Aus der Medizinischen Klinik und Poliklinik |
der Ludwig-Maximilians-Universitat Miinchen
Abteilung Kardiologie
Direktor: Prof. Dr. med. S. Massberg

Der Zusammenhang der mittels Computational Fluid
Dynamics berechneten endothelialen Wandschubspannung
und der Verteilung und Zusammensetzung der koronaren

atherosklerotischen Plagues in vivo

Dissertation

Zum Erwerb des Doktorgrades der Medizin
an der Medizinischen Fakultat der
Ludwig-Maximilians-Universitat zu Miinchen

Vorgelegt von
Ahmad Jaber
aus
Agaba
2014



Mit Genehmigung der Medizinischen Fakultét

der Universitat Minchen

Berichterstatter:
Mitberichterstatter:

Mitbetreuung durch den
promovierten Mitarbeiter:

Dekan:

Tag der mindlichen Prifung

PD Dr. med. Johannes Rieber
Prof. Dr. Andreas Schober

Prof. Dr. Michael Weis

Prof. Dr. Haus-Christoph Becker

Dr. med. Holger Hetterich

Prof. Dr. med. Dr. h.c. M. Reiser,
FACR, FRCR
10.07.2014



Inhaltsverzeichnis

1 BINTEITUNG ... 1
1.1  Die Koronare AtheroSKIBIOSE. .........ccviiiiiiiiiie ittt 1
00 0 A I - 110 1o o PO 1
1.1.2  Die Entstehung der AtherosKIEroSe ...........cccovveririiiiiiiiiie e 1
1.1.3  Risikofaktoren fir die Entstehung der koronaren Atherosklerose.............c.c........ 4
1.2 Die endotheliale WandschubSpannuNQ ...........cccceoeiiriniiinieeee e 4
1.2.1  Einleitung und DefiNItioN .........ccoooiiiiieiiiiie e e 4
1.2.2  Die Mechanotransduktion der endothelialen Wandschubspannung..................... 5
1.2.3  Der Effekt der niedrigen endothelialen Wandschubspannung auf die
GBINEXPIESSION ...ttt etttk bbbttt e bbbt bt bbb e e et e e b e b et e bt et e ne e e e 5
1.3 Computational FIUId DYNAMICS ........cccviiiiiiieieiese e 7
IR T A I = 110 1o SR 7
1.3.2  Mathematischer und physikalischer Hintergrund.............cccoooveieieiiiicc e 7
1.3.3  AnwendungSherEiChe.........ooviiiii i s 8
1.4  Kardiale Computer Tomographie Angiographie ..........ccccceevevieveeiieiieseese e 9
1.5 Intravaskuldrer Ultraschall und Radiofrequenz-Analyse ..........ccccocveveiiveveeiicseennnnn, 10
1.6 Zielsetzung und Fragestellung ..........cooveiiiiiiieie e 11
2 Material Und MEtNOOEN ...........oviiiiicce e 12
2.1 SEUAIEBNMOUEL.....c.eiiiiiieieee ettt st 12
2.2 Ein- und AUSSCHIUSSKITEEITEN .....cviiviiiiiiiiieieie et 12
2.3 BIlAGEDUNG ... s 13
2.3.1  Kardiale CTA .ottt es 13
2.3.2  Koronarangiographie ........cccoiiiiiiieieieiesie ettt 14
2.3.3  Intravaskuldrer Ultraschall...............ccoooiiioiioi e 15
2.4 Computational FIuid DYNAMICS .......ccccoiiiiiiiieieneniesie e 17
2.4.1  Die Berechnung der endothelialen Wandschubspannung .............cccccoovivninnne. 17
2.4.2  IMESN-GENEITEIUNG ...vviuieiiieitiite sttt sttt sttt 17
2.4.3  GamDIt UNA T-Grid ...cccveeiiieiiee st 19
244 FIUBNE ..c.eecececeee ettt ettt e neena e reenneenaenreas 21
2.5 Kaorrelation zwischen den 3D-Modellen und den IVUS-Daten ...........cccoevviviinnnnn. 25

2.6 IVUS IMESSUNGEN ...ttt b e 27



3

© 00 N o O

A A 1 L 1] {1 TR 28

ErQEINISSE ... 29
T8 R e 11 =T 01 (=1 o RSP R PRSP 29
3. L1 PatientenanzZahl ........ovooiiiiie s 29
3.1.2  PatientenCharakieriStIKa .........ccecueiieiieesieseee e 30
3.2 Durchfuhrbarkeit der UnterSUChUNGEN.........coiiiiiiiiiereeeieeeee e 31
321 Kardiale CTA .ottt e et reebesneenreas 31
3.2.2  Koronarangiographie und IVUS ... 31
3.2.3  SEOMENTIEIUNG ..ottt ettt bbb e e 31
324  MESN-GENEITEIUNG ....ovieieitieiieeiesiee sttt stee sttt et e et be e sreesteaneesbeebesneenneas 34
3.2.5  FIUSSSIMUIALION ...ttt neenneas 35
3.2.6  Darstellung des Quartils und Korrelation mit dem IVUS............ccccoevveiviinnnn, 35
3.3  Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und der
PlAQUEVEITEIIUNG . ..ottt 36
3.3.1  Endotheliale WandschubSpannuNg .........cccoceveririninieeeee e 36
3.3.2  Endotheliale Wandschubspannung und Intima-Media-Komplex-Dicke............ 36
3.3.3  Endotheliale Wandschubspannung und das Vorkommen von Plaque................ 38
3.4  Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und der
PlagUEZUSAMMENSEIZUNG.......ciiretiiteite ittt bbbt 40
3.4.1  PlagquezuSammEeNSELZUNG ........covrerreeeieeeniesieste sttt 40
3.4.2  Plaquezusammensetzung in den jeweiligen Quartilen...........c.ccocoovniniiiinnenn 43
D S0 TS o 1 SRR 58
4.1  Durchfiihrbarkeit der UnterSUChUNGEN...........coveiuiiieiiicie e 58
4.1.1  Erstellung €ines 3D-MOdElIS .........c.ccveiiiiiiicccee e 58
4.1.2  FIUSSSIMUIALION ....viiiiieiieieie e 59
4.2 Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und der
PlaqUEVEIEITUNG......ccviiiece ettt e b e e be e e s reeste e e e s reenne e 61
4.3  Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und der
PlagUeZUSAMMENSEIZUNG.......ceiieieiteite ittt ettt sttt 62
O I [ 0] LA o] =T o ISR 64
ZUSAMMENTASSUNG . ...ttt ettt e st e et e e st eebe e saeeabeesreeeree e 66
AUSDIICK L. 67
TabEllENVEIZEICHNIS ..o 68
ADDIAUNGSVEIZEICNNIS ...t s 69

ADKUIZUNGSVEIZEICANIS ...t 71



10
11

Literaturverzeichnis .............

