Abweichung zwischen dem analytisch bestimmten Strémungsprofil und
der resultierenden Simulation verglichen. Diese ist in Abbildung 9.6 als griine Linie dar-
gestellt. Es ist wieder ein quadratisches Konvergenzverhalten sichtbar und das erreichte
Minimum der Abweichung wird wiederum fiir die hochste Gitterauflosung erreicht. Es
betrégt (0,64 + 0,62)% und ist hauptsichlich auf die ,bounce-back* Randbedingung zu-
riickzufithren [82, 841]. Fir die folgenden Vergleiche wird stets die groBtmogliche Gitter-
auflésung von 192 x 192 x 368 px® verwendet. Die Divergenz innerhalb der Simulation
betragt (0,0001 £ 0, 6437)% in der hochsten Auflosung. Die Abweichungen sind in einer
vergleichbaren Gréflenordnung wie bei der Divergenzbestimmung der Messung.
Exemplarisch ist die Abweichung zwischen der Messung und der Simulation in Abbil-
dung 9.7 fiir die Hauptachse der bestimmten Ellipse dargestellt. Die beiden Geschwindig-
keitsprofile zeigen das erwartete Hagen-Poiseuille’sche-Geschwindigkeitsprofil, wobei an-
hand der Profile selbst kaum Abweichungen sichtbar sind. In der Kurve, die die relative
Abweichung zeigt, ist hingegen auf der linken Seite eine etwas erhohte Abweichung sichtbar,
die hauptséchlich auf Messungenauigkeiten zuriickzufiihren ist. Uber den restlichen Bereich
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Abbildung 9.6.: Relative Abweichung bezogen auf die maximale Geschwindigkeit zwi-
schen den gemessenen Geschwindigkeiten (schwarz) und dem simulierten Geschwindig-
keitsprofil fiir die gesamte gemessene Probe. In griin ist die Abweichung zwischen der Si-
mulation und der analytischen Losung fiir eine ideale Geometrie gezeigt. Auf der x-Achse
ist die verwendete Simulationsgittergrofie gezeigt.
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Abbildung 9.7.: a.) gemessene und simulierte Stromungsgeschwindigkeiten fiir Schicht
Nr. 12 entlang der Hauptachse der bestimmten Ellipse. b.) zeigt die relative Abweichung
bezogen auf die maximale Geschwindigkeit zwischen Messung und Simulation.
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ist die Abweichung grotenteils < 1%. Auch die gesamte Ebene, die in Abbildung 9.7 b.)
dargestellt ist, zeigt nur geringe Abweichungen. Die Betrachtung der Abweichung tiber die
gesamte Probe ergibt eine sehr geringe Abweichung von (0, 6440, 62)%, wodurch Messung
und Simulation fiir die Rohrstréomung eines newtonschen Fluids die gleichen Ergebnisse
liefern.

9.2. Laminare Rohrstromung - nichtnewtonsches Fluid

Dieser Abschnitt widmet sich der Analyse einer Rohrstréomung mit einem nichtnewton-
schen Fluid. Dafiir wird das bereits in Kapitel 6 vorgestellte Vollblut vom Schwein als
Probenfliissigkeit verwendet. Ziel ist es in diesem Abschnitt die Abweichungen zwischen
der Messung und der analytischen Losung fiir ein komplexes Fluid zu bestimmen. Dafiir
wird als analytische Losung das Stromungsprofil basierend auf Gleichung 6.3 bestimmt
und mit dem gemessenen Profil verglichen. Dieser Vergleich soll zeigen, inwieweit die oben
gezeigte Validierung fiir newtonsche Fluide durch ein scherverdiinnendes Fluid beeinflusst
wird.

Das Blut wurde innerhalb von 6 Stunden nach der Schlachtung verwendet und bis zur Mes-
sung auf einer Temperatur von 8°C gehalten. Die Geschwindigkeitsmessung selbst wurde
ca. 2-3 Stunden nach der Messung der scherratenabhéngigen Viskositét (siche Kapitel 6)
bei Raumtemperatur durchgefiihrt. Der in Kapitel 8.1 beschriebene Aufbau fir konstante
Stromungen wird fiir die Blutmessungen reduziert und es wird nur ein Schlauchsystem zwi-
schen dem unteren und dem oberen Reservoir verwendet. Als Probe wird in der Messung
ein PVC-Schlauch mit 6 mm Innendurchmesser verwendet, in dem innerhalb einer Schicht
die Geschwindigkeit mit der Phasenkontrast-MRT bestimmt wird. Die verwendete Puls-
sequenz ist die in Kapitel 3.1 beschriebene Gradientenechosequenz. Die experimentellen
Parameter wurden wie folgt gewédhlt: T = 12ms, Tr = 300ms, § = 1 ms, A = 2ms sowie
G=[-0,8; 0,8] %, wodurch sich das VENC zu ~ 1,5 <" ergibt. Es wurde nur die Ge-
schwindigkeitskomponente in z-Richtung kodiert, da die ebenen Komponenten nur einen
sehr geringen Anteil ausmachen. Das FOV betragt 8 mm und die Schichtdicke 800 ym, was
zusammen mit den genutzten Phasenschritten (512 nach ,zero-filling) und der Akquisiti-
onslinge (512) zu einer rdumlichen Auflésung von 16 x 16 x 800 um? fiihrt. Die Schichtdicke
wurde im Vergleich zum vorherigen Kapitel erhoht, um ein stérkeres Signal zu erhalten und
mit nur einer Akquisition eine Auswertung durchzufiithren. Insgesamt wurde die Messung
der einzelnen Schicht dreimal wiederholt, um statistische Schwankungen zu untersuchen.
In Abbildung 9.8 a.) ist die Geschwindigkeit in z-Richtung gezeigt. Im Zentrum der Pro-
be befindet sich ein breiter Bereich mit nahezu konstanter Geschwindigkeit, wiahrend es
zu den Réndern anschliefend steil abfallt. Entlang der y-Achse durch das Zentrum der
bestimmten Ellipse wurde anschlieflend fiir alle drei Aufnahmen der Mittelwert der Stro-
mungsgeschwindigkeit gebildet. Dies ist in Abbildung 9.8 b.) dargestellt. Des Weiteren ist
in der Grafik die Anpassung des Profils an ein Potenzfluid (n = 0,62 £ 0,01) gezeigt. Im
unteren Teil der Abbildung ist zuséatzlich die relative Abweichung zwischen den Profilen
bezogen auf die normierte Geschwindigkeit gezeigt. Es fallt auf, dass die Messdaten im
Zentrum sowie zum Rand von dem Potenzfluid leicht abweichen. Zur Bestimmung des
Geschwindigkeitsprofils des Potenzfluids wurde an die gemessenen Geschwindigkeiten ei-
ne zweidimensionale Anpassung basierend auf Gleichung 6.3 durchgefiihrt. Dafiir wurde
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Abbildung 9.8.: a.) zeigt das gemessene Stromungsprofil einer Messung iiber den gesam-
ten Querschnitt. b.) zeigt den Vergleich zwischen dem Mittelwert aus drei Messungen und
einer Anpassung an ein Potenzfluid entlang der y-Achse durch das Zentrum der Ellipse.

eine Ellipse an den Querschnitt angepasst, was zu den Halbachsen von a = 3,18 mm und
b = 3,05 mm gefiihrt hat. Da es fiir ein Potenzfluid im Gegensatz zu einem newtonschen
Fluid keine analytische Losung fiir eine Rohrstrémung mit einem elliptischen Querschnitt
gibt [131], wird die Losung fiir einen kreisféormigen Querschnitt angenommen. Dafiir wird
als Radius der Mittelwert der beiden Halbachsen verwendet. Aufgrund der geringen Ellip-
tizitdt kann somit die Anpassung an Gleichung

ntl
- <¢Ty>< : 1

%(a ) (9.3)

U(J,‘, y) = Vo

vorgenommen (vgl. Anhang ('.2) werden. Die Abweichungen zwischen der Messung und
der analytischen Losung in zwei Dimensionen spiegelt das bereits beobachtete Verhalten
aus Abbildung 9.8 b.) wider.

In Abbildung 9.9 ist die Abweichung fiir den ersten Datensatz zur Anpassung des Po-
tenzfluids gezeigt. Im Zentrum sind die Abweichungen etwas grofler als im Ring um das
Zentrum. Zum Rand hin nehmen die Abweichungen wieder zu. Der Mittelwert der relativen
Abweichungen fiir die drei Messreihen ist jedoch sehr gering und betragt (0,334+2,92) %.
Demnach passen Messung und Theorie gut iiberein. Auflerdem ist in der Abbildung die
Ellipsenstruktur gut zu erkennen, da die Abweichungen entlang der beiden Halbachsen
unterschiedlich verlaufen. Weiterhin wurde hier eine Anpassung an ein Potenzfluid vorge-
nommen. Wie jedoch aus den Anpassungen aus Kapitel 6 vorgeht, ist die Modellierung als
Carreaufluid eine deutlich bessere Wahl, fiir das es jedoch keine analytische Losung gibt.
Verglichen mit dem Exponent n = 0,6, der aus der scherratenabhéngigen Viskositéts-
messung aus Kapitel 6 fir das Schweineblut bestimmt wurde, weicht der hier bestimmte
Exponent n = 0,62 nur geringfiigig ab. Grund hierfiir ist zum einen die veréinderte Pro-
bengeometrie. Wahrend der Messung mit dem Viskosimeter sind die rotierenden Platten
nur 800 pm voneinander entfernt, wihrend hier der Schlauchdurchmesser mit 6 mm grofier
ist. Aulerdem kann sich in das Blut in der Zeit zwischen den Messungen mit den beiden
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Messmethoden bereits verdndert haben. Auch spiegelt die Messung des Exponenten mit
dem Viskosimeter nur eine Stichprobe der gesamten Blutprobe (ca. 6 ml zu 11) wider.

9.3. Laminare Stromung durch ein Stenosenmodell

Der néchste Schritt fiir die Validierung der Mess- und Simulationsmethode besteht in
der Untersuchung einer komplexeren Geometrie. Als Geometrie wird ein vereinfachtes
Stenosenmodell betrachtet, das aus einem Schlauchiibergang von 3 mm auf 6 mm Innen-
durchmesser besteht. Dieses Modell entspricht einem Ausgang aus einer Gefiafiverengung,
die z.B. durch Plaqueablagerungen im Zuge einer Arteriosklerose entstehen kann. Der
Schlauchiibergang wurde mit den gleichen experimentellen Parametern abgetastet wie der
einfache Schlauch im Falle der Messung des newtonschen Fluides (siehe Kapitel 9.1). Als
Probenfliissigkeit wird in dieser Messung wiederum Wasser verwendet.

In Abbildung 9.10 ist die rekonstruierte Geometrie aus den 41 stréomungskompensierten
Datensétzen fiir die einzelnen Schichten gezeigt. Der Ubergang zwischen dem diinnen und
dem weiten Schlauch ist deutlich zu erkennen. Der Ubergang an sich weist einige Uneben-
heiten auf, die durch nicht ideales Shimming oder ungenaue Schnittflichen der Schlduche
entstehen. Insgesamt sind ca. 25 Schichten dem 3 mm Bereich zuzuordnen, respektive 16
Schichten dem 6 mm Abschnitt. In dem Stenosenmodell wurden ebenfalls Ellipsen an die
einzelnen Querschnitte angepasst, um die Geometrie zu beschreiben. Dafiir wurde der Da-
tensatz in den diinnen Schlauch und den weiten Schlauch aufgeteilt und die Geometrien
einzeln untersucht. Dies dient insbesondere der Charakterisierung des diinnen Abschnit-
tes, in den die Stromung einstromt. Aus Abbildung 9.10 ist bereits ersichtlich, dass dieser
leicht gegeniiber dem weiten, oberen Abschnitt verkippt ist. Im 3 mm Abschnitt ergeben
sich die Haupt- und Nebenachse der angepassten Ellipsen zu a = (1,539 4+0,010) mm und
b= (1,458 £ 0,006) mm, was einer Elliptizitat von 2,7% entspricht. Die Orientierung der
einzelnen Ellipsen variiert von & 6° in Schicht 1 bis &~ 18° in Schicht 25. Die Achse des
3mm Abschnitts ist um 1,5° in - bzw. 2,1° in y-Richtung verkippt. Die Geometrie des
breiteren Modellabschnitts weist hingegen nur eine sehr geringe Verkippung von 0,3° in
beide Richtungen auf. Die Ellipsen haben eine durchgehende Orientierung von = 0° und
die Halbachsen haben Léangen von a = (2,943 £ 0,008) mm und b = (2,916 + 0,003) mm,
wodurch eine Elliptizitat von 1,5% vorliegt. In Abbildung 9.10 ist ebenfalls die Position
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Abbildung 9.10: Rekonstruierte  Geome-
trie aus MRT-Daten eines Stenosenmodells.
Das Modell besteht aus einem Ubergang
zwischen einem Schlauch mit 3mm und
6mm Innendurchmesser und die Stro-
mungsrichtung ist in positiver z-Richtung
orientiert. Die griine Linie innerhalb der

'3’77 L. . Stenose markiert den Ort der maximalen
m X Stromung Geschwindigkeit innerhalb jeder Schicht.

der maximalen Geschwindigkeit in Form einer griinen Linie eingezeichnet. Der Verlauf der
Linie deutet bereits an, dass die Stromungsgeschwindigkeit dem verkippten Einlass folgt
und sich anschlieffend fast gerade weiterbewegt.

Abbildung 9.11 zeigt exemplarisch mehrere Ausschnitte aus dem gemessenen Vektorfeld
des Stenosenmodells. Auf der linken Seite der Grafik ist eine x-z-Ebene dargestellt. Das
Farbschema kodiert die z-Komponente der Geschwindigkeit und wurde so gewéhlt, dass ein
starker Kontrast zwischen positiven und negativen Komponenten entsteht. Daher ist nach
dem Ubergang deutlich die negative Geschwindigkeitskomponente in den duferen Rand-
bereichen der Geometrie ersichtlich. Auch die gekippte Struktur ist deutlich zu erkennen.
Auf der rechten Seite der Grafik sind die beiden Ebenen Nr. 1 und Nr. 41 dargestellt.
Diese représentieren das ein- und ausstromende Vektorfeld aus dem gemessenen Bereich.
Vor dem Ubergang ist das erwartete Hagen-Poiseuille’sche-Geschwindigkeitsprofil fiir eine
Rohrstromung sichtbar, wihrend sich die Stromungsstruktur nach dem Ubergang verdn-
dert. Das Zentrum der Stromung weitet sich leicht auf, wihrend in den dufleren Bereichen
vorerst negative Komponenten vorhanden sind, die mit fortschreitender Entfernung zum
Ubergang weniger werden. Diese negativen Komponenten deuten auf die Entstehung ei-
nes Wirbels nach dem Ubergang hin. Mit steigender Entfernung zur Stenose wird der
Anteil der negativen Komponenten geringer. Dies deutet darauf hin, dass sich die Stro-
mung einem parabelférmigen Profil anndhert. Die Komponenten in der z-y-Ebene folgen
hauptséchlich der gekippten Geometrie. Die Stromungscharakteristika werden auch fiir
die beiden einzelnen Bereiche separat bestimmt. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit
betriagt U, ginlass = (6,084 3,88) < im Einlass und v pustass = (1,51 £2,25) < im oberen
Bereich, wihrend die senkrechte Komponente in beiden Bereichen (v, = (0,1740,12) <*)
wieder nur einen sehr geringen Anteil besitzt. Aus den Daten geht eine Reynoldszahl
von Re = 193 hervor, die wiederum in der Simulation fiir die Parametrisierung verwen-
det wird. Die mittlere Divergenz des gesamten Stenosenmodells betrégt (0,27 + 4, 49) %
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Abbildung 9.11.: Gemessene Stromungsgeschwindigkeiten innerhalb des Stenosenmo-
dells. Auf der linken Seite ist eine z-z-Ebene entlang des Geschwindigkeitsmodells gezeigt.
Dabei ist die z-Geschwindigkeit des Vektorfeldes in Farbe kodiert und die Vektoren zei-
gen die Geschwindigkeit innerhalb der gezeigten Ebene. Negative Geschwindigkeiten sind
durch eine starke Anderung der Farbe in dunklem Griin hervorgehoben. Auf der rechten
Seite der Grafik sind die ein- sowie die ausstromende Ebene dargestellt. Die Vektoren
stehen hier fiir die Geschwindigkeit innerhalb der Ebene und die Farbe kodiert die Ge-
schwindigkeit senkrecht dazu.

und ist, wie auch fiir das einfache Schlauchmodell, durch das Rauschen in den z- und
y-Geschwindigkeitskomponenten dominiert.

Fiir den Vergleich mit den Simulationsdaten wurde die Simulation, wie in Abschnitt 9.1 be-
schrieben, mit der Geometrie aus der Messung als Randbedingung ausgestattet. Auflerdem
wird wiederum das gemessene Geschwindigkeitsprofil aus Schicht Nr. 1 als Randbedingung
fiir die Simulation verwendet.

Die relativen Abweichungen, bezogen auf die maximale Geschwindigkeit, zwischen dem
simulierten Geschwindigkeitsvektorfeld und der Messung betragen in der gesamten Probe
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(2,97 + 3,49)% und sind damit etwas hoher als die Abweichung in dem geraden Schlauch
(vgl. Kapitel 9.1).

In Abbildung 9.12 ist fiir zwei Ebenen der Vergleich zwischen der Messung und der Simu-
lation gezeigt. Es wurde eine Ebene nah am Einlass im 3 mm Bereich gewdhlt sowie eine
Ebene kurz vor dem Auslass im 6 mm Abschnitt. Beide entstehenden Stromungsprofile
wurden entlang der Haupt- und Nebenachse der angepassten Ellipse in der Abbildung
verglichen. In Schicht Nr. 3 ist mit beiden Methoden ein parabelférmiges Stromungsprofil
zu sehen. Die relativen Abweichungen, bezogen auf die maximale Amplitude, zwischen den
beiden Methoden sind {iber einen grofien Bereich konstant unter 2%, wihrend es zu den
Réndern auf bis zu 4% ansteigt. In Schicht Nr. 38 hingegen sind die Abweichungen deutlich
hoher. Die Stromungsprofile unterscheiden sich offensichtlich voneinander, was sich auch
in den deutlichen Abweichungen von bis zu 25% der maximalen Geschwindigkeit duflert.
Die Form der einzelnen Profile &hnelt sich jedoch. Es gibt Bereiche mit Riickfluss und im
Zentrum ist eine dhnlich breite Hauptstromung zu sehen. Beide Profile wirken gegenein-
ander verschoben. Dies ist anhand des Ortes der maximalen Geschwindigkeit bestimmbar.
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Abbildung 9.12.: Gemessene und simulierte Geschwindigkeiten innerhalb des Stenose-
modells entlang der Neben- (rechts) und Hauptachse (links) der angepassten Ellipse fiir
zwei Schichten (Nr. 3 und Nr. 38). Schicht Nr. 3 entspricht einer Ebene des einstréomenden
Bereichs und Schicht Nr. 38 ist reprasentativ fiir den weiten Bereich nahe des Ausstroms.
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Die Messung ist, im Bezug auf den Ort der maximalen Geschwindigkeit, zur Simulation
um 270 pm verschoben. Deutlich wird dies auch in Abbildung 9.13. In der Abbildung ist
die Abweichung als Funktion des radialen Abstandes vom bestimmten Ellipsenzentrum der
jeweiligen Schicht dargestellt. Die Schichten 24 bis 28 wurden aufgrund von Artefakten
am Ubergang nicht dargestellt. Vor dem Ubergang sind die Abweichungen mit < 4% sehr
gering, wihrend sich nach dem Ubergang eine Abweichung bei einer radialen Position von
ca. 1,5 mm ausbildet. Diese wird sowohl stéarker, als auch breiter mit steigendem Abstand
zum Ubergang. Dies spiegelt die Verschiebung der beiden Geschwindigkeitsprofile zuein-
ander wider. Daraus kann geschlussfolgert werden, dass sich die beiden Profile zueinander
verschieben und dies mit steigendem Abstand zu dem Ubergang zunimmt.

Diese Verschiebung kann damit erklért werden, dass die Simulation nicht die Geometrie
auflerhalb der Messdoméne beriicksichtigt. Es wurde festgestellt, dass der PVC-Schlauch
nach der RF-Spule leicht gebogen durch den Magneten weitergefiithrt wurde. Die verwen-
deten Neumann-Randbedingungen kénnen dies nicht mit berticksichtigen. Fiir sémtliche
nachfolgenden Messungen wurde eine Schlauchfithrung durch den Magneten verwendet,
die einen solchen Knick vermeidet (vgl. [55], Pulsationsschutz).

41

Abbildung 9.13: Abweichungen

zwischen dem gemessenen Stromungs-

profil und den Simulationsdaten. Die
Abweichungen wurden radial vom
Zentrum der Ellipse bestimmt. Die 1
Schichten 24 bis 28 wurden aufgrund

von Artefakten nicht dargestellt. Radiale Position [mm]

Abweichung [%]

d

0 0,8 16 24 3,2

9.4. Zusammenfassung der Validierung

Zusammenfassend lésst sich sagen, dass die Phasenkontrast-MRT die Geschwindigkeit in
dem Schlauchmodell fiir newtonsche und nichtnewtonsche Fliissigkeiten sehr prézise be-
stimmen kann. Der Vergleich mit der analytischen Losung und ebenso mit der Simulation
ergibt Abweichungen von < 1% fiir das newtonsche Fluid. Der Vergleich mit der analy-
tischen Losung fiir die untersuchte Blutprobe unter physiologisch relevanten Stréomungs-
bedingungen ergibt ebenso mittlere Abweichungen < 1%. Alle Abweichungen sind in Ta-
belle 9.1 zusammengefasst. Die grofiten Abweichungen entstehen am Rand der Geometrie,
wo beide Methoden, d.h. Simulation und Experiment, am anfélligsten fiir Artefakte sind.
Die MRT ist an den Rédndern durch Magnetfeldinhomogenitéten, ausgelost durch Suszep-
tibilitdtsunterschiede, beeinflusst, wihrend bei der Simulation dort Fehler aufgrund der
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,bounce-back® Randbedingungen entstehen. Des Weiteren ist bei der Messmethode der
Einfluss des Rauschens auf kleine Geschwindigkeitskomponenten, die vor allem am Rand
auftreten, grofler als auf die hohen Geschwindigkeitsamplituden im Zentrum der Probe.
AuBerdem entstehen Probleme durch die nicht simulierte und daher unbekannte Geometrie
aulerhalb des Ausflussrandes.

