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Samenvatting 

SAMENVATTING 

Magnetische Resonantie Imaging is een afbeeldingstechniek waarmee anatomische beelden van 
bloedvaten verkregen kunnen worden. Daarnaast kan met een MR-scanner de tijdsafhankelijk 
bloedstroming in de bloedvaten gemeten worden, alsmede de beweging van de vaatwand of 
tijdsafhankelijk dwarsdoorsnede. Deze techniek heet Quantitative Flow. 

In dit verslag staat beschreven hoe Quantitative Flow gebruikt kan worden om eigenschappen 
van bloedvaten te bepalen, zoals elasticiteit van de vaatwand en reflecties van (flow-)golven. 

Om dit te bereiken zijn één-dimensionale stromingsmodellen gebruikt. Hieruit zijn vier 
verschillende methoden afgeleid om de golfsnelheid en verzwakking in het frequentiedomein te 
bepalen. Er treedt echter vaak scattering op in de resultaten. Dit fenomeen is door veel 
onderzoekers gemeld. De scattering in dit onderzoek, is aannemelijk gemaakt door aan te tonen 
dat de methoden zeer gevoelig zijn voor de onnauwkeurigheid in de Quantitative Flow 
metingen. Daarnaast kan de scattering het gevolg zijn van het toepassen van (lineaire) Fourier
analyse op de niet-lineaire golfvoortplanting. 

Betere resultaten zijn verkregen in het tijddomein. Er zijn uit de stromingsmodellen twee 
onafhankelijke methoden ontwikkeld om de golfsnelheid te bepalen in het tijddomein. De 
resultaten van de methoden zijn consistent met elkaar en de literatuur. In de aorta is een 
golfsnelheid van 2.4 ± 0.1 mis bepaald in de femorale arterie (ter hoogte van de dijbeen) een 
golfsnelheid van 5.0 ± 0.1 m/s. Met behulp van deze golfsnelheid is tevens de elasticiteit van de 
arteriën bepaald. Deze bedroeg 0.23 ± 0.02 %/mmHg in de aorta en 0.05 ± 0.002 %/mmHg in 
de femorale arterie. 

Daarnaast zijn golfreflecties bepaald met o.a. een nieuwe, robuustere, methode in het 
tijddomein. De resultaten zijn in grote lijnen in overeenstemming met de literatuur. Ook zijn 
met behulp van de golfseparatie, de dwarsdoorsnede van het bloedvat en reflecties een 
drukcurve bepaald. V oor de amplitude van de drukcurve in de aorta is 60 mmHg gevonden. 

In dit onderzoek is voor zover bekend, voor het eerst gebruik gemaakt van een combinatie van 
tijdsafhankelijk dwarsdoorsnede van het bloedvat en de volumestroom om golfvoortplanting in 
vivo te bepalen. Beide zijn met Quantitative Flow gemeten. 
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1 INLEIDING 

Sedert een aantal jaren wordt Magnetic Resonance lmaging (MRI) veel toegepast als medische 
afbeeldingstechniek in de nederlandse ziekenhuizen. Zo ook in het St. Joseph Ziekenhuis in 
Veldhoven. Voomarnelijk wordt de MR-scanner, die hier in 1995 is geïnstalleerd, gebruikt om 
afbeeldingen te maken van roggewervels en hersenen. 

De afdeling Klinische Fysica doet onderzoek naar het afbeelden van de bloedvaten met behulp 
van de MR-scanner. Hierbij wordt gebruik gemaakt van de mogelijkheid die de MR-scanner 
biedt om, naast het afbeelden van de bloedvaten, ook de snelheid van het stromende bloed te 
meten. Deze techniek wordt MR Quantitative Flow genoemd en kan tijdafhankelijke 
stromingprofielen in de bloedvaten meten (hemodynamiek). Dit wordt met name in de 
slagaderen of arteriën gedaan. 

MR Quantitative Flow en hemodynamica 

De MR Quantitative Flow techniek kan gebruikt worden om eigenschappen van het arteriële 
stelsel te bepalen. Dit kan door de leer van de bloedstroming (hemodynamica) toe te passen op 
de MR QF-metingen. In dit onderzoek zijn als speerpunt de elasticiteit van de vaatwanden 
(compliantie), en reflecties van (druk)golven in de arteriën genomen. 

Compliantie 
De mechanische eigenschappen van de vaatwand zijn belangrijke aspecten van het functioneren 
van hart en bloedvaten. Vasculaire compliantie, de relatieve verandering van vaat-doorsnede ten 
gevolge van een bepaalde verandering in druk, geeft de elasticiteit aan van de vaatwand. Een 
grote compliantie wordt vaak in verband gebracht met goede gezondheid, terwijl een kleine 
compliantie wordt geassocieerd met verhoogde kans op atherosclerose (aderverkalking) [Lan-
82]. 

Normaliter wordt de compliantie direct gemeten met intra-arteriële diameter- en drukmeters 
[Ste-95a]. Ook met Doppier Ultrageluid kunnen schattingen van de compliantie gemaakt 
worden door schijnbare voortplantingssnelheid van de snelheids-golf te meten [Leh-93]. 
Moeilijkheden die hierbij kunnen optreden zijn het nauwkeurig meten van de relatief kleine 
veranderingen in vaatdiameter (1 0%), of het bereiken van diep in het lichaam gelegen vaten. 
Met MR Quantitative Flow zou de compliantie op een non-invasieve manier bepaald kunnen 
worden. 

Reflecties 
Arteriële vaatvernauwingen (stenoses) zijn een van de meest serieuze vormen van arteriële 
ziekten. Deze plaatselijke vaatvernauwingen leiden tot een afname van de weefseldoorbloeding 
ten gevolge van een verhoogde stromingsweerstand, en verminderde drukverval over de 
vernauwing. V aatvemauwingen zijn vaak sterke veranderingen in geometrie en elasticiteit van 
de bloedvaten. Hierdoor vormen ze een belangrijke reflectiebron van de drukgolven, afkomstig 
van het hart. Deze reflecties geven waardevolle informatie over de aard van de vernauwing [Ste-
95]. Met MR Quantitative Flow zouden deze reflecties gekwantificeerd kunnen worden. 
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Hoofdstuk 1 Inleiding 

Golfvoortplanting 
In het algemeen geldt dat de arteriële eigenschappen, zoals compliantie en reflectie, bepaald 
kunnen worden, wanneer de golfvoortplanting in de arteriën goed begrepen en gemeten is. Dit 
kan door de complexe propagatie-coëfficiënt te meten die snelheid en verzwakking van de golf 
beschrijft. Omdat deze coëfficiënt frequentie-afhankelijk is worden arteriële eigenschappen vaak 
bepaald in het frequentie-domein [Mil-82]. 

Het vastleggen van de golfvoortplanting in de arteriën is het belangrijkste doel van dit 
onderzoek. Hierbij wordt gebruik gemaakt van stromingsmodellen. Uiteindelijk zal er, om 
optimaal gebruik te maken van d~ mogelijkheden van de MR een integratie moeten plaatsvinden 
tussen de anatomische beelden van de vasculariteit en de eigenschappen bepaald met MR. 
Quantitive Flow. In figuur 1.1 is in een schema beschreven welke stappen hierbij van belang 
ztJn. 

A B c D E 
Stromings- rt Stromings- In In ---t Pathologie 

fysica modellen Vitro Vivo 

Theorie Experiment 

Figuur 1.1 Verschillende stappen in het brede onderzoek naar toepasbaarheid van 
hemodynamica gemeten met MR. (In vitro: laboratoriumopzet, In vivo: In (menselijk) lichaam, 
pathologie: ziekte) [Wij-97}. 

In de figuur zijn verschillende stappen weergegeven die genomen worden in het brede 
onderzoek naar toepasbaarheid van hemodynamica met MR. Het uiteindelijke doel is het 
aanwenden van de hemodynamica bij het klinisch onderzoek bij patiënten. 
Stap C in het schema is de validatie van de Quantititative Flow techniek enerzijds en 
hemodynamische modellen anderzijds. In de afgelopen jaren zijn er diverse QF-validatie-studies 
gedaan met behulp van stromingsfantomen [Cor-95], [Fra-95], [Mcc-95]. In dit onderzoek is 
gebruik gemaakt van deze informatie. Ook zijn er literatuurstudies bekeken van metingen aan de 
golfvoortplanting in vitro [Bus-78], [Cox-71], [Wes-72]. 

Een voorbeeld 
Het einddoel is toepassing van MR. Quantitative Flow in de kliniek bij patiënten. In figuur 1.2 is 
een voorbeeld gegeven van een situatie waarin de hemodynamica een anatomische MR 
afbeelding kan aanvullen. 

In deze figuur zijn twee MR.-afbeeldingen getoond van de arteriën in de onderbuik. De pijl in de 
linker afbeelding geeft een ogenschijnlijk vaat-afwijking aan. Onduidelijk is de precieze karakter 
van de afwijking. Aan de ene kant zijn er beeld afwijkingen. Er zijn donkere plaatsen aanwezig 
waar wel bloed aanwezig is. Daarnaast is de klinische significantie onbekend. Dit wil zeggen 
dat, ook al was de anatomie tot in detail bekend, er nog weinig bekend is over de fysiologische 
gevolgen van de afwijking. Meting van de bloedstroming, bijvoorbeeld voor en na het 
probleemgebied kan extra informatie geven, bijvoorbeeld aan de hand van golf-reflecties. 
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Hoofdstuk 1 Inleiding 

Figuur 1.2: Aorta (ter hoogte van de navel) gemeten met MR Links: De pijl geeft een 
(ogenschijnlijke) afwijking aan. Rechts: ter vergelijking een gezonde aorta. 

Tot slot 
Kan met MR Quantitative Flow de hemodynamiek in de arteriën vastgelegd worden? Er zijn 
verschillende stappen in dit onderzoek genomen om dit te beantwoorden. In de eerste plaats het 
introduceren van de hemodynamica (bloedstromings-fysica) in het lopende onderzoek op de 
afdeling Klinische Fysica. Vervolgens worden uit deze hemodynamica modellen afgeleid of 
geschikt gemaakt voor toepassing met MR Quantitative Flow-meetdata. Tenslotte worden deze 
modellen toegepast op in vivo (in het menselijk lichaam) MR-Quantitative Flow-metingen om 
arteriële parameters te bepalen. 

Hoofdstuk 2 zal in het kort de basis-principes van Quantitative Flow behandelen. De 
verschillende stappen die nodig zijn om de Quantitative Flow meetdata te verwerken worden 
beschreven in hoofdstuk 3. Vervolgens volgt in hoofdstuk 4 een korte inleiding in de 
hemodynamica waarin begrippen als golfvoortplanting, compliantie en reflecties worden 
uitgelegd en gedefinieerd. In hoofdstuk 5 worden enkele methoden gepresenteerd om vanuit de 
Quantitative Flow data de golfvoortplanting te kunnen vastleggen in een verzwakking en een 
golfsnelheid. Tevens zijn in dit hoofdstuk methoden gepresenteerd om uit twee QF-metingen de 
golfreflectie te bepalen. De resultaten die verkregen zijn door het toepassen van deze methoden 
op in vivo metingen worden gepresenteerd in hoofdstuk 6. In elk hoofdstuk wordt een korte 
discussie gegeven, en in hoofdstuk 7 worden deze discussies samengevat om te komen tot een 
algemene conclusie. 

3 



2 MAGNETIC RESONANCE ANGIOGRAPHY 

Dit hoofdstuk beschrijft in het kort de theorie van Magnetic Resonance lmaging (MRI) en gaat 
daarna wat dieper in op verschillende Magnetic Resonance Angiography (MRA) technieken. 
Deze laatste hebben betrekking op het afbeelden van bloed (stroming). 

Voor een goed begrip van deze technieken is elementaire kennis van MRI noodzakelijk. Deze 
theorie is elders uitgebreid behandeld [Phi-95], [Pot-93]. In dit verslag zal daarom geen poging 
worden gedaan tot een volledige uiteenzetting van de theorie. Er wordt volstaan met een simpele 
beschrijving van de principes. 

2.1 Magnatie Resonance lmaging. 

MR-afbeeldingstechnieken maken gebruik van de magnetische eigenschappen van stoffen 
waarin waterstofkernen voorkomen. Deze eigenschappen hangen onder andere af van de con
centratie van de waterstofkernen en de chemische structuur van de stof waarin het waterstof 
voorkomt. Op basis hiervan kunnen verschillende weefsels onderscheiden worden (contrast). 

Wanneer magnetische momenten van het waterstofkernen (vanaf nu spins) een sterk magneet
veld ondervinden, zullen zij gaan precederen om het magneetveld met de Larmorfrequentie, 
deze is evenredig met de sterkte van het magneetveld. Een groep spins vormen gezamenlijk een 
evenwichtsmagnetisatie evenwijdig aan het magneetveld. Dit wordt de longitudinale 
magnetisatie genoemd. Een kortdurende resonante Radio Frequente (RF-)puls zal de 
magnetisatie verdraaien naar het vlak loodrecht op het magneet veld. De spins hebben nu een 
transversale component gekregen, terwijl de longitudinale component afgenomen is. 

Een volgende stap in MR is het ontvangen van een signaal, wanneer de spins terug relaxeren 
naar de evenwichtsmagnetisatie. Gedurende deze relaxatie zal transversale magnetisatie 
afnemen en de longitudinale magnetisatie toenemen. De snelheid waarmee de longitudinale 
magnetisatie toeneemt wordt uitgedrukt in een Tl relaxatie-tijd, en de afname in de transversale 
magnetisatie wordt gerepresenteerd door de T2 relaxatietijd. Tenslotte wordt het ontvangen 
signaal getransformeerd in een grijswaarde beeld via Fourier transformatie. Dit grijswaarde 
beeld kan gemaakt worden omdat de Tl en T2 relaxatietijden en de concentratie van spins 
variëren tussen verschillende weefsels. Ruimtelijke informatie kan verkregen worden door het 
toepassen van speciale puls-sequenties waaraan kleine variërende magnetische velden worden 
toegevoegd (gradiënten). 

Naast bovenbeschreven techniek om verschillende weefsels te kunnen onderscheiden kan 
gebruik gemaakt worden van eigenschappen die afhangen van de macroscopische beweging van 
de waterstofkernen. Hierop berusten snelheidsgevoelige MR-afbeeldings-technieken. Daarvan 
worden er twee kort beschreven. De eerste is lnjlow waarmee een anatomische afbeelding van 
de bloedvaten gemaakt kan worden. Daarnaast wordt de Quantitative Flow techniek kort 
uitgelegd. Met deze techniek kan de bloedstroming gemeten worden. 

4 



Hoofdstuk 2 MRA 

2.2 lnflow MRA. 

Het principe van Injlow MRA is gebaseerd op de excitatie-geschiedenis van de spins. Spins die 
veelvuldige RF-excitatie-pulsen ondergaan gedurende de acquisitie worden 'gesatureerd' 
genoemd. De magnetisatie van deze spins bereikt een nieuwe evenwichtstand afhankelijk van 
duur en repetitietijd van de excitatiepulsen. Spins die deze herhaalde RF pulsen niet hebben 
ondergaan worden 'vers' genoemd. Het signaal wat zij produceren verschilt van dat van de 
gesatureerde spins. Wanneer deze verse spins een gesatureerd volume binnenstromen worden 
zij herkend omdat zij een andere magnetisatie bezitten. Op basis hiervan kan het bloed 
onderscheiden worden van de rest van het lichaam. V aak wordt een groter afbeeldingsvolume 
opgedeeld in plakken. Een plak is volume dat in slechts twee richtingen informatie bevat. 

l l l 
D Ongesatureerde, 'verse' spins. I ,/ I Gesatureerde spins. 

Figuur 2.1. Jnjlow effect in MRI. Het effect doet zich voor wanneer bloed in een gebied stroomt 
waarin de longitudinale magnetisatie is veranderd. 

Een drie-dimensionaal volume wordt verkregen door een aantal plakken achter elkaar te 
plaatsen. De serie plakken waaruit zo'n 2D Jnjlow MRA meting bestaat wordt gevisualiseerd na 
meting. V aak wordt hierbij gebruik gemaakt van een maximum intensity projection (MIP). Eerst 
wordt een projectievlak gekozen ten opzichte van het volume. Het hoogste signaal in het volume 
wat ligt op de vector loodrecht op het projectievlak wordt gebruikt voor de projectie. 

2.3 20 Quantitative Flow 

Met de 2D-Quantitative Flow methode worden afbeeldingen gemaakt van de snelheid van het 
bloed, loodrecht op de afbeeldingsplak. In het volgende wordt de werking van deze 2D
Quantitative Flow-techniek (vanaf nu: QF) beschreven. 

Na het toedienen van een RF-puls krijgen de spins een transversale component. De oriëntatie 
van de transversale component wordt de fase genoemd. Deze oriëntatie verandert gedurende de 
tijd, dit wordt faseverdraaiing genoemd (zie figuur 2.2). Volgens de Larmorvergelijking is er een 
direct proportioneel verband tussen de sterkte van het magneetveld en de faseverdraaiing 
gedurende een tijdsinterval [Cor-95]. Hoe groter het magneetveld, hoe groter de faseverdraaiing. 