Eidesstattliche Versicherung



1 Einleitung

1.1 Die koronare Atherosklerose

1.1.1 Definition

Die Welt-Gesundheits-Organisation (WHO) definiert Atherosklerose als eine variable
Kombination von Intimaveranderungen, bestehend aus herdférmigen Ansammlungen
von Lipiden (griech. ,athyre“: Fettbrei), komplexen Kohlenhydraten, Blut und
Blutbestandteilen, Bindegewebe und Calciumablagerungen, verbunden mit
Veranderungen der Media der Arterien®.

Die Atherosklerose ist eine Erkrankung der Intima, die mit ihrem Fortschreiten die
Media miteinbezieht. Im intravaskularem Ultraschall (IVUS) wird die Atherosklerose
als Verdickung des Intima-Media-Komplexes (IMK) der arteriellen GefaRe definiert.
Der Begriff ,,Atherosklerose wurde erstmals von Marchand im Jahre 1933
eingefiihrt®. Damals wurde der Begriff zur Beschreibung des Zusammenhangs
zwischen der fettigen Degeneration und der Verkalkung der groflen und mittleren

GefaRke verwendet®.

1.1.2 Die Entstehung der Atherosklerose

1.1.2.1 Aufbau der Gefallwand

Die Gefédllwand besteht aus der Intima, Media und der Adventitia. Die Atherosklerose
entsteht in der Intima und Media. Zu der Intima gehdren die Endothelzellen und eine
Schicht aus Proteoglykanen. Die Lamina elastica interna, die die Intima von der Media
abgrenzt, wird zu der Media gezahlt. Die Media besteht hauptséchlich aus mehreren
Schichten aus glatten, zirkuldr verlaufenden Muskelzellen. Die Adventitia besteht aus
Fibroblasten, elastischen Fasern und Kollagenfasern. Abbildung 1 zeigt ein

mikroskopisches Bild eines GeféaRes in zwei unterschiedlichen Farbungen.



Abbildung 1: Mikroskopisches Bild einer Arterie (65fache VergroRerung). Links in H&dmatoxylin-Eosin-

Féarbung. Man erkennt die drei Schichten sowie die Lamina elastica interna. Rechts in Resorcin-Fuchsin-

Féarbung. In dieser Farbung werden die elastischen Fasern hervorgehoben(?’).

1.1.2.2 Vorstufen der Atherosklerose

Die Vorstufen der Atherosklerose werden nach Stary et al. in drei Typen eingeteilt. Typ
| enthélt kleine punktférmige Ansammlungen von Lipiden und Typ Il zusétzlich eine
Verschmelzung dieser punktférmigen Ansammlungen in der befallenen Intima. In
beiden Vorstufen findet man Makrophagen, Schaumzellen und Mastzellen, wobei die
Anzahl und Grolie dieser Zellen in Typ lI-L&sionen grofer ist als in Typ I. Auch findet
man eine geringe Anzahl an glatten Muskelzellen, insbesondere in Typ Il L&sionen.
Diese Vorstufen entwickeln sich bereits im Saduglings- und Kindesalter. Eine reine
Verdickung der Intima ohne Lipideinlagerung wird nicht als Vorstufe der
Atherosklerose gesehen, sondern als physiologische Reaktion der Intima auf z.B.
physikalische Reize™ (Abbildung 2).

Typ ll1-L&sionen werden in ,,progression prone™ (Typ lla) und ,,progression resistant™
(Typ 1lb) Lasionen unterteilt. Typ lla-Lasionen kommen gehduft in Bereichen vor, in
denen sich Atherosklerose bildet, z.B. in Bereichen, in denen eine niedrige endotheliale
Wandschubspannung herrscht®™.



Typ lll-Lasionen stellen ein Stadium dar, in dem vermehrt Lipide gefunden werden, die
zum Teil die interzellular gelegene Proteoglykanschicht ersetzen. Man findet mehr

glatte Muskelzellen mit intrazellularen Lipidansammlungen®.

1.1.2.3 Fortgeschrittene atherosklerotische Lasionen

Die fortgeschrittenen atherosklerotischen Ld&sionen werden in drei weitere Typen
unterteilt. Typ IV-Lasionen stellen ein Fortschreiten von Typ Ill-L&sionen dar, bei
denen sich durch vermehrte Einlagerung von Lipiden ein Lipidkern gebildet hat. Dieser
Kern kann im histologischen Praparat mit dem bloRen Auge sichtbar sein®.

Bildet sich in Typ IV-Lasionen vermehrt fibroses Bindegewebe, werden diese dann als
Typ V-Lasionen klassifiziert. Diese werden in drei Subtypen unterteilt. In Typ Va-
Lasionen bildet sich das fibrése Bindegewebe ohne Kalzifikationen, in Typ Vb-
Lasionen sind diese Kalzifikationen vorhanden. Enthdlt eine L&sionen keinen bzw.
einen sehr kleinen Lipidkern, wird sie als Typ Vc-Lasion klassifiziert®.

Reilit die oberste Schicht einer ﬁ%ﬁé’,’)‘?ﬁ%ﬁé{‘&fﬁ%& Typell Jesion

atherosklerotischen Lasion ein, bzw. bildet

sich ein intramurales Hamatom oder Adaptive
thickening
(smooth muscle)

Thrombose, wird diese Lé&sion als Typ VI
eingestuft. Typ-VI-Lasionen kdnnen sich
auch aus Vorstufen (z.B. Typ II-Lasionen)
bilden®.

In Abbildung 2 ist eine schematische g [ Simeatviar
ipi

Darstellung der verschiedenen Typen der

Atherosklerose zu sehen. Es handelt sich
um einen  Querschnitt aus  sechs
unterschiedlichen Rami interventrikulares

anteriores (RIVA) an der gleichen Stelle.