‘ Messung ‘ Simulation Analytische Losung ‘
Messung X (0,754 0,58)% (1,15+0,96)%
Simulation - X (0,64 +0,62)%
Analytische Losung | (0,33 +2,92)% - x

Tabelle 9.1.: Zusammenfassende Tabelle fiir die relativen Abweichungen zwischen
Phasenkontrast-MRT Messung, Simulation und der analytischer Losung fiir ein newton-
sches Fluid (Wasser) und ein nichtnewtonsches Fluid (Blut) in einer laminaren Rohrstro-
mung.

Die Konvergenzuntersuchung hat gezeigt, dass es notwendig ist auf einen grofien Grafik-
speicher zuriickzugreifen, um die Abweichungen von zu klein gewéhlten Simulationsdo-
manen moglichst gering zu halten und vergleichbare Ergebnisse zu den mikroskopischen
MRT-Untersuchungen zu erhalten.

Die Abweichungen innerhalb des komplexeren Stenosenmodells sind grofier. Der Abschnitt
mit dem diinneren Schlauch zeigt das gleiche Verhalten wie im einfachen Schlauchmo-
dell. Die Abweichungen sind minimal héher, was durch den diinneren Schlauch und die
héheren mittleren Geschwindigkeiten (=~ 6 < anstatt ~ 3 <*) sowie durch die Ausfluss-
Randbedingungen bedingt sein kann. Nach dem Ubergang hat sich im Stromungsprofil an
den Réndern ein Riickfluss gezeigt, der auf einen Wirbel hinweist. Zwischen Messung und
Simulation wurde nach dem Ubergang eine sich verschiebende Hauptstromung beobachtet.
Diese spiegelt sich in der Symmetrie der bestimmten Abweichungen wider, wihrend das
allgemeine Stromungsverhalten (Spitzengeschwindigkeit, Riickflussverhalten, mittlere Ge-
schwindigkeit usw.) vergleichbar ist. Wie bereits diskutiert, liegt dies hochstwahrscheinlich
an dem nicht beriicksichtigten Knick aulerhalb des gemessenen Volumens.

Insgesamt ist die in dieser Arbeit implementierte Methode der Geschwindigkeitsbestim-
mung mittels der Phasenkontrast-MRT im Falle konstanter Geschwindigkeit sehr gut geeig-
net, um Stromungsgeschwindigkeiten mit sehr hoher rdumlicher Auflésung aufzunehmen.
Auch die Untersuchung von nichtnewtonschem Fliefiverhalten ist mit der Methode gut
moglich und bietet die Moglichkeit den Exponenten n fiir das Potenzfluid zu bestimmen.
Auch kann die Simulationsmethode fiir einfache Geometrien und konstante Stromungen
als validiert angesehen werden.






Kapitel 10
» 1ime of Flight“-Messungen zur
Flissigkeitsaustauschbestimmung

Dieses Kapitel widmet sich der ,Time of Flight“(TOF)-Messmethode und der Moglich-
keit mit Hilfe dieser Methode den Fliissigkeitsaustausch zwischen z.B. der Erweiterung
eines Aneurysmas und dem normalen Geféfl zu bestimmen. Wissensgewinn tiber den Fliis-
sigkeitsaustausch zwischen der pathologischen Erweiterung und dem umgebenden Gefaf3
ist besonders interessant, da anhand des Austausches das Risiko von Thrombosebildung
nach der Behandlung mit einem Stent abgeschétzt, ebenso aber auch die Funktionalitéit
eines Stents charakterisiert werden kann. In diesem Kapitel wird der Fliissigkeitsaustausch
innerhalb von drei Modellen untersucht, die unterschiedliche Komplexitit aufweisen und
eine Erweiterung modellieren. Eines der Modelle stellt eine krankhafte Arterienerweiterung
dar und wurde neben einem weiteren Modell mit einem 3D-Drucker erzeugt. Das dritte
Modell besteht aus den bereits im vorherigen Kapitel verwendeten PVC-Schlduchen. Die
gemessenen Resultate werden mit LBM-Simulationen verglichen, die von Dipl.-Inf. Lars
Walczak durchgefiithrt wurden.

Das Kapitel gliedert sich in folgende Abschnitte. Abschnitt 10.1 beschreibt die Rahmenbe-
dingungen der Messung und der Simulation. Der darauffolgende Abschnitt 10.2 beschreibt
die untersuchten Probengeometrien und in Abschnitt 10.3 werden anschlieffend die Mess-
und Simulationsergebnisse beschrieben. Die Bestimmung des Fliissigkeitsaustausches fin-
det in Abschnitt 10.4 statt und im letzten Abschnitt 10.5 des Kapitels werden die Ergeb-
nisse kurz zusammengefasst.

10.1. Experimentelle Randbedingungen und Simulation

Der Versuchsaufbau fiir die hier durchgefithrten Messungen mit konstanter Stromung
ist in Kapitel 8.1 beschrieben. Als Probenfliissigkeit wurde Wasser bei einer Tempera-
tur von 20°C verwendet. Dem Wasser wurden 0,12 % Kupfersulfat zugegeben, um die
T1—Relaxationszeit auf ca. 870ms zu verkiirzen. Dies reduziert zwar die Zeit, die die
Markierung als Kontrast im aufgenommenen Bild sichtbar ist, jedoch kann durch die
verkiirzte Relaxationszeit die Messung deutlich schneller wiederholt werden. Damit fiir
die Simulation Randbedingungen definiert werden kénnen, wird zuerst die Geometrie mit
einer FLASH-Sequenz abgetastet. Diese Geometrie wird als Grenze fiir die ,,bounce-back*-
Randbedingung verwendet. Weiterhin wird zu jedem Datensatz mit der Phasenkontrast-

73



74

Kapitel 10 ,, Time of Flight“-Messungen zur Fliissigkeitsaustauschbestimmung

Methode (vgl. Kapitel 9) das Geschwindigkeitsfeld in der einstréomenden Schicht aufge-
nommen und als Geschwindigkeitsrandbedingung in der Simulation verwendet.

Die Simulation wurde fiir den hier gezeigten Vergleich angepasst, so dass die longitudinale
Magnetisierung auf einem zweiten Gitter simuliert werden kann. Dafiir wird ein LBM-
Modell verwendet, das in der Literatur als TRT-Modell (engl.: Two Relaxation Time)
bekannt ist. Fiir die detaillierte Beschreibung der Implementierung verweise ich auf die
Dissertation von Dipl.-Inf. Lars Walczak [72] sowie die eingereichte wissenschaftliche Ver-
offentlichung [11].

Fiir das zweite Gitter, auf dem die Magnetisierung simuliert wird, werden in der Simulation
passende Startbedingungen gesetzt. Dafiir kann die Signalamplitude aus TOF-Messungen
ohne Strémung und mit verschwindend kleiner Evolutionszeit verwendet werden. Dabei
miissen jedoch Informationen wie der Flipwinkel, RF-Inhomogenitéten sowie das Rauschen
berticksichtigt werden. Vereinfacht kann jedoch fiir die longitudinale Magnetisierung M,=0
in Gitterzellen angenommen werden, in der ein 90°-RF-Puls fiir die Markierung verwendet
wird und M, = My, bzw. M, = 1 nach einer Normierung fiir alle anderen Gitterzellen.
Diese Methode wird im Folgenden verwendet, um die Startbedingungen der Magnetisie-
rung in der Simulation zu definieren. Als Randbedingungen fiir den Einlassrand wird
M, = My angenommen. Die Relaxationszeit 77 wird {iber die gemessene Relaxationszeit
definiert. Als Selbstdiffusionskoeffizient von Wasser wurde in der Simulation der Litera-
turwert von Dy,o =2-107Y %2 verwendet [132]. Ein weiterer Grund fiir die Verwendung
des TRT-Modells waren auftretende Stabilitdtsprobleme mit dem Ein-Relaxationszeiten-
Modell aus Kapitel 9. Dadurch, dass die physikalische Diffusionskonstante verwendet wird,
konnen auch Effekte innerhalb der Aneurysmen berticksichtigt werden, die in den stark
konvektionsdominierten Bereichen des normalen Geféafles nicht ins Gewicht fallen.

10.2. Beschreibung der verwendeten Proben

Fiir die Fliissigkeitsaustauschuntersuchungen wurden drei verschiedene Modellgeometrien
verwendet. Die erste Geometrie, die im folgenden Modell ,,A“ genannt wird, besteht aus
PVC-Schldauchen mit 3, bzw. 6 mm Durchmesser. Durch die Kombination der einzelnen
Schlduche wird eine simple asymmetrische Erweiterung modelliert. Ein 3mm Schlauch
dient als Einlauf, wihrend anschlieBend ein Ubergang auf 6 mm erfolgt, der die Erwei-
terung simuliert. Kurz darauf gibt es wieder einen Ubergang auf einen 3 mm Schlauch.
Die rekonstruierte Geometrie aus den MRT-Daten ist in Abbildung 10.1 dargestellt. Die
beiden roten Quader deuten die beiden Bereiche an, die mit der TOF-Methode markiert
wurden. Dafiir wurde die Markierungsmethode 2, die in Kapitel 3.2 beschrieben wurde,
fiir beide Seiten der Erweiterung verwendet. Die blaue Ebene deutet die Bildgebungsebene
der TOF-Sequenz an.

Die zweite sowie die dritte Geometrie, die im Folgenden als Modell ,B“ und ,,C* bezeichnet
werden, wurden mit einem 3D-Drucker' erstellt. Die Modelle bestehen aus dem Materi-
al Polylactide (engl.: polylactic acid, PLA), welches gut fiir die Anwendung in einem
MRT-System geeignet ist. Wiahrend der hier gezeigten Messungen wurden keine negati-
ven Eigenschaften des Materials auf die Qualitit der Aufnahmen beobachtet. Modell ,, B¢
besteht aus einem symmetrischen Ubergang des Durchmessers von 3mm auf 6 mm und

1 MakerBot Replicator 2¢ - Firma MakerBot Industries, LLC, Brooklyn, NYC, USA
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Modell A Modell B Modell C

Abbildung 10.1.: Rekonstruierte Geometrien aus MRT-Daten. Die blauen Ebenen deu-
ten die Bildgebungsebene der TOF-Sequenz an, wihrend die roten Quader die Volumina
fiir die Markierung kennzeichnen. Modell ,A“: Ubergang zwischen 3-6-3 mm Durchmes-
ser Schlauchabschnitten. Modell ,B“: Bild des gedruckten 3-6-3 mm Ubergangsmodells.
Modell ,,C*“: Geometrie des gedruckten Aneurysmas.

wieder zuriick auf 3 mm. Die rekonstruierte Geometrie ist auch in Abbildung 10.1 gezeigt.
Es ist direkt ersichtlich, dass das Modell aus dem 3D-Drucker auf beiden Seiten sym-
metrischer ist als Modell ,A“, bei dem die linke Erweiterung schmaler ist als die rechte.
Modell ,,C* basiert auf histologischen Schnitten eines pathologischen Geféafles, welches ein
Aneurysma trug. Das Modell wurde bereits in einer Studie zur Stromungssimulation ver-
wendet [85]. Auch fiir das Modell ist die Geometrie in Abbildung 10.1 visualisiert. Fur das
Modell wurde nur ein Bereich wihrend der TOF-Methode markiert.

In Abbildung 10.4 ist auf der linken Seite ein Bild des Druckmodells gezeigt, das dem 3D-
Drucker vorgegeben wird. In der Abbildung sind auch die gedruckten Anschliisse fiir die
Schlduche des Stromungsaufbaus gezeigt. Der Aulendurchmesser des Modells von 10 mm
ist auf die verwendete RF-Spule angepasst und der obere, breitere Durchmesser dient zur
Fixierung des Modells in der RF-Spule. Die gesamte Hohe des Modells betrédgt 12,5 cm und
der Druck ist so gestaltet, dass der interessante Bereich der Probe exakt im Zentrum der
RF- und Gradientenspule platziert ist. Fiir beide Druckmodelle wurde die hdchst mégliche
Druckauflosung des Druckers von =~ 10 ym in der z-y-Ebene und 100 um in der z-Ebene
verwendet.

Die wichtigen Parameter der Messung sowie der Simulation innerhalb der einzelnen Mo-
delle sind in Tabelle 10.1 zusammengefasst.
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[ Modell ,,A¢ Modell ,,B¢ Modell ,,C*
Umax[ %] 6,7 7,1 5,8
Volumenstrom Q [{] 1,14 0,77 0,63
Aufl. Mess. [pm] 17,5 x 17,5 x 150 | 17,5 x 17,5 x 150 | 17,5 x 17,5 x 150
Aufl. Sim. [pm] 28,53 28,23 27,93
GittergroBe Sim. 216 x 288 x 336 | 208 x 216 x 332 | 292 x 124 x 420
Re 201 269 139
Péclet-Zahl Pe* 100650 84960 69948
Geo. Sim. [mm)] 6,2 x6,5%x9,6 59x6,1x09,4 8,1x3,5x11,7
ZRohr [mm] 3,0 2.4 2.4

Tabelle 10.1.: Wichtige Parameter der TOF-Messung und Simulation fiir die einzelnen
Modelle. *Im Einlassbereich

10.3. Ergebnisse der Messung und Simulation

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der TOF-Messungen und der dazugehorigen
Simulationen beschrieben. Fiir alle drei Modelle ,A“-,,C* wurde die Markierungsmethode 2
aus Kapitel 3.2 genutzt. Fir Modell ,,A“ und ,,B* wurden zwei Ebenen markiert, wihrend
fir Modell ,,C“ nur eine Ebene untersucht wurde. Die Evolutionszeiten 71 und 7 wurde
in den Messungen variiert. Im Folgenden werden nur die Werte fiir 7; angegeben, da der
Abstand zwischen den einzelnen Markierungen stets konstant auf 1,5ms gehalten wurde.
Die Evolutionszeit 7o ist demnach im Folgenden immer 1,5ms kiirzer als 7. Fiir alle
Messungen wurden folgende Bildgebungsparameter verwendet. Die Repetitionszeit wurde
mit Tr = 4s so lang gewahlt, dass die Magnetisierung vor dem néchsten Phasenschritt
vollstandig relaxiert ist. Die Echozeit betrug Tr =21 ms und das FOV betrug 9 mm. Mit
den durchgefiihrten 128 Phasenschritten sowie derselben Akquisitionsldnge ergibt sich eine
rdaumlichen Auflésung von 17,5 x 17,5 x 150 um3. Dabei wurde ein ,zero-filling* und die
Schichtselektion, die mit einer Dicke von 150 um durchgefiihrt wurde, beriicksichtigt. Der
RF-Puls fiir die Markierung wurde als 90°-Puls ausgefithrt und der Flipwinkel des RF-
Pulses der Bildgebung betrug 30°. Die Zeit 71 wurde anschliefend zwischen 50 ms und
600 ms in 50 ms Schritten variiert.

Die folgenden Abschnitte erldutern die Ergebnisse der einzelnen Geometrien.

10.3.1. Modell ,,A*

In Abbildung 10.2 sind exemplarisch die Ergebnisse fiir drei unterschiedliche Evolutions-
zeiten 71 = 200, 400, 600 ms gezeigt. Die Ergebnisse fiir beide markierten Ebenen sind
gezeigt, ebenso wie die Simulationsergebnisse’. Die markierten Ebenen beginnen mit einer
geringen Signalamplitude (blau), wéhrend die unmarkierten Bereiche mit einer hohen nor-
mierten Signalamplitude nahe bei 1 (rot) sichtbar sind. Im Allgemeinen steigt das Signal
durch die T7-Relaxation mit groflerem 7 an, wihrend die Bewegung der unmarkierten

2Modell ,A“ wurde ca. 2 Wochen nach den beiden anderen Modellen vermessen. Wihrend dieser Zeit
haben sich in der Fliissigkeit Algen gebildet, die eine scherratenabhéngige Viskositdt hervorrufen [133].
Deshalb wurde fir die Simulation ein nichtnewtonsches Modell fiir die Fliissigkeit verwendet.



10.3 Ergebnisse der Messung und Simulation

7

200 ms 400 ms 600 ms : : 400 ms 600 ms

Messung

Simulation

Differenzen

Abbildung 10.2.: Ausschnitt aus der Messreihe fiir Modell ,,A% In Zentrum der Grafik ist
die rekonstruierte Geometrie aus den MRT-Daten gezeigt. Die markierten und untersuch-
ten Ausschnitte sowie die gemessene Ebene fiir die Stromungsrandbedingung sind als rote
Boxen dargestellt. Auf der rechten und linken Seite der Grafik sind jeweils die resultieren-
den Mess- und Simulationsergebnisse fiir drei unterschiedliche Zeiten 71 = 200, 400, 600 ms
sowie die Differenz zwischen beiden Methoden gezeigt. Die rechte Seite wurde zuerst mar-
kiert. Die Farbe kodiert die Konzentration der unmarkierten Spins, wahrend fiir die Dif-
ferenzbilder die Farbe die Abweichung zwischen den beiden Methoden in Prozent angibt
(1=100%).

Flissigkeit mit der Zeit in der markierten Erweiterung sichtbar wird. Zwischen beiden
gezeigten Abschnitten ist eine deutliche Asymmetrie sichtbar. Der linke Teil der Erwei-
terung zeigt nur einen kleinen Einstrom von unmarkierter Fliissigkeit im oberen Bereich,
wahrend auf der rechten Seite deutlich mehr Fliissigkeit ausgetauscht wird. Mit steigender
Evolutionszeit nimmt der Fliissigkeitsaustausch zu. Messung und Simulation zeigen beide
dieses asymmetrische Verhalten, wobei ein direkter Vergleich zeigt, dass die Simulation in
dem rechten Bereich einen breiteren Einstrom zeigt als die Messung. Ebenso ist die Bewe-
gung in der Simulation nicht so stark an der dufleren Wand orientiert. Diese Abweichung
ist auch deutlich in den Differenzbildern sichtbar. Die schwarzen Kreuze in den einzelnen
Bildern deuten das statische Moment der Fliache an.

10.3.2. Modell ,,B*

In Abbildung 10.3 sind auch fiir Modell ,B* exemplarisch drei Evolutionszeiten gezeigt.
Im Vergleich zum vorherigen Modell ist hier die Erweiterung nahezu symmetrisch, was aus
der gezeigten rekonstruierten Geometrie der MRT-Daten hervorgeht. Jedoch ist das re-
sultierende Stromungsverhalten in dieser symmetrischen Geometrie ebenso asymmetrisch
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Abbildung 10.3.: Ausschnitt aus der Messreihe fiir Modell ,,B* In Zentrum der Grafik ist
die rekonstruierte Geometrie aus den MRT-Daten gezeigt. Die markierten und untersuch-
ten Ausschnitte sowie die gemessene Ebene fiir die Stromungsrandbedingung sind als rote
Boxen dargestellt. Auf der rechten und linken Seite der Grafik sind jeweils die resultieren-
den Mess- und Simulationsergebnisse fiir drei unterschiedliche Zeiten 7, = 200, 400, 600 ms
sowie die Differenz zwischen beiden Methoden gezeigt. Die rechte Seite wurde zuerst mar-
kiert. Die Farbe kodiert die Konzentration der unmarkierten Spins, wahrend fiir die Dif-
ferenzbilder die Farbe die Abweichung zwischen den beiden Methoden in Prozent angibt
(1=100%).

wie in Modell ,,A*“ Simulation und Messung zeigen auf den ersten Blick das gleiche Verhal-
ten. In der linken Erweiterung ist ein deutlich stirkerer Einstrom von frischer Fliissigkeit
sichtbar als in dem rechten Teil der Erweiterung. Im Gegensatz zu Modell ,A“ zeigt hier
jedoch die Messung einen grofleren Fliissigkeitsaustausch als die Simulation. Der grofle
Wirbel erreicht nach 600 ms knapp die Hélfte der Erweiterung und fiillt diese dort auf
einem breiten Bereich aus. In den Bildern sind zusétzlich wieder die statischen Momente
der Fliachen gezeigt. Diese verhalten sich fiir die Simulation sowie die Messung sehr &hn-
lich. In der rechten Erweiterung bleibt das statische Moment fast durchgehend bei beiden
Methoden im Zentrum, wiahrend es in der linken Erweiterung mit dem eintretenden Finger
mitwandert.

10.3.3. Modell ,,C*

In Modell ,,C* wurde nur ein Abschnitt markiert. Dieser umfasst die gesamte Erweite-
rung, die an das ,normale* Gefafl anschlieft. In Abbildung 10.4 sind die resultierenden
Ergebnisse der Messung und der Simulation fiir drei Evolutionszeiten zusammengefasst.
Simulation und Messung zeigen fiir diesen Datensatz wieder qualitativ das gleiche Ergeb-
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Abbildung 10.4.: Ausschnitt aus der Messreihe fiir Modell ,,C* In Zentrum der Grafik ist
die rekonstruierte Geometrie aus den MRT-Daten gezeigt. Der markierte und untersuchte
Ausschnitt ist als rote Box dargestellt. Ebenso ist die gemessene Ebene, die als Rand-
bedingung fiir die Simulation verwendet wurde gezeigt. Auf der rechten Seite der Grafik
sind jeweils die resultierenden Mess- und Simulationsergebnisse fiir drei unterschiedliche
Zeiten 11 = 200, 400, 600 ms sowie die Differenz zwischen beiden Methoden gezeigt. Die
Farbe kodiert die Konzentration der unmarkierten Spins, wahrend fiir die Differenzbilder
die Farbe die Abweichung zwischen den beiden Methoden in Prozent angibt (1=100%).
Auf der linken Seite ist das Modell fiir den 3D-Druck gezeigt.

nis. In der Erweiterung bildet sich ein kleiner Einstrom in Form eines Wirbels aus, der
anfanglich am oberen Ende des sogenannten Aneurysmahalses anfingt und einen Bogen
durch das Aneurysma vollfiihrt. Dabei ist der Volumenanteil, in dem der Austausch statt-
findet, sehr gering im Vergleich mit dem Gesamtvolumen des Aneurysmas. Dies kann z.B.
im medizinischen Kontext zu einer Gerinnselbildung innerhalb des Aneurysmas fiithren
und anschlieend zu einer Embolie, falls dieses Gerinnsel die Erweiterung verlédsst. Auch
hier sind die statischen Momente der Flachen mit eingezeichnet, und dhnlich wie bei den
Wirbeln ist kein unterschiedliches Verhalten zwischen der Simulation und der Messung
sichtbar.