5 



Hoofdstuk 2 MRA 

a b c 

Leg Gradiënt aan 

Meet fase 
Component Mxy 

Figuur 2.2. Faseverdraaiing bij QF Het effect doet zich voor wanneer bloed met een transversale 
magnetisatie in de richting van een magnetische gradiënt beweegt. (a) Genereer transversale 
component d.m.v. RF puls. (b) Leg veld gradiënt aan. (c) Meet de fase. 

Dit fenomeen wordt gebruikt om snelheidsmetingen te doen. Door het aanleggen van twee veld
gradiënten, gelijk in tijdsduur en steilheid, maar tegengesteld in teken (bipolaire gradiënt), zal de 
faseverdaaiing van stilstaande spins netto nul zijn. Dit komt omdat de faseverdraaiing tijdens de 
eerste gradiënt tegengesteld is aan de faseverdraaiing tijdens de geïnverteerde gradiënt. Echter, 
wanneer de spins bewegen gedurende de tijd dat de gradiënten aanstaan, zal de faseverdraaiing 
tijdens de geïnverteerde gradiënt niet tegengesteld zijn aan de faseverdraaiing tijdens de eerste 
gradiënt. De spins zullen netto een toename of afname in faseverdaaiing ondervinden, omdat zij 
bewegen in de richting van een toe- of afnemend magneetveld (figuur 2.3). Deze faseverdraaiing 
is direct evenredig aan de snelheid van de spins, zolang de snelheid constant is: 

fjJ = r I x(t)G(t)dt = yvGrT (2.1) 

Hierin is v de snelheid van de spins [mis], y [T1s-1
] de gyromagnetische verhouding van 

waterstofkernen, G [T /m] de grootte van de gradiënt, 't [ s] de duur van een gradiëntpuls en T [ s] 
de tijd tussen de twee gradiëntpulsen. Vergelijking 2.1 relateert de gemeten faseverdraaiing <!> 

[rad] aan de snelheid v [ m/s] van de spins. 

Geïnverteerde 
Gradiënt 

B-veld Stilstaande . 
Spins • • 

Positie 

• 
<f--. • • 

r Gradiënt 

Bewegende 
Spins 

Figuur 2. 3. Schematische weergave van het fase gedrag van stilstaande en bewegende spins onder 
invloed van een bipolaire gradiënt. 
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Hoofdstuk 2 MRA 

Omdat de faseverschuiving per definitie tussen -1t en 1t radialen ligt is er een beperkt gebied 
waarin we aan elke faseverdraaiing een unieke snelheid kunnen toekennen. De parameter Vene 

( encoding velocity) wordt gedefinieerd als de snelheid die een faseverdraaiing van 1t radialen tot 
gevolg heeft: fjJ = vfvenc · 1r. De Vene wordt aan het begin van een QF meting door de gebruiker 

in gesteld. 

Omdat vaak veldinhomogeniteiten aanwezig zijn, wordt er vaak naast de flow sensitive eenflow 
compensated meting gedaan. Het resultaat van deze meting is een identieke faseverdraaiing ten 
gevolge van de veldinhomogeniteiten, voor alle spins ongeacht hun snelheid. Correctie van de 
flow sensitive meting kan door substractie van de flow compensated. In figuur 2.4a zijn deze 
flow sensitive en de flow compensated gradiënten weergegeven. 

Flow sensitive 

0 
/Flow compensated 

Figuur 2.4a: Voorbeeld van een flow 
sensitive en een flow compensated gradiënt. 
De eerste gradiënt is gevoelig voor de 
snelheid van de spins. De flow compensated 
is niet gevoelig voor constante snelheid. 

Figuur 2.4b: Vectordiagram van het 
faseverschil .t1t/J en de magnitude van de 
complexe verschilvector. De twee MR-signaal 
vectoren SI, s2 hebben een faseverschil .t1t/J ten 

gevolge van de snelheid van de spins. De 
magnitude van het complexe verschil is 

M = !SI - S2 I.Het inflow-e.ffect zorgt voor het 

verschil in magnitude tussen beide vectoren. 

Deze twee metingen (flow sensitive en flow compensated) kunnen gecombineerd worden om 
anatomische informatie en snelheids-informatie te verkrijgen. Voor dit onderzoek wordt het 
FFEIM beeld gebruikt voor de anatomische informatie en het PCAIP beeld voor de snelheidsin
formatie. Hierin staat I.M: voor magnitude en lP voor phase. Bij een FFEI.M: beeld wordt de 
gemiddelde magnitude van de twee metingen afgebeeld. Bij een PCA/M beeld wordt de modulo 
van de complexe verschil-vector afgebeeld. Het faseverschil tussen de twee metingen wordt 
gebruikt voor de reconstructie van het PC AlP beeld (Fig. 2.4b ). 
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Hoofdstuk 2 MRA 

Cardiac Triggering 

Gedurende een hartslag varieert de snelheid van het arteriële bloed tussen minimale diastolische 
en maximale systo/ische waarde. Om de tijdsafhankelijk stroomsnelheid te meten met de QF 
methode wordt de hartslag opgedeeld in tijdfasen. Op elke tijdfase wordt dan een QF-meting 
gedaan. 

De data voor één tijdfase wordt gedurende een groot aantal hartslagen (typisch enkele honder
den) verzameld. Dit is nodig omdat per tijdfase maar een tiental milliseconden per hartslag 
gemeten kan worden, wat te kort is voor een QF-meting. Om de data die tijdens al deze 
hartslagen wordt verzameld te kunnen reconstrueren tot één hartslag worden er triggering
methoden gebruikt. Hiervoor wordt het E.C.G.-signaal (Electra-Cardio-Gram) geregistreerd 
tijdens de meting. De verschillende triggeringtechnieken staan elders uitvoerig beschreven [Kou-
94]. 

2.4 Onnauwkeurigheden in de acquisitie 

De stroomsnelheid, bepaald met de QF techniek, wordt beïnvloed door een aantal mogelijke 
fouten. Deze foutenbronnen zijn elders in detail behandeld [Cor-95]. Voor dit onderzoek is 
slechts een enkele relevant. Fouten die optreden bij het verwerken van de data worden behandeld 
in hoofdstuk 3. 

Thermische ruis 

De snelheid (of faseverdraaiing) wordt verkregen na substractie van een flow sensitive en een 
flow compensated meting. De fase in een afzonderlijke meting wordt bepaald uit de grootte van 
het reële en imaginaire deel van het signaal (zie Fig.2.4). Ruis in deze componenten zorgt voor 
een fout in de fase cl> [Cor-95]: 

CY(M} } 
CY(t/J)=-=-

M SNR 
(2.2) 

Hierin is M de magnitude van het signaal of magnetisatie, en is SNR de signaai-rnis verhouding 
van een van de twee metingen. Deze SNR is afhankelijk van o.a., de plaats en tijdsresolutie en 
de totale duur van de meting. Met behulp van de definitie van de Vene wordt via (2.2) een 
uitdrukking voor de fout in de snelheid verkregen: 

CY(v) = J2. CY( r/J). V= J2 CY(M}. Vene = J2. _1_. Vene (2_3) 
rjJ M ;r SNR ;r 

De factor ...f2 in de bovenstaande vergelijking is afkomstig van de substractie van de flow 
sensitive en flow compensated meting. Dus door verhoging van de SNR of verlaging van de Vene 

wordt een kleinere fout in de bepaling van de snelheid verkregen. 
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Hoofdstuk 2 MRA 

2.5 Discussie 

In het bovenstaande is geschetst hoe met behulp van de injlow techniek de vasculaire anatomie 
zichtbaar gemaakt kan worden. Daarnaast kan door middel van de QF techniek de snelheid van 
het bloed worden gemeten. 

Beide technieken hebben beperkingen met betrekking tot het soort stroming dat ze kunnen 
afbeelden. In het geval van complexe stroming rond bijvoorbeeld vaataftakkingen en plaatselijke 
vaatvernauwingen kan binnen één volume-element een brede spreiding in snelheden aanwezig 
is. Dit heeft tot gevolg dat spins uitwaaieren zodat geen of weinig signaal verkregen wordt (flow 
voids). Complexe versnellingen of wervels zijn dus moeilijk afte beelden. 

Een oplossing is het verhogen van de spatiële en temporele resolutie. In dat geval zullen er 
concessies gedaan moeten worden met betrekking tot de scanduur en/of signaal-ruis verhouding 
SNR. 
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3 DATAVERWERKING 

Dit hoofdstuk beschrijft hoe de dwarsdoorsnede van het bloedvat A(t) en het volumedebiet Q(t) uit 
de Quantitative Flow (QF-) meting verkregen wordt. 

3.1 Inleiding. 

Bij een QF meting kan een PCAIM, een PCA/P en een FFE/M beeld gereconstrueerd worden 
(hoofdstuk 2). PCA/P bevat de fase-informatie waaruit de stroomsnelheid van het bloed verkregen 
kan worden. Door middel van E.C.G.-triggering wordt een set QF-metingen van opeenvolgende 
tijdpunten in de hartslag verzameld. V oor de anatomische informatie kan FFE/M of PC AlM 
gebruikt worden. Daar de plak (2D) loodrecht op het bloedvat staat geven de magnitude beelden 
het tijdafhankelijke beeld van de dwarsdoorsnede van het vat (fig 3.1 ). In het PCA/P beeld komt de 
grijswaarde overeen met de fase. Grijs betekent (J=O; v=O (stationair weefsel), zwart en wit 
betekenen snel stromend bloed in tegenovergestelde richting. 

Figuur 3.1: Series FFEIM (boven) en PCAIP (onder) beelden gemeten loodrecht op de aorta. De 
series vertegenwoordigen van links naar rechts vier tijdfases in de loop van de hartslag. De tweede 
tijdfase van de PCAIP serie vertoont phase wrap artefacten (H3.3). De hierboven getoonde beelden 
bestaan ieder uitzo 'n 50x40 beeldelementen Elk beeldelement komt overeen met 1 x] mm2 (spatiële 
resolutie), 
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Hoofdstuk 3 Dataverwerking 

3.2 Segmentatie van het bloedvat, oppervlakte bepaling 

Voor het menselijk oog is in de FFE/M serie van figuur 3.1 duidelijk het bloedvat te onderscheiden 
van de achtergrond. Een gebruiker kan de contouren van het vat aangeven om de dwarsdoorsnede 
vast te leggen. Er zijn echter enkele redenen om deze contourdetectie, of het segmenteren van het 
bloedvat, te automatiseren. 

Het handmatig segmenteren van grote aantallen ingewikkelde (vaat)geometriën voor diagnostische 
doeleinden is een tijdrovende zaak. Daarnaast is het onderscheiden van een bloedvat van zijn 
achtergrond een subjectieve aangelegenheid, wanneer dit door de gebruiker met de hand gedaan 
wordt. Dit kan leiden tot niet reproduceerbare resultaten. Daarom zijn er in de loop van tijd een 
aantal methoden voorgesteld voor de automatische segmentatie van het bloedvat. 

Region growing 

Uit onderzoek [Tha-96], [Bos-96] blijken segmentatie-methoden gebaseerd op region growing het 
meest robuust te zijn. Vanuit een startpunt (seed point) in het bloedvat, aangegeven door de 
gebruiker, laat het 'region growing algoritme' een gesloten contour groeien. Alle beeldelementen 
binnen de gesloten contour moeten voldoen aan een minimale grijswaarde. 

Deze minimale grijswaarde, ook wel threshold genoemd, kan op verschillende wijzen bepaald 
worden. Een threshold precies geplaatst tussen de gemiddelde grijswaarde van de achtergrond en 
de gemiddelde grijswaarde van het bloedvat blijkt systematisch juiste resultaten op te leveren [Bos-
96], [Kaa-97]. 

Dit automatische region growing is echter niet volledig betrouwbaar. Ook aangrenzende objecten 
met een hoge signaal intensiteit, zoals venen, worden vaak omsloten door de contour. 

Daarom is naast de automatische segmentatie is een protocol opgesteld voor de bepaling van de 
contour op interactieve wijze. Dit protocol kan uitgevoerd worden binnen het medische 
beeldverwerkings pakket ANALYZE. In de FFE/M beelden geeft het bloed vanwege het inflow 
effect een hoog signaal ten opzichte van de achtergrond. Bij een juiste threshold behoren alle 
beeldelementen die binnen de contour vallen, en dus een grijswaarde hebben groter dan de 
threshold, tot het bloedvat. Alle beeldelementen buiten de contour behoren tot de achtergrond. 

Het uitgangspunt van het protocol (beschreven in Appendix B) is het leggen van een contour 
waarin zich het object bevindt maar net geen achtergrond. Wanneer dicht tegen het te segmenteren 
object andere objecten liggen zal de gebruiker deze met de hand moeten verwijderen. V aak moet 
deze dan uitgaan van voorkennis over de vorm van het vat. Dit is min of meer een subjectieve 
ingreep (Fig 3.2) De threshold is in alle tijdfases gelijk en wordt op het oog ge-optimaliseerd. 
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Hoofdstuk 3 Dataverwerking 

Figuur 3 .2. Region Growing van een bloedvat. Links: De threshold wordt zo gelegd dat er juist geen 
achtergrond wordt meegenomen. Rechts: Eventueel aangrenzende objecten binnen de contour worden 
verwijderd. 

Fouten in de segmentatie. 

De afwijking van het gesegmenteerde oppervlak ten opzichte van de reële dwarsdoorsnede is 
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Figuur 3.3 : Dwarsdoorsnede bepaald uit dezelfde 
dataset, verschillende segmentatiemethoden. 

moeilijk te kwantificeren in vivo. Bosman 
heeft de fout in vitro bepaald bij verschil
lende ruisniveaus (SNR) [Bos-96]. Zijn 
conclusie was dat de afwijking ten 
gevolge van de segmentatie kleiner was 
dan 10% wanneer de meting voldeed aan 
een minimale SNR van 10 en minimaal 
aantal pixels in de diameter. Meer ruis 
deed het region growing algoritme 
vastlopen. 

Kaandorp bekeek de minimale fout in de 
bepaling van de dwarsdoorsnede ten 
gevolge van partial volume effecten [Kaa-
97a]. Deze zijn het gevolg van het discrete 
karakter van de MR afbeeldingstechniek. 
MR QF metingen werden gesimuleerd 
waaruit bleek dat bloedvaten met diameter 
groter dan 6 beeldelementen minder dan 
4% afweken van het origineel. Deze 
afwijkingen kunnen beschouwd worden 
als ondergrens van de segmentatie
onnauwkeurigheid. 

In dit onderzoek is gesteld dat de absolute fout evenredig is met de wortel van het aantal 
beeldelementen in de contour, ofwel de oppervlakte A van de dwarsdoorsnede: 

u( A) = s..fiA 8~ 0.1 SNR> 10 (3 .1) 

De evenredigheids factor e is op grond van bovenstaande discussie bepaald. Dwarsdoorsneden van 
grote arteriën zoals de aorta zijn dus nauwkeuriger vast te leggen dan kleine arteriën. De 
voornaamste criteria hierbij zijn het aantal beeldelementen in de dwarsdoorsnede en de SNR. 
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3.3 Bepaling van het volumedebiet 

In de vorige paragraaf is beschreven hoe de oppervlakte A(t) [mm2
] van het bloedvat en zijn positie 

in de afbeelding vastgelegd worden. Het volumedebiet Q(t) [cm3/s] worden bepaald door alle 
snelheden uit het fase-beeld te integreren over het oppervlak A(t). Vaak treedt er in het fase-beeld 
echter phase wrapping op. 

Phase Wrapping 

In hoofdstuk 2 is de parameter Vene ingevoerd, de snelheid die een faseverdraaiing van 1t radialen tot 
gevolg heeft. Wanneer de absolute waarde van snelheid plaatselijk groter wordt dan Vene onstaan er 
phase wrapping artefacten. 

Een voorbeeld. Beschouw een meting waarbij een fase van 1t radialen correspondeert met een 
snelheid van Venc=lOO cm/s. Aan een snelheid v=lSO cm/s ( v>venc) zal een fase (7tv/venc)-27t=-0.57t 
rad worden toegekend in plaats van 7tV/Venc=l.57t rad, zodat de snelheid te laag uitvalt (fig 3.3). 

··" ~p . 

/ / 
-2Venc V 

--~--------~--~--~~------~~~r---~--- --+ 

Figuur 3.3. Wanneer de snelheid van een spin groter is dan Vene treedt er phase wrapping op. Een 
spin met snelheid VP> Vene krijgt een fase (/p i.p.v. f/Jp. Dit leidt tot een foutieve snelheid V'P in het 
fase-beeld. 