Abbildung 2: Schematische Darstellung eines

®)

Querschnitts einer RIVA in unterschiedlichen Stadien der Atherosklerose



1.1.3 Risikofaktoren fir die Entstehung der koronaren Atherosklerose

Zu den Risikofaktoren der Atherosklerose gehdren u.a. die arterielle Hypertonie,
Hyperlipoproteinamie, Nikotinkonsum, Diabetes mellitus, Adipositas und genetische
Faktoren. All diese Faktoren wirken auf das gesamte GeféaRbett. Es ist jedoch bekannt,
dass die atherosklerotischen Plaques an bestimmten Prédilektionsstellen im GefaRbett
gehauft vorkommen®. Dies deutet darauf hin, dass es lokale Risikofaktoren gibt, die die
Entstehung der Atherosklerose in bestimmten Bereichen begunstigen. Zu diesen lokalen
Risikofaktoren gehtren auch physikalische Kréfte, die durch das flieBende Blut auf das

Endothel wirken. Zu diesen Kraften zahlt die endotheliale Wandschubspannung.

1.2 Die endotheliale Wandschubspannung

1.2.1 Einleitung und Definition

Caro et al. verdffentlichten im Jahre 1969 eine Arbeit, in der sie die endotheliale
Wandschubspannung als lokalen Risikofaktor in Verbindung mit der Entstehung der
Atherosklerose brachten®. In den folgenden Jahren wurden mehrere Studien
veroffentlicht, die aus Autopsie-basierten 3D-Modellen mittels Computational Fluid
Dynamics (CFD) die endotheliale Wandschubspannung berechneten. Als Modelle
wurden Koronararterien, Karotisbifurkationen und die distale abdominelle Aorten
benutzt. Es zeigte sich, dass in Bereichen, in denen eine niedrige endotheliale
Wandschubspannung  herrscht, vermehrt atherosklerotische Plaques in den
Autopsiepraparaten, aus denen die 3D-Modelle geformt wurden, gefunden wurden%?),
Darauf folgten in-vivo Studien, in denen die 3D-Modelle mittels bildgebender
Verfahren erstellt wurden. Die Plaqueverteilung wurde, z.B. in den Koronararterien,
mittels 1VUS detektiert. Diese Studien bestéatigten die Bedeutung der niedrigen
endothelialen Wandschubspannung fir die Entstehung der Atherosklerose®™®).

Die endotheliale Wandschubspannung ist definiert als die tangentiale Kraft, die durch
die Reibung des vorbeiflieRenden Blutes am Endothel der Gefélie entsteht und hat die
Einheit Kraft/Flache (N/m? oder Pa). Die Schubspannung (t) leitet sich von der
Viskositat (1) und somit der Zusammensetzung des Blutes, dem Gradienten der



Blutflussgeschwindigkeit zwischen den zwei virtuellen Schichten (dv/dr) und dem
Radius des Gefélies (R) ab.

[t = 4u(dv/dr)/mR3]%®

1.2.2 Die Mechanotransduktion der endothelialen Wandschubspannung

Die Endothelzellen interagieren mit den hamodynamischen Kraften Uber sogenannte
Mechanorezeptoren™®.  Die Aktivierung der Mechanorezeptoren kann Uber
verschiedene  intrazellulare ~ Transduktionswege zu  einer  Hoch-  bzw.
Herunterregulierung verschiedener Gene fiihren, welche antiatherogen bzw.
proatherogen wirken®®. Zu den Mechanorezeptoren zahlen u.a. lonenkanale, G-Protein
gekoppelte Kanale und das Zytoskelett (Abbildung 3).
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Abbildung 3: Verschiedene Wege der Mechanotransduktion®®

1.2.3 Der Effekt der niedrigen endothelialen Wandschubspannung auf die
Genexpression

1.2.3.1 Stickstoffmonoxid und Endothelin-1 Bildung

Die niedrige endotheliale Wandschubspannung bewirkt durch Mechanorezeptoren u.a.

eine Herunterregulierung des endothelialen stickstoffmonoxidbildenden (eNOS)
5



Gens®, das die Bildung des lokal wirkenden Vasodilatators Stickstoffmonoxid (NO)

reguliert.

Des Weiteren bewirkt es die Hochregulierung der Translation des potenten
Vasokonstriktors Endothelin-1 (ET-1)??. Dieses fiihrt zu einer erhdhten Atherogenitat

in Bereichen, die einer niedrigen endothelialen Wandschubspannung ausgesetzt sind.

1.2.3.2 Low-Density-Lipoprotein

Das ,,sterol regulatory elements binding protein* (SREBP) reguliert die intrazellulére
Homdostase des Cholesterins. Es wirkt als Transkriptionsfaktor fir die Bildung von u.a.
low density Lipoprotein (LDL)-Rezeptoren und der HMG-CoA-Reduktase, was zu
einem erhohten intrazellularen Cholesterinspiegel fuhrt®*?%. Die niedrige endotheliale
Wandschubspannung fihrt zu einer Aktivierung des SREBP-Gens in den
Endothelzellen. Daraus resultiert eine erhéhte Akkumulation von LDL in der
GefaRwand @,

1.2.3.3 Inflammation

Die Inflammation ist ein wichtiger Faktor fur die Progression der Atherosklerose. Die
Leukozyten haften an spezifischen Rezeptoren, die auf den Endothelzellen exprimiert
werden und gelangen durch die Diapedese in den IMK. Die Makrophagen
phagozytieren das oxydierte LDL und werden bei Ubersattigung als Schaumzellen
bezeichnet. Das vermehrte Vorkommen von Schaumzellen ist einer der wichtigsten

Risikofaktoren fiir die Progression der Atherosklerose®.

Die niedrige endotheliale Wandschubspannung begunstigt durch Aktivierung des
Transkriptionsfaktors Nekrosefaktor-kxB (NF-xB) die Diapedese der Monozyten in den

IMK, was die Bildung von Schaumzellen beginstigt®.

1.2.3.4 Erh6hung der Thrombogenitat

Prostacyclin und eNOS gehdren zu den antithrombotischen Faktoren®?”. Die

Produktion dieser Faktoren wird durch die niedrige endotheliale Wandschubspannung

herunterreguliert, was zu einer erhéhten Thrombogenitat in diesen Bereichen fiihrt®?.



1.3 Computational Fluid Dynamics

1.3.1 Definition

Computational Fluid Dynamics ist eine nummerische und algorithmische Methode, die
das Stromungsverhalten von Systemen und Prozessen simuliert, die aus Flussigkeiten
oder Gasen bestehen. Des Weiteren ist es moglich, das Verhalten von Hitzeausbreitung,

Massentransfer und chemischen Reaktionen zu simulieren®®,

Mit Hilfe von leistungsstarken Computern wird die Simulation, z.B. der Fluss einer
Flussigkeit, in einer vorgeschriebenen Geometrie durchgefuhrt und das Ergebnis

visualisiert.