10.3.4. Modell ,,A* - Gitteranregung

Fiir Modell ,A* wurde neben der TOF-Anregungsmethode 2 zusédtzlich die Gitteranre-
gungsmethode 1 (vgl. Kapitel 3.2) verwendet. Mit der Gitteranregung innerhalb dieses
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Modells soll die Funktionsweise der Simulation tiberpriift werden. Hier wird der Simulati-
on die Signalamplitude einer Messung ohne Stromung als M, Startbedingung iibergeben
und anschlieffend die Strémung simuliert. In Abbildung 10.5 ist dieser Vergleich exempla-
risch fiir eine Evolutionszeit 7 =22 ms gezeigt. 7 ist in diesem Fall 2,44 ms lédnger als 7o.
Die Ebenen parallel zur Hauptstromungsrichtung wurden zuerst markiert und haben dem-
nach die Evolutionszeit 7. In den beiden Erweiterungen ist rechts und links die bereits
beobachtete asymmetrische Geometrie sichtbar. Dort ist nahezu keine Verdnderung der
Gitterlinien sichtbar. Im Zentrum hingegen, bzw. im 3 mm breiten Bereich des Schlauchs,
ist ein parabelférmiges Strémungsprofil sichtbar.

Messung 1,=22'ms Simulation

Abbildung 10.5.: Die Abbildung zeigt gemessene und simulierte Ergebnisse fiir eine Git-
teranregung in Modell ,A* nach einer Evolutionszeit 71 =22 ms.

Fiir den Vergleich zwischen beiden Daten wurden jeweils 100 Punkte entlang der Kan-
te einer markierten Ebene (sieche Abbildung 10.5) extrahiert. In Abbildung 10.6 sind die
resultierenden Punkte fiir die Messung (schwarz) und die Simulation (blau) aufgetragen.
Beide zeigen ein analoges Stromungsverhalten. Im Zentrum des Geféafles findet der Grofiteil
der Bewegung statt. Diese Bewegung ist dort nahezu parabelférmig, wihrend zum Rand
hin nur eine sehr geringe Bewegung im Vergleich zu der Referenzmessung (rot) sichtbar
ist. Anhand der Punkte ist es moglich die maximale Geschwindigkeit zu bestimmen. Aus-
gehend von der linearen Regression an die Referenzdaten, die in der Abbildung gezeigt
ist, kann mit der Annahme, dass die Bewegung entlang der Normalen dieser Regression
stattfindet, die maximale Geschwindigkeit berechnet werden. Fiir die Messung ergibt sich
eine maximale Geschwindigkeit von 6,8 <+ und fiir die Simulation ergibt sich 6,7 <*. Dies
stimmt mit den Geschwindigkeiten iiberein, die mit der Phasenkontrastmessung bestimmt
wurden (vgl. Tabelle 10.1).
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10.4. Analyse der Abweichungen und Charakterisierung des Fliis-
sigkeitsaustausches

Fiir die Charakterisierung des Flissigkeitsaustausches und der Abweichung zwischen der
Messung und der Simulation werden die gezeigten Daten aus dem vorherigen Abschnitt
direkt miteinander verglichen. Dabei werden die Datenséitze der Simulation und der Mes-
sung auf die markierten Bereiche reduziert und anschliefend beide Datensitze auf die
gleiche Auflésung gebracht. Nachdem beide Datensétze die gleiche Grofle haben, wird eine
gefilterte Differenz zwischen der Simulation und der Messung durchgefithrt. Dabei wird
der Mittelwert von jeweils 3x3 Pixeln gebildet und anschlieend die Differenz gebildet.
Werte, die auflerhalb beider Geometrien liegen, wurden vernachléssigt. Die resultieren-
den Differenzen sind fiir die ausgewéhlten Datensétze in den Abbildungen 10.2 bis 10.4
gezeigt. Der Vergleich fiir alle gemessenen Zeiten ist im digitalen Anhang in Form von Vi-
deos gezeigt’ ", Die einzelnen Charakteristiken der Modelle werden in den nun folgenden
Abschnitten behandelt.

10.4.1. Modell ,A*

Die Abweichungen zwischen der Simulation und der Messung sind bei Modell ,A* am
starksten ausgeprigt. Die mittlere relative Abweichung bezogen auf den Maximalwert 1
im linken Abschnitt betragt (4 + 7) % nach 200ms, (4 + 5) % nach 400 ms und (4 +5) %
nach 600 ms Evolutionszeit 71. Die mittlere Abweichung dndert sich nur sehr gering tiber
die Zeit, jedoch ist in den Bildern auch nur ein sehr geringer Einstrom der unmarkier-
ten Fliissigkeit ersichtlich. Im rechten Abschnitt hingegen sind die Abweichungen deutlich
groBer. Begonnen mit (16 4 14) % nach 200 ms dndert sich die Abweichung auch nur sehr
gering zu (16 £ 14) % nach 400 ms und zu (14 £ 12) % nach 600 ms. Das SNR der Messung
betragt 89 und triagt daher nur etwa 1% zu der Abweichung bei. In den Abweichungs-

3Modell ,A“: https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Model_A_

Flow.mpg
“Modell »2B“: https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Model_B_

Flow.mpg
SModell ,C“: https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Model_C_
Flow.mpg
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bilder aus Abbildung 10.2 werden die Bereiche der maximalen Abweichung deutlich. Der
Hauptanteil fiir die Abweichungen ist der breitere Wirbel, der in der Simulation in die
Erweiterung stromt. Grund hierfiir kann die ,,no-slip* Randbedingung in der Simulation
sein, welche mit deutlich geringerer Auflésung durchgefithrt wurde als die Messung (vgl.
Tabelle 10.1). In der linken Erweiterung sind kaum Abweichungen ersichtlich, da dort in
der Simulation sowie der Messung nur ein sehr geringer Austausch zu erahnen ist.

Damit der Fliissigkeitsaustausch zwischen der Erweiterung und dem restlichen Volumen
genauer charakterisiert werden kann, werden Histogramme der Signalverteilungen in den
einzelnen Erweiterungen erstellt. Diese Signalverteilungen stellen die Anteile von markier-
ten und unmarkierten Spins dar. Um die normalen Relaxationsprozesse zu beriicksichtigen,
wurde fiir jede Evolutionszeit ein Datensatz mit gleichen Bildgebungsparametern nur ohne
Stromung gemessen, bzw. auch simuliert. Diese Datensétze sind hauptséchlich durch die
T1-Relaxation sowie Diffusionsprozesse beeinflusst. Exemplarisch sind in Abbildung 10.7
zwei zeitliche Entwicklungen von Histogrammen fiir die rechte Erweiterung gezeigt.

Modell A HI:](—

Ohne Stromung Mit Stromung

1
. Mischung aus markierter Anstieg durch
> 0.75 und unmarkierter Einstrom
(] ’ o . . .
. Flussigkeit unmarkierter
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5 05
S
x
©
5) 0,25
w
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Abbildung 10.7.: Histogramme der gemessenen Signalverteilung fiir Modell ,A“ als
Funktion der Zeit. Der linke Teil der Grafik zeigt die Signalverteilung fiir die rechte Fr-
weiterung aus einer Referenzmessung ohne Stromung. Der rechte Teil der Grafik zeigt
hingegen die resultierende Signalverteilung mit Stromung. Ein leichter Anstieg im oberen
Bereich bei hoherer Evolutionszeit ist hier sichtbar.

Das linke Bild zeigt die Signalamplitudenverteilung der Messung ohne Stromung. Es ist
deutlich die Tj-Relaxation erkennbar. Bei kurzen Evolutionszeiten existieren viele Pixel
mit sehr geringen Signalamplituden in der Probe. Mit steigender Evolutionszeit wandert
diese Verteilung zu hoheren Signalamplituden, was durch die Ti-Relaxation bedingt ist.
Eine Anpassung an Gleichung 2.7 wurde an die Maxima der einzelnen Histogramme durch-
gefiihrt und als weifle Linie mit in die Grafik eingezeichnet. Als Wert fiir T3 ergibt sich
durch die Anpassung (870+23) ms, was sehr gut zu der gemessenen Relaxationszeit der
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gesamten Probe von 870ms passt. Zwischen dem zeitlichen Verlauf der Signalverteilung
ohne Stromung und mit Stromung ist ein Unterschied zu erkennen. Die Verteilung oh-
ne Stromung ist von der Gauf-Verteilung um die T1-Relaxationslinie dominiert und nur
wenige Pixel haben abweichende Signalamplituden, die vor allem durch Randeffekte an
den Schlauchwinden entstehen. In der Verteilung mit Stromung sind hingegen im oberen
Bereich bei hoheren Signalamplituden mehr Pixel vorhanden. Die Pixel mit der Signalam-
plitude zwischen der Gaufiverteilung und dem maximalen Wert sind mit den ausgetausch-
ten unmarkierten Spins korreliert. Die gesamte Signalverteilung ist auch mit zunehmender
Zeit breiter als in der ohne Stromung. Der Anteil der Pixel zwischen der Relaxationslinie
(T =(855428) ms mit Stromung) und dem maximalen Wert ist somit ein Indikator fiir den
Fliissigkeitsaustausch. Je weiter die Relaxation fortschreitet, sinkt jedoch die Auflésung
fiir die Analyse des Fliissigkeitsaustausches, da der Abstand zwischen der Relaxationslinie
und dem Maximum kleiner wird.

Das gemessene Signal Shiessung(t) in dem markierten Bereich kann iiber die Gleichung

SMessung(t) = SO(t) + SStr('jmung(t) (101)

berechnet werden. Sp(t) = 1 — e” ™ ist hierbei der Signalverlauf durch die normale 77-
Relaxation und wird tiber die Referenzmessung bestimmt. Der Anteil Ss¢omung(t) ist der
Anteil der voll polarisierten Spins, die sich in den markierten Bereich bewegen. Demnach
ist SStromung (t) direkt mit dem Fliissigkeitsaustausch korreliert. Durch einen Vergleich des
gemessenen Signals Syiessung (t) und So(t) lésst sich anschlieBend der Anteil der Strémung
bestimmen. In der linken Erweiterung hat sich der ausgetauschte Anteil nach 600 ms zu
5% ergeben, wahrend im rechten Bereich in derselben Zeit 19% ausgetauscht wurden.
Die gleiche Analyse ergab fiir die Simulation 5% fiir die linke und 14% fiir die rechte
Erweiterung. Diese Werte stimmen gut iiberein.

10.4.2. Modell ,,B*

Innerhalb von Modell ,,B“ ist die starkste Abweichung in der rechten Erweiterung beob-
achtet worden. Die berechneten Differenzen fiir die drei gezeigten Messreihen aus Abbil-
dung 10.3 ergeben fiir die linke Erweiterung (7 4+ 11) %, (8 £ 13) % und (11 &+ 14) % nach
71=200ms, 400 ms bzw. 600 ms. Die Abweichung nimmt mit steigender Evolutionszeit zu.
Dies wird hauptsachlich von dem breiteren Wirbel in der Messung ausgeltst. Dies wird
auch im Video aus dem digitalen Anhang deutlich. Gerade der obere Bereich nahe des
unmarkierten Bereiches ist deutlich breiter als die Simulation. In der rechten Erweiterung
hingegen bleibt die Abweichung annéhernd auf der gleichen Hohe. Die Abweichungen be-
tragen (13 £+ 18) % nach 200ms, (12 + 16) % nach 400ms und (11 £ 14) % nach 600 ms
Evolutionszeit. Die Abweichungen zwischen Messung und Simulation sind hier wieder da-
von dominiert, dass der Einstrom der Messung ndher an der dufleren Wand verlduft als in
der Simulation. Das SNR von 75 hat wieder nur einen geringen Einfluss von ca. 1% auf
diese Werte.

In Abbildung 10.8 sind die resultierenden Histogramme fiir die Messung sowie die Simu-
lation von der linken Erweiterung dargestellt. Hier ist der Einstrom von der unmarkierten
Flissigkeit in den selektierten Bereich deutlich sichtbar. Mit steigender Evolutionszeit
nimmt der Anteil nahe bei 1 in beiden Verteilungen zu. Zwischen beiden Verteilungen ist
deutlich zu erkennen, dass die Relaxationslinie der Simulation nicht durch eine breitere
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Abbildung 10.8.: Entwicklung der Signalverteilung fiir die linke Erweiterung in Modell
»,B“ Links ist die Verteilung fiir die Messung gezeigt, wihrend auf der rechten Seite die
Signalamplitudenverteilung fiir die Simulation zu sehen ist.

Gaufiverteilung beeinflusst ist. Die Anpassung an die Tj-Relaxation ergibt fiir beide Ver-
teilungen innerhalb der Abweichungen denselben Wert (77 = 886 £ 29 fiir die Messung
und 7 = 894 + 20 fiir die Simulation).

Die Bestimmung des Fliissigkeitsaustausches nach 600 ms ergibt fiir die rechte Erweite-
rung einen Wert von 6% in der Messung, bzw. 4% in der Simulation, in der ein kleinerer
Wirbel aus unmarkierten Spins im markierten Bereich sichtbar ist als in der Messung.
Fiir die linke Erweiterung ergibt sich ein deutlich hoherer Fliissigkeitsaustausch, was al-
leine schon durch die Form der Wirbel ersichtlich ist. Fiir die Messung ergeben sich 27%
Flissigkeitsaustausch und 20% fiir die Simulation.

10.4.3. Modell ,,C*

Ein direkter Vergleich zwischen der gezeigten Simulation und der Messung aus Abbil-
dung 10.4 zeigt das gleiche Verhalten in beiden Datensétzen. Die unmarkierte Fliissigkeit
wird im oberen Bereich des Halses in das Aneurysma transportiert. Von dort beginnt die
Rotation eines Wirbels in das Volumen des Aneurysmas. Nach 400 ms ist bereits eine halbe
Rotation des Wirbels vollzogen und nach 600 ms hat die Fliissigkeit eine volle Umdrehung
durchgefithrt. Im Inneren des Wirbels ist bereits eine weitere Drehung mit kleinerem Ra-
dius angedeutet. Aufgrund der gréfleren Schichtdicke von der Messung im Vergleich zu
der Simulation (vgl. Tabelle 10.1) ist der Wirbel in der Simulation schérfer sichtbar, wih-
rend die Kanten bei der Messung bereits breiter sind. In den Messdaten ist deutlich das
SNR von 84 sichtbar, wihrend die Daten der Simulation im Lumen" des Aneurysmas sehr

5Als Lumen wird in der Medizin das Innere eines Hohlraums bezeichnet.
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glatt sind. Die Abweichungen zwischen beiden Methoden nehmen mit der Zeit leicht ab.
Die genauen Werte sind: (11+£12)% nach 200ms, (10£10)% nach 400 ms und (104+9)%
nach 600ms. Der bestimmte Fliissigkeitsaustausch ist 6% in der Messung und 5% in der
Simulation nach 600 ms. Aufgrund des sehr geringen Austausches ist es fiir die Messung
mit einem 90°-Markierungs-Puls nicht mdglich, die Spins tiber einen langen Zeitraum zu
verfolgen, da die Grenze durch die Ti-Relaxation definiert wird. Die Relaxation kann in
der Simulation einfach deaktiviert werden, so dass der reine Massentransport untersucht
werden kann. In Abbildung 10.9 ist auf der linken Seite von Dipl.-Inf. Lars Walczak das
Vektorfeld der Simulation visualisiert worden. Es wurde eine Stromlinien-Visualisierung
gewéahlt, wobei die Farbe die normierte Geschwindigkeit kodiert. Der Wirbel im Aneurys-
malumen ist gut erkennbar. Es ist jedoch auch deutlich, dass die Geschwindigkeiten im
Lumen im Vergleich zu denen im Geféaf3 selbst sehr gering sind. Die rechte Seite der Grafik
visualisiert den Massentransport. Dabei ist nur das markierte Volumen nach einer Evo-
lutionszeit von 600 ms dargestellt worden. An der Stelle 1 ist deutlich der symmetrische
Einstrom des unmarkierten Fluides sichtbar. Das markierte Fluid wird hingegen asymme-
trisch aus dem Lumen gedriickt. An den Stellen 2a und 2b ist dies deutlich sichtbar. Das
markierte Fluid wird vor allem an der &ufleren Wand (2a) mit dem unmarkierten Fluid
mittransportiert, was von der Messung nicht beobachtet werden kann, da dies auflerhalb
der beobachteten Ebene liegt.

Geschwindigkeit [V/Vmax]

Abbildung 10.9.: Links: Stromlinien-Visualisierung des simulierten Vektorfeldes. Im Lu-
men des Aneurysmas ist deutlich ein Wirbel ersichtlich. Die Geschwindigkeit im Aneurys-
ma betrigt ca. % der Maximalgeschwindigkeit im Gefiaf. Rechts: Visualisierung des Mas-
sentransports der markierten Fliissigkeit. Es ist ein asymmetrischer Ausstrom (2a, 2b) der
markierten Spins sichtbar, wiahrend der Wirbel aus unmarkierter Flussigkeit (1) sich in

den markierten Bereich driickt.
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10.5. Zusammenfassung

Die in diesem Kapitel angesprochenen Ergebnisse zeigen eindeutig, dass die Messungen
der TOF-Methode und der Massentransport der LBM-Simulation vergleichbare Ergeb-
nisse liefern. Mit beiden Methoden lésst sich der asymmetrische Fliissigkeitsaustausch in
den beiden einfachen Geometrien nachweisen und der bestimmte Fliissigkeitsaustausch
zwischen den untersuchten Erweiterungen lieferte vergleichbare Ergebnisse. Die Metho-
den konnen somit wichtige Informationen fiir den Fliissigkeitsaustausch in Aneurysmen
liefern und fiir die Analyse des Austausches eingesetzt werden. Die TOF-Messungen be-
diirfen einer genauen Planung, um sinnvolle Bereiche zu definieren, in denen die Methode
gute Ergebnisse liefern kann. Thre Sensitivitit ist von vielen Parametern abhéngig. An-
gefangen von der Relaxationszeit der Fliissigkeit, iiber die Stromungsverhéltnisse an sich
(schnelle Verdnderungen bediirfen anderer Evolutionszeiten) bis hin zur Wahl der Anre-
gungsmethode ist es wichtig, die richtige Wahl fiir die Parameter zu treffen. Im Vergleich
zur Phasenkontrast-MRT liefert die TOF-Methode einen schnelleren Einblick in die Stro-
mungsverhéltnisse einer einfachen Ebene, wihrend die Phasenkontrast-MRT mehr Infor-
mationen liefert. AuBlerdem kommt die TOF schnell an ihre Grenzen, wenn sehr langsame
Stromungsprozesse beobachtet werden sollen. Hierfiir sind andere Markierungsmoglichkei-
ten notig als die einfache Modifikation der M,-Magnetisierung. Die Gitteranregung selbst
liefert einen sehr schnellen Einblick in die Stromungsverhéltnisse und kann so z.B. als
Testmessung zur Wahl der richtigen Parameter fiir die TOF- und Phasenkontrast-MRT
genutzt werden. Die Simulation des Massentransportes kann hingegen sehr gute Informa-
tionen liefern, die z.B. in der TOF-Messung nicht erfasst werden kénnen. Eine validierte
Simulationsmethode kann somit iiber einen weitaus grofleren Zeitraum den Massentrans-
port in der Simulationsdoméne verfolgen als die TOF-Methode, die nur ein beschrinktes
Zeitfenster gewahrleisten kann.
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In diesem Kapitel wird die Messung von zeitlich nicht konstanten Stromungen betrach-
tet. Dies dient dazu die Methoden der , Time of Flight“ sowie der Phasenkontrast-MRT
innerhalb von Stromungen zu testen, die die Pulsationen des menschlichen Kreislaufs wi-
derspiegeln. Dazu wird der in Kapitel 8.2 beschriebene Versuchsaufbau verwendet und der
Druckpuls mit den beiden in dieser Arbeit vorgestellten Methoden zur Stromungsmessung
abgetastet. Messungen von zeitlich verdnderbaren Stromungen erzeugen Artefakte sobald
einzelne Wiederholungen der Bildgebungssequenz zu verschiedenen Zeiten des Druckpulses
durchgefiihrt werden. Um dies zu vermeiden werden getriggerte Versionen der in Kapitel 3
beschriebenen Pulssequenzen verwendet. Dazu wird das Steuersignal der herzsimulieren-
den Pumpe verwendet, um jede Einzelaufnahme der Pulssequenz zeitlich synchron mit der
Pumpe zu starten. In der Pulssequenz wird anschlielend eine Wartezeit € festgelegt, die
einen Abstand zwischen dem Synchronisationssignal und dem Beginn der Aufnahme defi-
niert. Durch die Datenaufnahme von Bildern mit variierendem e kann somit der Druckpuls
ausgemessen werden. Zusétzlich werden die Echozeiten Tx der einzelnen Sequenzen mog-
lichst kurz gehalten, um Artefakte, die durch die Anderung der Stromungsgeschwindigkeit
wahrend einer einzelnen Aufnahme entstehen, moglichst gering zu halten. Als Probe fiir
die Untersuchung beider Methoden innerhalb der zeitlich verdnderlichen Stréomung wird
das, bereits fiir die Messungen mit konstanter Stromung verwendete, einfache Schlauchmo-
dell genutzt. Als Probenfliissigkeit wird mit CuSOy, versetztes Wasser verwendet, um eine
kiirzere T7-Relaxationszeit zu erhalten und die einzelnen Messungen innerhalb von < 1s
wiederholen zu kénnen. Dies ermdglicht eine Aufnahme zu jedem Synchronisationspuls bei
einem simulierten Herzschlag von 60 Schldgen pro Minute.