Een groter meetbereik (grotere Vene) instellen kan deze problemen ondervangen maar gaat ten koste 
van snelheidsgevoeligheid (2.3). Daarnaast moet dit snelheidsbereik voor de meting ingesteld 
worden. Omdat de snelheid van bloed varieert tussen bijna stilstaand en 200 cm/s, en zelfs hoger 
kan worden in geval van vasculaire ziekten, is het juist afstellen van het snelheidsbereik een 
moeilijke taak. 
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Spatiotemporal Phase Unwrapping 

Een alternatief voor het instellen van een ruime Vene is het gebruik maken van postprocessing 
technieken om te corrigeren voor phase wrapping. In het volgende wordt een eenvoudig phase
unwrapping algoritme beschreven 

Het algoritme gaat uit van het gegeven dat het verschil in snelheden op een positie tussen de 
verschillende tijdfases begrensd is. Het fase-verschil op een positie tussen aangrensende tijdfases 
moet kleiner zijn dan 1t radialen. Dit staat bekent als de phase unwrapping conditie [Hed-91]: 

I~ (x,y, t)- ~(x,y, t+ _ .t1t)l < ;r (3.2) 

Dus, al kunnen de snelheden in de afzonderlijke frames groot genoeg worden om tot phase wraps te 
leiden, het verschil in de snelheden op één positie tussen opeenvolgende tijdfase zal begrensd 
blijven. 

Een voorbeeld. Metingen aan de snelheidsprofielen op verschillende plaatsen in het arteriële 
stelsel geven een indruk van in welke mate aan deze eis wordt voldaan [Klo-96]. In de halsslagader 
zijn maximale snelheden gemeten van 130 cm/sen een maximale versnelling van 16 m/s2

• Er werd 
een Vene van 100 cm/s ingesteld. Om aan (3.2) te voldoen zal de tijdsresolutie dus minstens 80 ms 
moeten zijn. Voor een kwantitative beoordeling is de tijdsresolutie vaak beter dan 50 ms (20 
tijdfase/hartcyclus) en voldoet dus aan deze eis. Wanneer minder tijdfases worden gemeten, zal het 
algoritme niet gebruikt kunnen worden en zal de Vene dus ruim ingesteld moeten worden om. 

Om (3.2) toe te passen moet er gestart worden vanuit een tijdfase waarvan zeker is dat deze geen 
phase wrapping artefacten bevat. Zo'n aliasing-vrije tijdfase is in principe altijd aanwezig in een 
hartslag, bijvoorbeeld aan het einde van de diastolische periode, wanneer de bloedsnelheid 
minimaal is. Hoe het algoritme geïmplementeerd is staat beschreven in de appendix. 

Beweegt het bloedvat gedurende de hartcyclus transversaal (in de afbeeldingsplak) dan zullen er 
beeldelementen zijn die zich in de ene tijdfase buiten het vat bevinden en in een opeenvolgende 
tijdfase in het bloedvat. Deze posities voldoen dan niet aan de phase unwrapping conditie (3.1). 
Naast een lage temporele resolutie kunnen phase wraps ook door de aanwezigheid van veel ruis 
aanwezig blijven of kunnen nieuwe artefacten geïntroduceerd worden door het algoritme. 

Volumestroom als functie van de tijd. 

Nadat de fase-beeld is ontdaan van phase wrap artefacten wordt het volumedebiet bepaald. Eerst 
wordt van het gesegmenteerde magnitude beeld een I-bits mask gemaakt. Alle beeldelementen 
binnen de contour krijgen de waarde 1, overige 0. Deze wordt vermenigvuldigd met het fase-beeld 
plaa~e. Het resultaat is een fasebeeld waarin de achtergrond gelijk aan nul is, en alle 
beeldelementen binnen de contour een correcte fase hebben evenredig met de plaatselijke snelheid. 
Integreren van ieder individueel frame levert het volumedebiet Q(t) in cm3 /s. 

Fouten in volumedebiet 

Uit de fouten besproken in paragraaf 2. 5 wat betreft de Quantitative Flow techniek kan de fout in 
het volumedebiet, ten gevolge van thermische ruis, bepaald worden. Beschouw een bloedvat 
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bestaande uit N beeldelementen met dimensies (L\x)2
. Via (2.4) volgt dan voor de standaarddeviatie 

in het volumedebiet Q ten gevolge van thermische ruis: 

u(Q) = .J2 Vene _J_ ffi ( Lix i 
1r SNR 

(3.3) 

Andere foutenbronnen als intravoxelaire fase dispersie en partial volume effecten zijn moeilijker te 
bepalen, zij hangen bijvoorbeeld sterk af van soort stromingsprotieL Er zijn vele in vitro en in vivo 
studies gedaan naar de fout in het volumedebiet [Klo-96], [Sla-97],[Cor-95]. Uit deze studies blijkt 
dat de alle foutenbronnen tezamen zorgen voor een afwijking van minstens 5%. Deze fout, die 
optreedt in een laboratorium omgeving, kan dus gezien worden als een bovengrens in de 
nauwkeurigheid. Omdat een dergelijke foutenanalyse moeilijk is in vivo, wordt in dit onderzoek 
10% als algemene fout in de volumedebiet genomen. 

Algemeen kan gesteld worden dat de fout in de volumedebiet-bepaling vastgelegd wordt door het 
aantal beeldelementen in de dwarsdoorsnede, de signaal-ruis verhouding en de soort stroming 
(laminair, pulsatie!). Stromingen in de aorta zijn daarom vaak nauwkeuriger dan in andere arteriën. 

3.4 Frequentiedomein. 

Het doel van dit onderzoek is het bepalen van een aantal arteriële eigenschappen in tijd- en 
frequentiedomein. Om de frequentie-inhoud van een tijdsafhankelijk signaal te onderzoeken kan 
gebruik gemaakt worden van (discrete) Fouriertransformatie. 

Beschouw een signaal bestaande uit N punten die een intervaltijd At uit elkaar liggen. De totale 
lengte (periode) van het signaal bedraagt T=NAt. Het signaal wordt opgebouwd gedacht uit een 
som van sinussen van verschillende frequenties en fasen. Er worden alleen componenten bepaald 
op harmonische frequenties, deze zijn een veelvoud van de grondfrequentie. Deze grondfrequentie 
wordt vastgelegd door de periode van het signaal ro0=27t/I. 

Fysiologische druk en volumedebietgolven in de mens bevatten bijna geen componenten boven de 
30Hz, en de grootste componenten, en dus meest relevante, zitten onder de 10 Hz. Algemeen wijkt 
het signaal opgebouwd uit de eerste 8 harmonischen minder dan 1% af van het originele signaal 
[Mil-82]. Het resultaat van een discrete Fouriertransformatie bestaat uit een aantal sinussen met een 
amplitude en een fase per harmonische frequentie. Deze frequentie-componenten worden 
gerepresenteerd door een complexe amplitude. 

De fout in het reële en imaginaire deel van de complexe amplituden van een variabelen wordt 
vastgelegd door de fout in de variabele in het tijddomein. In de vorige paragraaf is een empirisch 
bepaalde fout in Q(t) beschreven van 5%- 10%. 
Omdat het karakter van de fout niet goed bekend is, deze bestaat uit systematische en statistische 
fouten, kan de fout in de complexe amplitude niet analytisch berekend worden. De maximale 
afwijkingen in de complexe amplitude, die overeenstemmen met de maximale afwijkingen in de 
variabele in het tijddomein, zijn numeriek bepaald. Kort gezegd zijn alle combinaties van de 
componenten bekeken of deze voldeed aan de maximale fout in het tijddomein. Hoe dit 
geïmplementeerd is staat beschreven in de appendix. 
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3.5 Samenvatting 

In figuur 3.4 zijn de in dit hoofdstuk behandelde verwerkingsstappen samengevat in een diagram. 

PCAIP afbeelding FFE/M afbeelding 

l 
Segmentatie d.m.v 
'Region Growing' 

1 
Phase Unwrapping Mask: posities binnen 

Algoritme 

Q(t) 

x contour 1, rest 0. 

Afbeelding van dwardoorsnede 

bloedvat waarin achtergrond gelijk I--+ A(t) 
aan nul is en 'bloedvat' de fase data 

bevat. 

Figuur 3.4. Verwerking van magnitude- en fase beelden uit de Quantitative Flow metingen. Resultaat 
is volumedebiet Q(t) en dwarsdoorsnede A(t). 
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4 HEMODYNAMICA 

De hemodynamica tracht de beweging van het bloed onder invloed van de krachten geleverd 
door het hart te beschrijven. In dit hoofdstuk worden enkele fysische principes besproken die 
betrekking hebben op de bloedstroming en de voortplanting van druk en volumedebiet-golven 
(vanaf nu: 'flowgolven') door het arteriële stelsel. Deze principes worden in hoofdstuk 5 
gebruikt om golfvoortplanting in het arteriële stelsel te modelleren. 

De eerste stap in de beschrijving van deze golfvoortplanting bestaat uit het leggen van een 
relatie tussen druk, flow en dwarsdoorsnede in een arterieel segment. Zo'n segment is een 
stukje cilindervormig bloedvat met homogene wand-eigenschappen. De meeste arteriën in het 
lichaam voldoen tussen de verschillende aftakkingen aan deze omschrijving van een arterieel 
segment. Daarom is het toegestaan om de onderstaande theorie toe te passen op deze stukjes 
arterie. 

4.1 Golfvoortplanting in een elastische buis 

De Navier-Stokes vergelijkingen beschrijven een willekeurige stroming in al zijn facetten. 
Behoud van impuls vereist dat de kracht die werkt op de vloeistof, gelijk is aan de versnelling 
maal de massa van de vloeistof Deze balans wordt als volgt weergegeven in de Navier-Stokes 
vergelijking voor een incompressibele vloeistof: 

{
p(: +v-vv) =-Vp+riV2v 

V·v=O 

(4.1) 

Oplossen van deze vergelijkingen vereist veel rekenkracht en een grote kennis van de 
randvoorwaarde van de stroming. V aak worden dan ook vereenvoudigingen van deze 
vergelijkingen gebruikt om stromingen te modelleren. Hieronder wordt een één-dimensionaal 
lineair model afgeleid. De aannames bij deze afleiding zijn dat het bloed een Newtonse1 

vloeistof is en de stroming axi-symmetrisch, dat wil zeggen de snelheid in de cjl- richting ( v ;) en 
de afgeleiden van de snelheid naar cjl nul zijn. Ook wordt de zwaartekracht buiten beschouwing 
gelaten omdat de bloedvaten horizontaal liggen. De Navier-Stokes vergelijkingen in cilindrische 
coördinaten worden dan: 

1 Dit betekent dat de viscositeit van de vloeistof onafhankelijk van de schuifspanning is, 11 is constant. Dit 
geldt alleen voor de grote arteriën, waar de invloed van de rode bloedcellen niet merkbaar is. 
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Hierin zijn Vr en Vz de snelheidscomponenten in resp. de radiale en axiale richting, p de druk 

[Pa], p en 11 zijn respectievelijk de dichtheid van het bloed [kg/m
3
], en de viscositeit [Pa.s]. 

Doordat de buizen elastisch zijn, zullen er druk golven en pulserende volumestromen ontstaan 
met een golfsnelheid c en een golflengte /... Door de Navier-Stokes vergelijkingen dimensieloos 
te maken kan een indruk verkregen worden van de grootte orde van de verschillende termen in 
de vergelijkingen. Hier wordt een methode gevolgd die uitgebreider behandeld is door van de 
Vosse [Vos-96]. De dimensieloze vorm van de Navier-Stokes vergelijkingen worden verkregen 
door de radiale coördinaten te schalen met de straal van de buis R, r '=r!R, de axiale 
coördinaten te schalen met de golflengte, z '=zl Ä, en de axiale snelheid met een karakteristieke 
waarde, Vz '=v/V Uit de derde vergelijking van stelsel (4.2) volgt dan dat voor de dimensieloze 
radiale snelheid geldt vr'=(vlV)(YR). De dimensieloze tijd is gelijk aan t'=OJt=(c/Ä)t. Voor de 
dimensieloze druk wordt p '=pl(pVc) gekozen. De dimensieloze Navier-Stokes vergelijkingen 
worden hiermee: 

(4.3) 

]__f_(r'v' ) + éV'z = 0 
r' it' r à' 

De Womersley parameter a geeft de verhouding weer tussen de traagheidskrachten en viskueze 
krachten: 

~ a= R0m: (4.4) 

In het arteriële stelsel varieert a van ongeveer 15 in de thoracale aorta tot 1 0"3 in de uitlopers 
van het arteriële stelsel (periferen) [Mil-82]. Naast de Womersley-parameter a spelen de 
dimensieloze getallen S=VIc en G=RIÄ een rol in vergelijkingen (4.3). Deze vergelijkingen 
kunnen vereenvoudigd worden door aan te nemen dat de golfsnelheid c veel groter is dan de 
stromingssnelheid V, en de golflengte Ä veel groter is dan de straal van de buis R: 

V s =- << 1 
c 

R 
G=-<< 1 

2 

De vergelijkingen (4.3) reduceren onder deze aannamen tot [Vos-96]: 
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Er kan nu gezocht worden naar harmonische oplossingen van p en Vz met hoekfrequentie ro en 
golfgetal k: 

p(w,z,t) = pei((t)(-kz) 

vz( w,z,t) = ~z(r )ei((t)(-kz) 
(4.7) 

Wanneer verder wordt aangenomen dat het bloedvat axiaal vast licht, wat in vivo een goede 
aanname is [Ped-80], geldt als randvoorwaarde ~z(r) = 0 op r=R(z,t) .Substitutie van de 

harmonische oplossingen in het stelsel (4.3) en oplossen van dit stelsel, geeft dan de 
Womersley-oplossing: 

(4.8) 

Hierin is J0 de nulde-orde Bessetfunctie van de eerste soort als resultaat van de differentiaal 
vergelijkingen (4.6). Vergelijking (4.7) beschrijft het Womersley-profiel. Deze is afhankelijk 
van a, die afhangt van de frequentie van de golven en de straal van het betreffende bloedvat. 
Het Womersley-profiel is reeds vaak gevalideerd in vitro en in vivo. Frayne et al. vergeleken 
stromingsprofielen, die zij in vitro maten met MR QF, met theoretisch voorspelde profielen 
volgens Womersley. Zij vonden een verschil van ongeveer 5% tussen de gemiddelde snelheden 
volgens Womersley en die gemeten met MR QF [Fra-95]. 

Met behulp van de Womersley-oplossing kan het stelsel (4.6) weer vereenvoudigd worden. Dit 
leidt na een aantal integratiestappen2 over een oppervlak A tot: 

l
ó'A iQ 
-+-=0 a a 
P iQ + A iP = - fo (a )Q a a 

(4.9) 

De twee bovenstaande vergelijkingen vertegenwoordigen respectievelijk behoud van massa en 
behoud van impuls. Hierin is Q de flow door het oppervlak A. De Womersley oplossing komt 
naar voren in deze vergelijkingen in de vorm van een frictiefunctie Jo( a), die de wand-

schuifspanning 77 iV z I verdisconteert: 
ér r=R 

( ) 
. F10(a) 

fo a = 1 wp ( ) 
1- F.o a 
211(a) 

F.o( a)= -3/2 (·3/2 ) 
1 a/0 1 a 

2 Hiervoor kan de Leibnitzformule worden gebruikt om de derde term uit 4.5 te integeren over de 
dwarsdoorsnede A. Dit leidt vervolgens tot de wet van massabehoud [Vos-96]. 
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Ook deze frictiefunctie is afhankelijk van a.. In figuur 4.1 is Fw weergegeven als functie van a.. 
Voor bloedvaten met a.>10, bijvoorbeeld de aorta, wordt Fw en de frictiefunctie Jo vaak 
verwaarloosd. Het rechterlid van de tweede vergelijking in (4.9) wordt daarmee gelijk aan nul. 
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0.0 
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a 
Figuur 4.1: De functie F10 als functie van a De vertikale lijn geeft de situatie aan in de aorta. 
In deze situatie is de Junctie F10 klein en mag de frictiefunctie venvaarloosd worden. 

4.2 Eigenschappen van de vaatwand 

De wand van een bloedvat bevat verschillende soorten weefsels met karakteristieke 
eigenschappen, waaronder glad spierweefsel. De elasticiteit van de vaatwand hangt in het 
algemeen af van de relatieve hoeveelheden van de verschillende weefsels, hun onderlinge 
structuur en meer in het bijzonder de staat van het gladde spierweefsel (tone). Hoewel de 
vaatwand dus zeker geen homogene samenstelling heeft, en zowel actieve als passieve 
elementen bevat, wordt deze vaak vereenvoudigd en beschreven met eenvoudige mechanica. 

De elasticiteit beschrijft de relatie tussen de druk of spanning die op een lichaam werkt en de 
hieruit volgende deformatie. Wanneer deze relatie lineair is, geldt de wet van Hooke; het 
materiaal is lineair elastisch. De elasticiteits-coëfficient E die het verband tussen spanning en 
deformatie geeft is dan constant. Wanneer het materiaal ook homogeen en isotropisch is, wordt 
E eenduidig bepaald door het materiaal. Voor deze materialen wordtEde 'Young's modulus' 
genoemd. Hoe groter E hoe stijver het materiaal. Wanneer E varieert met de opgelegde druk of 
deformatie, is het materiaal niet lineair [Mil-82]. 