1.3.2 Mathematischer und physikalischer Hintergrund

Zur Beschreibung der Strdmungen kénnen verschiedene mathematische Verfahren, wie
die Navier-Stokes-Gleichungen, die Euler-Gleichung oder die Lattice-Boltzmann-
Gleichung angewandt werden. Die Euler-Gleichung ist eine vereinfachte Gleichung und
bertcksichtigt keine Reibung zwischen den Flissigkeitsschichten. Dies bedeutet, dass
man bei Anwendung der Euler-Gleichung von einer idealen Flussigkeit ausgeht und die
Viskositat vernachlassigt wird. Der wesentliche Teil der Euler Gleichung fir

inkompressible Fliissigkeiten ist der Impulssatz®®.

Bei Anwendung der Navier-Stokes-Gleichungen wird die innere Viskositat des
Mediums beriicksichtigt. Die Navier-Stokes-Gleichungen beriicksichtigten des Weiteren
das Massenerhaltungsgesetz sowie das Energieerhaltungsgesetz. Die Navier-Stokes-
Gleichungen beschreiben den Zusammenhang zwischen der Geschwindigkeit, dem

Druck, der Temperatur und der Densitat eines sich bewegenden fliissigen Mediums®?.

Die Lattice-Boltzmann-Gleichung ist eine Alternative zu den Navier-Stokes-
Gleichungen. Mit der Lattice-Boltzmann-Gleichung kdnnen Partikel in einem separaten
Kristallgitternetz simuliert werden, in dem die Kollisionen mittels Erhaltung des
Massenerhaltungsgesetzes und des Energieerhaltungsgesetzes gelost werden. Dies
bedeutet, dass sich diese Gleichung mit den mikroskopischen Elementen (Partikel und
nicht Molekiile) auseinandersetzt und damit das makroskopische Verhalten errechnet

wird®,



1.3.3 Anwendungsbereiche

Der Hauptanwendungsbereich der CFD liegt im Ingenieurwesen. Im Bereich der
Fahrzeugentwicklung wird CFD z.B. zur Optimierung der Aerodynamik benutzt. Aus
dieser Optimierung resultiert eine Verringerung des Luftwiderstandes, was z.B. zu einer
Senkung des Kraftstoffverbrauchs fihrt®?.

Im Bereich der Batterieentwicklung zur Energieversorgung der elektrisch betriebenen
Kraftfahrzeuge wird die CFD zur Simulation der Hitzeentstehung und -ausbreitung
benutzt (Abbildung 4). Aus dem Ergebnis der Simulation konnen verbesserte
Kihlsysteme entwickelt werden, was zu einer deutlichen Verbesserung der
Batteriekihlung flhrt. Daraus resultiert eine Optimierung der Energieversorgung der

Elektromotoren®®.

Abbildung 4: Flusssimulation
der Luftzirkulation innerhalb
eines 16-Zell Batteriemoduls.
Farblich abgebildet ist die
Temperaturdifferenz  innerhalb
des Moduls“?.

In der medizinischen Forschung kann die CFD z.B. zur Simulation eines Blutflusses in
GefaBen eingesetzt werden, um lokale Krafte, wie z.B. die endotheliale
Wandschubspannung, zu berechnen®=4%®)_Ein anderes Einsatzgebiet in der Medizin ist
z.B. die Simulation der Dynamik und Deposition von inhalativen Partikeln in humanen
Lungen zur Einschétzung der Effekte der Lungengeometrie, Partikelcharakteristika und

der Atmungsparameter®®,



Zur Simulation ben6tigt man ein mdoglichst genaues dreidimensionales Modell (3D-
Modell) der Blutgefde, welche beispielsweise aus Daten der kardialen

Computertomographie-Angiographie (CTA) generiert werden kdnnen.

Der in-vivo Goldstandard zur Untersuchung der Plaguemorphologie, der
Plaquezusammensetzung und des Wandaufbaus der GefaRe ist der 1VUS und die

Radiofrequenzanalyse®®?,

1.4 Kardiale Computer Tomographie Angiographie

1.4.1.1 Definition

Die kardiale CTA ist ein nicht-invasives, risikoarmes Verfahren, welches u.a. zur
Detektion von koronaren Stenosierungen eingesetzt wird. Des Weiteren kdnnen die

koronaren Bypasse dargestellt und beurteilt werden.

Waéhrend der Elektrokardiographie (EKG) -gegateten Untersuchung wird ein
Rontgenkontrastmittel intravends (i.v.) fir die Darstellung appliziert und zudem werden
axiale Schichten akquiriert. Moderne Nachverarbeitungssoftware erlaubt heute eine
multidimensionale Darstellung in Form von multiplanaren Reformationen, ,,maximum
intensity projections®, 3D Abbildungen und die Segmentierung von z.B. Gefaflen und

Hohlraumen*349),

1.4.1.2 Technische Herausforderung

Das Herz ist ein sich bewegendes Organ mit einer Frequenz von ca. 60 Schldgen pro
Minute in Ruhe. Um die Koronararterien mit einer guten Auflésung darstellen zu
kdnnen, missen die Artefakte, die durch die Eigenbewegung des Herzes sowie der
Atmung bedingt sind, auf ein Minimum reduziert werden. Dies gelingt durch die hohe
zeitliche Auflésung moderner Mehrschicht-CTs, der EKG-gegateten Registrierung, und
der Akquisition wéhrend einer Atemanhaltephase.



1.4.1.3 Bedeutung in der kardiologischen Praxis

Die kardiale CTA st eine gute Untersuchungsmethode zur Detektion der koronaren
Makroangiopathie“’*®), Bei korrekter Indikationsstellung kann die Zahl der
notwendigen invasiven Koronarangiographien gesenkt werden®. Sie erlaubt eine
Aussage Uber die Gesamtmortalitidt. Eine unaufféllige kardiale CTA hat einen hohen

negativ pradiktiven Wert und geht mit einer erniedrigten Gesamtmortalitét einher“®.

1.5 Intravaskularer Ultraschall und Radiofrequenz-Analyse

Der IVUS st ein invasives, Katheter-gestiitztes Verfahren, bei dem man einen
Ultraschalltransducer im Rahmen einer  Herzkatheteruntersuchung in die

Koronararterien einfihrt.