In Abschnitt 1.1 werden zunéchst die Ergebnisse der Phasenkontrast-MRT gezeigt, wéh-
rend anschlieend in Abschnitt 11.2 die Daten aus den TOF-Messungen diskutiert werden.
Abschlielend wird in Abschnitt 11.3 ein Vergleich zwischen beiden untersuchten Methoden
durchgefiihrt.

11.1. Phasenkontrast-MRT

Fiir die Untersuchungen der gepulsten Strémung mit der Phasenkontrast-MRT-Methode
wird die verwendete Pulssequenz entsprechend des Synchronisationspulses modifiziert. Im
Anhang B.3 ist das Aufnahmeschema fiir die synchronisierte Datenaufnahme detailliert
beschrieben. Die Parameter zur Ansteuerung der Spritze wurden so gewéhlt, dass ein
Herzschlag von 60 Schldgen pro Minute simuliert wird. Dazu fahrt die Spritze fiir eine
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Zeit von 300 ms ein und fiir eine Zeit von 700 ms aus. Daraus resultiert eine Wiederholfre-
quenz von 1Hz, wodurch jede einzelne Datenaufnahme der Phasenkontrastmessung mit
einer Wiederholzeit von Tr = 1s ausgefithrt wird. Die T}-Relaxationszeit der Proben-
fliissigkeit betrug ca. 500ms. Um den Druckpuls, der durch die Bewegung der Spritze
entsteht, ideal abzutasten, werden 52 Messreihen mit variiertem e aufgenommen. Fiir e
wurden folgende Zeiten gewahlt: e = [5;10; 20; 40; 60; ...; 1000] ms. Die weiteren Parameter
der Pulssequenz sind: T = 13ms, A = 1ms, § = 1 ms, a = 45° sowie der stromungs-
kodierende Gradient G, = [—0,05; 0, 05] %, der in Richtung der Strémung orientiert ist.
Aus den Kodierungsparametern ergibt sich ein VENC von 0,47 %+. Uber das FOV von
8,5mm und den verwendeten Phasenschritten (512 nach ,zero-filling*) sowie der Akquisi-
tionslinge (512) ergibt sich eine Auflésung von 16,6 16, 6 x 2000 um3 bei der verwendeten
Schichtdicke von 2 mm. Diese grofie Schichtdicke wurde gewéhlt, um keinen vollstdndigen
Signalverlust wahrend der Schichtselektion zu erhalten, der aufgrund von den in Kapitel
3.3 angesprochenen Transitzeiten entstehen konnte.

In Abbildung 11.1 sind exemplarisch drei resultierende Geschwindigkeitsprofile zu unter-
schiedlichen Zeiten des Druckpulses (e =80, 320, 840ms) gezeigt. Die Geschwindigkeit
senkrecht zur aufgenommenen Ebene ist farblich kodiert, wobei dieselbe Farbskala fiir
die drei gezeigten Profile gewédhlt wurde. Es ist deutlich zu erkennen, dass sich das Ge-
schwindigkeitsprofil abhéngig von e verdndert. Im linken Abschnitt der Grafik ist iiber
einen breiten Bereich des Querschnitts eine hohe Geschwindigkeitsamplitude sichtbar, die
zu den Réndern des Schlauches steil abfillt. In der mittleren Grafik ist hingegen eine
deutlich geringere Geschwindigkeitsamplitude sichtbar. In den Randbereichen tritt sogar
eine negative Komponente auf, die auf einen Riickfluss schlieflen ldsst. Fir das gezeigte
Stromungsprofil mit dem ldngsten Abstand zum Synchronisationspuls ist keine negative
Komponente mehr sichtbar. Die Amplitude ist jedoch auch in dieser Messung noch gerin-
ger als in der Messung fiir das kleinste €. Um den Verlauf des Druckpulses und die daraus
resultierenden Stromungsgeschwindigkeiten darzustellen, wurde entlang der y-Achse die
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Abbildung 11.1.: Resultierende Bilder der Geschwindigkeitsmessung fiir drei unter-
schiedliche Zeiten e =80, 320, 840 ms (von links nach rechts) des Druckpulses. Die Farb-
skala ist fiir alle drei Bilder die gleiche und kodiert die Geschwindigkeit senkrecht zu dem
dargestellten Querschnitt des Schlauches. Es féllt deutlich auf, dass sich die Form der
Geschwindigkeitsverteilung iiber die Zeit verdndert.
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Geschwindigkeit durch das Zentrum des Schlauches bestimmt. Die daraus resultierenden
Profile sind in Abbildung 11.2 im Verlauf der Zeit dargestellt.

20} 0,7

06 —

0

— 05 &

g —

= 400} 0.4 2

(@)]

o 03 5

2 0,2 §

< 01 @
800}

0 O]

| 0,1
0 4 8

y [mm]

Abbildung 11.2.: Die Abbildung zeigt Schnitte entlang der y-Achse durch das Zentrum
der Stromungsprofile fiir unterschiedliche Absténde e zum Synchronisationspuls.

Es ist deutlich eine Phase mit einer hohen Geschwindigkeit von ca. 0,6 3 zu Beginn
(e < 200 ms) des Druckpulses zu erkennen. Darauf folgt eine Phase mit schnell abfallender
Geschwindigkeit und negativen Geschwindigkeiten im Randbereich bis zu einem € von ca.
600 ms. Anschlieflend steigt die Geschwindigkeit innerhalb von zwei weiteren Phasen wie-
der an. Die erste ansteigende Phase endet bei € ~ 900 ms, wihrend darauf die zweite Phase
folgt. Beide Phasen zeichnen sich durch eine Veranderung der Geschwindigkeitsamplitude
sowie der Breite der Geschwindigkeitsverteilung aus. Anhand des gegebenen Querschnitts
durch den Schlauch und der bestimmten Geschwindigkeit fiir die einzelnen Zeitabstéande e,
kann anschlieffend der Volumenstrom @ (e) fiir die individuellen Messungen berechnet wer-
den. Die resultierende Stromungskurve ist in Abbildung 11.3 in blau dargestellt. Zusétzlich
ist die maximal detektierte Geschwindigkeit zu den einzelnen Zeiten aufgetragen (griin).
Es ist deutlich zu erkennen, dass die Geschwindigkeit mit dem Volumenstrom korreliert ist
und die bereits beschriebenen vier Phasen in dem Volumenstrom und der Geschwindigkeit
wiederzufinden sind. Der mittlere Volumenstrom iiber einen gesamten Druckpuls betréigt
(67 £ 43) 2L,

11.2. ,, Time of Flight“

Fir die ,,Time of Flight“-Aufnahmen wurde die Technik der Einzelschichtmarkierung ge-
wahlt. Dazu wurde eine Schicht mit einer Dicke von 300 pm senkrecht zur Stromungsrich-
tung angeregt. Anschlieend wurde parallel zur Strémungsrichtung durch das Zentrum der
untersuchen Probe ein Bild nach einer Evolutionszeit von 7 = 6 ms aufgenommen. Wéh-
rend dieser Evolutionszeit hat sich die markierte Ebene weiterbewegt und einen Kontrast
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Abbildung 11.3.: Berechneter Volumenstrom und die maximale Geschwindigkeit aus
den Messungen der Phasenkontrast-MRT fiir einen Druckpuls mit 300 ms Einschubzeit
und 700 ms Ausschubzeit der Spritze.

innerhalb des aufgenommenen Bildes erzeugt. Auch diese Sequenz wird durch den angeleg-
ten externen Synchronisationspuls gesteuert. Die Zeit zwischen der Markierung und dem
Synchronisationspuls (e = [5; 10; 20; 40; 60; ...; 1000] ms) wird auch bei der TOF-Messung
variiert, um den Druckpuls optimal abzutasten. Die Parameter fiir die Bildgebungsse-
quenz wurden an die vorhandene maximale Stromung angepasst. Da vergleichsweise hohe
Stromungsgeschwindigkeiten fiir kleine Werte von € erwartet werden, muss das FOV in
Richtung der Stromung dementsprechend grof§ gewdhlt werden. Ansonsten bewegt sich
die markierte Schicht innerhalb ihrer Evolutionszeit sowie der anschlieSfenden Echozeit aus
dem aufgenommenen Bildausschnitt, wodurch diese nicht mehr detektiert werden kann.
Das FOV in Stromungsrichtung (z) wurde fiir die gezeigten Aufnahmen auf 25 mm ein-
gestellt, wihrend in der senkrecht dazu stehenden z-Richtung das FOV zu 8 mm gewihlt
wurde. Zusammen mit der gewahlten Schichtdicke von 300 pm und 512 Phasenschritten
sowie 512 Akquisitionspunkten nach dem ,zero-filling* ergibt sich eine Auflésung des Bil-
des von 15,6 x 48,8 x 300 pm?>. Fiir die Markierung wurde ein 90°-RF-Puls verwendet
sowie ein 45°-RF-Puls fiir die Bildgebung. Die Echozeit betrug T = 10,015 ms und die
Repetitionszeit wurde darauf angepasst, dass pro Synchronisationspuls eine Aufnahme
durchgefihrt wird. Die Ansteuerung der Spritze wurde hier wieder so gewéahlt, dass ein
Herzschlag von 60 Schldgen pro Minute simuliert wird. Dazu fahrt die Spritze fiir eine Zeit
von 300 ms ein und fiir eine Zeit von 700 ms aus.

In Abbildung 11.4 sind drei Aufnahmen der TOF-Methode exemplarisch gezeigt. Jede
Aufnahme wurde mit einem unterschiedlichen Abstand e =80, 320, 840 ms aufgenommen.
Die Abbildungen zeigen die resultierenden Bilder mit den oben angesprochenen Aufnah-
meparametern und repréisentieren eine Ebene durch das Zentrum des Querschnitts des
verwendeten Schlauches. Die Pumpe ist vom Aufbau her gesehen auf der unteren Seite
des Bildes platziert und demnach ist die Hauptstromungsrichtung in positive z-Richtung
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Abbildung 11.4.: ,Time of Flight“-Aufnahmen zu unterschiedlichen Zeiten wihrend des
Druckpulses (e=80, 320, 840 ms). Zusétzlich ist in den einzelnen Grafiken die Markierungs-
ebene ohne Stromung in griin dargestellt sowie die extrahierten Daten der verformten
Ebene die fiir die weitere Auswertung genutzt wird (gelb). Die Farbskala kodiert die Si-
gnalamplitude. Hell entspricht einer hohen Signalamplitude in dem Voxel.

gegeben. Es ist deutlich zu erkennen, dass sich die markierte Ebene, die als dunkle Linie
sichtbar ist, wihrend der einzelnen Aufnahmen veréndert. Fiir eine genauere Betrach-
tung dieser Bewegung wurde in dquidistanten Abstdnden entlang der x-Achse die Linie
markiert. Dazu wurden fiir jeden der 32 gewédhlten Abstédnde drei Punkte innerhalb der
markierten Ebene selektiert. Ein Punkt am unteren Rand der Ebene, einer am oberen
sowie einer im Zentrum der Schicht. Die daraus resultierenden Mittelwerte und Standard-
abweichungen der Position sind in der Abbildung in gelb dargestellt. Die Punkte wurden
zusétzlich verbunden, um den Verlauf der markierten Ebene besser zu zeigen. Es ist in
den Abbildungen ersichtlich, dass die resultierenden Werte gut zu den dunklen Linien pas-
sen und demnach fiir die weitere Auswertung verwendet werden kénnen. Zusétzlich sind
in griin in jeder einzelnen Abbildung die Daten einer Referenzaufnahme ohne Strémung
gezeigt. Das gezeigte Bild fiir e =80 ms weist die grofite Verschiebung von der griinen Li-
nie auf. Es ist ein flaches, aber leicht asymmetrisches Plateau im Zentrum der Probe zu
erkennen, wiahrend es zu den Réndern steil abfillt. Die Verformung fiir ¢ =320 ms zeigt
hingegen in den Randbereichen eine Verschiebung in negative z-Richtung, was auf negative
Geschwindigkeiten schlieflen ldsst. Fiir e =840 ms existieren hingegen wieder nur positive
Verschiebungen.

Aus den Verschiebungen Az (e, z) zwischen der Referenzaufnahme und der Aufnahme mit
Stromung sowie der Kombination aus der Echozeit und der Evolutionszeit, ldsst sich an-
schlieBend aus den Daten die Geschwindigkeit bestimmen wv(e,z) = AT'ZE(iJIj) In Abbil-
dung 11.5 (links) sind die resultierenden Geschwindigkeiten fiir die 32 Punkte entlang
der z-Achse sowie die 52 unterschiedlichen Werte fiir € gezeigt. Auch in der Messung der
gepulsten Stromung mit der TOF-Methode ldsst sich der Druckpuls vereinfacht in vier
Phasen aufteilen. Fiir kurze Abstédnde zum Synchronisationspuls sind die héchsten Ge-
schwindigkeiten mit ca. 0,65 %+ sichtbar. In Phase zwei, ab einem € von etwa 200ms, nimmt
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die Geschwindigkeit stark ab. Auch sind in den Randbereichen negative Komponenten der
Geschwindigkeit ersichtlich. Phase drei beginnt ca. 600 ms nach dem Synchronisationspuls.
Dort steigt die Geschwindigkeit wieder an und die negativen Komponenten verschwinden.
Anschlielend daran nimmt die Amplitude der Geschwindigkeit noch ein weiteres Mal zu.
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Abbildung 11.5.: Links: Bestimmte Stromungsprofile fiir unterschiedliche Abstédnde e
zum Synchronisationspuls aus der TOF-Messung. Rechts: Volumenstrom sowie die maxi-
male Geschwindigkeit fiir die einzelnen Abstdnde zum Synchronisationspuls.

Die Bestimmung des Volumenstromes durch den Schlauch ist anhand der Geschwindig-
keitsprofile nur ndherungsweise moglich. Diese reprédsentieren nur eine eindimensionale
Information der Geschwindigkeit des zweidimensionalen Querschnitts. Um dennoch den
Volumenstrom zu bestimmen, werden folgende Ndherungen gemacht. Der Querschnitt des
Schlauches wird in 32 Halbkreisringe eingeteilt, denen entsprechend eine der bestimmten
Geschwindigkeiten zugeordnet wird. Dies ist schematisch in Abbildung 1.6 dargestellt.
Im linken Teil der Grafik sind die Halbkreise angedeutet sowie die dazugehorigen Radien
die als z; und X; markiert sind. Die dazugehérige Flache A; ldsst sich iiber die Gleichung
A = %’R’(Xiz — 27) berechnen. Der Volumenstrom ergibt sich zu der korrespondieren-
den mittleren Geschwindigkeit in dem Halbkreiselement entlang der roten Linie. Fiir die
Berechnung des Volumenstroms lésst sich anschliefend die Annahme machen, dass die
Geschwindigkeit entlang der Linie innerhalb des gesamten Halbkreiselements vorherrscht.
Der Volumenstrom ergibt sich dann durch die Summe Q(¢) = >, A4; - vi(€).

Im rechten Teil der Abbildung 11.5 ist der resultierende Volumenstrom fiir die TOF-
Messung dargestellt. Aulerdem ist in der Grafik die maximale Geschwindigkeit zu jedem
€ dargestellt. Ebenso wie in Abbildung 11.3 lassen sich in der Grafik die vier unterschied-
lichen Phasen wiederfinden. Auch ist deutlich zu erkennen, dass die maximale Geschwin-
digkeit mit dem Volumenstrom korreliert.
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Abbildung 11.6.: Schematische Darstellung zur Berechnung des Volumenstroms aus ein-
zelnen TOF-Messungen.

11.3. Vergleich der beiden Methoden

Bei dem Vergleich der aufgenommenen Datensétze fillt auf, dass in beiden Aufnahmen
sehr dhnliche Charakteristika wiederzufinden sind. Der Verlauf des Druckpulses ist in bei-
den Datensétzen sehr dhnlich. Es sind vier Phasen zu erkennen, die durch unterschiedliche
Geschwindigkeiten, Riickflusseigenschaften und Volumenstréome unterschieden werden kon-
nen. In Abbildung 11.7 ist ein direkter Vergleich der bestimmten Volumenstréme zu sehen.
Auflerdem sind die vier identifizierten Phasen in Form einer Schattierung dargestellt.
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Abbildung 11.7.: Vergleich der bestimmten Volumenstrome fiir einen Druckpuls mit
300 ms Einfahrzeit und 700 ms Ausfahrzeit. Die vier unterschiedlichen Phasen sind deutlich
zu erkennen.



94

Kapitel 11 Gepulste Stromungen

Innerhalb von Phase 1 ist der Verlauf der beiden Datensétze analog. Beide Kurven stei-
gen zu Beginn an und erreichen ihr globales Maximum bei einer Zeit von € = 80 ms. Die
TOF-Messung besitzt an der Stelle ¢ = 80 ms mit (Q(80) =118 %1 einen etwas geringeren
Volumenstrom als die Messung mit der Phasenkontrast-MRT, die Q(80) =140 %1 ergibt.
Anschliefend an das Maximum fallen beide Kurven ab, wobei sie sich am Ende schnei-
den und die TOF-Messung einen héheren Volumenstrom aufweist als die Phasenkontrast-
Messung. Dies ist durch den stérkeren Riickfluss in der Phasenkontrast-Messung zu erklé-
ren, wodurch ein geringerer Volumenstrom entsteht. Das globale Minimum erreichen beide
Kurven wieder fast zum gleichen Zeitpunkt. Die TOF-Messung erreicht einen Wert von
Q(420) =20 2! und die Phasenkontrast-Methode einen Wert von Q(360) = 5 2. Die TOF-
Messung hat jedoch ein ldngeres und gleichméfligeres Plateau im Minimum im Vergleich
zur Phasenkontrast-Messung. Anschliefend steigen beide Kurven wieder an und die drit-
te Phase beginnt am Schnittpunkt beider Kurven. Hier steigen die Volumenstréome beider
Messungen an und bleiben anschlieend auf einem Plateau, bzw. bei der TOF-Messung ist
sogar ein geringer Abfall zum Ende der Phase zu erkennen. In Phase 4 verhalten sich beide
Kurven wieder gleich und steigen mit einer &hnlichen Rate an. Insgesamt fallt auf, dass
die Messreihe mit der Phasenkontrast-MRT groBere Anderungen aufweist, was durch den
insgesamt hoheren Volumenstrom bedingt ist. In der Spritze hat sich zwischen den beiden
individuellen Messungen eine Luftblase gebildet. Durch die unterschiedliche Kompressibili-
tdt von Wasser und Luft ist hierdurch das Pumpverhalten leicht unterschiedlich, wodurch
der Volumenstrom variiert. Beide Messungen spiegeln jedoch das gleiche Verhalten des
Druckpulses wider. Der direkte Vergleich mit den Daten des induktiven Stromungssensors
ist nicht moglich, da dieser nur bis zu Volumenstrémen von 42 %1 ausgelegt ist.
Zusammenfassend sind beide Methoden geeignet gepulste Stromungen zu untersuchen.
Genauere Ergebnisse liefert die Phasenkontrast-Methode, da hier ein zweidimensionales
Geschwindigkeitsprofil aufgenommen wird und somit keine Abschétzungen des Volumen-
stromes durch Annahmen gemacht werden miissen. Zeitlich ist die TOF-Methode jedoch
der Phasenkontrast-Methode vorzuziehen, weil sie einen Faktor 3 an Messzeit einspart, da
nur ein Bild anstelle von drei Bildern fiir die unterschiedlich starke Stromungskodierung
aufgenommen werden muss.



Kapitel 12
Wandscherspannungen

Dieses Kapitel der Arbeit behandelt einen wichtigen Parameter, der aus den bestimm-
ten Geschwindigkeitsprofilen abgeleitet werden kann: die Scherspannung. Spannung ist in
der Mechanik ein Begriff, der die Deformation eines Korpers unter dem Einwirken exter-
ner Kréfte beschreibt. Abhéngig von der Richtung der einwirkenden Kréifte lassen sich
unterschiedliche Spannungen beschreiben, von denen eine die in diesem Kapitel betrach-
tete Scherspannung ist. Die Scherspannung erzeugt eine Deformation eines Korpers, in
dem parallele Ebenen zueinander parallel bleiben, aber zueinander verschoben werden. In
einen Blutgefdl wirkt die Scherspannung besonders auf die innerste Wand, die Intima.
Die Richtung und Stérke der Scherung ist durch den Blutfluss in direkter Nahe zur Wand
gegeben und die Kraft, die die Wand auf das Blut austiibt, ist als Reibung zu betrachten.
Verdnderungen in den Wandscherspannungen (WSS), insbesondere das Auftreten von
sehr niedrigen Spannungen, sind oft mit instabilen Strémungskonditionen verkniipft. Da-
zu zéhlen z.B. Turbulenzen, Regionen mit Riickfluss und Bereiche, in denen der Blutfluss
stagniert. Solche Bedingungen werden oft in der Aorta oder an arteriellen Geféfiverzwei-
gungen beobachtet [134-136]. Verdnderungen der WSS sind nicht nur im Verdacht fir
die Entstehung oder die Rupturgefahr von Aneurysmen [7,8,57], sondern auch fiir wei-
tere Gefaflerkrakungen wie z.B. Stenosenentwicklungen innerhalb von Stents [137] und
Arteriosklerose [134-136].