Niet-lineariteit. 
Over het algemeen bezitten biologische weefsels niet-lineaire elastische eigenschappen. Dit wil 
zeggen dat de (statische) druk-diameter relatie niet-lineair is. Toch kan deze relatie behandeld 
worden als locaal lineair, dit wil zeggen lineair bij kleine verschillen in druk en deformatie [Lan-
82]. 
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Visco-elasticiteit. 
Een fenomeen gerelateerd aan de visco-elastische eigenschappen van de vaatwand, blijkt 
wanneer de mechanische eigenschappen van de arteriën experimenteel worden bestudeerd. 
Kleine harmonische drukveranderingen rondom een bepaalde gemiddelde druk p0 vormen een 
lus in de druk-oppervlak grafiek. Dit fenomeen wordt hysterese genoemd. In figuur 4.2 is deze 
dynamische druk-diameter relatie getoond. De lus loopt tegen de klok in, wat betekent dat de 
uitwijking van de vaatwand achterop de druk loopt. 

A( m,t) 

/ 

A /
/\_ 

Statisch P-A 
curve 

I 

--
-__ --_--_--_--_---__ -__ -__ -_n _____ -__ -__________ -__ -_-_--_--_ ---------------------------------- --i?/~ u ................................ ········:e:: 

Dynamische P-A 
curve 

/ 
/ 

:/ 
I 

S
.:, 

' 
' 

' ' 

p 

p( m,t) 

Figuur 4.2: Visco-elastisch gedrag van de vaatwand [Lan-82]. Wanneer een sinusoïdale druk 
wordt uitgeoefend op de vaatwand leidt dit eveneens tot een sinusoidale uitzetting van de 
wand Er is echter een fase-verschil wat leidt tot een lus in de druk-oppervlakte grafiek. 
Wanneer de drukverschillen voldoende klein zijn is een gelineariseerde benadering van de 
curve toegestaan. De gestreepte curve geeft de statische druk-diameter relatie aan waarbij de 
druk niet gevarieerd wordt. 

De breedte van de lus is een maat voor het fase-verschil; als de lus een cirkel is, is het fase
verschil 90°, als het een rechte lijn is, is er geen fase-verschil. Voor de vaatwand in de aorta is 
het fase-verschil typisch zo'n 10° [Lea-66]. De visco-elastische eigenschappen van de 
vaatwand, worden vaak verdisconteerd in een complexe Y oung' s modulus Ec( ro) met fase cj>( ro ). 
Om de elasticiteit van de vaatwand te kwantificeren wordt naast Y oung' s modulus E vaak of de 
compliantie C gebruikt, die de capaciteit van het vaatsegment aangeeft. 

dA 
Co=-

dp p=po 

(4.11) 

Het subschrift in ( 4.11) geeft aan dat de compliantie gelineariseerd is rondom het punt p=po en 
A=Ao. 

21 



Hoofdstuk 4 Hemodynamica 

Met behulp van deze linearisatie kan vergelijking (4.9) nu gelineariseerd en geschreven worden 
in termen van druk en volumedebiet 

(4.12) 

De bovenste vergelijking is de wet van massabehoud, de onderste de wet van impulsbehoud. 

4.3 Propagatie-coëfficiënt 

Door de elasticiteit van de vaatwand, zoals beschreven in de vorige paragraaf, krijgt de 
bloedstroming een schijnbare compressibiliteit, waarbij de golfsnelheid de snelheid is waarmee 
deze compressie zich voortplant. Vanwege de aangenomen lineariteit kunnen de vergelijkingen 
van massa- en impulsbehoud ( 4.12) opgelost worden in het frequentie-domein door het invullen 
van de harmonische oplossingen: 

p(m,z,t) = p(m,O)ei(wt-kzJ 

Q( OJ,z,t) = Q( m,O)ei(wt-kz) 

A( m,z,t) =À( m,O)ei(wt-kzJ 

(4.13) 

Hierin zijn p , ÇJ en À de complexe amplituden waarin de amplitude en de fase van de 

golven gemeten op positie z=O en t=O verdisconteerd zijn. Aldus wordt (4.12): 

{
imÀ- ik(m )Q = 0 

-ik(m)A0P+(imp+ / 0 )Q = 0 
(4.14) 

De gelineariseerde relatie tussen dwarsdoorsnede en druk in het frequentie-domein wordt 
gegeven door de compliantie À = C( OJ) · p . Hiermee volgt dat voor k( m) geldt 

k(m) = -· OJ~ c0 1-~0 (a) 
(4.15) 

Wanneer er sprake is van grote Womersley-getallen a, betekent dit dat de stroming niet-visceus 
is zodat de functie F10 verwaarloosd kan worden (zie fig. 4.1 ). In dit geval is de wortel in (4.15) 
gelijk aan 1. De golfsnelheid c0 wordt de Moens-Korteweg golfsnelheid genoemd, en geeft de 
voortplantings-snelheid in het geval dat a~oo. 

(4.16) 
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In het algemeen zal de golf echter gedempt worden door wrijving. Deze demping wordt 
verdisconteerd door een complexe propagatie-coëfficient y in te voeren: 

r =a +ib (4.17) 

Hierin is a de verzwakkings-canstante en b de fase-constante. In de literatuur wordt het 
golfgetal k en de propagatie-coëfficient y naast elkaar gebruikt. In de experimentele 
hemodynamica is 't gewoon om met y de golfvoortplanting te beschrijven. De notaties zijn 
uitwisselbaar: y=ik. De relevantie van de propagatie-coëfficient y wordt duidelijk in de 
uitdrukking voor een lopende golf Q: 

(4.18) 

De/ase-snelheid c1 waarmee deze golfzich voortplant is gelijk aan: 

(4.19) 

De complexe propagatie-coëfficient is over het algemeen frequentie-afhankelijk. In figuur 4.3 is 
deze in de vorm van a, b en c 1 weergegeven. Het fenomeen van veranderende vorm van de 
drukgolf op verschillende plaatsen in het arteriële stelsel wordt voor een deel veroorzaakt door 
deze dispersie. De demping wordt voornamelijk veroorzaakt door frictie of stroming-viscositeit 
en de visco-elastische eigenschappen van de vaatwand. 

Stromings-viscositeit. 
Om het effect van stromings-viscositeit op de golfvoortplanting te beschrijven wordt vaak een 
relatie gelegd tussen fase-snelheid c1 en Moens-Korteweg golfsnelheid co: 

Co- X ·y -- -1 

ct 

Hierin zijn X en Y ongeveer gelijk aan [Tal-73]: 

1 
X(aJ=Re 1 IJ1-F10 (a) 

1 
Y(a) = -lm-r===== 

~1-F10 (a) 

(4.20) 

(4.21) 

Hoe groter de Womersley-parameter a hoe kleiner de frictie tengevolge van de stromings
viscositeit en hoe beter de fase-snelheid c1 overeenkomt met de Moens-Korteweg golfsnelheid 
co. 
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Visco-elasticiteit. 
Om het effect van een visco-elastische vaatwand te verdisconteren in de propagatie-coëfficient 
introduceerde Womersley een term (1-iroW). In een visco-elastische buis is cJc1 niet meer 
gelijk aan (X-iY), zoals in een elastische buis, maar wordt 

Co = (X - iY )(1- i wW) 
cl 

(4.22) 

Het symbool W was oorspronkelijk bedoeld als een viskeuze constante. De vaatwand bleek uit 
experimenten niet te voldoen aan deze viskeuze benadering. Wel bleek uit de experimenten dat 
roW ongeveer gelijk aan 112 tan (~(ro)) te zijn. Hierin is ~(ro) het fase-verschil van de complexe 
Young's modulus[Mil-82]. 
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Figuur 4.3: Verzwakking over een lengte van JO cm, fase-constante b(w) en fase-snelheid 
c I( w) ten opzichte van de Moens-Korteweg golfsnelheid c0 volgens Womersley voor een 
elastische buis met R=O.OJ m, c0=1 mis 

4.4 Reflecties. 

Golfreflecties spelen een belangrijke rol in de golfvoortplanting in het arteriële stelsel. Twee 
fenomenen kunnen niet anders verklaard worden dan door uit te gaan van reflecties, te weten 
versterking of opsteiling van de drukgolf en de grote verschillen in de vorm van de flow en de 
druk golf, zie figuur 4.4. 

Reflecties vinden hun oorsprong in de bloedvaten daar waar een overgang in impedantie is. In 
het arteriële stelsel is dit voomarnelijk aan de periferen (uitlopers van het arteriële stelsel), maar 
ook aftakkingen en, in het geval van arteriële ziekten, stenoses (vaatvernauwingen) en occlusies 
(vaatverstoppingen) zijn belangrijke bronnen van reflecties. 
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Figuur 4.4: Drnk (boven) en flow (onder) in de aorta en aftakkingen, waantil de versterking 
van de dntkgolven en de verzwakking van de flowgolven duidelijk blijkt. [Mil-82]. 

Met het oog op deze reflecties worden golven in stromingsmodellen vaak geschreven als de 
som van een naar rechtslopende golf en een naar linkslopende golf. In het geval van drukgolven: 

P = Pr + P1 (4.23) 

Hierin staan de subschriften r voor de naar rechts lopende golf of heengaande golf en I voor de 
naar links lopende golf of terugkomende golf. De verhouding tussen de complexe amplituden 
van de naar links lopende en de naar rechts lopende golf v.ürdt de (complexe) reflectie
coëfficient genoemd: 

(4.24) 

Flow golven bezitten ook een naar rechts en een naar linkslopende component, echter hun fase
verschil is 180° verschoven ten opzichte van het fase-verschil bij drukgolven [Wes-72]: 

(4.25) 

Reflecties beïnvloeden ook de waargenomen propagatie-coëfficient y. Daarom wordt er een 
onderscheid gemaakt tussen de werkelijke ('true') propagatie-coëfficiënt, die alleen afhangt van 
de plaatselijke vasculaire afmetingen en elasticiteit, en daarnaast een schijnbare ('apparent') 
propagatie-coëfficiënt, waarin ook de effecten van de reflecties verdisconteerd zitten. Wanneer 
de gemeten golf, een golf zou zijn die zich slechts in één richting voortplant (dus geen 
reflecties), dan zou de propagatie-coëfficient bepaald kunnen worden door op twee plaatsen de 
golfvorm te meten. Echter, normaliter is deze, in de arteriën gemeten golf, een superpositie van 
een heen- en teruggaande component, zodat een op dergelijke manier bepaalde y, schijnbaar of 
apparant wordt genoemd. Vanwege het feit dat flowgolven andere reflectie-eigenschappen 
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hebben dan drukgolven [Mil-82], is er een verschil in de schijnbare propagatie-coëfficiënt voor 
druk- en flow golven. 

V aak wordt er nog een onderscheid gemaakt tussen lokale en globale reflectie-coëfficiënten. 
Beide zijn gedefinieerd op een bepaalde positie in het arteriële stelsel. De globale reflectie
coëfficiënt geeft de verhouding tussen alle golven die naar rechts lopen en alle golven die naar 
links lopen en deze positie passeren. Wanneer een stenose of andere discontinuïteit wordt 
beschouwd, en alleen de reflectie op dit punt wordt meegenomen, wordt r de lokale reflectie
coëfficiënt genoemd. Deze reflectie-coëfficiënt is alleen gelijk aan de globale reflectie
coëfficiënt wanneer na de discontinuïteit geen reflectie-bronnen meer zijn [Wes-72]. 

Een belangrijk deel van dit onderzoek is gewijd aan het bepalen van de werkelijke propagatie
coëfficient, en reflectie-coëfficiënten, die iets vertellen over de eigenschappen van het arteriële 
stelsel. Dit wordt in hoofdstuk 5 uitgebreid behandeld. In het volgende wordt nog een speciale 
reflectiebron behandeld: 

Stenoses. 
Veel onderzoeken hebben vastgesteld dat een druk of flowgolf die een stenose of 
vaatvernauwing op zijn weg vindt, hierdoor significant van vorm verandert. Golven distaal na 
een stenose vertonen bijvoorbeeld opvallende afuame in amplitude [You-75]. 
Steriopoulos et al. ontwikkelden enkele simpele methoden voor het bepalen van de reflectie
eigenschappen van stenoses en onderzocht of deze relaties gebruikt konden worden om aan de 
hand van waargenomen reflecties de percentage stenose (0% is open, 100% is occlusie) te 
bepalen. Hij concludeerde dat een niet-ernstige stenose al 20% van de golf reflecteerde. Er was 
een direct verband tussen reflectie en percentage stenose. Reflecties zijn dus interessante 
indicatoren voor het functioneren van het vaatstelsel [Ste-96]. 

4.5 Druk 

Drukcurven kunnen niet direct gemeten worden met behulp van de MRI-scanner. Wel is het 
mogelijk om, wanneer Q(t) en A(t) gemeten worden en de compliantie bekend is, een beeld te 
geven van het tijdafhankelijke deel van de drukcurve. Dit kan een de eerste plaats natuurlijk via 
de compliantie die het verband legt tussen de variërende druk en dwarsdoorsnede. 
Volgens ( 4.12) is ép I a bekend wanneer de compliantie en êQ I Oz bekend zijn. Integratie 

levert p(t), op een constante druk po na: 

(4.26) 

Tenslotte kan de druk bepaald worden via de admittantie Yen de golfcomponenten Qr en Q,. 
De adrnittantie legt het verband tussen Q en p. Deze volgt uit de eerste vergelijking van (4.14) 
en is gelijk aan: 

Y 
_ Q _ aC _ A0 _ Qr _ Qz 
-----------

p k fXo Pr Pz 
(4.27) 

Dus wanneer Qr, Q1 en de compliantie bekend zijn kan de druk gereconstrueerd worden. In 
hoofdstuk 5 worden methodes beschreven om Q te splitsen in Qr en Q,. 
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4.6 Discussie 

In de boven beschreven theorie zijn veel aannames gedaan. Zo gaat deze theorie, uit van een 
longitudinaal stilliggend bloedvat. Uit MR.-metingen blijkt echter dat de aorta longitudinaal 
beweegt tijdens de hartcyclus [Gro-97]. Dit impliceert bijvoorbeeld longitudinale golven in de 
vaatwand die niet verdisconteerd zijn in de theorie. 
Anliker et al. vergeleek golfsnelheden tijden systolische en diastolische delen van de hartcyclus 
en vond significante verschillen tussen beide, voor dezelfde frequentie. Dit zou het gevolg zijn 
van de niet-lineaire elasticiteit [Anl-68]. Reuderink bekeek de termen die in vergelijkingen (4.2) 
tot en met (4.6) afgeschat worden. Zo vond hij dat de snelheid van de bloed V niet veel kleiner 
was dan de golfsnelheid c. Toch bleek in de beschouwing dat het lineaire model om diverse 
redenen te prefereren was boven een niet-lineair model. Zo zijn er numeriek voordelen bij het 
oplossen van het model en resultaten te verkrijgen in het frequentiedomein. Ook bleken de 
lineaire modellen verzwakking van de golven beter te beschrijven dan de niet-lineaire modellen 
[Reu-88]. 
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5 METEN VAN ARTERIËLE EIGENSCHAPPEN. 

In het vorige hoofdstuk is de golfvoortplanting in het arteriële stelsel beschreven. Per 
vaatsegment kan een propagatie-coëfficiënt y of golfsnelheid C0 gedefinieerd worden. In dit 
hoofdstuk worden enkele methoden beschreven voor het meten van de golfvoortplanting uit MR 
Quantitative Flow data Dit kan in het frequentie-domein om y te bepalen, of in het tijddomein 
om de golfsnelheid Co te bepalen. Wanneer deze bekend zijn kan door middel van golfseparatie 
de naar rechts- en linkslopende componenten bepaald worden. 

5.1 Frequentie en tijddomein 

Frequentiedomein 
Omdat de propagatie-coëfficiënt per definitie frequentie-afhankelijk is, wordt deze bepaald in 
het frequentiedomein [Mil-82]. Hiertoe wordt de Q(t) en A(t) die met QF bepaald zijn eerst 
getransformeerd naar het frequentie-domein. De complexe amplituden worden gebruikt om 
eerst y( ro) te bepalen en daarna f( ro ). 

Om de propagatie-coëfficiënt te bepalen wordt de lineaire theorie, besproken in hoofdstuk 4, 
toegepast op de golfvoortplanting in een arterieel segment. Er geldt dan: 

1. De golven voldoen aan de lineaire één-dimensionale heboudswetten van massa en impuls. 
De golven planten zich exponentieel voort, dat wil zeggen, met een constante snelheid c en 
een verzwakking e·a per eenheid van lengte. De golfkan beschreven worden door een groep 
harmonischen die onafhankelijk van elkaar behandeld kunnen worden. 

2. De propagatie-coëfficiënt y en de golfsnelheid zijn constant langs de lengte van een 
vaatsegment 

3. De propagatie-coëfficient y is hetzelfde voor heenlopende als teruggaande golven. 
4. De vaatsegmenten liggen vast in het omringende weefsel zodat er alleen transversale golven 

ZIJn. 