Mit Hilfe des Ultraschalls wird ein Graustufenbild mit einer axialen Auflésung von ca.
80 pm und einer lateralen Auflésung von ca. 200 bis 250 um generiert®®*Y, Das Bild
wird mit 8-Bit (256 Graustufen) dargestellt. Dies ermdglicht die Grenzen von Lumen,
IMK, sowie Adventitia zu unterscheiden. Dementsprechend ist es mdglich, den
Wandaufbau darzustellen, was die Identifikation von Plaques ermdglicht (Abbildung
5)©®2),

Abbildung 5: IVUS-Bild aus einem
proximalen RIVA. Zu sehen ist eine
kalzifizierende Plaque in der rechten
Hélfte des GeféaRes (blauer Pfeil) mit

dorsaler Schallausléschung.
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Die Radiofrequenzanalyse ist eine gute Methode zur Beurteilung der
Gewebeeigenschaften der GefalBwand. Aus den reflektierten Ultraschallwellen kann
mittels der Radiofrequenzanalyse die Plaguekomposition und Plaquemorphologie
errechnet werden. Man unterscheidet zwischen fibrosen, fibrds-lipiden, nekrotischen
und kalzifizierenden Plaguekomponenten. In mehreren Studien konnte gezeigt werden,
dass die Radiofrequenzanalyse eine gute in-vivo Methode ist, um eine Aussage Uber die

Plagquekomposition zu treffen®%2,

1.6 Zielsetzung und Fragestellung

Diese Arbeit befasst sich mit einer der wichtigsten lokalen Risikofaktoren fir die
Entstehung der koronaren Atherosklerose. Im Speziellen sollen folgende

Fragestellungen adressiert werden:

e Durchfiihrbarkeit und  Limitationen von  Flusssimulationen  mittels
Computational Fluid Dynamics basierend auf 3D-Modellen der Koronararterien,

die mittels Computertomographie-Angiographie gewonnenen werden

e Untersuchung eines  moglichen  Zusammenhangs  zwischen  dem
Verteilungsmuster der koronaren Atherosklerose und der lokalen endothelialen

Wandschubspannung

e Einfluss der endothelialen Wandschubspannung auf die Zusammensetzung

koronarer Plaques
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2 Material und Methoden

2.1 Studienmodel

Diese Doktorarbeit ist Teil einer monozentrischen, retrospektiven, nicht randomisierten
Studie ohne Kontrollgruppe, die im Zeitraum von 2006 bis 2010 durchgefiihrt worden
ist. Die Doktorarbeit wurde am Klinikum der Ludwig-Maximilians-Universitat
Mdnchen, Medizinische Poliklinik - Campus Innenstadt, durchgefihrt. Die Studie
wurde unter Beachtung der Deklaration von Helsinki durchgefuhrt. Ein gultiges Votum
der Ethikkommission der Ludwig-Maximilians-Universitat Minchen lag vor. Alle

Patienten stimmten der Verwendung Ihrer Daten im Rahmen der Studie schriftlich zu.

2.2 Ein- und Ausschlusskriterien

Es wurden insgesamt 14 Patienten mit intermedidrer Wahrscheinlichkeit fir das
Vorliegen einer relevanten koronaren Herzkrankheit (KHK) in diese Studie
eingeschlossen. Bei allen Patienten wurde zur weiteren Diagnostik gemaR der Leitlinien
des American College of Cardiology (ACC) und der American Heart Association
(AHA) eine CTA durchgefiihrt®®. Die Indikation einer invasiven Koronarangiographie
wurde auf Basis der CTA-Ergebnisse gestellt, wenn eine relevante Stenosierung in
mindestens einem Segment nicht ausgeschlossen werden konnte. Im Rahmen der
Koronarangiographie wurde ein IVUS der erkrankten GeféaRe durchgefiihrt. Einschluss-
und Ausschlusskriterien zeigt Tabelle 1.

Patienten, die einen koronaren Bypass hatten, wurden aus dieser Studie ausgeschlossen,
da das  koronare  Blutflussverhdltnis, d.h. die  Blutvolumina  bzw.
Blutflussgeschwindigkeit, die durch den Bypass und das native Gefal} strémen, nicht zu

bestimmen waren. Dies ist fur die Flusssimulation jedoch zwingend erforderlich.
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Einschlusskriterien Ausschlusskriterien

Vorliegen einer kardialen CTA Zeitlicher Abstand zwischen kardialer CTA
und IVUS von mehr als 6 Monaten

Vorliegen einer invasiven Z.n. Stentimplantation des zu untersuchenden

Koronarangiographie Gefalies

Vorliegen eines IVUS Z.n. Bypass Operation

Vorliegen einer Einverstandniserklarung Schwere koronare Dreigefaerkrankung

Alter Uber 18 Jahre Stenose tiber 50% des zu untersuchenden
Gefalies

Kontraindikation fur eine der Untersuchungen

Tabelle 1: Ein- und Ausschlusskriterien

2.3 Bildgebung

2.3.1 Kardiale CTA

Die kardiale CTA wurde mit einem Dual-Source-CT (Somatom Definition, Siemens
AG, Healthcare Sector, Forchheim) durchgefuhrt. Die Untersuchung wurde mit einer
Kollimation von 64x0,6 mm, einer rdumlichen Auflésung von 0,75x0,4x0,4 mm, sowie
mit einer zeitlichen Auflésung von 83 ms durchgefiihrt. Der Réhrenstrom betrug 120

kV, die Réhrenspannung betrug 580 mAs.

Das Kontrastmittel lopromid (Ultravist 370, Schering AG, Berlin, Deutschland) wurde
an das Korpergewicht (KG) des Patienten adaptiert. Es erfolgte die Gabe von 1,25
ml/kg KG. Die mittlere Kontrastmittelmenge betrug ca. 100 ml. Das Kontrastmittel,
gefolgt von 30 ml NaCl 0,9%, wurde kontinuierlich in eine periphere Armvene (in der
Regel Vena cubitalis dexter) mit einer konstanten Geschwindigkeit von 5 ml/s injiziert.
Die durchschnittliche Injektionsdauer betrug 20 s. Es folgte ein Bolustracking in der
Aorta ascendens. Nach Erreichen eines Schwellenwertes von 140 Hounsfield-Einheiten
(HE) erfolgte nach 5s eine automatische, EKG-gegatete Datenakquisition. Die
Datenakquisition wurde wéhrend einer Atemanhaltephase in 8-9 s durchgefiihrt. Vor

Durchfuhrung der Untersuchung erhielten die Patienten bei einer Herzfrequenz Uber
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80/min 5-10 mg Metoprolol intravends. Alle Patienten erhielten vor der Untersuchung
zwei Hube Nitroglycerin sublingual zur Vermeidung von Koronarspasmen wahrend der

Untersuchung.