Die Scherspannungen wurden bereits mit der Methode der Phasenkontrast-MRT in un-
terschiedlichen Arbeiten untersucht [01,138-1411]. Die MRT bietet gegeniiber anderen Me-
thoden den Vorteil, dass sie die Gefafigeometrie zusétzlich zu dem ortsaufgelosten Ge-
schwindigkeitsfeld liefert und daher eine gute Bestimmung der Scherspannungen aus den
beiden Daten moglich ist. Durch die hier gezeigte Kombination von mikroskopischen Ge-
schwindigkeitsmessungen und der dazugehoérigen Bestimmung der Geféfigeometrie kann
die Scherspannung fiir die Gefdiwand bestimmt werden.

12.1. Grundlagen der Berechnung

Fiir die Berechnung der Scherspannung 7, die aufgrund der Strémung auf die Wénde der
untersuchten Modelle wirkt, wird zuerst das Geschwindigkeitsfeld ¥(z,y, z) benétigt. Das
Feld wird experimentell aus den Phasenkontrast-Messungen erstellt. AnschlieSend wird aus
den MRT-Daten die Geometrie des Gefafles extrahiert und eine Isoflichenkontur erstellt,
die die Intima der Gefifiwand definiert. Fiir jede einzeln modellierte Fliche am Ort Fl
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kann anschlieBend ein Normalenvektor 77 bestimmt werden, der in Richtung des Fluids
zeigt. Dies ist in Abbildung 12.1 auf der linken Seite schematisch dargestellt.

Konturflachen

Geschwindigkeitsfeld 2D-Skizze

v
v A
Ortsve"ktor Normalenvektor ~. viin
der Flache der Flache vVin =
ﬁ —
%
T
Fl

Abbildung 12.1.: Schematische Darstellung zur Berechnung der Wandscherspannung 7.

Fiir die Scherspannung auf dieses Flachenelement ist die Scherrate entlang des Normalen-
vektors wichtig, vgl. Kapitel 6. Da die folgenden Untersuchungen vorerst nur fiir newton-
sche Fluide betrachtet werden, wird der Zusammenhang zwischen der Scherrate 4 und der
Scherspannung durch die lineare Gleichung

T=vy (12.1)

definiert. Der Proportionalitdtsfaktor v ist wiederum die dynamische Viskositat des Fluids.
Da die Viskositdat der Probe bekannt ist, muss nur die Scherrate bestimmt werden. Dafir
ist die Geschwindigkeitskomponente des Vektorfeldes ¥(z,y, z) wichtig, die parallel zur
GefaBBwand ist, also senkrecht zum Normalenvektor steht. In der zweidimensionalen Skizze
des Problems in Abbildung 12.1, rechte Seite, ist diese Komponente als ¥ 1 7 bezeichnet.
Sie lasst sich iiber den Zusammenhang

V1li=0—(7|R) (12.2)

berechnen, wobei ¥/ || 7 die Komponente parallel zum Normalenvektor ist. Diese ldsst sich
durch die Projektion des Geschwindigkeitsvektors auf den Normalenvektor bestimmen:

(12.3)

Aufgrund der Diskretisierung der Geschwindigkeitsdaten und Ungenauigkeiten in der Mes-
sung, wird zur Bestimmung der Scherspannung tiber einen bestimmten Teil der Daten-
menge iiber die Scherrate gemittelt. Fiir die Wandscherspannung ist normalerweise die
Scherrate in einem infinitesimalen Abstand zur Wand wichtig, welche sich von der gemes-
senen Scherrate aufgrund der beschrinken Ortsaufldsung unterscheiden kann. Auflerdem
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ist nachgewiesen worden, dass die Scherspannung meist durch die Annahme eines new-
tonschen Fluides iiberschétzt wird [142, 143]. Fir ein newtonsches Fluid hingegen wird
ein linearer Zusammenhang erwartet und daher wird {iber die bestimmten Scherraten
entlang des Normalenvektors eine lineare Anpassung vorgenommen, um anschliefend die
Scherspannung zu bestimmen. Dafiir wird die Geschwindigkeit |7 L 7i(x, y, z)| entlang gan-
zer Vielfache des Normaleneinheitsvektors bestimmt und - aufgrund der Diskretisierung
- die Geschwindigkeit des néchsten Nachbargitterpunktes gewéhlt. Eine Interpolation aus
den Nachbargitterpunkten ist auch moéglich, benétigt jedoch mehr Rechenzeit. In Abbil-
dung 12.2 ist dies fir ein numerisches Modell einer elliptischen Rohrstromung (Halbach-
senverhéltnis 1:1,6) geméafl Gleichung 9.2 gezeigt. Links ist die Isokontur der Geometrie
mit entsprechenden Normalenvektoren zu sehen. Die Léange der Vektoren zeigt die Di-
stanz, iiber die die Scherrate gemittelt wird. Fiir eine bessere Ubersicht sind nur etwa
10% der Normalenvektoren gezeigt. Der rot hervorgehobene Vektor markiert die Daten-
auswahl, die auf der rechten Seite der Grafik gezeigt ist. Dort ist ein Geschwindigkeitsprofil
¥ L 7 entlang dieses Normalenvektors gezeigt und ebenso die durchgefiihrte Anpassung
iiber eine gewéhlte Wanddistanz von zehn Langeneinheiten. Es ist das typische numerische
Stromungsprofil sichtbar, ebenso wie die dazugehorige Scherrate. Die Anpassung stellt die
numerischen Daten gut dar.

Geschwindigkeitsprofil
X Verwendete Daten
Lineare Regression

e
§§§\§\\é\\\\\\ 7 ;

=

/
sl
Geschwindigkeit [a.u.]

;—r/%\\ RRRNARRR A
=\ \\\\\ N
/é// ]hh \\\\\\\\\Q\\\\Qs\\\\ 0’00 . 5|0 . 100

Distanz zum Wandelement als Vielfaches von n

Abbildung 12.2.: a.) zeigt die elliptische Geometrie des untersuchten Phantoms mit den
daraus bestimmten Normalenvektoren. Der rot hervorgehobene Vektor markiert die Posi-
tion fir die in b.) gezeigten Daten. b.) zeigt das Geschwindigkeitsprofil entlang des Norma-
lenvektors. Die rot markierten Punkte wurden fiir die Anpassung (griine Linie) verwendet.

Anhand der Steigung der Anpassung und der bekannten Probenviskositdt kann anschlie-
Bend die Stéarke der WSS als Farbe der Isofldche kodiert werden. Die WSS wird mit einem
Mittelwertfilter iiber die ndchsten acht Nachbarflichen gefiltert. Das Resultat ist in Abbil-
dung 12.3 auf der linken Seite dargestellt. Die Scherspannung selbst ist hier in normierten
beliebigen Einheiten gezeigt. Es ist deutlich sichtbar, dass die Scherspannung an Wandfla-
chen, die ndher am Ellipsenzentrum liegen, héher ist als auf Flichen, die weiter entfernt
sind. Auf der rechten Seite der Abbildung ist die Scherspannung entlang einer Linie auf der
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Mantelflache aufgetragen. Hier sind deutlich die beiden Maxima und Minima zu erkennen,
die fiir die beiden Extremalentfernungen entlang der Haupt- und Nebenachse stehen.
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Abbildung 12.3.: a.) zeigt die bestimmte Scherspannung 7 fir die untersuchte Geometrie
als Farbkodierung auf der Isofliche. b.) zeigt die Scherspannung entlang einer Linie auf
der Mantelfiéche.

12.2. Scherspannungen innerhalb der Stenose

In diesem Abschnitt wird die Scherspannung innerhalb der, bereits in Kapitel 9.3 disku-
tierten, Stenose bestimmt. Fiir die Analyse wurde der gleiche Phasenkontrast-Datensatz
verwendet. Fiir die Berechnung der Scherspannung werden zuerst die Normalenvektoren
auf der Geometrie bestimmt. Insgesamt sind innerhalb der Geometrie 59325 Fléichenele-
mente fiir die Oberflichenvisualisierung berechnet worden, fiir die anschlieend die Nor-
malen bestimmt werden. Als eine sinnvolle Linge fiir die lineare Anpassung wurden 12
Gitterpunkte gewéahlt, was ca. 320 um entspricht. Die resultierenden Normalenvektoren
mit der angepassten Lénge sind in Abbildung 12.1 a.) dargestellt. Fiir die Darstellung
wurde eine Aufsicht gewéhlt, so dass die Normalenvektoren in beiden Gefafidurchmessern
gut sichtbar sind. Fiir die Visualisierung wurden nur etwa 5% der Vektoren (schwarz)
gezeigt. Der rote Vektor markiert die Position fiir das in Abbildung 12.4 b.) gezeigte Ge-
schwindigkeitsprofil [0 L 7i|. Es sind die 12 Gitterpunkte markiert, iiber die die lineare
Regression durchgefithrt wird.

In der Abbildung 12.5 a.) sind die resultierenden Scherspannungen auf den Wandelementen
farbkodiert dargestellt. Die Einheit fiir die Scherspannung ist in Pascal' angegeben. Aus
der Grafik geht hervor, dass die Scherspannung im diinneren, einstrémenden Abschnitt
deutlich héher liegt als die Scherspannung im breiteren oberen Abschnitt. Dies ist ein
zu erwartendes Verhalten, da die Stromungsgeschwindigkeit und die Anderung nahe der
Wand im oberen Teil deutlich kleiner ist als die Geschwindigkeit im unteren Bereich, wo
eine Hagen-Poiseuille’sche Stromung vorliegt. Direkt am Ubergang zwischen den beiden
Schlduchen sind wenige starke Ausschldge der Scherspannung sichtbar, was auf Artefakte

1 [Pa] entspricht 10 [2¥3]. Dies ist eine alte, aber in der Medizin noch geldufige Einheit fiir die WSS.

cm?
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Abbildung 12.4.: a.) zeigt eine Aufsicht auf die untersuchte Stenosengeometrie. Die
schwarzen Vektoren kennzeichnen die Fldchennormalen und sind von der Linge an die
Berechnungsdistanz angepasst. b.) zeigt das gemessene Geschwindigkeitsprofil entlang des
rot markierten Vektors aus a.). In griin ist die Anpassung an die rot markierten Daten-
punkte gezeigt.
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Abbildung 12.5.: a.) zeigt die Scherspannung als Farbkodierung auf der Oberfliche der
untersuchten Geometrie. Dabei wurde das gemessene Geschwindigkeitsprofil als Berech-
nungsgrundlage verwendet. In b.) sind die Scherspannungen fiir die Simulationsdaten farb-
kodiert.

bei der Geschwindigkeits- und Flachenbestimmung zuriickzufithren ist. Eine Bestimmung
des Mittelwertes der Scherspannung tiber den oberen Bereich ergibt eine mittlere Scher-
spannung von (0,02 4+ 0,04) Pa, wiahrend die Scherspannung tiber den unteren Bereich
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gemittelt (0,27 £ 0,02) Pa ergibt, was einem Verhéltnis zwischen den beiden Abschnitten
von ca. 1 : 13,5 entspricht. In Abbildung 12.5 b.) ist die WSS fiir die simulierten Geschwin-
digkeiten aus Kapitel 9.3 bestimmt worden. Auch hier spiegelt sich die unterschiedliche
Amplitude der WSS zwischen dem oberen und unteren Schlauch wider. Die Mittelwerte
ergeben sich zu (0,34+0,05) Pa im unteren und zu (0,02+£0,01) Pa im oberen Abschnitt.
Es féllt auf, dass die Simulation fiir den unteren Abschnitt hohere Scherspannungen ergibt
als die Messung. Dies liegt vor allem an Randartefakten in der Messung, bei denen die
Geschwindigkeit variiert und demnach die lineare Regression verfilscht wird.

Fiir eine genauere Betrachtung sind in Abbildung 12.6 die WSS fiir die gesamte Geometrie
in Form eines Histogramm dargestellt. a.) zeigt dabei die Messdaten und b.) die Simulati-
onsdaten. In den Histogrammen sind jeweils zwei individuelle Ansammlungen zu erkennen.
Eine Ansammlung befindet sich bei sehr niedrigen Scherspannungen < 0,05 Pa und eine
zweite Ansammlung ist im Bereich > 0,2 Pa zu erkennen. Die beiden Hauptansammlun-
gen kénnen dem oberen und unteren Abschnitt der Geometrie zugeordnet werden. Es sind
deutlich mehr Flachenelemente mit kleiner Scherspannung vorhanden, da im oberen Be-
reich anteilig mehr Fldchenelemente zu finden sind. Das Plateau zwischen den beiden Ma-
xima ist in den Messdaten stirker ausgepragt und gehort zu dem Ubergang zwischen den
beiden Abschnitten, in denen die Geschwindigkeitsbestimmung aufgrund von Artefakten
nur schlecht moglich war. In der Darstellung féllt deutlich auf, dass die Simulationsdaten
einen grofleren Anteil von hoheren WSS aufweisen.
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Abbildung 12.6.: Histogramm tiber die Scherraten der gesamten Stenosengeometrie. a.)
zeigt die Berechnung aus den Messdaten und b.) zeigt diese aus den Simulationsdaten.

Die Voxel sehr nahe an der Wand sind in der Messung am stirksten vom Rauschen be-
troffen. Es ist auBlerdem moglich, dass die automatische Geometrieerkennung Wandvoxel
noch der Fliissigkeit zuordnet. Dies fiihrt dazu, dass die ersten Datenpunkte nahe der
Wand fehlerhaft sein kénnen. In Abbildung 12.7 sind zwei lineare Regressionen fiir die
Geschwindigkeit | L 7i| entlang eines Normalenvektors im diinnen Schlauchabschnitt ge-
zeigt. Lésst man die ersten Datenpunkte bei der linearen Regression aus, erhélt man die
griine Regression, deren Steigung mit (146,29 + 4,44) % um 9% grofler ist als die fiir alle
Datenpunkte, welche (134,44 + 4, 81)% betragt. Auch der Fehler ist fiir die reduzierten
Datenpunkte geringer. Dies ist ein Grund dafiir, warum die bestimmten WSS aus den
Messdaten einen geringeren Wert haben als die der Simulationsdaten.
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Abbildung 12.7: Lineare Regressionen fiir
2 1 dierelevanten gemessenen Geschwindigkeiten
(|t L 7i]) entlang eines Normalenvektors im
diinnen Schlauchabschnitt. Fiir die griine Re-
0 | gressionsgerade wurden die ersten drei Da-
tenpunkte nicht beriicksichtigt, wiahrend fir
s P T re—— die schwarze Regressionsgerade alle Daten-

Distanz zum Wandelement als Vielfaches von n punkte verwendet wurden.

Im medizinischen Kontext gesehen wére demnach der Ausgang aus einer Stenose besonders
préadestiniert fiir die Bildung von Aneurysmen oder Arteriosklerose, da die WSS hier sehr
klein sind.

12.3. WSS in drei unterschiedlichen Aneurysmamodellen

In diesem Abschnitt werden die WSS in drei unterschiedlichen Aneurysmamodellen unter-
sucht. Dafiir wird zum einen das bereits in Kapitel 10 besprochene Aneurysmamodell ,,C*
verwendet. Aulerdem werden zwei Modelle untersucht, die in der Dissertation von Dipl.-
Inf. Lars Walczak [72] erstellt und auf ihre Geometrie untersucht wurden. Die Modelle
wurden mit einem 3D-Drucker” erstellt. Die Modelle sind optisch klar, so dass sie auch
fir alternative Stromungsmessungen wie der PIV (engl.: Particle Image Velocimetry),
eine optische Untersuchungsmethode [1414], verwendet werden kénnen. In Abbildung 12.8
sind Fotos von den beiden neuen Aneurysmamodellen ,D“ und ,,E“ gezeigt. Beide Modelle
sind dhnlich aufgebaut wie die 3D-Druck-Modelle, die in Kapitel 10 besprochen wurden.
Es existieren Anschliisse fiir die Schlduche am oberen und unteren Ende des Modells. Die
interessante Geometrie ist im Zentrum der RF-Spule platziert und das Modell ist an die
Dimensionen der RF-Spule angepasst. Der fliissigkeitsgefiillte Bereich ist durch die ro-
te Fliissigkeit ersichtlich und in beiden Modellen ist die Erweiterung eindeutig erkennbar.
Modell ,,D* hat ein diinnes, jedoch langgezogenes Aneurysmalumen in der GréBenordnung
des ,normalen* Geféfles. Im Gegensatz dazu zeigt Modell ,E“ eine sehr grofle Erweiterung.
Fiir alle drei Modelle wurde mit der Phasenkontrast-MRT ein Geschwindigkeitsvektor-
feld bestimmt. Fiir Modell ,,C“ wurde ein Datensatz basierend auf der Schichtselektion
bestimmt, wihrend fiir Modell ,D“ und ,,E“ 3D-Fourierdatensétze aufgenommen wurden
(vgl. Anhang B.2). In Tabelle 12.1 sind die wichtigen Eckdaten der Stromungsbildgebung
fiir die drei Modelle zusammengefasst. Die einzelnen Ergebnisse zum Stromungsverhalten
werden gemeinsam mit der Analyse der WSS in den folgenden Abschnitten besprochen.

2 Form 1+, Firma Formlabs Inc., Somerville, MA, USA
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Aneurysmamodell ,D*

‘ Stromung »

Aneurysmamodell ,E*

Abbildung 12.8.: Fotos der Aneurysmamodelle ,D“ und ,,E“. Im oberen Modell sind
die beiden Anschliisse fiir die Schlduche zu erkennen, wihrend fiir das untere Modell nur
der relevante Bereich des Aneurysmas dargestellt ist. Die Modelle sind mit einer roten
Flissigkeit gefiillt.

[ Modell ,,C* [ Modell ,,D“ [ Modell ,,E*

FOV [mm?] 9%x9x12,3 9%x9x18 9%x9x18
Auflsung [um?] | 17x17x300 70x70x70 70x70x70
VENC [F] 5,9 2,9 2,9
Vmax| %" ] 10,0 5,4 ~5,8

Urmean 2] 3,4+2.6 L1£1,0 0,7+0,8

Tabelle 12.1.: Zusammenfassende Tabelle zur Stromungsbildgebung fiir die untersuchten
Modelle ,,C* bis ,,EE“

12.3.1. Modell ,,C*

Fiir Modell ,,C“ wurden 41 Schichten aufgenommen und neben der Referenzmessung ohne
Stromungskodierung wurden zwei kodierte Datensétze gespeichert. Die Echozeit Tg be-
trug 12ms, die Repetitionszeit wurde auf 500 ms gesetzt und der Flipwinkel betrug 30°.
Anhand des resultierenden dreidimensionalen Geschwindigkeitsfeldes wurde anschliefflend
die WSS bestimmt. Die rekonstruierte Geometrie ist in Abbildung 12.9 gezeigt. Die grii-
ne Box markiert den Bereich des Aneurysmalumens, der im weiteren Verlauf analysiert
wird. Eine interaktive 3D-Darstellung ist im digitalen Anhang zu finden’. Aulerdem ist

3https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Geo3DModellC. pdf
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Az=6 mm

Abbildung 12.9: Rekonstruierte Geo-
metrie von Modell ,C* Die grine Box
markiert das Lumen des Aneurysmas
und wird einzeln ausgewertet. Die hell-
griine Linie markiert den Verlauf der ma-
ximalen Geschwindigkeit.

das Vektorfeld fiir die 41 Schichten im digitalen Anhang zu finden'. Aus dem Geschwin-
digkeitsfeld geht das bereits in Kapitel 10 beschriebene Stréomungsverhalten hervor. Die
Bewegung im Aneurysmamodell ist sehr gering. Im Vergleich dazu ist die Stromung im
Hauptgefal nach der Stérung mit einer Rotation versehen. Dies geht auch bereits aus den
Simulationsdaten (vgl. Abbildung 10.9) hervor.

Das Volumen im Aneurysmalumen betrigt 22,1 mm?, wihrend das restliche Gefif 50,6 mm
einnimmt. Die mittlere Geschwindigkeit im Aneurysma betrdgt (0,29 £ 0,52) <* und im
restlichen Geféf ist die Geschwindigkeit mit (4,29 +2,81) ©* deutlich hoher. Fiir die Be-
stimmung der WSS wird entlang der Normalenvektoren der Geometrie iiber eine Distanz
von 15 Gitterelementen (255 ym) die Scherrate gemittelt. Die ersten drei Gitterpunkte in
der Néhe der Wand werden aufgrund von Randartefakten nicht beriicksichtigt. Insgesamt
wurden 143353 Wandelemente fiir die Geometrie bestimmt. In Abbildung 12.10 a.) ist
die resultierende Scherspannung auf den Wandelementen der Geometrie gezeigt. Fiir die
Geometrie wurde eine stirkere Glattung angewandt als fiir die Geometrieabbildung aus
Abbildung 12.9. Dies ist notwendig, da ansonsten die deutlich sichtbaren Geometriekanten
die Flichennormalen der Oberfliche so stark beeinflussen, dass die WSS verfilscht wer-
den. Durch die Glattung mit einem [7,7,7] Kern (vgl. Anhang ('.2) wird die Wand besser
nachgebildet und die Fehler, die durch die deutlich sichtbare Stufenstruktur entstehen,
minimiert. Die Verteilungen der WSS zeigen eindeutig geringere Werte im Aneurysma als
im restlichen Gefafl. Im Gefaf} selbst sind die WSS an den rechten und linken Auflenkanten
an der vorderen sichtbaren Seite, ebenso an der gegeniiberliegenden Seite etwas stéarker
als an den Wandelementen, die nach links, bzw. rechts zeigen. Dies ist deutlicher in der
interaktiven Grafik im digitalen Anhang ersichtlich”.