De vergelijkingen voor de golfvoortplanting van Q en A in frequentiedomein luiden als volgt: 

(5.1) (5.2) 

Hierin is A de dwarsdoorsnede, Q de flow, L de afstand tussen de twee meetpunten 1 en 2 op 
het segment (met 2 de rechter positie) en onderschriften ren I geven respectievelijk de naar 
rechts en de naar linkslopende golfcomponenten aan. 
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Tijddomein 
De golfsnelheid Co kan bepaald worden in het tijddomein, en tevens kan de golfseparatie 
plaatsvinden in het tijddomein. In het tijddomein wordt geen rekening gehouden met 
verzwakking van de golven. Wel geldt dat de golfsnelheid voor de naar rechts lopende 
component dezelfde is als voor de naar links lopende componenten. Beide componenten tellen 
op tot de totale (gemeten) golf Verder voldoen de golven aan de lineaire één-dimensionale 
heboudswetten van massa en impuls. 

5.2 Meetmethoden 

De onderstaande methoden veronderstellen dat Q en A gemeten zijn op één of meer posities op 
het arterieel segment. Bij elke methode wordt de frequentie-domein variant gegeven waarmee y 
bepaald kan worden en eventueel de tijddomein variant waarmee Co bepaald kan worden. Bij 
elke methode is aangegeven hoe de QF metingen plaats vinden. 

A. Foot-to-foot Pulse-wave Velocity Methode 

De bekendste en eenvoudigste methode om een schatting te maken van de golfsnelheid is het 
meten van de tijd die de foot van de golfcurve erover doet om een bepaalde afstand L af te 
leggen. De foot wordt hierbij gedefinieerd als het punt waar de flowcurve begin te stijgen aan 
het einde van de diastole. Deze methode houdt echter geen rekening met reflecties en 
beschouwt de golf niet als een groep harmonischen met verschillende fase-snelheden 
(dispersie). 

Het gebruik van deze methode wordt vaak gerechtvaardigd door te veronderstellen dat bij 
hogere frequenties de fase-snelheden naar een constante waarde gaan die overeenkomt met de 
puls-wave velocity (PWVc) [Leh-93]. Deze PWVc gedefinieerd voor de naar rechts lopende 
golf Daarnaast zijn deze hogere harmonischen bijna alle in fase ter plaatse van de maximale 
helling van de systole[Kaa-97]. Dus in afwezigheid van sterke reflecties zou deze methode de 
fase-snelheid geven van de hogere harmonische. Dit zou een maat zijn voor de fase-snelheid 
van alle harmonischen. DePWVcwordt dus bepaald door de flowcurve Q(t) op twee posities te 
meten, het tijdstip t~, t2 van de voet van deze curves te bepalen, en de afstand L tussen de twee 
meetposities te bepalen. 

L 

Deze PWV c wordt aldus bepaald in het tijddomein: 

(5.5) 

Een soortgelijke methode kan ook worden toegepast in het frequentie-domein. Er wordt dan 
echter geen pulse-wave velocity bepaald maar een schijnbare y. Uit de vergelijkingen (5.1) volgt 
met de aanname dat er slechts naar rechts lopende golven zijn (Q1=0): 

29 



Hoofdstuk 5 Meten van Arteriële Eigenschappen 

exp(y ,L) = ~: (5.4) 

Subschrift q houdt in dat y een schijnbare propagatie-coëfficiënt is, en dus kan verschillen voor 
druk -en flowgolven. 

B. Eén-punts Methode 

Een alternatieve manier om de schijnbare propagatie-coëfficiënt te bepalen is gebruik te maken 
van de dwarsdoorsnede A De schijnbare propagatie-coëfficiënt kan bepaald worden wanneer 
de flowgradiënt samen met de flow op één punt bekend zijn. 

Q 

I 
A 

Gradiënt dQ/dz is te bepalen door A(t) te meten via de behoudswet van massa 

1 éO 1 oA imÀ r =--~=--=-
q Q8z Qêt Q (5.5) 

Met deze methode kan dus de schijnbare propagatie-coëfficiënt op één positie bepaald worden, 
in tegenstelling tot de andere methoden die dit voor een segment doen. 

C. De Drie-punts Methode 

De bekendste methode om de werkelijke propagatie coëfficiënt te bepalen is de zogenaamde 
driepuntsmethode of methode van Taylor [Bus-78]. Toepassing vereist flowmeting op drie 
posities die een afstand L1 en Lz uit elkaar liggen: 

Uit vergelijkingen (5.1) kan voor de Q1, Qz en Q3 afgeleid worden: 

(5.6) 

Dit stelsel bevat 3 onbekenden en 3 bekenden. Oplossen levert: 
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23 sinh( yL1) + sinh( yL2 ) - QQ2 sinh( r ( L1 + L2 )) = 0 
-1 1 

(5.7) 

Deze vergelijking kan opgelost worden op numerieke wijze [Ber-95]. Wanneer de twee 
afstanden tussen de drie meetposities gelijk zijn L1=L2=L, vereenvoudigt de vergelijking (5.7) 
zodat deze analytisch opgelost kan worden. 

Q +0 
cosh(yL) = 1 

-
3 

2Q2 
(5.8) 

Busse et al. combineerden deze methode met volledige afsluiting van de arterie [Bus-78]. Door 
op twee plaatsen de druk te meten, waren zij in staat nauwkeurig y te bepalen. Nadeel van deze 
methode is dat deze in principe niet in vivo praktisch toepasbaar is. 

Urehuk en Plewes gebruikten een drie-punts methode in het tijddomein om de compliantie in de 
aorta te bepalen[Urc-95]. De golfvergelijking deze zij gebruikten volgt door de behoudswet van 
massa te differentiëren naar de tijd en de behoudswet van impuls te differentiëren naar de 
plaats. Door de twee afgeleiden met elkaar lineair te correleren kan hieruit de golfsnelheid c0 

bepaald worden: 

(5.9) 

De partiële afgeleiden in de vergelijking kunnen numeriek worden berekend. V oor de tweede 
plaatsafgeleide zijn metingen op drie posities nodig, zie hiervoor hoofdstuk 5.6. 

0. De Twee-punts methode 

Milnor en Nichols [Mil-75] geven een methode om de propagatie-coëfficiënt te bepalen die 
slechts twee meetposities vereist, waarbij op elke positie de druk p en de flow Q gemeten word. 

P1 I t"E-( __ L __ ~)pf I Az 

Ql Qz 

(5.10) 

Hierin zijn de locale transmissieverhoudingen gedefinieerd als Q11Q2=TQ en p1/pz=Tp. In plaats 
van de druk te meten op de twee posities volstaat het meten van dwarsdoorsnede ook, omdat de 
druk en de dwarsdoorsnede evenredig aan elkaar zijn met als evenredigheidsconstante de 
compliantie. In (5.10) wordt Tp dan vervangen door TA= A1/A2. 
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5.3 Numerieke bepaling van afgeleiden in tijddomein 

Drie-punts methode 

De tweede afgeleiden die voorkomen in de golfvergelijking (5.12) worden in het tijddomein 
numeriek bepaald met behulp van de volgende benaderingen: 

ifQ(t) _ L1(Q3(t)-Qz(t))-Lz(Qz(tJ-QltJJ 

az2 - Ji( Lt + L2)LIL2 
(5.16) 

De flowcurven zijn weer als volgt gemeten: 

De tweede tijdafgeleide in (5.12) wordt bepaald op de middelste positie: 

ifQ(t) - Q2 (t- .dt)- 2Qz(t) + Qz(t + .11) 
à2 - L1t2 

(5.17) 

Hierin is At de tijd tussen de verschillende tijdfases van de QF meting. 

Om (5.16) nauwkeurig te bepalen moeten de drie meetposities minstens zo'n 5 cm uit elkaar 
liggen, omdat anders de te meten verschillen in de signalen te klein worden ten opzichte van de 
meetnauwkeurigheid [Urc-95]. Een dergelijke meting is dus alleen mogelijk op een 
vaatsegment met een lengte van zo'n 10 cm. 

Twee-punts Methode 
De tweede partiële plaatsafgeleide kan ook bepaald worden door gebruik te maken van de twee 
metingen van de dwarsdoorsnede A en één meting van de flow Q 

Q 

Er wordt gebruikt gemaakt van de wet van behoud van massa: 

éQ(tJI _ éQ(tJI oAltJ _ oA2(tJ 
éf Q( t) - Oz 2 Oz 1 - à à 

L L 
(5.18) = = 

De tweede tijdafgeleide wordt weer bepaald via vergelijking (5.17), Hiervoor wordt Q gebruikt. 
V oordeel van deze twee-punts methode is dat er slechts twee meetposities nodig zijn en het 
vaatsegment slecht 5 cm in lengte hoeft te zijn tegenover 10 cm bij de drie-punt methode. Een 
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nadeel is de groter onnauwkeurigheid waarmee A te meten is ten opzicht van Q (zie hoofdstuk 
3). 

De fout die gemaakt wordt door iQ2 
/ à 2 aan de rand van het segment te leggen in plaats van 

het midden, is van dezelfde orde als de fout gemaakt door de plaatsafgeleide door middel van 
drie meetposities te bepalen in plaats van twee. 

De numerieke benaderingen (5.16) en (5.18) impliceren een lineair verloop van de flow over het 
segment. Met behulp van de vergelijkingen ( 5.1) kan de fout in de schatting van de afgeleide 
door de eindige afstand tussen de verschillende meetpunten bepaald worden: 

(5.19) 

Deze relatie is in de appendix afgeleid. De exacte correctie-factor is complexer [Tal-73]. Onder 
fysiologisch condities blijkt de fout echter kleiner te zijn dan 1% in de amplitude en de fase. 
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5.4 Golfseparatie 

Separatie van arteriële druk en flow golven in hun naar rechts en naar links lopende golven kan 
worden gebruikt om reflecties in de arteriën te kwantificeren. Op deze manier kunnen reflectie
eigenschappen bepaald worden van gebieden die fysiologisch interessant zijn, zoals stenoses, 
anewysmas (vaatverwijding) en bifurcaties. Ook golfseparatie is mogelijk in het frequentie
domein en tijddomein. 

Golfseparatie in het frequentiedomein 

De eerste separatiemethode werd geïntroduceerd door Westerhof et al. [Wes-72]. Meting van 
de druk en flowcurven op één positie volstond om deze curven te splitsen in de twee 
componenten. De methode veronderstelde dat de compliantie bij lage frequenties gelijk kan 
worden gesteld aan compliantie bij hoge frequenties. Deze laatste zou bepaald kunnen worden 
vanwege de afwezigheid van reflecties, er werd dus een grote verzwakking van de hoge 
frequentie-componenten verondersteld. 

In dit onderzoek is een eenvoudige methode gebruikt die uitgaat van een arterieel segment zoals 
dit aan het begin van dit hoofstuk is gedefinieerd. Op beide uiteinde van het segment wordt de 
flow gemeten te weten Q1 en Q2. Deze curven kunnen gesepareerd worden wanneer de 
propagatie-coëfficient y op dat segment bekend is. 

L,y 

Qr---~ 

Uitgangspunt is dus een constante y, Qr en Q1 op het segment. De afstand tussen de twee 

meetposities wordt gegeven door L. De y kan bepaald worden met behulp van de in paragraaf 
5.2 beschreven methoden. Het separeren van de curven gebeurt in eerste instantie in het 
frequentiedomein. Uit vergelijkingen (5.1) kan voor de flowcurven op de twee posities 
geschreven worden: 

(5.12) 

Nu Qr en Q1 bekend zijn kan de reflectie-coëfficiënt r( ro) bepaald worden. 

Golfseparatie in het tijddomein 

Naast de hierboven geschetste methode om golven in het frequentiedomein te splitsen, is er in 
dit onderzoek ook soortgelijke methode ontwikkeld in het tijddomein. Deze methode gaat uit 
van één golfsnelheid voor de gehele golf (geen dispersie) en geen verzwakking. Deze 
golfsnelheid kan bepaald worden door middel van de drie-punts methode. 

Er wordt weer uitgegaan van een vaatsegment waarop een naar rechtslopende en een naar 
linkslopende golf gedefinieerd is. Beide golven hebben een snelheid c0 en leggen het segment 
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met lengteL af in t0=Vc0. Hierin is L de afstand tussen de twee gemeten golfcurven. Er geldt 
dan: 

{
Qr(t}+Ql{t} = Ql(t} 

Qr(t- to)+ QJt + to) = Q2(t) 

Omschrijven van deze vergelijkingen levert: 

{
Q1(t)- Q1(t + 210 } = Q1(t)- Q2(t + 10 ) 

Qr(t- t0 )- Qr(t + t0 } = Q2(t)- Q1(t + 10 ) 

(5.13) 

(5.14) 

Uit bovenstaande vergelijkingen volgt een iteratieve relatie waaruit Q1 bepaald kan worden: 

n 

QJt'+n·2t0 ) = Qz{t' )+ LQdt'+(2k-1)-t0 )-Qtft'+2(k-1)·t0 ) (5.15) 
k=l 

Hieruit volgt dat Q1(t) bepaald op een constante factor Qr(t ') na. Aangezien we golven 
bestuderen zijn we alleen geïnteresseerd in het tijdafhankelijke gedeelte van Qr(t). Daarom 
wordt Q1(t ') gelijk gesteld aan nulent '=0. Via de bovenste vergelijking van (5.14) is nu ook 
Q1(t) bekend. De linkerzijde van ( 5 .15) kan bepaald worden door middel van (lineaire) 
interpolatie van de tijdsignalen QJ(t) en Q2(t) . 

Nu de heen- en teruggaande component bekend zijn in het tijddomein, kan door middel van 
Fourier-transformatie de reflectie-coëfficiënt T( w) bepaald worden. 

Niet-lineaire golfseparatie 

De methoden beschreven in paragraaf 5. 3 en paragraaf 5. 4 gaan uit van gelineariseerde 
stromingsvergelijkingen. Niet-lineaire termen zoals convectieve versnelling of een druk 
afhankelijke compliantie worden hierin niet meegenomen. Zo wordt er ook van uitgegaan dat 
de heen- en teruggaande golven additief zijn. De niet-lineaire elastische eigenschappen van de 
vaatwand maken de reflectie-eigenschappen ook druk afhankelijk. Dus, lineaire Fourieranalyse, 
gebaseerd op decompositie en gescheiden verwerking van de harmonische golfcomponenten, 
kan de arteriële eigenschappen foutief verwerken in geval van separatie in frequentie-domein. 
Parkeren Jones gebruikten een methode gebaseerd op Riemann invarianten bij het separeren 
[Par-90]. Pythoud et al. gebruikten ook andere methoden waaronder eerste orde correctie
methoden [Ste-93], [Pyth-96a], [Pyth-96b]. Nadeel van deze niet-lineaire methoden is dat ze 
nauwkeurigere randvoorwaarde verlangen, waaronder de drukafhankelijke compliantie, en de 
plaats afgeleiden van de druk en flow. 

De onderzoekers hebben de resultaten, verkregen met de niet-lineaire methoden, vergeleken 
met de resultaten verkregen met de lineaire methoden. Zij concluderen dat de lineaire methoden 
de reflecties overschat met ongeveer 5%. De nauwkeurigheid van de in vivo MR. flowmetingen 
is echter niet beter is dan 5%, dus toepassing van de niet-lineaire modellen zal weinig 
verbetering brengen in de resultaten. Algemeen wordt geconcludeerd dat de lineaire methode 
nog steeds de eerste keus is voor het schatten van de heen- en teruggaande golf-componenten. 
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5.5 Fouten in de propagatie-coëfficiënt 

In hoofdstuk 3 zijn de nauwkeurigheden behandeld waarmee Q(t), A(t), Q(ro) en A(ro), bepaald 
kunnen worden. De fouten in de bepaling van Q, A en L beïnvloeden de nauwkeurigheid van y. 
Per methode moet deze foutenprogressie bepaald worden. Er zijn twee manieren om de fout in 
y te bepalen. 

De eerste is numeriek. Wanneer bijvoorbeeld de maximale fout ä in positie L bekend is kan 
berekend worden in welk bereik y ligt. Wanneer er echter veel onafhankelijke variabelen 
gebruikt worden, is de fout in y lastig te bepalen omdat alle mogelijke combinaties van 
maximale en minimale waarden van de variabelen beschouwd moeten worden. 