Aus den gewonnenen Datensatzen wurden Rekonstruktionen des gesamten Herzzyklus
in 20%-Schritten des R-R-Intervalls mit einem Weichteilkernel (B25f) und einer

Schichtdicke von 1 mm sowie einem Inkrement von 0,5 mm rekonstruiert.

Die gewonnen Datensatze wurden zur Generierung eines 3D-Modells des

Koronarbaums - wie in Abschnitt 2.4.2 beschrieben - verwendet.

2.3.2 Koronarangiographie

Die Koronarangiographie wurde an einer digitalen, monoplanen Roéntgenanlage vom
Typ Philips Integris (Philips Healthcare, Best, Niederlande) durchgefiihrt. Nach steriler
Abdeckung erfolgte eine lokale Infiltrationsanésthesie der Punktionsstelle. Darauf folgte
die Punktion der Arteria femoralis communis in Seldinger-Judkins-Technik®¥. Nach
erfolgreicher Punktion wurde die Punktionskanile entfernt und eine 6 French (F) bzw. 8
F Schleuse eingeflhrt. In Abhangigkeit der partiellen Thromboplastinzeit wurde den
Patienten zur Gerinnungshemmung Heparin verabreicht. Unter
Durchleuchtungskontrolle wurde der Fuhrungskatheter, nach sorgfaltiger Entllftung
aller Systeme mittels Aspiration von Blut und Spilung des Katheters mit 0,9%
Kochsalzlésung, zu den Koronarostien vorgeschoben. Es folgte eine intrakoronare
Injektion von 0,25 mg Nitroglycerin zur maximalen Weitstellung der KoronargefaRe.
Zur Darstellung der Koronargefale wurde das RoOntgenkontrastmittel lopromid
(Ultravist 370, Schering AG, Berlin, Deutschland) benutzt. Die Koronararterien wurden
in verschiedenen standardisierten Angulationen dargestellt um eine optimale

verkurzungs- und uberlagerungsfreie Darstellung der Gefalie zu erhalten.

Sofern indiziert, wurde im Rahmen der Untersuchung ein IVUS von einem oder
mehreren Gefale durchgefuhrt (Abschnitt 2.3.3).
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2.3.3 Intravaskularer Ultraschall

Im Rahmen der Herzkatheteruntersuchung wurde der
IVUS mit dem Volcano S5 Gerét (Volcano Corp.,
Rancho Cordova, USA) durchgefiihrt (Abbildung 6).
Neben der herkbmmlichen  Darstellung  eines
Graustufenbildes der GefalBwand kann die virtuelle
Histologie (VH™) mit Hilfe der wahrend der
Untersuchung aufgenommenen  Radiofrequenzdaten
errechnet und farbkodiert dargestellt werden. Dies
ermdoglicht die Charakterisierung des Gefalwandaufbaus
in fibrose, fibros-lipide, nekrotische und kalzifizierende
Bestandteile®>.

Als IVUS-Sonde wurde der Eagle Eye Gold® Katheter

(Volcano Corp., Rancho Cordova, USA) verwendet
(Abbildung 7).
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Abbildung 6: Volcano S5
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Abbildung 7: Schematische Darstellung des Eagle Eye Gold Katheters

Der Eagle Eye Gold® Katheter besitzt ein zylindrisches Ultraschallwandler-Array-
System mit einem max. Durchmesser von 3,5 F. Das Ultraschallwandler-Array-System
besteht aus 64 zirkuldr angeordneten Piezokristallen, die die Schallenergie in das
umliegende Gewebe abstrahlen und das reflektierte Echo erfassen. Aus den vom Echo
gelieferten Informationen werden die Graustufenbilder erzeugt®®. Die max. benutzbare
Lange des Katheters betrdgt 150 cm, der max. Schaft-Durchmesser betragt 2,9 F. Das

Ultraschallwandler-Array-System hat eine mittlere Frequenz von 20 MHz. Daraus
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resultiert eine Eindringtiefe von 8 mm (Bild-Diameter 16 mm). Die axiale Auflésung
dieses Katheters betrdgt 80 um, die laterale 200 um. Die dynamische Breite misst 68
dB. Zur besseren Positionskontrolle befindet sich am distalen Ende des Katheters eine
rontgendichte Markierung. Die Transducer-to-tip Distanz betrdgt 10,5 mm. Der
Katheter liegt stationdar im Gefal3, was im Gegensatz zu den mechanisch rotierenden
Systemen zu keinen mechanisch bedingten Bildartefakten (NURD = non-uniform
rotation distortion) flhrt. Das Ringartefakt kann durch eine im Gerat integrierte
Software automatisch entfernt werden. Durch entfernen des Ringartefakt kann das dem

Katheter direkt anliegende Gewebe besser beurteilt werden.

Innerhalb eines liegenden Fuhrungskatheters mit einem Durchmesser von mindestens 6
F wurde die IVUS-Sonde Uber einen intrakoronaren Flhrungsdraht (max. Durchmesser
0,36 mm) in das zu untersuchende Gefal} eingefuhrt. Nach Positionierung der Sonde
erfolgte eine Positionskontrolle der rontgendichten Sondenspitze (Abbildung 8, linker
Teil des Bildes). Bei korrekter Lage erfolgte die Entfernung des Ringartefaktes. Der
Rickzug erfolgte mit einer konstanten Geschwindigkeit von 0,5 mm/s mittels eines
automatisierenden Ruckzuggerates (RS 100, Volcano Corp., Rancho Cordova, USA).
Es wurden 30 Bilder pro Sekunde aufgenommen. Am Ende der Untersuchung erfolgte
eine erneute Positionskontrolle der Sondenspitze (Abbildung 8, rechter Teil des Bildes).
Bei  bestehender Indikation erfolgte nun eine perkutane transluminale
Koronarangioplastie (PTCA), ggf. mit Stentimplantation. Nach erfolgter PTCA kann

ein erneuter IVUS zur Kontrolle des Ergebnisses der PTCA erfolgen.
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Abbildung 8: Positionskontrolle der eingefuhrten IVUS-Sonde (Eagle Eye Gold Katheter) in einer rechten

Koronararterie (RCA). Im linken Teil des Bildes liegt die Sonde distal, im rechten Teil proximal im

Gefal3. Der schwarze Kreis markiert jeweils die Sondenspitze.