3

‘https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/VektorfeldModellC.
pdf
Shttps://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/WSS3DModellC.pdf
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Abbildung 12.10 b.) zeigt die WSS-Verteilung in der Probe fiir das Aneurysma in blau
und fiir die gesamte Struktur in griin. Die mittlere Scherspannung im Aneurysma betrégt
(0,003 £ 0,006) Pa und im gesamten Gefaf ist sie mit (0,055 £ 0,057) Pa deutlich hoher.
Eine ausschliefiliche Betrachtung des normalen Gefdfles liefert nochmal hohere WSS von
(0,152+0, 149) Pa. Aus den Histogrammen geht hervor, dass fast 40% der Oberfldchenele-
mente dem Aneurysma zugeordnet werden konnen. Auflerdem ist die WSS im Aneurysma
grofitenteils < 0,02 Pa. Das restliche Gefafl hat hingegen eine deutlich breitere Verteilung
mit wenigen Ausreiflern > 0,2 Pa.
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Abbildung 12.10.: a.) Bestimmte Scherspannung 7 fiir die untersuchte Geometrie. b.)
zeigt die Scherspannung entlang einer Linie auf der Mantelflache.

12.3.2. Modell ,,D“

Fiir die Geschwindigkeitsbestimmung in Modell ,D“ wurden neben einem kompensier-
ten 3D-Datensatz fiinf stromungskodierte Datensétze aufgenommen. Die Echozeit in der
Aufnahme betrug Tp = 12ms, die Repetitionszeit T = 250 ms und der Flipwinkel be-
trug 20°. Die rekonstruierte Geometrie aus dem stromungskompensierten Datensatz ist
in Abbildung 12.11 dargestellt (interaktive 3D-Grafik’ im digitalen Anhang). Das obere
und untere Ende der Geometrie ist abgeschnitten, da dort bereits Randartefakte durch
die verringerte Sensitivitdt der RF-Spule auftreten. Das gesamte Vektorfeld ist ebenso im
digitalen Anhang hinterlegt’. Aus dem Vektorfeld geht hervor, dass der Strémungspro-
zess nahezu nur im normalen Bereich des Gefédfles stattfindet. Aus Abbildung 12.11 geht
der Ort der maximalen Stromungsgeschwindigkeit (griine Linie) hervor. Diese ist entlang
des Hauptgefifles orientiert und in der interaktiven 3D-Grafik kann der Verlauf gut beob-
achtet werden. Dort ist auch sichtbar, dass sich die maximale Stromungsgeschwindigkeit
nach den Biegungen an den dufleren Wénden orientiert. Eine Analyse der Volumina er-
gibt einen Wert von 75,1 mm? fiir den Bereich auBlerhalb der Box und 14,2mm? fiir das
Aneurysmalumen.

Shttps://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Geo3DModellD.pdf
"https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/VektorfeldModellD.
pdf
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Fiir die Berechnung der WSS wurden anschlielend auf der Geometrie 45351 Wandelemen-
te bestimmt, fiir die jeweils die Scherrate entlang einer Distanz von zehn Gitterelementen,
entsprechend einer Lange von 700 pm, errechnet wurde. Die ersten 140 um dieser Strecke
von der Wand wurden nicht fiir die Berechnung verwendet. Die daraus resultierende Grafik
ist in Abbildung 12.12 in zwei unterschiedlichen Blickwinkeln dargestellt (interaktive Ver-
sion im digitalen Anhang”). Es ist deutlich zu erkennen, dass in den breiter modellierten
Ein- und Ausflussbereichen die WSS geringer sind als im Zentrum des Geféfimodells, wo
der Querschnitt kleiner wird. Innerhalb des Aneurysmalumens selbst ist die WSS hingegen
deutlich geringer als im restlichen Gefaf}. Es fallt aulerdem deutlich auf, dass die WSS in
den Ecken der Windungen ungleich verteilt ist. Dies ist durch die beiden Markierungen (1)
und (2) gut zu erkennen. An der Stelle des dufleren Biegeradius’ (1) sind die WSS stérker
als auf der gegeniiberliegenden Seite (2). Dies liegt an den hoheren Stréomungsgeschwin-
digkeiten ndher an den &ufleren Réndern (aufgrund der Impulserhaltung) und demnach
an einem hoéheren Geschwindigkeitsgradienten in Richtung der Wand.

Fiir die weitere Analyse wird die WSS-Verteilung iiber die gesamte Probe sowie das An-
eurysmalumen untersucht. In Abbildung 12.13 sind die resultierenden Verteilungen zu
sehen. Das Aneurysma macht einen Anteil von ca. 20% der Oberfliche aus, ist aber mit
einem Mittelwert der Signalverteilung von (0,0014 =+ 0,0032) Pa nur im Bereich von sehr
kleinen Scherspannungen vertreten. Es nimmt in Bezug auf die gesamte untersuchte Ober-
fliche fast den gesamten Anteil der kleinen WSS ein. Die hoheren WSS treten fast aus-
schliellich in dem restlichen Gefafl auf. Der Mittelwert betrdgt fir die gesamte Probe
(0,031 £ 0,022) Pa, wéihrend er ohne das Aneurysma mit (0,038 + 0,018) Pa etwas hoher
liegt.

®https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/WSS3DModellD.pdf
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Abbildung 12.12.: Wandscherspannungen in Modell ,D“ aus zwei verschiedenen Per-
spektiven. Die Stromung ist in Richtung des blauen Vektorpfeils orientiert. Die Lange der
Pfeile entspricht 2 mm. Die Stellen (1) und (2) markieren jeweils die &ufleren und inneren
Biegeradien des Geféfles.
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Abbildung 12.13: Verteilung der Wand-
scherspannungen in Modell ,D*“ Das griine
Histogramm zeigt die Verteilung in der ge-
samten Probe, blau hingegen zeigt die Ver-

Anteil an der gesamten Isoflache [%]

0,05
teilung in dem Aneurysmalumen. Scherspannung [Pa]

12.3.3. Modell , E*

Fir Modell ,E¢ wurde die gleiche Aufnahmeprozedur verwendet wie bei Modell ,D“ Die
rekonstruierte Geometrie fiir den Datensatz ist im digitalen Anhang”’ zu finden. Eine ein-
zelne Projektion ist in Abbildung 12.14 dargestellt. Dieses Modell enthélt ein sehr grofies
Aneurysma. Im Vergleich zu den restlichen Gefiifien hat es ein Volumen von 19,4 mm? und

Shttps://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Geo3DModellE. pdf
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ist damit groBer als die zuleitenden Gefifie (13,5mm3). In dem Volumen der zuleitenden
Gefafe ist zusdtzlich noch das Volumen der Faltungsartefakte, die am oberen und unte-
ren Ende der Grafik sichtbar sind, mit beriicksichtigt. Demnach wiirde das Volumen der
zuleitenden Geféfle in Wirklichkeit noch etwas kleiner. Die zuleitenden Geféflie haben teil-
weise nur einen Durchmesser von 600 um, weshalb die Auswertung der Stromungsprofile
dort problematisch ist. Weiterhin sind die Geschwindigkeiten in den zuleitenden Gefiafien
teilweise grofier als 2-VENC, wodurch die Auswertung dort nicht méglich ist. Aus diesem
Grund wird fiir die weitere Betrachtung nur die griine Box aus Abbildung 12.14 beriick-
sichtigt.

Fiir die Berechnung der Wandscherspannungen in dem Aneurysmalumen wurde die Scher-
rate iiber eine Distanz von 420 ym bestimmt. In Abbildung 12.15 sind die WSS aus zwei
verschiedenen Perspektiven dargestellt. Im Bereich des Aneurysmahalses ist deutlich eine
Flédche zu erkennen, in der hohere WSS auftreten als im Rest des Aneurysmas. Dies liegt
an einem Wirbel, der sehr nah an der Wand in das Aneurysma eintritt. In der linken
Projektion von Abbildung 12.15 ist der Blickwinkel so gewéahlt, dass der Betrachter durch
den einstromenden Zulauf (1) in das Aneurysma schauen kann. Hier wird deutlich, dass
die hohen WSS, die auch auf der Innenseite der Isofliche farblich markiert sind, durch
einen Eintritt der Stromung des Hauptgefafies in das Aneurysma entstehen. Deutlicher ist
dies in der interaktiven Grafik, die im digitalen Anhang zu finden ist'", sichtbar. Dies geht

https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/WSS3DModellE. pdf
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Abbildung 12.15.: Wandscherspannungen in Modell ,E“ aus zwei verschiedenen Per-
spektiven. Die Stromungsrichtung ist eingezeichnet und die Lénge der farbigen Pfeile ent-
spricht 2mm. Der einstromende Bereich ist mit (1) gekennzeichnet und der ausstréomende
Bereich mit (2).

auch aus dem dort hinterlegten Vektorfeld hervor''. Uber dhnliches Verhalten wird auch
in der Literatur berichtet [56]. Der Mittelwert der WSS iiber das gesamte Aneurysma be-
tragt (0,006 + 0,007) Pa, wahrend am Einlassrand des Aneurysmas das Zehnfache dieses
Wertes erreicht wird.

12.4. Oszillierende WSS

Ein weiterer wichtiger Parameter ist die oszillierende Wandscherspannung. Diese entsteht
im menschlichen Organismus durch den Herzzyklus. Die Verdnderung der WSS iiber die
Dauer eines Herzzyklus’ ist hierbei interessant. Diese kann auch iiber die mit der MRT
gemessenen Vektorfelder bestimmt werden. Dazu werden die WSS-Verteilungen innerhalb
des gepulsten Phasenkontrast-Datensatzes aus Kapitel 11 bestimmt. Dafiir wird die WSS
fiir jeden Zeitdatensatz einzeln bestimmt und in Form eines Histogramms ausgegeben. Fiir
die Berechnung steht in diesem Fall jeweils nur eine Schicht sowie die z-Komponente der
Geschwindigkeit zur Verfiigung. Demnach wird bei der Berechnung der Normalenvektoren
die z-Komponente der Normalenvektoren vernachléssigt, ebenso die ebenen Komponenten
der Geschwindigkeit.

In Abbildung 12.16 a.) ist die resultierende Verteilung der WSS fiir die einzelnen Abstande
e zum Druckpuls dargestellt. Zu Beginn steigen die WSS an, bis sie bei ca. 150 ms steil
abfallen. Darauf folgt eine Phase in der die WSS bis ca. 600 ms auf einem fast konstanten
Level bleiben. Anschlielend steigen die WSS wieder an und es gibt es mehr Wandele-
mente mit hoherer WSS. Ab ca. 900 ms steigt die Verteilung wieder steil an. In Abbil-
dung 12.16 b.) ist der Mittelwert iiber alle Wandelemente fiir jeden Zeitabstand e gezeigt.

"https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/VektorfeldModellE.
pdf
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Abbildung 12.16.: a.) Zeitliche Entwicklung der Verteilung der Wandscherspannungen
wihrend eines Druckpulses. b.) Mittlere Wandscherspannungen fiir die einzelnen Zeitpunk-
te des Druckpulses. Die rote Linie markiert den Mittelwert iiber den gesamten Druckpuls
und die Standardabweichung ist grau hinterlegt.

Auflerdem ist die mittlere Wandscherspannung iiber den gesamten Druckpuls und alle
Wandelemente als rote Linie eingezeichnet ((0,099+0,073) Pa). Dies dient zum Vergleich,
wann die WSS deutlich von dem Mittelwert des Herzzyklus’ abweichen. Zu Beginn lie-
gen die Mittelwerte der einzelnen Zeitschritte deutlich iiber dem Mittelwert des gesamten
Druckpulses. Anschlieend verlaufen sie analog zu dem Volumenstrom und der maximalen
Geschwindigkeit, die in Kapitel 11 bestimmt wurden. Die vier unterschiedlichen Phasen des
Druckpulses sind auch hier wieder zu erkennen. Zu Beginn ist ein starker Volumenstrom
bis ca. 200 ms vorhanden. Anschlieend existiert eine Phase mit negativen Geschwindig-
keitskomponenten am Rand. Diese sind hier durch die Absolutwertbetrachtung der WSS in
der Zeit zwischen e =220-400 ms als kleiner Peak sichtbar. Darauf folgt ein erster Anstieg
des Volumenstroms, der Geschwindigkeit und der WSS bis ¢ =900 ms und anschlieflend
folgt ein weiterer Anstieg aller drei Parameter.

12.5. Zusammenfassung

Anhand der dreidimensionalen Stromungsvektorfelder lassen sich die Wandscherspannun-
gen der untersuchten Modelle gut berechnen. Dabei ist es besser eine isotrope rdumliche
Auflésung fiir die Messungen zu wihlen, um Artefakte durch eine schlechte Oberflachen-
rekonstruktion zu vermeiden. Das bereits durch die Geschwindigkeitsfelder abschétzbare
Verhalten der WSS lief8 sich durch die Berechungen bestétigen. Nach dem Ubergang in der
Stenose nahm die WSS stark ab. Somit ist diese Stelle ein Risikofaktor fiir die Bildung von
z.B. Aneurysmen oder anderen Gefédflerkrankungen. In den Aneurysmamodellen selbst ist
in den Erweiterungen die WSS deutlich geringer als in dem restlichen Gefafl. Dies kann
dazu fiihren, dass die Gefédfiwdnde nicht mehr unter Spannung sind und somit eine wei-
tere Vergroflerung des Aneurysmas entstehen kann. In den Modellen ,,C“ und ,,D“ wurde
keine besondere Belastung des Aneurysmahalses oder des Lumens selbst festgestellt. In
Modell ,E* hingegen ist eine deutliche Belastungsstelle mit hohen Wandscherspannungen



110

Kapitel 12 Wandscherspannungen

im Bereich des Halses aufgetreten. Dies basiert auf dem deutlichen Unterschied, dass in
Modell ,E* das zuleitende Gefafl direkt in das Aneurysmalumen zeigt und der Hals des
Aneurysmas deutlich grofler ist als das ausleitende Gefaff. Darum ist in diesem Modell
auch deutlich mehr Bewegung im Lumen beobachtbar als in den anderen beiden Geome-
trien. Ein direkter Vergleich mit physiologischen WSS ist mit Wasser als Fliemedium
nicht moglich, da die Viskositédt geringer ist als die von Blut sowie scherratenunabhéngig
ist. Die WSS mit Blut als Probenfliissigkeit wiaren demnach deutlich hoher.

Mit den in dieser Arbeit implementierten Methoden kénnen zusétzlich oszillierende WSS
berechnet und untersucht werden, um zuséatzliche Informationen iiber die Rupturgefahr
von Aneurysmen zu erhalten.



Kapitel 13
Stabilitat von Stromungen

Dieses Kapitel befasst sich mit der Untersuchung von FIDs unter dem Einfluss einer Stré-
mung. Der Fokus liegt auf einer schnellen Abschétzung der Stromungseigenschaften einer
Probe und der Untersuchung der Stabilitidt der Stromung. Dabei wird in diesem Kapi-
tel ausgenutzt, dass die FIDs tiber einen kurzen Zeitraum aufgenommen werden kénnen,
wahrend konventionelle Bildgebungssequenzen auf eine Mittelung iiber einen langeren Zeit-
raum durch mehrere Phasenschritte angewiesen sind. Durch die Reduktion der Datenauf-
nahme auf einen eindimensionalen Datensatz, der die Informationen der gesamten Probe
enthélt, ist dies nicht mehr nétig. Anhand einer statistischen Untersuchung von mehreren
FIDs unter gleichen experimentellen Bedingungen kann anschlieflend beispielsweise auf
eine nicht konstante Stromung innerhalb der Probe geschlossen werden. Durch einfache
Finpulsexperimente ist es z.B. moglich, die mittlere Stromungsgeschwindigkeit in einer
Probe innerhalb weniger Sekunden zu bestimmen [145] und zusétzlich eine Aussage tiber
die Stabilitdat der Stromung zu treffen.

In Abschnitt 13.1 wird der Einfluss von Magnetfeldgradienten und Bewegungen auf die
FIDs betrachtet und ein Modell zur Analyse der Stromungen beschrieben. Im darauf-
folgenden Abschnitt 13.2 werden Messergebnisse zur Analyse von variablen Stromungen
vorgestellt.

13.1. Einfluss von Stromungen auf den Freien Induktionszerfall

Der Einfluss von Stromungen auf einen aufgenommenen FID in einem Gradientenfeld
kann analog zu der bereits in Kapitel 3.1 beschriebenen Phasenkontrastmethode erlautert
werden. Ausgehend von einer orts- und zeitabhéngigen Betrachtung der Larmorfrequenz

wr (7, 1) = v(By + ABy(7) + 7(t)-G(t)) (13.1)

der Kernspins in einem externen Magnetfeld By, unter dem Einfluss lokaler Magnetfeld-
inhomogenitédten ABy(7) und einem extern angelegten Magnetfeldgradienten é(t), kann
die zeitliche Entwicklung der Phase eines NMR-Signals nach einer Anregung beschrieben
werden [146]. In einem rotierenden Koordinatensystem mit der Frequenz wy ;, = 7By kann
die Phasenentwicklung zum Zeitpunkt ¢ nach einer Anregung zum Zeitpunkt tg = 0 durch

$72t) =2 (ABo(i)(t —t0) + [ FOG(Dye) (13.2)

111
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beschrieben werden. Durch eine Taylorentwicklung des letzten Terms und der Definiti-
on einer Offsetphase ¢ofset(t,7) = ¢0(0) + Y(ABy(7)(t — t9)) ergibt sich die Phase zum
Zeitpunkt t zu

8(7t) = doman(t. 1)+ 37" [ o)t~ to)a. (13.3)
n=0 o

n!

In dieser Gleichung ist #™ die n-te Ableitung von 7(t) [146]. Es wird angenommen, dass
nach dem RF-Puls ein zeitlich konstanter Gradient angelegt wird (vgl. Abbildung 13.1).
Daraus kann die Entwicklung der Phase in Abhéngigkeit von den Momenten der Bewegung
der Spins bestimmt werden.

Abbildung 13.1.: Pulssequenz zur Analyse von Stréomungen mit FIDs.

Dabei werden nur die ersten drei Momente 7, ¥ und @ der Bewegung beriicksichtigt:

. 1 - 1 -
B(7, T, @, t) = dpogset (t, 7) + VoGt + 7517Gt2 + 766Gt3 . (13.4)

Durch die Aufnahme eines FIDs unter einem Gradienten sind demnach die Momente in
der Phase mit unterschiedlich starkem Einfluss und verschiedener Zeitentwicklung ko-
diert. Vergleich man die aufgenommenen Phasen ¢1(t) und ¢2(t) von zwei FIDs, die unter
gleichen experimentellen Bedingungen entstanden sind, dann sollte die Phasendifferenz
¢1 — ¢2 = 0 sein. Ist dies nicht der Fall, haben sich die Momente 7, v und @ in der
Zwischenzeit verandert. Ist dies der Fall, kann davon ausgegangen werden, dass eine zeit-
lich nicht konstante Stromung vorliegt. Die Methode kann ebenso genutzt werden, um
Anderungen innerhalb eines Druckpulses zu untersuchen. Sollte zu demselben Zeitpunkt
innerhalb des Druckpulses (z.B. durch eine synchronisierte Aufnahme) die Phasenentwick-
lung eines FIDs im Vergleich zu der Entwicklung eines FIDs zu einem vorherigen Zeitpunkt
unterschiedlich sein, dann sind die Momente nicht konstant und die Stromung verdndert
sich. Sollte sich eine chaotische Stromung innerhalb der Probe befinden, dann ist dieser
Bereich zu jedem Zeitpunkt anders und liefert dementsprechend einen variablen Beitrag
zu der Phase.
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13.2. Erste Messdaten

Fiir einen ersten Vergleich von mehreren FIDs unter verschiedenen Stromungsbedingungen
wurde der gepulste Stromungsaufbau verwendet. Als Probe wurde ein 6 mm PVC-Schlauch
verwendet, durch den Wasser stromt, welches mit 0,12 %gew CuSOy4 versetzt ist. Die Para-
meter zur Erzeugung des Druckpulses wurden auf 700 ms Einfahr- und 1000 ms Ausfahrzeit
festgelegt. Wéahrend dieser Zeit wurden mehrere FIDs mit unterschiedlichem Abstand e
zum Synchronisationspuls aufgenommen.

Zuerst werden jeweils fiinf FIDs zu zwei unterschiedlichen Zeitpunkten ¢ = 10 und 400 ms
wahrend des Druckpulses aufgenommen. Dabei wurden 4096 Datenpunkte in einem Zeit-
raum von 102,4ms aufgenommen. Die resultierende entfaltete Phase des Signals ist in
Abbildung 13.2 dargestellt. Es ist deutlich zu erkennen, dass sich die Phase mit der Zeit
in beiden Datensétzen unterschiedlich entwickelt.

Die ersten 25 ms der Phase sind in beiden Datensétzen sehr dhnlich. Wahrend der Daten-
satz, der nach 10 ms aufgenommen wurde, einen Knick bei 25 ms macht und ein Maximum
an dieser Stelle aufweist, steigt die Phase des zweiten Datensatzes monoton an. Dies basiert
auf verschiedenen Stromungsbedingungen zu den unterschiedlichen Zeitpunkten, wodurch
sich die Phase ¢ofset (t, ) verschieden entwickelt. Es fallt deutlich auf, dass die Fehlerbéan-
der mit steigender Zeit grofler werden, was an dem geringeren Signal zum Ende des FIDs
liegt. Jedoch ist der Verlauf der FIDs innerhalb der einzelnen Zeiten e relativ konstant. So-
mit wére die Phasendifferenz innerhalb der gleichen Absténde zum Synchronisationspuls
anndhernd 0, wihrend eine Verdnderung dieser Zeit eine deutliche Abweichung aufweisen
wiirde. Durch eine genaue Abtastung des Druckpulses anhand von FIDs und der Anlage
einer dazugehorigen Datenbank konnte somit in Zukunft ein Entscheidungsbaum erstellt
werden, der die aufgenommene Phasenentwicklung eines einzelnen FIDs seiner Position im
Druckpuls zuordnet.