De andere manier om de fout in y te bepalen is analytisch: de partiële afgeleide van elke 
variabele wordt bepaald, waarna deze afgeleiden gecombineerd met de kettingregel, de 
maximale fout te geven. Als voorbeeld wordt de fout in y van de drie-punts methode bepaald. 
De partiële afgeleiden zijn: 

q_q_l 1 

i\21 - iQ3 - 2 
LQ

2 
~cosh2 (yL) -1 

q - 1 Ql +Q3 

i\22 --
2 

LQ/ ~cosh2 (yL) -1 

De totale fout in y is, in goede benadering: 

Omdat y=a+ib en c1=oYb volgt voor a en b; 

L1a = Re( L1y) 

L1b = Jm( L1y) 

(5.20) 

(5.21) 

(5.22) 

(5.23) 
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Omdat Q(ro) een complexe variabele is, is (5.18) slechts een versimpelde schrijfwijze. Bij het 

berekenen wordt Oy gesplitst in Oy en Oy waarin de subschriften R en I verwijzen naar 
q? q?R t:\?1 

respectievelijk het reële deel en het imaginaire deel van Q(ro): 

Alle andere complexe variabelen worden op dezelfde wijze behandeld. 

5.6 Discussie 

In hoofdstuk 4 is het lineaire model reeds bekritiseerd. In hoeverre de aannamen met betrekking 
tot de golfvoortplanting voldoen hangt voornamelijk af van de mate waarin het vaatsegment aan 
zijn definitie voldoet. Een van de voornaamste foutenbronnen, is het feit dat een vaatsegment 
vaak licht toe- of afueemt in diameter (tapering). Bettram en She vonden dat een lichte 
versmailingshoek van 0.1 rad grote verschillen veroorzaakte in de verzwakkingscomponent a 
voor de heen- en teruglopende golf [Ber-93]. Daarnaast is in vivo vaak lek aanwezig in de 
vaatwand. Kleine vaatjes of een poreuze wand beïnvloeden zo dQ/dz wanneer deze numeriek 
bepaald wordt. 

De foot-to-foot methode wordt vaak toegepast bij Doppier ultrageluid metingen. Deze techniek 
onderscheidt zich van MR. QF door een veel beter tijdsresolutie (3-4 ms in vergelijking met 30-
40 ms ). Het tijdverschil h-tl tussen de foot van de beide flowcurven is in vivo vaak kleiner dan 
20 ms, bij een segmentlengteL van 5 cm. De tijdresolutie van MR. QF is dus niet zeer geschikt 
om dit soort verschillen te meten. 

De drie-punts methode beschrijft een manier om de golfsnelheid te bepalen in tijddomein. 
Vergelijking (5.12) is echter alleen geldig in afwezigheid van verzwakking, hetzij door wrijving, 
hetzij door een visco-elastische vaatwand. Wanneer deze effecten toch aanwezig zijn zal de 
evenredigheidsconstante in vergelijking (5.12) complex worden. In een grafiek waar de twee 
afgeleiden tegen elkaar zijn uitgezet zal zich een Lissajou-figuur vormen (zie figuur 4.2). De 
breedte van deze schuine ellips geeft de mate van verzwakking. In dit geval moet c0

2 in (5.12) 
vervangen worden door (ro/y)2

, met y de complexe propagatie-coëfficiënt. 

Als gezegd kan met methode A en B de schijnbare propagatie-coëfficiënt bepaald worden en 
met methode C en D en werkelijke propagatie-coëfficiënt. Deze laatste vereist een hogere 
meetnauwkeurigheid omdat de te meten verschillen in de variabelen veel kleiner zijn, dan in 
afwezigheid van reflecties. Dit wordt geïllustreerd aan de hand van een voorbeeld: 
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Een voorbeeld 
In de aorta is de verzwakicingsconstante a en fase-constante b van de eerste harmonische 
ongeveer gelijk aan a= I m·1

, b=l m·1
. De schijnbare propagatie-coëfficiënt wordt door middel 

van de twee-punts methode (5.6) bepaald op een segment van L=IO cm. Er volgt 

exp(y qL) = ~2 = 1.0305. Wanneer Q1 ~ 100 cm3/s (Ie harmonische), dan is het verschil 
-1 

tussen Q1 en Qz slechts 3 cm3 /s. 
Wanneer de drie-punts methode wordt toegepast om de werkelijke propagatie-coëfficiënt te 

bepalen geldt met dezelfdeyen L=5 cm dat coshyL = Q1 + Q3 = 1,0012. Het meten van deze 
2Qz 

verschillen vereist dus een veel hogere nauwkeurigheid in de flow Q. 

In dit hoofdstuk zijn een aantal methoden beschreven om de schijnbare en werkelijke 
propagatie-coëfficiënt of de golfsnelheid te bepalen op een arterieel segment. Hiervoor zijn de 
flow en de dwarsdoorsnede gebruikt die bepaald kunnen worden door middel van QF metingen 
op het arterieel segment. Wanneer de invloed van reflecties wordt meegenomen moeten 
minstens drie onafhankelijke metingen gedaan worden. Nadeel van deze methoden is de hoge 
meetnauwkeurigheid die vereist wordt. 
Wanneer dan de werkelijke propagatie-coëfficiënt of golfsnelheid eenmaal bepaald is kan de 
golf gesepareerd worden om de reflectie te bepalen. 

De methoden in het tijddomein hebben als nadeel dat geen frequentie-afhankelijk informatie 
verkregen kan worden over de golfvoortplanting. Tevens is verzwakking niet verdisconteerd in 
de theorie. Het voordeel van deze methoden is dat alle datapunten van de variabelen Q(t) en 
A(t) gebruikt worden om één golfsnelheid te bepalen. Door tijd-middeling wordt een hogere 
nauwkeurigheid verkregen in vergelijking met de methoden in het frequentie-domein. 
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6 RESULTATEN 

In dit hoofdstuk worden de resultaten getoond van de QF-metingen aan de golfvoortplanting in 
het arteriële stelsel. In hoofdstuk 5 zijn een aantal methoden besproken om de propagatie
coëfficiënt y en de reflectie-coëfficiënt r te bepalen. Deze methoden zijn toegepast op een aantal 
gezonde proefpersonen. In dit hoofdstuk zijn de resultaten van één van de proefpersonen 
besproken. In de tekst wordt, ter vergelijking, regelmatig verwezen naar resultaten uit de 
literatuur. In de appendix zijn een aantal relevante figuren uit deze studies opgenomen. 

6.1 De QF-metingen 

Voordat een QF-meting plaats vindt, wordt eerst een anatomische afbeelding gemaakt van het 
betreffende vaatsegment en zijn omgeving. Hiervoor wordt de Injlow techniek gebruikt (zie 
hoofdstuk 2). In figuur 6.1 zijn twee afbeeldingen getoond van een thoracale1 aorta en femorale 
arterie. In de figuur zijn door middel van lijnen de posities van de verschillende QF meetplakken 
aangegeven. De plakken liggen loodrecht op de arteriën. Bij de aorta liggen de QF-metingen 5 
cm uit elkaar. bij de femorale arterie liggen de plakken 10 cm uit elkaar. 

Figuur 6.1: lnjlow image van de thoracale aorta en femorale arteriën van een proefpersoon. 
Door middel van lijnen zijn de posities van de verschillende QF-metingen aangegeven. De QF
plakken liggen loodrecht op de arteriën. Links: aorta, (vooraanzicht); midden: 
aorta, (zijaanzicht); rechts: femoralis, coronaal. De witte vlek aan het begin van de aorta is het 
hart. 

Resultaat van één QF-metingen is een flow Q(t) en een dwarsdoorsnede A(t). De curven zijn 
getoond in figuur 6.2. In deze figuur is een duidelijk verschil waarneembaar tussen de 
golfcurven gemeten in de aorta en in de femorale arterie. De reflectie, die zich uit een terug
stroming is in de benen veel duidelijker aanwezig als in de aorta. De voornaamste oorzaak 
hiervan zijn de nier-arteriën die juist onder de thoracale aorta liggen en een lage weerstands 

1 In de appendix is een schematische afbeelding van de vasculaire anatomie opgenomen. Hierin zijn de 
plaats van thoracale aorta en fernorale arterie in het lichaam aangegeven. 
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vormen voor de golf in de thoracale aorta, terwijl de periferen een grote reflectiebron vormen 
voor de golf in de femorale arterie. 
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Figuur 6.2: Resultaat van de QF-metingen in de thoracale aorta (links) en femorale arterie 
(rechts). De posities komen overeen metfiguur 6.1. 

In de variërende dwarsdoorsnede is duidelijk de elasticiteit van de arteriën te zien. Uit het feit 
dat in de eerste QF meting van de aorta de gemiddelde dwarsdoorsnede groter is dan de ander 
twee, blijkt de versmalling of tapering die besproken is in hoofdstuk 5. Het vaatsegment neemt 
af in de eerste helft en blijft de volgende 5 cm constant. 

Het verschil in aorta en femorale arterie uit zich verder in gladdere curven voor de aorta. De 
voornaamste reden is de kleinere dwarsdoorsnede van de femorale arterie (30 mm2

) ten opzichte 
van deze in de aorta (250 mm2

). Beide metingen zijn met dezelfde spatiële resolutie gedaan, 
zodat de fout die afhangen van het aantal pixels N in de dwarsdoorsnede (ruis, partial volume 
effect, segmenteren) groter zijn in de femorale arterie. 

Uit de curven getoond in figuur 6.2, zijn achtereenvolgens de propagatie-coëfficiënt, de 
golfsnelheid en de reflectie bepaald met de methoden uit hoofdstuk 5. Eerst worden de resultaten 

" in het frequentiedomein gepresenteerd, in paragraaf 6. 3 de resultaten in het tijddomein. 
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6.2 De propagatie-coëfficiënt 

In figuur 6.3 en figuur 6.4 zijn de propagatie-coëfficiënten getoond, bepaald uit de QF-metingen 
in de thoracale aorta en femorale arterie. Hiervoor zijn de methoden A,B,C enD gebruikt zoals 
beschreven in hoofdstuk 5. Methoden A en B geven de schijnbare propagatie-coëfficiënt y, 
terwijl methoden C en D de werkelijke propagatie-coëfficiënt geven. 

De resultaten zijn getoond in de vorm van de verzwakkings-canstante a (reële deel van y), fase
constante b (imaginaire deel van y) en de fase-snelheid c ( =olb). Tevens zijn in de figuur de 
theoretische curven weergegeven volgens Womersley's lineaire theorie (zie hoofdstuk 4). Dit 
model geeft de frequentie-afhankelijke waarde voor a, ben c wanneer a. en de Moeos-Korteweg 
golfsnelheid Co gegeven zijn. Het effect van een visco-elastische wand kan worden 
verdisconteerd in y door een fase-verschil tussen druk en vaatdiameter mee te nemen. Volgens 
Learoyd is dit fase-verschil ongeveer 10° in de aorta en femoralis [Lea-65]. Voor de aorta zijn 
de theoretische curven weergegeven voor eo=2,3 en 4 mis, voor de femorale arterie voor eo=3,5 
en 7 mis. 
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Figuur 6.3: Propagatie-coëfficiënt voor de eerste JO harmonischen in de thoracale aorta. De 
getrokken curven representeren de waarden voor a en b volgens Womersley 's model bij 
verschillende waarden van de golfsnelheid c0=2 (gestippeld) , 3 (gestreept) en 4 mis 
(gestippeld). Het faseverschil tussen druk en diameter is JO 0. 
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Figuur 6.4: Idem als figuur 6.3, echter nu is de fase-snelheid voor de eerste JO harmonischen 
in de thoracale aorta. De getrokken curven zijn als in .figuur 6.3. 

In de aorta geven methoden D en met name C, de resultaten voor b en c, die het beste 
overeenkomen met het Womersley-model. De verzwakkings-canstante a vertoont veel scattering 
voor alle methoden. De één-punts methode B geeft de grootste afwijkingen in y. 
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Figuur 6.5: Propagatie-coëfficiënt voor de eerste JO harmonischen in de femorale arterie. De 
getrokken curven representeren de waarden voor a en b volgens Womersley 's model bij 
verschillende waarden van de golfsnelheid c0=3 (gestippeld) , 5 (gestreept) en 7 mis 
(getrokken). Het jaseverschil tussen druk en diameter is JO~ 
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Figuur 6.6: Idem als figuur 6.5, echter nu is de fase-snelheid voor de eerste JO harmonischen 
in de Jemora/e aorta. De getrokken curven zijn als in figuur 6. 5. 

Alle waarden van y, bepaald in de femorale arterie vertonen scattering. Ook hier geldt dat de 
resultaten bepaald met methode B het meest afwijken van de theoretische curven en de meeste 
scattering vertonen. Deze resultaten zijn in overeenstemming met het feit dat de Q(t) en A(t) in 
de femorale arterie minder nauwkeuriger bepaald kunnen worden zijn dan in de aorta. 

6.3 De golfsnelheid 

De golfsnelheid Co wordt bepaald in het tijddomein. Op de eerste plaats kan dit door de tijd tussen de 
opgaande flanken van de systole op twee meetposities te bepalen. Op deze manier wordt de 
schijnbare golfsnelheid bepaald in plaats van de werkelijke golfsnelheid. De methode van de 
zogenaamde Jool-to-foot velocity meting is bekritiseerd in hoofdstuk 5 in verband met de vereiste 
temporele resolutie. Uit figuur 6.2 is het tijdverschil tussen de opgaande flanken van de flow metingen 
gemeten en de pulse-wave velocity bepaald. Tussen Q1 en Q2 werd een snelheid van 2.4 m/s gemeten 
en tussen Q2 en Q3 een snelheid van 3.8 m/s. Wanneer ervan uit gegaan word dat de compliantie op 
dit stuk slechts weinig varieert, dan blijkt de onnauwkeurigheid van de meting. 

Tevens is in hoofdstuk 5 beschreven hoe de werkelijke golfsnelheid Co bepaald kan worden door de 
tweede partiële tijdsafgeleide van de flow &Q!or te correleren met de tweede plaatsafgeleide van de 
flow &Q!oi. Deze laatste kwantiteit kan numeriek bepaald worden wanneer op drie posities de flow 
Q(t) bekend is. 
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Ook deze methode is toegepast ter plaatse van de thoracale aorta en de femorale arterie. De resultaten 
zijn getoond in figuur 6. 7. De partiële afgeleiden zijn lineair gecorreleerd zodat gebruik gemaakt 
wordt van alle datapooten in plaats van een paar karakteristieke pooten zoals het geval is bij de foot
to-foot velocity meting. 
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Figuur 6.7: flQ!ar vs. flQ!oi. De golfsnelheid co wordt bepaald via lineaire regressie van de 
datapunten De partiële afgeleiden zijn bepaald door op drie posities Q(t) te meten. Links de 
thoracale aorta met resulterende golfsnelheid co=2,4:t 0.1 mis. Rechts de fomorale arterie met 
resulterende golfsnelheid c0=5,0 :tO.l mis. 

Een tweede mogelijkheid om flQiài numeriek te bepalen door gebruik te maken van de 
tijdsafhankelijk dwarsdoorsnede. In figuur 6.8 is het resultaat weergegeven. 

De pooten in deze figuur beschrijven een Lissajou-lus (zie ook hoofdstuk 5). Dit betekent dat er een 
fase-verschil tussen de twee afgeleiden is. Dit kan komen door een verzwakkings-coëfficiënt die 
veroorzaakt wordt door wrijving of door de visco-elastische wand. Deze verzwakking is echter niet 
gemeten met de drie-poots methode in figuur 6.6. Wanneer het hier een fout betreft zal dit een 
structurele fout zijn omdat de pooten in de figuur te nauwkeurig op een denkbeeldige lus liggen. Een 
statistische fout zou een wolk met een bepaalde breedte veroorzaken 

Het faseverschil in figuur 6. 8 zou ook veroorzaakt koonen worden door een tijdverschil in de meting 
van Q en A bij een QF-meting. Dit fase-verschil is dan niet fysiologisch maar wordt geïntroduceerd 
door het karakter van de MR meting. De magnitude (FFE/M) wordt tijdens de meting op een andere 
tijd uitgelezen dan de fase (PCA/P), terwijl ze in het resultaat hetzelfde tijdpoot krijgen toegewezen. 
Op dit moment is er te weinig bekend over het exacte meetprotocol om te koonen zeggen of deze 
structurele afwijking verantwoordelijk kan zijn voor het faseverschil. 
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Figuur 6.8: De twee-punts methode in het tijddomein. Resulterende golfsnelheid bij deze meting 
co= 2. 3 :t 0.1 mis in de thoracale aorta en co=4, 9 :t 0.1 mis in de fomorale arterie. 

Beide methoden om de golfsnelheid te bepalen in het tijddomein geven een overeenkomstige waarde 
voor eo. Met behulp van deze golfsnelheid kan de compliantie in de aorta (=0.23 ± 0.02 o/o/mmHg) 
en femorale arterie (0.05 ± 0.002=m2/mmHg) bepaald worden door middel van de definitie van de 
Moens-Korteweg golfsnelheid (4.15). 