2.4 Computational Fluid Dynamics

2.4.1 Die Berechnung der endothelialen Wandschubspannung

Die endotheliale Wandschubspannung kann in-vivo nicht direkt gemessen werden. Zur
Berechnung der endothelialen Wandschubspannung bendétigt man ein genaues 3D-
Modell der GefaRgeometrie. Dieses 3D-Modell kann aus CTA-Datensédtzen gewonnen
werden. In diesen 3D-Modellen wird mittels CFD ein Blutfluss simuliert. Aus dem
Ergebnis der Simulation ist es moéglich, verschiedene Flussparameter und —krafte zu

berechnen, u.a. auch die endotheliale Wandschubspannung.

2.4.2 Mesh-Generierung

Zur Generierung eines 3D-Modells der Koronararterien aus den kardialen CTA-
Datensatzen wurde das Programm Coronary CFD Prototype 080722 (Siemens Medical
Solutions, Forchheim) benutzt. Das Programm extrahiert semiautomatisch aus der
kardialen CTA die mit Kontrastmittel geflllten Lumen der Koronararterien und
uberlagert die Oberflache mit einem Gitternetz aus kleinen Dreiecken. Durch manuelle
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Anderung des Schwellenwerts kann das Ergebnis der Segmentierung optimiert werden.
Das 3D-Modell wurde als STL-Datei exportiert (Abbildung 9).

Die exportierte STL-Datei wurde in eine frei erhaltliche Software (MeshLab V1.11)
importiert. Mittels der Software wurde das ZielgefaR von den nicht zu untersuchenden
Abschnitten separiert. Je nach Qualitdt des Modells wurden die Irregularitaten der
GeféaRoberflache geglattet und die Artefakte bzw. die falsch segmentierten
GeféaRabschnitte entfernt (Abbildung 10). Das 3D-Modell wurde abschlieRend als STL-
Datei gespeichert.

Abbildung 9: 3D-Modell eines Koronarbaums, das Abbildung 10: Zugeschnittene RCA aus dem

aus einem CTA-Datensatz extrahiert worden ist. Koronarbaum von Abbildung 9
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2.4.3 Gambit und T-Grid

Das zugeschnittene 3D-Modell des Gefales wurde in das kommerziell erhaltliche
Softwarepaket Gambit (Gambit 2.4.6, Ansys Inc., Canonsburg, Pennsylvania, USA)
eingelesen. Gambit ist ein Programm, das fur die Generierung von feinen Gitternetzen

eingesetzt wird.

Als erstes wurde das zugeschnittene GefaBmodell als STL-Datei eingelesen und auf
Plausibilitat uberpruft. Hier war zu beachten, dass das 3D-Modell lediglich aus einem
,,Face, d.h. einer Oberflache bestand. Danach wurde das 3D-Modell mit einem feineren
triangularen Oberflachennetz versehen.

Nun wurden die Enden des Gefélies glatt abgeschnitten, um an den Enden der GefaRe
ein feines Gitternetz fehlerfrei generieren zu kénnen. Dazu wurde das GefaBmodell aus
Gambit exportiert und in das Programm T-Grid (T-Grid 5.0.6, Ansys Inc., Canonsburg,
Pennsylvania, USA) eingelesen. In T-Grid wurden die Enden des GeféRes, d.h. das
Ostium und alle GefaRabgange kurz nach der Abzweigung abgeschnitten. Hier war es
wichtig, die Enden glatt und waagerecht zur Gefalwand abzuschneiden. Das
Mandvrieren mit der Schnittebene war zeitintensiv, da es sich um ein 3D-Modell
handelte und die Schnittebene von allen Blickebenen nachjustiert werden musste, um
einen waagerechten Schnitt zu erhalten. Dieser Schritt war wichtig, um das Generieren
eines feinen Gitternetzes an den GefaRenden mdglich zu machen. Auch fir die
Erstellung eines ,,boundary layer* war dieser Schritt von grofier Bedeutung. Die
abgetrennten Abschnitte wurden danach geldscht. Das Gefaimodell wurde als Mesh-

Datei (Dateiendung .msh) exportiert und wieder in Gambit eingelesen.

In Gambit wurde das alte Gitternetz geldscht und ein neues Gitternetz mit einer
,curvature size function erstellt. Die ,,curvature size function® priift die Verhiltnisse
im Bereich von Ecken und Oberflachen und berechnet automatisch das VVolumen bzw.
die GroRe der eingesetzten Gitternetzbestandteile. Um diese Funktion einsetzten zu
konnen, wurde die minimale bzw. maximale GroRe der Gitternetzbestandteile, die
Wachstumsrate der nebeneinander angereihten Gitternetzbestandteile und die
Angulation zwischen den Gitternetzbestandteilen definiert.

Fur die Erstellung der ,,curvature size function® wurden folgende Parameter benutzt:

e Angel (Max. Winkel zwischen zwei benachbarten Zellen) 10°
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e Growth rate (Wachstumsrate, maximale GréRRenanderung

zwischen benachbarten Zellen) 1,2
e Max. size (maximale ZellgroRe) 0,1
e Min. size (minimale ZellgroRe) 0,01

Das GefaBmodell bestand zu diesem Zeitpunkt lediglich aus einer Oberflache. Um aus
dem Oberfldchennetz ein Volumen generieren zu kénnen, wurden die unterschiedlichen
Oberflachen zusammengefiigt. Hierzu wurden die Gefalwand, das Ostium sowie die

einzelnen GefalRabzweigungen zusammengefigt und als ein Volumen definiert.

Das entstandene Volumen wurde mit aus Tetraeder bestehenden Elementen vernetzt.
Der Bereich direkt an der Gefalwand ist von grol3er Bedeutung, da hier die tangentialen
Kréfte, die durch das vorbeiflieBende Blut entstehen, auf die Endothelzellen wirken.
Dementsprechend muss hier ein sehr feines Gitternetz erstellt werden. Dazu wurde ein
,boundary layer® (Grenzschicht) aus kleinen Quadern erstellt, wobei die Schichten in

Richtung Volumen mit einer vordefinierten Wachstumsrate gréfier wurden.
Fur die Erstellung des ,,boundary layer wurden folgende Parameter benutzt:
e First row (GrolRRe der ersten Reihe) 0,1

e Growth rate (Wachstumsrate, maximale GrofRenanderung zwischen
benachbarten Zellen) 1,2

e Rows (Anzahl der Reihen) 3

Fur die Mesh-Generierung des Volumens wurden folgende Parameter benutzt:
e Angle (Max. Winkel zwischen zwei benachbarten Zellen) 10°

e Growth rate (Wachstumsrate, maximale Grélienanderung

zwischen benachbarten Zellen) 1,2
e Max. size (maximale Zellgrofie) 0,2
e Elements (geometrische Struktur) Tet/Hybrid
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Bei der Erstellung des endgultigen Gitternetzes fur das Volumen in Gambit waren
einige Versuche notwendig, um eine fehlerfreies Gitternetz erstellen zu kdnnen. Zum
Teil mussten die Gefdalenden in T-Grid etwas weiter oder naher am Hauptgefal
abgeschnitten werden oder der Winkel der Schnittebene zum abzuschneidenden
Seitenast veréndert werden. Bei zwei GefalRen mussten die Parameter flr die Erstellung
des ,,boundary layer feiner eingestellt werden.