Fiir die Untersuchung des Einflusses eines bekannten Magnetfeldgradienten wurde wéh-
rend der Aufnahme der FIDs ein Gradient der Stdrke 4 mT bzw. -4mT in z-Richtung
angelegt. Die Stromung in dem Schlauch ist ebenfalls in z-Richtung orientiert, wodurch
besonders der geschwindigkeitsabhédngige Term aus Gleichung 13.4 einen Beitrag liefern

£=400 ms
e=10ms

Phase [rad]
w

Abbildung 13.2: Entfalte Pha-
se von jeweils funf FIDs zu zwei
i A : L unterschiedlichen Zeiten ¢ des
0,00 0,05 0,10 Druckpulses. Wihrend der FIDs
Zeit [s] wurde kein Gradient angelegt.
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sollte. Fiir die Aufnahme wurden wiederum 4096 Datenpunkte aufgenommen, jedoch dies-
mal {ber einen Zeitraum von 4,1 ms, da durch den Gradienten das Signal sehr schnell
dephasiert. Fiir jede Gradientenstiarke wurden fiinf FIDs aufgenommen und anschlieSend
wurde der Mittelwert der entfalteten Phase sowie die Fehlerbédnder bestimmt, die in Ab-
bildung 13.3 dargestellt sind. Beide Phasen zeigen ein dhnliches Verhalten. Sie steigen
bis zu einem Zeitpunkt von ca. 1,8 ms an und bleiben anschlieffend auf einem Level. Der
grofite Unterschied besteht in der Geschwindigkeit mit der beide Phasen ansteigen. Die
Phase fiir den positiv geschalteten Gradienten steigt deutlich schneller an als die Phase
fiir den negativen Gradienten. Um dies zu verdeutlichen, ist im unteren Teil der Grafik
die Differenz zwischen beiden Datensétzen in blau gezeigt. Mit der Ausnahme von einigen
Schwankungen steigt die Phasendifferenz fast linear bis zum Zeitpunkt t=1,8 ms an. Dies
spiegelt den Einfluss der Stromung in Gradientenrichtung auf die aufgenommen Phase
wider. Die einzelnen FIDs fiir die Gradientenstérken unterscheiden sich kaum voneinan-
der (vgl. Fehlerbénder), was auf konstante Verhéaltnisse der Stréomung von Druckpuls zu
Druckpuls schlieflen lésst.

Durch eine geschickte Wahl der Gradienten kann somit der Einfluss der Stréomung auf
die Phasenentwicklung sichtbar gemacht werden. Mogliche Gradientenformen wéren z.B.
sinusformige Gradienten, die nach jeder Periode fiir konstante Spins einen Nulldurchgang
ihres Phasenterms erzeugen und so zu diesen Zeitpunkten alleinig die Anteile der héheren
Momente sichtbar sind.

Diese Methode kann in Zukunft genutzt werden, um in variablen Stromungen die Konstanz
der Flie3verhéltnisse zu bestimmen. Turbulenzen wiirden sich hier z.B. in verdnderlichen
Anteilen der Phasenentwicklung duflern.



Kapitel 14
Zusammenfassung und Ausblick

Diese Arbeit beschéftigte sich mit der Untersuchung von Strémungsverhéltnissen inner-
halb von unterschiedlichen Modellsystemen und mit verschiedenen Methoden der Magne-
tresonanztomografie. Dabei lag der Fokus der vorgestellten Arbeit auf der Anwendbarkeit
der Methoden zur Analyse von Aneurysmamodellen in Bezug auf wichtige medizinische
Fragestellungen. Als Modelle wurden simple Geometrien aus PVC-Schlduchen bis hin zu
komplexen Aneurysmen aus 3D-Druckern untersucht, die von Blut als nichtnewtonsches
Fluid durchstromt wurden, ebenso wie von Wasser als newtonsches Fluid. Dabei wurden
konstante sowie gepulste Stromungen verwendet und nach Moéglichkeit physiologisch rele-
vante Bedingungen eingehalten. Ein weiterer Fokus dieser Arbeit lag auf der Untersuchung
der Vergleichbarkeit der gemessenen Daten mit einer Simulationsmethode des Lehrstuhls
Informatik VII der TU Dortmund. Dies ist wichtig, da Simulationsmethoden einer Vali-
dierung bediirfen und hier die mikroskopische Magnetresonanztomografie eine exzellente
Moglichkeit darstellt, reale Stromungsgeschwindigkeiten zu bestimmen.

In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass sich die mikroskopische Magnetresonanztomografie
hervorragend fiir die Untersuchung von Strémungsverhéltnissen in Gefaimodellen eignet.
Innerhalb von Proben mit variabler Komplexitéit konnten dreidimensionale Geschwindig-
keitsvektorfelder durch die implementierte Methode der Phasenkontrast-MRT mit sehr
hoher Genauigkeit bestimmt werden. Dafiir wurden gemessene Geschwindigkeitsfelder mit
analytischen Losungen sowie mit numerischen Simulationen verglichen, wodurch je nach
Komplexitat des Modells Abweichungen im Bereich von 0,5-3 % aufgetreten sind. Dies
ermoglicht die Anwendung der Messmethode unter dhnlichen Bedingungen, unter denen
sie auch validiert wurde. Gleiches gilt fiir die Simulationsmethode, fiir die gezeigt wur-
de, dass sie bei ausreichend grofl gewdhlter Simulationsdoméne die Messdaten sowie die
analytischen Losungen fiir ein konstant stromendes newtonsches Fluid widerspiegelt.
Weiterhin konnte mit der implementierten Methode der , Time of Flight“-Messung der
Flussigkeitsaustausch innerhalb von verschiedenen Aneurysmamodellen analysiert werden.
Diese neue Anwendungsmoglichkeit der Methode kann dazu genutzt werden, Bereiche mit
stagnierender Stromung zu untersuchen und dort den Fliissigkeitsaustausch mit der Um-
gebung zu bestimmen. Ebenso wie die Phasenkontrast-Methode konnte die implementierte
TOF-Methode in einem direkten Vergleich mit einer modifizierten numerischen Simulation
verglichen werden. Simulation und Experiment zeigten dabei vergleichbare FErgebnisse des
bestimmten Fliissigkeitsaustausches in den charakterisierten Modellsystemen, wodurch die
Methoden zukiinftig dazu verwendet werden kénnen, den Einfluss von unterschiedlichen
Einbauten (z.B. Stents) innerhalb von Gefafimodellen zu analysieren.
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Da in Bereichen stagnierender Stréomung im Herz-Kreislauf-System eine Thrombosierung
stattfinden kann, wurde in dieser Arbeit die Blutgerinnung mit Hilfe der dynamischen
NMR-Mikroskopie untersucht. Dabei konnte die dreidimensonale Entwicklung der Ko-
agulation fiir verschiedene Blutproben ohne Stréomung untersucht werden. Eine Probe
aus Vollblut zeigte hierbei spontane Koagulation, wihrend Erythrozytenkonzentrate nur
durch eine externe Applikation von Calciumchlorid Gerinnung zeigten. In diesem Kontext
konnten unterschiedliche Zeitskalen fiir verschiedene Konzentrationen des Calciumchlorids
untersucht werden.

Fiir mehrere Aneurysmamodelle konnte in dieser Arbeit die Scherbelastung der Wande aus
gemessenen Vektorfeldern konstanter Stromung bestimmt werden. Dieses wichtige Krite-
rium kann dafiir genutzt werden, Risiken fiir die Ruptur der Gefifiwdnde abzuschétzen
oder aber die Ursache von Aneurysmen zu untersuchen. Die Wandscherspannungen aller
hier untersuchten Aneurysmen weisen deutliche Abweichungen zu den umgebenden Ge-
faabschnitten auf. In zwei Modellen sind die mittleren Scherspannungen innerhalb der
Erweiterungen um ca. einen Faktor 15 kleiner als in dem restlichen Geféfl, wihrend ein
drittes Modell einen Bereich in der Nahe des Aneurysmahalses einen Bereich mit deutlich
erhohter Wandscherspannung gezeigt hat.

Diese implementierte Analyse bietet ebenso die Moglichkeit, Wandscherspannungen in
gepulsten Stromungen zu untersuchen. Dies wurde in einer pulsierenden Rohrstrémung
gezeigt, flir die mit der Phasenkontrast- sowie der ,, Time of Flight“~-Methode fiir verschie-
dene Zeiten des Druckpulses die Stromung bestimmt wurde. Der experimentelle Aufbau fiir
die gepulste Stromung, der in dieser Arbeit entwickelt wurde, ist in der Lage physiologisch
relevante Stromungsbedingungen nachzubilden.

In dieser Arbeit wurde zusétzlich die Moglichkeit vorgestellt, die Stabilitit einer Strémung
mit FIDs festzustellen. Diese schnelle Methode kann z.B. fiir die Analyse von Turbulenzen
innerhalb von Modellsystemen dienen.

Die Arbeit auf dem Feld der Charakterisierung von Aneurysmen ist noch lange nicht ausge-
schopft. In zukiinftigen Projekten kénnen die hier entwickelten Verfahren genutzt werden,
um das Krankheitsbild des Aneurysmas genauer zu analysieren. Ein Vergleich zwischen
mehreren Simulations- und Messmethoden an einem komplexen Aneurysmamodell - unter
verschiedenen Strémungsbedingungen wie z.B. gepulster und statischer Stréomung sowie
unter der Verwendung von newtonschen und nichtnewtonschen Fluiden - kann deutlich
zum Verstandnis der Charakteristik der Stromungen beitragen. Der Vergleich von verschie-
denen Mess- und Simulationsmethoden dient auflerdem dazu, die Vorziige der einzelnen
Techniken herauszuarbeiten, um ein méglichst genaues Abbild der Stromung zu erhalten.
Weiterhin kann mit den hier vorgestellten Methoden der Einfluss von Einbauten auf die
Stromung untersucht werden. Ziel wére eine verifizierte Simulationsmethode zu erhalten,
die durch gegebene Randbedingungen aus klinischen Patientendaten Stromungsverhéltnis-
se bestimmen kann. Anhand dieser Stromungsverhéltnisse konnten anschlieffend Risiken
abgeleitet werden oder durch die Modellierung unterschiedlicher Behandlungsmoglichkei-
ten eine optimale Therapie gewahlt werden.

Auch vorstellbar ist eine Kombination der Koagulationsuntersuchung mittels der NMR-
Mikroskopie und dem Stromungsaufbau, wodurch die Blutgerinnung innerhalb von An-
eurysmen untersucht werden kann. Auch koénnen diese Methoden auf dhnliche Probleme
iibertragen werden, die nicht im medizinischen Kontext stehen miissen.
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Anhang A

Fitfunktionen - Blut
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Abbildung A.1l.: Scherratenabhéngige Viskositit fiir das Schweinevollblut (oben) und

fiir das Blutpulver (unten).

119



120 Anhang A Fitfunktionen - Blut

- —u— EK (pur)

01k % Carreaufluid Anpassung |

- Potenzfluid Anpassung 1

= L |
©

g L |

S i ]
B
©]
4
o

> L |

0,01 - .

L =g

|

1000
Scherrate [1/s]

01 —r—rrrr —

_ —m— EK (verdiinnt) .

r Carreaufluid Anpassung 1

I f% Potenzfluid Anpassung
o

© N

o

= 001} /E}\ % i

= [ ]

g | :
s

1E-3 bl el e

1 10 100 1000
Scherrate [1/s]

Abbildung A.2.: Scherratenabhéngige Viskositat fiir das pure Erythrozythenkonzentrat
(oben) und fiir das verdiinnte Erythrozythenkonzentrat (unten).



Anhang B
Phasenkontrast - Die
Aufnahmeprozedur

In den néchsten drei Unterkapiteln wird die Aufnahme und Auswerteprozedur fiir die
Phasenkontrast-MRT-Datenséitze erlautert. Dafiir werden drei verschiedene Prozeduren
vorgestellt. Zuerst wird die Aufnahmemethode basierend auf der Schichtselektion erléu-
tert, die fiir die meisten in dieser Arbeit gezeigten Datensétze genutzt wurde. Anschliefflend
wird die Prozedur fiir dreidimensionale Datensétze gezeigt, die ohne Schichtselektion aus-
kommen und somit unanfilliger fiir die in Kapitel 3.3 gezeigten Artefakte ist. Im dritten
Abschnitt wird die Aufnahmemethode fiir die gepulsten Strémungsmessungen erlautert.

B.1. Schichtbasierte Datenaufnahme fiir einen 3D-Datensatz

Typische Datensétze fiir die Phasenkontrast-Messungen bestehen aus mehreren, unter-
schiedlich stark phasenkodierten Bildern fiir eine gemessene Schichtebene sowie einem
Referenzbild ohne Phasenkodierung. Zusétzlich sind drei unterschiedliche Raumrichtun-
gen kodiert, so dass ein Minimum von vier Bildern pro aufgenommener Schicht verarbei-
tet werden muss. Ublich hingegen sind mehrere Phasenkodierstéirken, wodurch fiir jeden
Kodierschritt drei weitere Bilder hinzukommen. Abhéngig von der Probe und der gewéhl-
ten Auflésung werden typischerweise 41 Schichten aufgenommen, wodurch insgesamt im
Schnitt 400 Bilder fiir einen gesamten Datensatz ausgewertet werden miissen. Das Aufnah-
meschema ist in Abbildung B.1 gezeigt. Die Probe wird in angrenzende Schichten zerlegt.
Dazu kénnen vor der eigentlichen Messung Pulssequenzen zur Geometrieanalyse durch-
gefithrt werden. Zum Beispiel konnen FLASH-Bildgebungssequenzen ausgefithrt werden,
um die grobe Struktur der Geometrie zu erfassen. Anschlieend kann tiber die Anzahl der
Schichten, ihrer Position sowie die Schichtdicke der einzelnen stromungskodierenden Bil-
der das abgetastete Volumen definiert werden. Bevor das Messprogramm gestartet wird,
sollte vorerst das VENC bestimmt werden. Dazu ist es sinnvoll, die maximale Stréomungs-
geschwindigkeit in der Probe abzuschitzen oder anhand einer kurzen Messreihe in der
Schicht, in der die maximale Geschwindigkeit erwartet wird, die Geschwindigkeit zu be-
stimmen. Anschlieffend sollte im Skript die Stromungskodierung darauf angepasst werden.
Fiir die Erstellung eines Skriptes fiir die Ansteuerung der Spektrometersoftware wurde ein
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Matlabskript erstellt. Dies ist in der auf dem Server' hinterlegten Programmsammlung
unter dem Namen Macrowriter hinterlegt.

Probe Stromungskompensierte  Stromungskodierte
MRT-Aufnahmen MRT-Aufnahmen

rekonstruierte Phasenbilder Phasenbilder

Geometrie E

Gr—®

Differenzen

entsprechen der
\ Geschwindigkeit
«—

Geschwindigkeitskarte

Abbildung B.1.: Schema zur Auswertung von Phasenkontrastdatensétzen. Zuerst wird
die Probe in Schichten aufgeteilt, fiir die jeweils stromungskodierte sowie unkodierte Auf-
nahmen durchgefithrt werden. Aus den unkodierten Aufnahmen kann die Geometrie re-
konstruiert werden. Auflerdem werden fiir die kodierten sowie die nicht kodierten Bilder
die Phasendaten ausgewertet. Aus den Phasendifferenzen der kodierten und nicht kodier-
ten Aufnahmen kann anschliefend iiber eine Regression die Stromungsgeschwindigkeit in
einer einzelnen Schicht bestimmt werden.

Aus den aufgenommenen Datensétzen kann anschliefend die Analyse durchgefiihrt werden.
Die Aufnahmen ohne die Stréomungskodierung dienen als Grundlage fiir die Rekonstrukti-
on der Probengeometrie, da diese hauptsichlich von der Protonendichte beeinflusst sind.
Die Phasendaten der Aufnahmen mit und ohne Kodierung dienen dazu die Strémungsge-
schwindigkeit zu bestimmen. Aus den Differenzen zwischen den Phasenbildern der stro-
mungskodierten Aufnahmen und der Referenzphasen lasst sich die Geschwindigkeit tiber
eine lineare Regression bestimmen. Diese Geschwindigkeitsdaten konnen anschlieffend mit

"https://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Programme.zip
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den Daten der Geometrie genutzt werden, um das FlieBverhalten in der Geometrie zu
charakterisieren.

B.2. 3D-fourierbasierte Datenaufnahme

Eine Moglichkeit, um hohere rdumliche Auflésungen zu erreichen und dabei die angespro-
chenen Artefakte wéhrend der Schichtselektion zu vermeiden (vgl. Kapitel 3.3), ist der
Verzicht auf die Schichtselektion. Dabei wird die dritte Raumdimension nicht mehr durch
die Schichtselektion, sondern durch eine weitere Phasenkodierung realisiert. Demnach wird
der k-Raum dreidimensional und iiber eine dreidimensionale Fouriertransformation kann
die Protonendichte wieder rekonstruiert werden. Eine Pulssequenz, die dies ermdglicht, ist

in Abbildung B.2 dargestellt. Anstelle des frequenzselektiven RF-Pulses wird die Anregung

A
>
———d
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GPhase i Foood
o r-oo2
«—>
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Fooo1
Gphase7 ™~ B e B ——— ———
[pp—
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F———d
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G — _ J____L____I:___:I_________l_
Freq '.::::-l
=——

Abbildung B.2.: FLASH basierte Pulssequenz zur Aufnahme eines dreidimensionalen
Datensatzes auf der Basis der 3D-Fourierbildgebung. Die Sequenz ist stromungskompen-
siert (schwarze Gradienten) und kann zur Stromungskodierung genutzt werden (zusétzliche
blaue Gradienten).

iiber einen breitbandigen Rechteckpuls durchgefiihrt. Anschlieend an diesen RF-Puls fin-
det die optionale Stromungskodierung statt. Darauf folgt die Kodierung der Phase, wobei
in diesem Fall zwei unterschiedliche Phasenkodiergradienten geschaltet werden. Durch die
Kombination aller Moglichkeiten der Inkremente wird demnach der dreidimensionale k-
Raum abgetastet. Dies geschieht in Kombination mit der Frequenzkodierung, die der iib-
lichen dritten Dimension entspricht. Bei einer solchen Sequenz wird das 3D-Volumen mit
einer Aufnahme abgetastet. Die Messung wird entsprechend der gewiinschten Stréomungs-
kodierung wiederholt. Wichtig bei dieser Messmethode ist es, dass die FOVs in alle drei
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Dimensionen angepasst werden, so dass keine Faltungen vom Signal auflerhalb des FOVs
entsteht, bzw. diese keinen stérenden Einfluss haben. Die Auswertung kann anschlieffend
analog zu der im vorherigen Abschnitt beschriebenen Methode erfolgen. Hier besteht je-
doch die Moglichkeit die Phasenbilder und die lineare Regression direkt iiber den gesamten
dreidimensionalen Raum durchzufiihren.

B.3. Synchronisierte Datenaufnahme

Fiir die synchronisierte Datenaufnahme wird vor der normalen Bildgebungssequenz auf
einen externen Triggerpuls gewartet. Dafiir wird vor jeder einzelnen Inkrementierung des
Phasenschrittes auf diesen Trigger gewartet. Der Trigger kann z.B. das Steuersignal des
Zweiwegeventiles sein oder aber auch ein individuell gesetztes TTL-Signal. Dieses Signal
wird in das Spektrometer eingespeist und in der Pulssequenz wird entsprechend ein War-
tebefehl (waitX) eingebaut. Anschlieflend wird die Pulssequenz ausgefiithrt. Durch die
Variation des Abstandes zu diesem Triggerpuls kann anschlieend der Datensatz zeit-
abhangig untersucht werden. Ist die Wiederholfrequenz des externen Triggerpulses sehr
niedrig, kann dies dazu fithren, dass die Messzeit sehr lang wird. Um dies zu kompensieren
konnen mehrere Aufnahmen innerhalb eines Triggerpulses durchgefiihrt werden. Dies ist
in Abbildung 1.3 schematisch dargestellt. Der Trigger ist in schwarz dargestellt, wiahrend
die einzelnen anschliefenden Aufnahmen unterschiedliche Zeiten der Stromung kodieren.
Wichtig ist, dass die Zeit Tiep so grofl gewéhlt ist, dass der storende Einfluss des vorherigen
Aufnahmeblockes keine Auswirkungen mehr auf den Neuen hat.

Triggerpuls Aufnahmeblocke

Volumenstrom

Abbildung B.3.: Schematische Darstellung fiir die Aufnahme mit einem externen Syn-
chronisationspuls.



Anhang C
Beschreibung der
Auswerteprogramme (Matlab)

Dieses Kapitel beschreibt die Auswerteroutinen, die im Rahmen dieser Dissertation entwi-
ckelt wurden, um die MRT-Bilder auszuwerten und die Phasenkontrast-Stréomungsdaten
zu prozessieren. Dabei liegt hier der Schwerpunkt in der genauen Beschreibung des Auswer-
teprozesses als Anleitung fiir folgende Arbeiten. Alle im Folgenden beschriebenen Klassen,
Funktionen und Skripte sind auf dem Lehrstuhlserver' hinterlegt.

Ausgangspunkt fiir die Auswertung ist die Klasse Image2, welche als Grundlage fiir die
gesamte MRT-Auswertung des Lehrstuhls E3a dient. Diese Klasse enthélt Methoden zur
Prozessierung der mit dem ,Infinity Plus Spektrometer* aufgenommenen Rohdaten sowie
der spéteren Datenbearbeitung. Auflerdem ist die Klasse eine Grundlage fiir die grafische
Benutzeroberfliche ImageGui, welche fiir eine iibersichtliche und schnelle Datenanalyse
geschrieben wurde. Die wichtigsten Methoden der Klasse werden nun im Folgenden vor-
gestellt. Dabei werden die einzelnen Funktionsaufrufe erklart. obj steht hierbei immer fiir
das Objekt der Klasse. Fiir die erste Initialisierung muss anstelle von obj im Funktionsauf-
ruf der Klassenname verwendet werden. Im weiteren Verlauf wird die Variable der Klasse
eingetragen werden. Nicht fett hervorgehobene Funktionen werden nicht explizit erldutert.
Dafiir verweise ich auf die Dokumentation im Programmecode.