6.4 Golfseparatie 

Teneinde de reflectie-coëfficiënt te bepalen wordt de gemeten flowcurve gesplitst in een heen- en 
teruggaande component De verhouding tussen deze componenten Qr en Q1 levert de reflectie
coëfficiënt r (5.8). Deze is in het algemeen sterk afhankelijk van de frequentie. Separatie is mogelijk 
wanneer op twee plaatsen in een vaatsegment de flow (of druk-)curven zijn gemeten, en de 
propagatie-coëfficiënt y bekend is. In hoofdstuk 5 zijn methoden uiteengezet om golven te separeren 
in tijddomein en frequentie-domein 

Frequentie-domein 

In figuur 6. 9 zijn de resultaten getoond van separatie in het frequentiedomein van een flowcurve 
gemeten in de thoracale aorta Separatie waarbij gebruik gemaakt werd van de propagatie-coëfficiënt 
gaven geen reële resultaten. De fout in de propagatie-coëfficiënt was hiervoor te groot V oor de 
golfseparatie getoond in figuur 6.9 is de golfsnelheid gebruikt bepaald in het tijddomein 

Uit het feit dat reflectie-coëfficiënt r( co) van de eerste harmonische groter is dan één blijkt dat deze 
niet juist gesepareerd is. Dit uit zich in een naar links lopende golf die ongeveer dezelfde amplitude 
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heeft als de naar rechts lopende golf Dit wordt mogelijk veroorzaakt door een golfsnelheid die bij lage 
frequentie afwijkt van de golfsnelheid bepaald in het tijddomein. Tevens is het mogelijk, dat het niet
lineaire systeem leidt tot frequentie-interactie [Ste-95b]. 
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Figuur 6.9: Golfseparatie in het frequentiedomein. Er is gebmikt gemaakt van de golfsnelheid 
bepaald in het tijddomein. De gemeten flowcurve is gesplitst in een naar rechts lopende component 
Qr en een naar links lopende component Q1 .. Links is de reflectie-coëfficiënt-curve getoond 

De rest van de reflectie-coëfficiënt-curve heeft dezelfde vorm als bekend is uit de literatuur [Wes-72]. 
Verzwakking van de hogere harmonische zou leiden tot een kleine reflectie bij deze hoge frequenties. 

Tijddomein 

In figuur 6.10 is het resultaat getoond van golfseparatie in het tijddomein. Dit is gedaan voor de 
thoracale aorta en de femorale arterie. Ook hierbij is de golfsnelheid gebruikt, bepaald in het 
tijddomein. 

De zaagtand die voorkomt in de curven van de femorale arterie, zijn veroorzaakt door het periodiek 
voortzetten van de gemeten curve. Dit is gedaan om de tijdresolutie van de componenten te verhogen. 

De resultaten van de aorta zijn op verschillende punten in overeenstemming met die van de femorale 
arterie. In tegenstelling tot de naar recht lopende component, bepaald in het frequentiedomein, zijn 
deze naar rechts lopende componenten wel groter dan de gemeten curve. De amplitude van de naar 
rechts lopende golf is ongeveer twee maal zo groot als de naar links lopende golf Dit is in 
overeenstemming met andere onderzoeken 
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Opvallende is echter het feit dat de naar rechts lopende golf voorloopt op de gemeten golf Hierover is 
niets bekend in de literatuur. Wanneer deze waarneming correct is, zou de aanname die gemaakt 
wordt bij de foot-to-foot methode dat de opgaande flank vrij is van reflecties, onjuist. 
Er zijn geen onderzoeken over golfseparatie in de femorale arterie bekend De resultaten zijn echter 
wel in overeenstemming met de aanname dat de reflecties hier groter zijn dan in de aorta De licht 
veranderde vorm van de naar rechts lopende component, in vergelijking met de aorta, is waarschijnlijk 
veroorzaakt door dispersie 
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Figuur 6.10: Golfseparatie in het tijddomein. Links: thoracale aorta. Rechts: fomorale arterie. 

Door de heen en teruggaande component te transformeren naar het frequentie domein, kan de 
reflectie-coëfficiënt r bepaald worden Deze is getoond in figuur 6.11. 
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Figuur 6.11 Absolute waarden van de reflectie-coëfficiënten r bepaald aan de hand van de in het 
tijddomein gesepareerde golf 
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De reflectie-coëfficiënt getoond in figuur 6.11 toont in grote lijnen overeenkomsten met die bepaald 
in het frequentie-domein. De absolute waarde vanris in goede orde van grootte [Wes-72]. Wel is er 
meer scattering aanwezig. 

6.5 Drukgolf 

Nu de golfsnelheid bekend is kan hieruit de compliantie C of admittantie Y van het vaatsegment 
bepaald worden (zie hoofdstuk 4). Op drie manieren kanween drukgolf gereconstrueerd worden. 
Wanneer de dwarsdoorsnede A(t) bekend is volgt hieruit via de compliantie C de drukgolfp(t). 

Via de flowcurve Q(t) kan ook op twee manieren een drukgolf bepaald worden. Eerst wordt de 
flowcurve gesplitst in een heen- en teruglopende component Qr en Q1• Dit kan in het tijddomein en 
frequentiedomein. Via de admittantie Y leidt dit tot een heen- en teruggaande drukgolf Deze 
componenten tellen bij elkaar op tot een drukgolf Een tweede manier maakt gebruik van de 
compliantie, de flow en vergelijking (4.6). Wanneer C en Q bekend is volgt uit (4.6) via integratie 
p(t). 

Er dient opgemerkt te worden dat de gereconstrueerde drukcurven slechts het tijdsafhankelijke deel 
van de druk weergeven. De absolute druk p0 kan niet bepaald worden In figuur 6.12 zijn de 
resultaten getoond van beide methoden toepast op een flowcurve in de thoracale aorta 
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Figuur 6.12. Drukgolf bepaald op vier methoden 1: Dwarsdoorsnede en compliantie, 2: Tijd
integratie vanjlowgradiënt, 3: Golfseparatie in .frequentie-domein, 4: Golfseparatie in tijddomein. 

Volgens directe drukmetingen door Stefanadis, varieert de druk over w'n 60 mmHg in de thoracale 
aorta [Ste-95a]. Curven 1,2, en 4 hebben een amplitude van deze orde. Curve 3 is de enige bepaald in 
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het frequentie-domein. Deze vertoond geen of nauwelijks een diastole die normaliter wel wordt 
waargenomen Een diastole is wel aanwezig in de curven 1,2 en 4. 
Curve 1 heeft de beste overeenkomsten in vorm met drukcurven uit de literatuur [Ste-95a]. Eerst een 
steile flank, daarna een korte steile afuame, en tenslotte een constante helling naar beneden. Deze 
karakteristiek kan gedeeltelijk verkaard worden uit het functioneren van het hart [Mil-82]. Curven 2 
en 4 vertonen in mindere mate deze karakteristiek. Wel zijn deze zeer goed met elkaar in 
overeenstemming. Het feit dat deze twee onafhankelijke methoden tot eenzelfde resultaat leiden, wil 
niet zozeer zeggen dat de compliantie correct bepaald is, als wel dat de separatie in het tijddomein 
betrouwbaar is. 

De opgaande flanken van curven 1 en 3 zijn wel met elkaar in overeenstemming. Het feit dat deze 
twee drukcurven voorlopen op de andere twee curven komt waarschijnlijk door het niet in rekening 
brengen van de visco-elastische eigenschappen van de vaatwand. 
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6.6 Foutenanalyse 

Een belangrijke stap die nog genomen moet worden in de boven beschreven metingen aan het 
arteriële stelsel, is het afschatten van de meetnauwkeurigheid van de gebruikte Quantitative Flow 
techniek. Vervolgens moet deze fout doorgerekend worden in het uiteindelijke resultaat. 

De fout in Q(t) bestaat uit zowel statistische als systematische fouten, zoals de signaal-ruis 
verhouding, de invloed van partial volume effecten en intravoxelaire fase-dispersie. Er zijn diverse 
onderzoeken gedaan in vitro om deze fout te bepalen. De meeste onderzoeken vonden een afwijking 
van ongeveer 5% in de flowbepaling. Deze fout in Q(t) is gebruikt om de fouten in de frequentie 
componenten numeriek te bepalen De fout in A(t) heeft eenzelfde karakter als de fout in Q(t). De fout 
is evenredig met de diameter van dwarsdoorsnede en verschilt dus tussen verschillende tijdfasen. De 
fout is bepaald met behulp van vergelijking (3 .1) Ook deze fout is op numeriek wijze vertaald in een 
fout in de frequentie-componenten. In hoofdstuk 3 is beschreven hoe dit is geïmplementeerd 

In figuur 6.13 zijn deze fouten van de eerste 5 harmonischen van de flow Q en de dwarsdoorsnede A 
weergegeven. Er is gebruik gemaakt van de curven getoond in figuur 6.2, gemeten in thoracale aorta. 
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Figuur 6.13: Fout in reële en imaginaire deel van Q( m) en A(~- De fouten zijn op numerieke wijze 
bepaald uit de fout in het tijdsignaal. 

In welke mate de fout in y bepaald wordt door de fouten in Q( ro) en A( ro ), hangt af van de gebruikte 
methode om y te bepalen Op de manier beschreven in hoofdstuk 5 is per methode een voorschrift 
afgeleid die het verband weergeeft tussen L\(Q(ro)) en ~(A(ro)) enerzijds en de coëfficiënten ~ro), 
&( ro) en fase-snelheid ~c( ro) anderzijds. In figuren 6.14 tot en met 6.17 zijn de fouten ~y( ro) 
weergeven voor de verschillende methoden 

Methode A gebruikte twee flowcurven Q1 en Q2 op een afstand L van elkaar om de schijnbare 
propagatie-coëfficiënt te bepalen In figuur 6.14 is de absolute fout in y( ro) gegeven tengevolge van de 
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fout in Q.(ro) (bovenste balk), Q2(ro) (middelste balk) en L (onderste balk). De fout in L is 
verwaarloosbaar klein en daarom nauwelijks waar te nemen in de grafiek. 
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Figuur 6.14: Fouten in ;(w) voor de methode A waarmee de schijnbare ;(w) bepaald is Van onder 
naar bovenin de grafiek de fout in r t.g.V. L, Ql ( w), Q2( w) . 

Met behulp van methode B kan de schijnbare propagatie-coëfficiënt worden vastgelegd door A en Q 
op één positie te meten Er zijn dus twee bijdragen in de fout in y(ro). Bovenste balk fout t.g.v. A, 
onderste balk t.g.v. Q. 
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Figuur 6.15: Fouten in ;( w) voor de methode B waarmee de schijnbare ;( w) bepaald is. Van onder 
naar bovenin de grafiek de fout in r l.g. V. Q en A . 

Uit de figuren 6.14 en 6.15 blijkt dat de schijnbare propagatie-coëfficiënt net ro nauwkeurig te 
bepalen is op één positie met Q en A als op twee posities de flow te meten Het feit dat de 
dwarsdoorsnede minder nauwkeurig te bepalen is wordt in methode B gecompenseerd door het feit 
dat in methode A twee bijna gelijke variabelen op elkaar gedeeld worden. 

De werkelijke propagatie-coëfficiënt kan bepaald worden met de drie en twee-punten methode C en 
D. De fouten in y(ro) bepaald met methode C zijn getoond in figuur 6.16. De fase-snelheid is relatief 
nauwkeurig te bepalen met deze methode. Dit is in overeenstemming met de resultaten getoond in 
figuur 6.4. 
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Figuur 6.16: Fouten in J{w) voor de drie-puntsmethode methode C waam1ee de werkelijke J{w) 
bepaald is. Van onder naar bovenin de grafiek de fout in r t.g. v respectievelijk L Q 1, Q2 en Q3 . 

Met methode D blijkt y( ro) minder nauwkeurig te bepalen te zijn. Dit komt omdat hiervoor, in 
tegenstelling tot drie-punts methode, vier metingen nodig zijn die allen bijdragen tot de fout in y. 
Daarnaast zijn twee van deze metingen zijn de dwarsdoorsnede. 
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Figuur 6.17: Fouten in J{ w) voor de twee-punts methode waarmee de werkelijke propagatie
coëfficiënt bepaald is. Van ondernaarbovenin de grafiek de fout in r t.g.v. resp. L QJ,Q2 Al, A2. 

Wanneer de bovenstaande absolute fouten vergeleken worden met de figuren 6.3 en 6.4, blijkt dat in 
alle gevallen deze fout in y van dezelfde orde is als de waarde van de propagatie-coëfficiënt zelf Dit 
maakt het voorkomen van de scattering in de resultaten aannemelijk. 

De driepunts-methode blijkt de kleinste fout te generen in de propagatie-coëfficiënt wat in 
overeenstemming is met de resultaten. Deze methode heeft dan de voorkeur om de werkelijke 
propagatie-coëfficiënt te bepalen. 
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7 DISCUSSIE 

Dit laatste hoofdstuk bevat een korte discussie die voornamelijk betrekking heeft op de resultaten 
getoond in hoofdstuk 6. Het hoofdstuk sluit af met de belangrijkste conclusie van het onderzoek 
en enige suggesties omtrent toekomstig onderzoek. 

Frequentiedomein vs. tijddomein. 

Frequentie-domein 
In veel onderzoeken wordt melding gedaan van scattering in frequentie afhankelijke arteriële 
parameters zoals de propagatie-coëfficient [Cox-71], [Mil-75], [Bus-78], [Urs-93], [Ber-95]. 
Scattering wordt in dit verband gedefinieerd als significante veranderingen in de waargenomen 
parameters voor (bijna) gelijke frequenties. 
Ook in dit onderzoek is scattering aanwezig in de resultaten in het frequentie-domein. Het feit 
dat de absolute fout ily( ro) van dezelfde orde van grootte is als y( ro) zelf, maakt het aanwezig zijn 
van de scattering aannemelijk. Deze foutenanalyse is in overeenstemming met de resultaten 
waaruit de drie-punts methode als nauwkeurigste methode naar voren komt om de propagatie
coëfficiënt te bepalen. 

Stergiopolous simuleerde golfvoortplanting in een niet-lineair model. Ook hij ondervond 
scattering in zijn resultaten [Ste-94]. Hij wijdde dit aan het toepassen van (lineaire) fourier
analyse op het niet-lineaire systeem. Dit leidt tot frequentie-interactie waardoor een kleine 
verandering in één frequentie-component leidt tot en grote verandering in andere frequentie
componenten. Dit komt in de resultaten als scattering naar voren. Dit kan worden voorkomen 
door het toepassen van niet-lineaire modellen. Er kan dan geen Fourier-analyse worden toegepast 
om de resultaten in het frequentie-domein te bepalen. Een ander nadeel is de noodzakelijk kennis 
van bijvoorbeeld de drukafhankelijke compliantie. Deze is in de meeste gevallen niet bekend. 

Tijddomein 
Betere resultaten zijn behaald met methoden om de golfsnelheid te bepalen in het tijddomein, 

door het correleren van tflQ/ & 2 met tflQ/ a2 
. Voordeel van deze methoden is het gebruik 

van àlle punten op de gemeten golfcurven, waarvoor door middeling (lineaire regressie) één 

golfsnelheid gevonden wordt. Op twee onafhankelijke manieren is tflQ/ & 2 
, en dus de 

golfsnelheid bepaald in de thoracale aorta en de femorale arterie. Beide methoden geven 
constistente resultaten. 
Dat slechts op twee posties gemeten hoeft te worden is een groot voordeel van de methode met 
twee dwarsdoorsnede curven en één flowcurve. Dit vergroot de toepasbaarheid in het artriële 
stelsel, doordat slechts een kort vaatsegment vereist is. Nadeel van deze methode is dat de 
dwarsdoorsnede minder nauwkeurig te bepalen is, in vergelijking met de flow curve. 

De tekortkomingen van de beproefde methoden, in frequentie- en tijddomein, zijn voornamelijk 
te wijden aan een te lage temporele en spatiële resolutie. Tevens zal verbetering van de signaal
ruis-verhouding SNR nodig zijn om de kleine verschillen in de signalen te kunnen waarnemen. 
Verbetering van deze punten komt in de praktijk neer op een langere scantijd. Op dit moment 
kost een drie-punts meting, ongeveer 15 minuten. Wanneer hogere eisen aan resolutie en SNR 
worden gesteld kan deze meettijd verdubbelen. Deze lange scantijd beperkt ook de klinische 
toepasbaarheid. Patiënten met vasculaire aandoeningen zijn vaak niet in staat minuten lang stil te 
liggen. 
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Hoofdstuk 7 Discussie en conclusie 

MRA, de gouden standaard? 
Tot op dit moment zijn de gouden standaarden voor in vivo hemodynamisch en angiografisch 
onderzoek respectievelijk Doppier Ultrageluid en röntgen (DSA). Beide hebben voordeel ten 
opzichte van MRI in resolutie en snelheid. Een directe vergelijking van deze technieken met 
MRI gaat echter mank. 

MRI haalt zijn voordeel uit de combinatie tussen enerzijds het afbeelden van de anatomie en 
anderzijds het meten van de hemodynamica. Het feit dat anatomische informatie direct kan 
aangevuld worden met functionele informatie maakt de techniek uniek. Ontwikkelingen in de 
MR. Angiografie moeten deze combinatie dan ook als voornaamste uitgangspunt hebben. 