C.1. Klasse Image2

Die Klasse Image?2 enthélt alle wichtigen Funktionen, um Bilder aus den Rohdaten des
,Infinity Plus Spektrometers“ zu erstellen. Fiir die Auswertung von Standardbildgebungs-
sequenzen, die den k-Raum kartesisch abtasten und den k-Raum bereits in einer zwei-
dimensionalen Matrix speichern, ist die Funktion Genlmage geschrieben worden. Fiir
speziellere Sequenzen existieren die folgenden Methoden: GenMultiSlice zur Auswertung
von Sequenzen mit paralleler Anregung, GenReal3D zur Auswertung von dreidimensiona-
len Fourieraufnahmen und GenMultiRefocus als eine Funktion, die Sequenzen mit einer
mehrfachen Refokussierung auswerten kann.

Mttps://e3.physik.tu-dortmund.de/de/E3a/Dissertation/Daniel_Edelhoff/Programme.zip
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obj=Genlmage(obj,filename,Zero,Base,Cut)

Die entwickelte Methode Genlmage bendtigt als Eingabeparameter ein Objekt der Klasse
Image2 oder die Klasse selbst. Auflerdem werden der Pfad (filename), in dem die zu
prozessierenden Rohdaten liegen, sowie die beiden Parameter Zero und Base iibergeben.
Diese Parameter sind Werte 0 (nein) oder 1 (ja) und entscheiden ob ein ,zero-filling*
oder eine Basislinienkorrektur vor der Fourier-Transformation durchgefiihrt werden soll.
Sollte kein Parameter gewéhlt werden, wird als Standard keine Korrektur vorgenommen.
Der Eingabeparameter Cut ist ein Wert zwischen 0 und 1 und definiert fiir welchen
Wert ein Schnitt durchgefiihrt werden soll. Alle Pixel, die unter dem Produkt aus dem
Parameter Cut und dem maximalen Bildwert liegen, werden auf 0 gesetzt. Dies ermoglicht
die Selektion zwischen Signal und dem Rauschen anhand des Cut-Parameters.

Mit diesen Parametern erstellt die Methode folgende Eigenschaften der Klasse:

1. Data - Dies ist ein 2D-Array mit den absoluten Bildwerten. Hier wurde eine 2D-FFT
auf den k-Raum angewendet, nachdem dieser mit einer Sinebell-Funktion apodisiert
und je nach Eingabeparameter mit einer Basislinienkorrektur (das letzte 1/8 der
Zeitdaten wird hierfiir verwendet) und einem ,zero-filling* bearbeitet wurde.

2. Phase - Hier ist die Phase des Bildes gespeichert.
3. Echo - In diesem 2D-Array sind die Rohdaten in Form des k-Raumes abgelegt.

4. Normalized - Dies ist ein 2D-Array mit den absoluten, auf den Maximalwert nor-
mierten, Bildwerten.

5. CutMask - Dieses 2D-Array enthélt eine Maske mit der gleichen Grofie des Bildes
von Data mit den Werten 0 und 1. Diese Maske wird aufgrund des Eingabepa-
rameters Cut berechnet. Alle Werte im Bild Data, die kleiner als Cut mal dem
Maximalwert in Data sind, erhalten in der CutMask den Wert 0 und alle iibrigen
den Wert 1.

6. Param - Dies ist eine Struktur, die alle wichtigen experimentellen Parameter (z.B.
dwell-time, phasesteps, receiver bandwidth, 6, A, FOV oder frequency) enthélt, die
in Spinsight” eingestellt wurden.

7. Weitere Eigenschaften wie z.B. das SNR, mittlere Signalamplituden usw., werden
erstellt, jedoch hier nicht weiter betrachtet.

Anhand der so erstellten grundlegenden Eigenschaften wird die weitere Auswertung durch-
gefiihrt. Mit den Funktionen showCut(obj), showPhase(obj,cut),
showNorm(obj,cut), showEcho(obj) und show(obj,cut) lassen sich die Arrays Cut-
Mask | Phase , Normalized |, Echo und Data anzeigen. Dabei steht der zusétzliche
Parameter cut fiir den Wert 1 oder 0, je nachdem ob die CutMask angewendet werden
soll oder nicht. In Abbildung C.1 sind fiir die jeweiligen Funktionen Beispielbilder gezeigt.

2Steuerungssoftware fiir das NMR-Spektrometer
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Abbildung C.1.: Resultierende Bilder fiir die Funktionen showEcho(obj) (links oben),
show (obj,cut) (rechts oben), showNorm (obj,cut)(Mitte links), showPhase(obj,cut)
(Mitte rechts), showCut(obj) (links unten) und showPhase(obj,cut=1) (rechts un-
ten).
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obj=GenUnwrap(obj)

Die Methode GenUnwrap ist eine sehr wichtige Methode der Klasse Image2. Diese er-
zeugt fiir die Phasenkontrast-Auswertung ein entfaltetes Phasenbild anhand des von Cu-
sack und Papadakis entwickelten Algorithmus’ [147]. Diese Methode wird aufgrund ihrer
langen Laufzeit einzeln durchgefithrt und erzeugt in der Klasse die Eigenschaft Unwrap-
Phase, welche das entfaltete Phasenbild enthélt. Diese Methode funktioniert in mehr als
95% der Falle gut und ohne Artefakte. In Abbildung (.2 ist das resultierende Phasenbild
auf der linken Seite gezeigt.

obj=GenUnwrap2(obj)

Die Methode GenUnwrap?2 ist eine alternative Methode der Klasse zur Berechnung einer
entfalteten Phasenkarte. Diese erzeugt fiir die Phasenkontrastauswertung ein entfaltetes
Phasenbild anhand des Goldstein Algorithmus’ [118,119], welcher von Matlab unterstiitzt
wird’. Diese Methode wird aufgrund ihrer langen Laufzeit (ca. ein Faktor 3 im Vergleich
zur Methode GenUnwrap) einzeln durchgefithrt und erzeugt in der Klasse die Eigen-
schaft UnwrapPhase, welche das entfaltete Phasenbild enthélt. In Abbildung C.2 ist das
resultierende Phasenbild auf der rechten Seite gezeigt. Diese Methode erzeugt héufiger feh-
lerhafte Entfaltungen als die Methode GenUnwrap. Auflerdem ist die Laufzeit deutlich
langer (> 60s). Die kann jedoch ergénzend angewandt werden, falls GenUnwrap nicht
funktioniert.

Phase [rad]
y [px]
Phase [rad]

- -15 =
50 100 150 200 250 50 100 150 200 250

x [px] x [px]

Abbildung C.2.: Resultierende entfaltete Phasenbilder fiir die Methode GenUnwrap
(links) und GenUnwrap? (rechts) .

C.2. Klasse VectorField

Die Klasse VectorField ist eine Klasse zur Analyse von Geschwindigkeitsvektorfeldern.
Die Vektorfelder aus der Phasenkontrast-MRT-Analyse kénnen mit der Klasse untersucht
werden. Wéahrend des erstmaligen Aufrufs werden wichtige Eigenschaften des Vektorfeldes,
wie z.B. die Divergenz erstellt. In der Klasse stehen weitere Funktionen zur Verfiigung, die

3http://www.mathworks.com/matlabcentral/fileexchange/22504-2d-phase-unwrapping-algorithms
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z.B. die Wandscherspannungen berechnen kénnen oder einen Vergleich mit der analyti-
schen Loésung fiir ein Potenzfluid in einzelnen Ebenen durchfiihren kénnen. Weiterhin sind
einige Funktionen zur Visualisierung des Vektorfeldes vorhanden. Im Folgenden werden
einige der Funktionen genauer erldutert.

obj=VectorField(DataX,DataY,DataZ,Param)

Diese Funktion erzeugt mit den Eingabeparametern DataX, Datay, DataZ und Pa-
ram (optionaler Parameter) das initiale Vektorfeld. Die Parameter DataX usw. entspre-
chen dreidimensionalen Arrays mit den entsprechenden Geschwindigkeitseintragen des Ge-
schwindigkeitsvektors am Ort, der durch das Array definiert ist. Der Parameter Param
enthilt die Parameter, die in der Klasse Image2 erzeugt werden. Wichtig sind hierbei
die Geometrieinformationen, wie z.B. das FOV und die Schichtdicke. Sollte der Parameter
Param nicht angegeben werden, wird ein dquidistantes Gitter mit einer Voxelréfle von
1 m?3 angenommen!

Der initiale Aufruf der Funktion erzeugt folgende Eigenschaften in der Klasse:

1. DataX, DatayY und DataZ - Dies sind die entsprechenden Geschwindigkeitswerte
des Geschwindigkeitsfeldes.

2. Divergence, MeanDiv und StdDiv - Die Divergenzen werden iiber die matlab-
interne Funktion divergence berechnet. Die Eigenschaft ist ein skalares Feld und
kann zur Bestimmung der Quellenfreiheit des Vektorfeldes untersucht werden. Bei
der Berechnung werden die Dimensionen der einzelnen Voxel berticksichtigt. Mean-
Div enthédlt den Mittelwert der Divergenz und StdDiv die Standardabweichung
iiber das gesamte Vektorfeld.

3. Curl, MeanRot und StdRot- Analog zur Divergenz enthalten diese Eigenschaften
die Rotation des Vektorfeldes.

4. Shape - Dieses 3D-Array enthélt die Geometrieinformationen des Vektorfeldes. Es
enthélt die Werte 0 und 1, um die Geometrie zu definieren.

5. Param - Enthalt die Geometrieinformationen des Vektorfeldes basierend auf der
Klasse Image?2.

obj=GetBoxedValues(obj,box)

Die Funktion erzeugt zwei Eigenschaften Box Values und UnBoxValues, die jeweils ein
weiteres Vektorfeld der Klasse VectorField enthalten. Mit dieser Funktion kénnen un-
terschiedliche Bereiche des Vektorfeldes einzeln untersucht werden. Dafiir bendtigt die
Funktion den Eingabeparameter box, der einen Quader der Form [xstart, xend, ystart,
yend, zstart, zend] definiert. In der Eigenschaft BoxValues wird das Vektorfeld inner-
halb des definierten Quaders gespeichert. In der Eigenschaft UnBoxValues finden sich
dementsprechend alle Daten auflerhalb der Box. Hiermit lassen sich z.B. die WSS fir
bestimmte Bereiche einzeln bestimmen.
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ShowGeo(obj,smo,resizefac)

Die Funktion ShowGeo gibt ein Bild der Geometrie des Vektorfeldes wieder. Mit den
Eingabeparametern smo und resizefac konnen die Grofle des Glattungskernes der mat-
labinternen Funktion smooth3 angegeben werden oder der Faktor, mit dem das Array
vergroBert werden soll, bevor die Glattung durchgefithrt wird. Ein Beispiel fiir zwei unter-
schiedliche Glattungskerne ist in Abbildung C.3 dargestellt.

‘ ]

Abbildung C.3.: Resultierende Geometriedarstellungen fiir die Methode ShowGeo.
Links wurde ein Glattungskern der Grofie [3,3,3] verwendet, rechts von der Grofe
[15,15,15].

ShowQuiver(obj,direc,slice,underlay,means)

Die Funktion ShowQuiver gibt einen zweidimensionalen Ausschnitt des Vektorfeldes wie-
der. direc steht hierbei fiir die Ebene im Vektorfeld (1=x,y, 2=z, z und 3=y, z). Der
Parameter slice entspricht der Schicht. underlay gibt an, welche Geschwindigkeitskom-
ponente als Farbe kodiert werden soll (1=z, 2=y, 3=z und 4 entspricht dem Absolutwert).

L entspricht dem Anteil der Vektoren, die gezeigt werden soll. Ein Beispiel ist in Ab-

means

bildung C.4 links dargestellt.

obj=TrackMaxFlow(obj,direc)

Die Funktion TrackMaxFlow visualisiert die untersuchte Geometrie und zeichnet ei-
ne Linie entlang der maximalen Stromungsgeschwindigkeit. Der Eingabeparameter direc
steht dabei fiir die Geschwindigkeitskomponente (1=xz, 2=y, 3=z und 4 entspricht dem
Absolutwert). Ein Beispiel ist in Abbildung (.1 rechts dargestellt.

obj=FitToPowerLaw(obj)

Die Funktion FitToPowerLaw ist fiir die Analyse von nahezu kreisférmigen Querschnit-
ten in der z-y-Ebene gedacht. Hierbei wird fir den kreisférmigen Querschnitt eine ana-
lytische Losung geméfl Gleichung 6.3 angenommen. Das Stromungsprofil in z-Richtung
wird dann an Gleichung 9.3 mit Hilfe der Funktion fminscarch angepasst. Dafiir wird



C.2 Klasse VectorField

131

4
100 .y
&
'm‘ * 5
—_ 25 %
: (0]
S 150 <
® 2 D
< 2
=
200 z
1 0
(7]

5 ‘

250 o
200 250 300 350

y [a.u.]

Abbildung C.4.: Links: Resultierende Abbildung fiir die Methode ShowQuiver.
Rechts: Resultierende Abbildung fiir die Methode TrackMaxFlow.

zuerst eine Ellipse an die Geometriekontur angepasst und mit den daraus resultierenden
Ellipsenparametern (Halbachsen und Zentrum der Ellipse) ein Stréomungsprofil mit einem
Wert fiir n=0,5 errechnet. Anschlieend wird die Differenz zwischen der Messung und
der analytischen Losung durch die Variation des Exponenten n minimiert. Die resultie-
renden Differenzen sowie Stromungsprofile, Ellipsenparameter und Exponenten werden
in der Struktur Analytisch gespeichert. Auflerdem wird dort fiir die Ellipse ein Hagen-
Poiseuille’sches Profil

2 2
z Y
vx(z,y) = vo - <l_a2_ b2>

errechnet.

obj=Calc3DWSS(obj,distance,store,smooth)

Diese Funktion dient der Berechnung der Wandscherspannungen in dem Vektorfeld. dis-
tance ist ein Eingabeparameter, der die Entfernung fiir die lineare Regression in Gitter-
einheiten angibt. store kann Werte 0 (nein) und 1 (ja) annehmen und definiert, ob die
Bilder, die wihrend der Auswertung entstehen, gespeichert werden sollen. smooth gibt
die Grofle des Glattungskernes fiir die Berechnung der Wandelemente an. Zur Berechung
der Wandelemente wird die Funktion isosurface verwendet. Die Normalen werden tiber
die Funktion isonormals berechnet, die den Orts- und Normalenvektor der Fléche ausgibt.
Anhand dieser Parameter wird die Scherrate entlang des Normalenvektors bestimmt. Fiir
die einzelnen Wandelemente wird im Anschluss iiber die néchsten acht Nachbarflichen
der Mittelwert gebildet um Rauschen zu reduzieren. Ausgegeben wird die Eigenschaft
WSS3D, in der die WSS fiir die einzelnen Flachen gespeichert sind. Die Eigenschaft
WSSFace enthélt alle Informationen zu den einzelnen Flachenelementen, wie den Orts-
und Normalenvektor, und die Geschwindigkeitskomponente parallel zur Wand entlang des
Normalenvektors.
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C.3. Beispiel fiir die Auswertung von Phasenkontrast-Datensatzen
mit Matlab

Die Erstellung von Phasenkontrast-Datensétzen mit unterschiedlichen Schichten, Gradi-
entenstdrken und Abstdnden zum Triggerpuls kann mit dem entwickelten Skript Ma-
croWriter erstellt werden. Da sdmtliche Parameter, welche die unterschiedlichen Bilder
unterscheiden, durch die Funktion Genlmage, Klasse Image2 gespeichert werden (z.B.
Gradientenstarke und Frequenzverschiebung der Schichtebene), kann durch die im Folgen-
den vorgestellte Funktion Generate AndSort ein gesamter Datensatz eingelesen werden.
Das typische Skript das zur Auswertung der Daten verwendet wird, sieht wie folgt aus:

fileID = strcat ('E:\Messreihen\HasenAneurysma\Phasenkontrast"');
%$%% Ort in dem die auszuwertenden Daten gespeichert sind

[Data, Sort] = Generateandsort (fileID,0,0,1);

o\
o\

Parameter:
1. pPfad ;

o\©
o\

o\
o\

2. Wert 0/1 zum Schneiden der Datensdtze;
3. Soll der Wert Cut fiir jede Schicht einzeln gesetzt werden? (l=ja,0O=nein);
4. Ist es ein 3D Fourier Datensatz? (l1=ja,0=nein)

o\
o\

o\
o\

[Flow,Error]=FitAll (Data, Sort) ;
Flow2=RemoveOffset (squeeze (Flow));

Vec=VectorField(squeeze (Flow2 (:, :,1,:)), ...
squeeze (Flow2 (:,:,2,:)),squeeze (Flow2 (:,:,3,:)));

[Data,Sort] = GenerateAndSort(filelD)

Die Funktion GenerateAndSort benétigt als Eingabeparameter den Pfad, in dem alle
Rohdaten des zu untersuchenden Datensatzes gespeichert sind. Hierbei ist keine besonde-
re Benennung notwendig. Man muss jedoch darauf achten, dass kein Datensatz doppelt
aufgenommen wurde oder fremde Datenséitze im Ordner (und in Unterordnern) enthal-
ten sind. Alle Rohdaten werden als Image2 Objekt erzeugt und, wie oben beschrieben
(mit Basislinienkorrektur und ,zero-filling®), prozessiert. Zusétzlich wird ein entfaltetes
Phasenbild gespeichert. Anhand der von der Klasse Image?2 erzeugten Parameter frequ,
gdiffx, gdiffy, gdiffz und tau werden Listen erstellt, in denen fiir die weitere Bearbeitung
diese Parameter zu dem dazugehorigen Datensatz einzeln gespeichert sind. Ausgeben wer-
den diese Listen mit der Variablen Sort, wiahrend die Datenséitze in der Struktur Data
exportiert werden. Beide Datensétze haben die Dimension, welche der Anzahl der gesam-
ten Bilder entspricht. In der Kommandozeile werden noch die unterschiedlichen Parameter
ausgegeben, die im Datensatz gefunden wurden.
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Lineare Regression

Anschlieflend wird eine lineare Regression an die entfalteten Phasenbilder mit unterschied-
licher Kodierung durchgefiihrt, um die Geschwindigkeiten zu bestimmen. Dafiir wird die
Liste Sort genutzt, um passende Zuordnungen von Schichten, Kodierungsstarken und
Verzégerungszeiten durchzufithren. Die Funktion Fit All fiihrt die beschriebenen Schritte
durch.

[Flow,Error] = FitAll(Data,Sort)

Eingabeparameter dieser Funktion sind die Ausgabeparameter der Funktion Generate-
AndSort . Die Ausgabe der Funktion sind zwei Arrays (mit drei-fiinf Dimensionen), in
denen die rdumliche Zuordnung des Bildes (z,y Koordinate) in den ersten beiden Di-
mensionen gespeichert ist. Die Zuordnung der 1=z, 2=y und 3=z-Komponente der Ge-
schwindigkeit ist in der dritten Dimension hinterlegt. Die vierte Dimension steht fiir die
unterschiedlichen z-Koordinaten, sofern mehrere aufgenommen worden sind. Die fiinfte Di-
mension kodiert optional die unterschiedlichen Wartezeiten nach dem Triggerpuls, sollten
diese vorhanden sein. Zu Beginn wird die Zuordnung durchgefiihrt und fiir alle zusammen-
gehorigen Kodierungen ein Fit durchgefiihrt. Dabei wird die Ausgleichsrechnung direkt fiir
die gesamten Bildmatrizen durchgefiithrt und so eine sehr schnelle Laufzeit erreicht. Ein
Fit fir 400 Bilder benétigt ca. 30 Sekunden. Die fiir die Ausgleichsrechnung wichtigen
Parameter A und § werden aus den Parametern der Image2-Klasse importiert.

Optionale Bearbeitung und Berechnung

Anhand der so berechneten Stréomungsinformationen kénnen weitere Informationen be-
stimmt werden. Dazu gehéren auch UberpriifungsgroBen wie die Divergenz, anhand der
die Genauigkeit der Auswertung tiberpriift werden kann, da in den hier betrachteten Sys-
temen die Vektorfelder divergenzfrei sein sollten. Sollte dies nicht der Fall sein, ist in der
Auswertung ein Fehler passiert. Hier sind zwei Moglichkeiten die wahrscheinlichsten und
am haufigsten beobachteten, die beide zu einem Offset in der Steigung bei der linearen
Regression fiihren:

e Die Referenzphase ist durch eine zu lange Wartezeit mit einem Phasenoffset versehen,
was zu einem Offset in der Steigung fiihrt.

e Bei der Entfaltung der Phasen wurde ein Referenzpixel innerhalb der unterschied-
lichen Bilder bereits mit einem Phasenshift von 27 betrachtet. Dies fihrt ebenfalls
zu einem Offset.

Diese Offsets konnen anschliefend iiber eine Korrektur herausgerechnet werden.

Anhand der Geometrieinformationen kénnen Hagen-Poiseuille’sche-Stromungsprofile be-
rechnet werden und anschliefend die Abweichung von dem gemessenen zum idealen Stro-
mungsprofil betrachtet werden. Auch einfache Berechnungen der Scherraten an den Wén-
den konnen durchgefithrt werden (vgl. Klasse VectorField).
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Korrekturen: Flow2=RemoveOffset(Flow)

Sollte ein Offset in einer der Ebenen festgestellt worden sein, dann kann die Korrektur-
funktion RemoveOffset angewendet werden. Diese bestimmt zuerst den Mittelwert der
einzelnen Geschwindigkeitskomponenten am Rand zur Geometrie, indem die Konturlinie
an den Randiibergdngen als Wertefilter verwendet wird. Bei der Annahme, dass die Kom-
ponenten der Geschwindigkeit am Rande der Geometrie 0 sein sollten, wird so der Mit-
telwert der Randkomponenten von dem Vektorfeld abgezogen. Weiterhin wird in dieser
Funktion eine Glattung der Daten mit der matlabinternen Funktion medfilt2 durchge-
fiihrt. Diese bildet den Mittelwert {iber ein 3 x 3 Pixel umfassendes Feld in einer Ebene
und nutzt dies, um eine Glattung der Daten durchzufiihren und potentielle Ausreifler in
den Datenpunkten zu minimieren.
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