Suggesties 

Sinds de ontwikkeling van de QF techniek zijn vele onderzoeken gepubliceerd om de gemeten 
stroomsnelheden of volumestromen te valideren. Daarentegen zijn weinig onderzoeken bekend 
waarin de dwarsdoorsnede gemeten met QF wordt gevalideerd. De toepasbaarheid van MR. QF 
in vivo zal toenemen wanneer dit beter begrepen wordt. V ragen omtrent de longitudinale 
beweging en dikte van de vaatwand moeten beantwoord worden. Er zijn bemoedigende 
resultaten bereikt door gebruik te maken van andere (niet QF) afbeeldingstechnieken. Verder 
zou 3D QF meer inzicht kunnen geven in complexe beweging van de vaatwand. 

CONCLUSIE 

Met MR. Quantitative Flow is het mogelijk gebleken interessante aspecten van het arteriële 
stelsel in vivo en non-invasief vast te leggen. Belangrijkste resultaten met betrekking tot het 
meten van de hemodynamica: 

1. Er zijn twee onafhankelijke methoden onderzocht om de golfsnelheid te bepalen in het 
tijddomein. Beide methoden geven consistente resultaten. 

2. Vier methoden zijn onderzocht om de propagatie-coëfficient te bepalen in het frequentie 
domein. Uit de resultaten en een fouten-analyse blijkt de drie-punts-methode de meest 
nauwkeurige. Scattering blijkt in bijna alle gevallen aanwezig te zijn. 

3. Voor zover bekend is dit het eerste Quantitative Flow onderzoek wat de tijdafhankelijke 
dwarsdoorsnede gebruikt in combinatie met het volumedebiet om arteriële 
eigenschappen vast te leggen. 

4. Golfseparatie is onderzocht in frequentie- en tijddomein. Beide resultaten waren in grote 
lijnen in overeenstemming met de literatuur. Voor zover bekend is dit het eerste 
onderzoek waarin melding wordt gedaan van golfseparatie in tijddomein. 
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Appendices 

A TECHNOLOGY ASSESSMENT 

Het maatschappelijk belang en praktische inzetbaarheid van toegepast onderzoek zoals in dit 
verslag beschreven wordt, laat zich, mede gezien de klinische omgeving waarbinnen de 
toepassing plaats vindt, vrij eenvoudig beschrijven. 
Het toepassen van fysische modellen op, met MR gemeten bloedstroming, kan inzicht geven 
in de arteriële golfvoortplanting in het algemeen, en kan in individuele situaties extra inzicht 
verschaffen in de toestand van arteriële stelsel. Kennis over de functionele toestand van de 
arteriën (elasticiteit, bloeddoorstroming, bloeddruk) levert in combinatie met de vasculaire 
anatomie, een beter inzicht in pathologiën. 
Er is gebleken dat het vastleggen van de hemodynamiek in gezonde proefpersonen mogelijk 
is. Of het onderzoek beschreven in dit verslag, ook daadwerkelijk klinische relevante 
resultaten zal opleveren, moet de toekomst uitwijzen. 
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Appendices 

8 SEGMENTATIE PROTOCOL 

Teneinde de dwarsdoorsnede van de bloedvaten uit de FFE/M afbeeldingen te halen, zal het 
bloedvat gesegmenteerd moeten worden uit zijn achtergrond. Dit gebeurt bij voorkeur door 
middel van een automatisch region growing algoritme. Het probleem wat zich hier voor doet 
is, naast het vastleggen van de threshold (grijswaarde niveaugrens van wat wel en niet tot 
bloedvat behoort), het zogenaamde doorgroeien in de omgeving. Vooral bij exacte 
oppervlaktebepaling leidt dit tot onoverkomelijke artefacten. Daarom is een protocol ingesteld 
om bloedvaten handmatig te segmenteren van de achtergrond waarbij de gevolgde 
handelingen zo reproduceerbaar mogelijk moeten zijn, voor een objectief resultaat. Het 
protocol is toegepast in het medische beeldverwerkingspakket ANALYZE. 

Protocol Segmentatie in 20 van transversale FFEIM fases uit een 
Quantitative Flow meting. 

1. Selecteer een seed point in het midden van het vat op de tijdfase waar het contrast 
minimaal is. Dit is vaak de eerste tijdfase (na de E.C.G. trigger) omdat de volumestroom 
en dus ook het inflow effect daar minimaal zijn. 

2. Plaats de threshold zo laag mogelijk, maar zodanig dat de contour net niet een 
gedeelte van de constante achtergrond omvat maar slechts eventuele naburige objecten. 
Dit kan bijvoorbeeld aangrenzend veneus bloed zijn. 

3. Verwijder deze naburige objecten van de contour door het aanleggen van een limit 
welke niet gepasseerd mag worden door de contour. 

4. Gebruik voor alle andere tijdfases dezelfde threshold, maar verander waar nodig de 
limit. 
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Appendices 

C FOUT IN HET FREQUENTIEDOMEIN 

Uit verschillende in vitro validatie-studie is gebleken dat de fout in de flow bepaling door 
middel van QF-metingen, bestaat uit statistische en systematische fouten. In deze studies is 
de fout vaak op empirische wijze bepaald met behulp van laboratorium opstellingen. Dit 
maakt een soortgelijke foutenbepaling in vivo onmogelijk, er is geen referentie-waarde en 
metingen kunnen vaak niet exact herhaald worden. Kloos heeft dit opgelost door QF
metingen te vergelijken met Doppier Ultrageluid metingen, de gouden standaard voor 
hemodynarnisch onderzoek [K.lo-96]. Uit alle onderzoeken komt een relatieve fout naar voren 
die ligt tussen 5% en 10%. Deze fout van 10% is als uitgangspunt gebruikt om de fout in de 
frequentie-componenten te bepalen. In figuur C.1 is een schematische weergave geven van 
het algoritme. 

I Q(t) 1-------tl 

Fout in 
Q(t): 
10% 

IFFT 

Start Fout in Pas Fout 
Q(ro=l), Q(ro=1), iteratief aan 

Q(ro=2), 
H 

Q(ro=2), Q(ro=1), 
~ Q(ro=3), Q(ro=3), ... Q(ro=2), 

... ... Q(ro=3), 
... 

t-------tl, Q(t) ± ~Q(t) 

1 
Ligt nieuwe Q' ( t) binnen 

Q(t) ± ~Q(t)? 

Nieuwe 
Q'(t) 

Nieuwe waarde 
Q'(ro=l), 
Q'(ro=2), 

IFFT Q'(ro=3), 
------. .. 

Figuur C.1: Schema van numerieke methode om L1Q( m) te bepalen uit L1Q(t). 

In elke stap hebben de reële en imaginaire delen van de frequentie componenten een bepaalde 
frequentie-afhankelijke fout. Alle mogelijke combinaties van de verschillende componenten 
die mogelijk zijn met deze fout worden getoetst in welke mate deze overeenkomt met 
Q(t)±t\Q(t). Wanneer een combinatie binnen of buiten dit bereik valt wordt de fout iteratief 
aangepast. 

Een Voorbeeld 
Wanneer de eerste vijfharmonische in beschouwing wordt genomen zijn er bij een bepaalde 
fout in de afzonderlijke componenten 310 combinaties na Qr( co) en Qi( co) die getoetst moeten 
worden. Zelfs wanneer dit proces iteratief doorlopen zijn er 10-20 van deze stappen nodig om 
de fout in alle Qr( co) en Qi( co) bepaald te hebben binnen 0.1 %. Dit kost in de praktijk enkele 
uren op een Pentium-computer, waardoor de methode niet zeer praktisch is. 
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Appendices 

0 STRUCTURELE FOUT IN SPATIËLE 

FLOWGRADIËNT 

Talbot geeft in Systems Fysiology de fout die geïntroduceerd wordt wanneer een gradiënt van 
een lopende golfnumeriek bepaald wordt, door op twee plaatsen de golfcurve te meten [Tal-
73]. De fout in de gegeven formule blijkt, logischerwijs afhankelijk te zijn van segmentlengte 
L en propagatie-coëfficiënt y. De origine van de formule is helaas niet bekend en daarnaast is 
deze onnodig complex. Hieronder is deze fout op andere, inzichtelijke wijze afgeleid: 

Eerst wordt de lopende golf gesepareerd in een heen-en teruggaande component: 

Dit leidt na vegen van bovenstaand stelsel tot: 

De gradiënt op het segment kan, gebruik makend van (D.2), geschreven worden als: 

Aangezien het product ]'L<<l kunnen de e-machten in (D.3) afgeschat worden: 

Vervolgens kan de gradiënt geschreven worden als: 

De relatieve fout in de numeriek bepaling van iQ is dus evenredig aan het product ]'L. 
& 
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Appendices 

E ANATOMIE VAN HET ARTERIËLE STELSEL 

Hieronder is het arteriële stelsel schematisch weergegeven. De verschillende arteriën zijn 
benoemd bij hun latijnse namen. De thoracale aorta en femorale arterie, waar de QF metingen 
Jedaan zijn besproken in hoofdstuk 6, zijn onderstree~. 

1-IQUUr 1-1 

Anato,.,.'' ~ h~t 
~rtr-• 

A. iliaca communis ----+--#-_....-+-+----• 
A. iliaca externa ----h,_-1-+--+----... 
A. i I ia ca interna -----Hr-.,....,f---+----.--t 
A. temaralis communis --H'---Jf-1---t----.• 

1---f---- A. femoralis superficialis 

1--t---------- A. poplitea 

l-lf----1---------- A. fibularis 
(A. peronea) 
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F 5PATIO-TEMPORAL PHASE UNWRAPPING 

Het phase unwrapping algoritme is gebaseerd op de phase unwrapping conditie [Hed-91]: 

I t/J (x, y, t) - t/J(x, y, t+ _ L1t) I < ;r (F.1) 

Hierin is <j>(x,y,t) de fase die correspondeert met een grijswaarde in het fase-beeld. De 
verschillende tijdfases worden aangegeven door t; x,y zijn de positie in die tijdfase. 
Aangezien er twee fase in de conditie voorkomen wordt er altijd gestart vanuit een aliasing
vrij referentie beeld. Wanneer een beeldelement niet voldoet aan de phase unwrapping 
conditie, wordt deze 'gemerkt' (flagged). Eerst worden de verschillende tijdfases per 
beeldelement met elkaar vergeleken in twee richtingen in de tijd (temporeel). Voor beide 
richtingen kan een beeldelement gemerkt worden. Daarna worden de afzonderlijke tijdfases 
bekeken op phase wrapping artefacts (spatieel). Hierbij wordt een gelijksoortige eis 
gehanteerd als (F .1 ): 

I tjJ (x,y,t)- t/J(x ± L1x,y ± L1y,t)l < ;r (F.2) 

Elk beeldelement wordt in vier richtingen bekeken, dat wil zeggen vergeleken met 
aangrenzende beeldelementen boven, onder, links en rechts van het betreffende beeldelement 
Elke keer wanneer de vergelijking met aangrenzende pixels niet voldoet aan (F.1) of (F.2) 
wordt het beeldelement gemerkt. Elk beeldelementen worden zo maximaal 6 maal gemerkt. 

+Y 

1 +t 

-X 7.~ +X 

- t r 
-Y 

Op empirische gronden is bepaald dat een beeldelement gewrapt is wanneer deze 3 of meer 
maal gemerkt is. Daarna wordt de hele dataset unwrapt via: 

t/J(x, y, t) = t/Jw (x, y, t) + 2 7m(x, y, t) n = -1,0,1. (F.3) 

Hierin is t/Jw de gewrapte beeldelement en fjJ is juiste beeldelement Gewrapte beeldelementen 
hebben afhankelijk van de richting van de stroming n=±1, overigen hebben n=O. De 
uiteindelijke snelheid kan dus wel groter respectievelijk kleiner worden dan ±vene· 
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G ENIGE RESULTATEN UIT DE LITERATUUR 

In dit verslag is veelvuldig verwezen naar resultaten uit de literatuur. Op deze pagina's zijn 
een aantal figuren afgedrukt, die vergeleken kunnen worden met de resultaten in dit verslag. 
Bij elke figuur staat de bron, eventueel de meetgegevens en de figuur uit dit onderzoek 
waarmee deze vergeleken kan worden. 

Druk- en diameter curven 

In de bovenste figuur is een simultane intra-arteriële opname gezien van druk en diameter. 
Wanneer beide siganlen tegn elkaar uitgezet worden wordt de hysterselus zichtbaar. Deze 
verdisconteert de vsco-elastische eigenschappen van de vaatwand. De bovenste figuren kunne 
vergeleken worden met figuur 6.2 voor de diameter/dwarsdoorsnede, en figuur 6.12 voor de 
drukcurven. [Ste-95a] 

A 8 
140 

130 

c; 120 
::1: 
~ 110 

! 100 

; 90 
• 
~ 80 

70 

~+---~~--~--~--~~ 

äi 
l: 
E s. 
e = .. • e 
'1. 

130 

120 

110 

100 

90 

80 

70 

60 

0 02 0.4 0.6 0.8 1.2 

time (sec) 

male, SOyrs 
r-0 99. p<.0001 
y=-325.8+19 07x 

23.5 

23 

I 225 .. i 22 

~ 21.5 
c 

21 

20.5 21 21.5 22 

Diameter (mm) 

64 

0 02 0.4 0.6 0.8 

tlme(&ee:) 

22.5 23 

1.2 

23.5 



Appendices 

Propagatie-coëfficient in vivo 

In de onderstaande figuur zijn verzwakkingsconstantes getoond, gemeten in verschillende 
arteriën van een hond. Hiervoor zijn verschillende methode en meetapparatuur gebruikt. De 
metingen zijn veelal gedaan aan geprepareerde arteriën in laboratorium situatie. De methoden 
die getoond zijn in de figuur zijn: E-phase (methode A. dit verslag), 3pt (methode C, dit 
verslag), M-N (methode D, dit verslag) en OCC (methode D met occlusie). Tevens zijn de 
Womersley curven aangebracht voor een visco-elastische wand. Opvallend is weer scatterin 

in veel resultaten.Attenuation constantk = am , a is verzwakkingsconstante zoals gebruikt in 
Co 

dit onderzoek. De resultaten kunnen vergeken worden met figuur 6.3 en 6.5 uit dit 
verslag. [Ber-95] 

~ 

ë 
!! 
." c 
0 
u 
c 
0 
:; .. c 
!! 
< 

6.0 Canine c:arotid anery 

• 
• .. • 

• 
• 

4.0 ; • • 
• 3 PT (li ~~nl. 1981) 

.c 

• OCC (Wenerer rr nl. 1978b) 
• OCC (Buue rr nl. 1979. Fic.2 ···I 
• OCC cBuue rr nl. 1979. Fic.2 ... I 
• OCC CBuue" nl. 1979, fiJ .. l) 
a E·phue cRerael 19611>1 

• 
• 

a a a 

0.0 L..-------..L-----------' o ao. 2o: 
Frtquency (Hz) 

; 
i 
; 
= 0 u 
g 
·; 
:0 = .. 
= < 

!10 

4.0 

3.0 

Conint aorta -
• 

• 
• 

!! .. g 
u 
c 
0 ·; .. c 
~ 
< 

Canine femoral anery 

6.0 I 
• • ~ .. 

• 
•• • • • • • •• 11 

11 • 
4.0 • • 

• 
11 

• J I'T 11.1 "111. 19RII 
•M NCMIInnrA Nlchni•I<IH) 

• • 11M-N CMolnm .\ Re11rarn 1'17Rl 
• OC'C CWenerer "111. I Q7Ra) 

2.0 aE-pha~e CRerael 1961bl 

a 

10. 20. 

Frequency (Hz) 

• 3 PT lli "'nl. 19811 
• GEN cGreenwald t1 of.) 
1 ~40Hz C .t.nliker tl of. 19681 
a E-phase CBerJel 1961b) 

20. 30. 40. 

Frequency (Hz) 

65 



Appendices 

Golfseparatie in de aorta 

In de bovenste figuur is het resultaat getoond van een golfseparatie volgens de methode van 
Westerhof (hoofdstuk 5). De druk en flow golf in de aorta van een hond zijn gesepareerd in 
het frequentie domein. In de onderste figuur is de modulus van de reflectiecoëfficiënt in de 
aorta afgebeeld bij verschillende toestanden van het arteriële stelsel. Bolletjes: normaal, 
driehoekjes: hoge perifere weerstand (vasoconstrictie), open cirkels: lage weerstand, 
vasodilatie. 

.8 

. 6 

.4 

.2 

1r1 

.... . ...... . . . . ..... 
• )t'. •• 

•• k • • 
~ .\ ..... 
• • • . ~ ·. 
~ \ ·. . . :.. 
~ \ ·• . . 

\ .... \ ... 
. ~ l. 

\ ·. \. ·· .. . ' . . ...... . 
0 • ".À 

\ . ;... ... 
•.. \..""- .. .._.. ··i~l0 

• ' .",0..- • 

\ 
·• y .• >( 

• • cf"'o \... • • I 
/• •• •'J. / 

o-o '\c. .. 'x 

_ _, 

04---r-~---r--~~r--r-

0 2 4 6 8 10 12 

Frequency (Hz) 

66 