Nach Generierung der Grenzschicht und Vernetzung des restlichen Volumens mit
Tetraedern wurden nun die physikalischen Eigenschaften der GefalRenden definiert. Das
Ostium wurde als Einlass und alle anderen Abzweigungen als Auslass definiert. Das
entstandene 3D-GeféaBmodell wurde fur die Flusssimulation als Mesh-Datei exportiert
(Abbildung 11).
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Abbildung 11: 3D-Gefamodell einer RCA (Abbildung 10). Teil A zeigt das Ostium (Einlass) der RCA
mit zwei GefédRabzweigungen. Teil B zeigt die Vergrolierung eines Teilauschnitts einer Gefallabzweigung
aus Teil A. In Teil B sieht man die aus drei Reihen bestehende Grenzschicht und das mit Tetraedern
vernetzte VVolumen.

2.4.4 Fluent

Das aus Gambit exportierte 3D-GefaBmodell wurde in das Programm Fluent (Fluent
6.3.26, Ansys Inc., Canonsburg, Pennsylvania, USA) eingelesen. Fluent ist ein
Programm, das zur Losung von Flusssimulationen in vordefinierten Modellen benutzt
wird. Das Programm findet hauptséchlich im Ingenieurwesen Anwendung?®*?.
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Nach dem Einlesen wurde das 3D-Modell auf Plausibilitat geprift. Nachdem das 3D-
Modell fehlerfrei war, fand eine Skalierung des Modells in Millimeter statt.

Die Flussgleichungen wurden fur jedes Element einzeln geldst. Eine hohe Anzahl an
Elementen fuhrt somit zu einer langen Dauer der Berechnungen bzw. benétigt eine hohe
Rechenleistung. Das aus Gambit exportierte 3D-Modell bestand aus Tetraedern. Zur
Reduzierung der Anzahl dieser Elemente wurden in Fluent alle Tetraeder in Polyeder
umgewandelt. Dies fuhrte zu einer enormen Einsparung der Anzahl der Elemente (ca.

um den Faktor 10) und dementsprechend der Anzahl der einzelnen Rechenzyklen.

Nun wurden die einzelnen Eigenschaften fir das zu simulierende Fluid eingegeben. Zur
Vereinfachung der Simulation sowie zur Minimierung der Rechenleistung wurde von
einem stetigen Fluss am Ostium ausgegangen. Pulsatile Flusssimulationen
beanspruchen ein Vielfaches der Rechenkapazitit. Des Weiteren wurde Blut als
newtonische Flissigkeit definiert, d.h. es wurde von einer laminaren Stromung des
Blutes sowie von einer konstanten Blutviskositat und -dichte ausgegangen. VVon einer
laminaren Stromung des Blutes kann ausgegangen werden, da in den nicht hochgradig
verengten Koronararterien eine niedrige Reynoldszahl herrscht, die den Kritischen
Bereich (>2000) nicht tiberschreitet®®.

Fur die Simulation wurden folgende Parameter benutzt:

e Solver Model (Flussigkeitsmodell)

= Time (zeitliche Aufldsung): Steady (konstanter Fluss)
e Viscous Model (Viskositatsverhalten)

= Laminarer Fluss

e Fluent Fluid Materials (Standardeigenschaften fir in Fluent gespeicherte

Flussigkeiten)
=  Water-liquid (Wasser)

Density (Dichte): 1055 Kg/m®
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Die Einflussgeschwindigkeit am Ostium wurde mit einer konstanten Geschwindigkeit
von 0,17 m/s vorgegeben. Dieser Wert wurde in unterschiedlichen Studien als
Mittelwert bei Koronararterien ohne ostiale Stenosen verwendet®’*® und wurde durch
eigene Messungen verifiziert. Die Dichte des Blutes wurde anhand unterschiedlicher
Literaturangaben gemittelt und auf 1055 Kg/m? festgesetzt®*®?. Die Ausflussvolumina
an jeder GefiaBabzweigung wurde prozentual nach Murray’s law berechnet %364,
Murray’s law beschreibt das Verhalten von flieBenden Flissigkeiten an Abzweigungen

in Relation zu den jeweiligen Radien. D.h.:

3 _..3 3 3 3
Tp —Td1+ sz-l- T‘d3+"'+ rdTl

Hier stellt 73, den Radius des Ostiums, 741, Tg2, 7g3, Tan die Radien der
GefaRabzweigungen dar.

Bei Anwendung von Murray’s law wird der prozentuale Anteil des Volumens
angegeben, das z.B. in T4q flieBt. Nach Berechnung der jeweiligen prozentualen
Anteile wurden diese in die ,,boundary conditions* eingegeben.

Nun wurde die Simulation initiiert und solange iteriert, bis zwischen den Iterationen
kein signifikanter Unterschied mehr bestand, d.h. bis die Losungen konvergierten. Die
Ergebnisse konnten farbkodiert abgebildet werden. Abbildung 12 zeigt die endotheliale
Wandschubspannung nach einer Flusssimulation des 3D-Models in Abbildung 11.
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Abbildung 12: Farbkodierte Darstellung der endothelialen Wandschubspannung in einer RCA, wobei die
blauen Areale Bereiche mit niedriger-, und die roten Areale Bereiche mit hoher endothelialer
Wandschubspannung darstellen.

Die Oberflache jedes einzelnen GeféaRes wurde nun in vier Bereiche aufgeteilt, wobei
Quartil 1 25% der Gefalloberflache mit niedrigster, Quartil 2 25% der GefaRoberflache
mit intermedidr niedriger, Quartil 3 25% der Gefalloberflache mit intermedidr hoher und
Quartil 4 25% der Gefaloberflaiche mit hoher endothelialer Wandschubspannung
darstellt. Diese Quartile wurden jeweils separat als 3D-Modell dargestellt. Abbildung
13 zeigt das gleiche GeféaR als 3D-Modell wie in Abbildung 12 nach Aufteilung in die

einzelnen Quartile.

24



Quartil 1 Quartil 2
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Abbildung 13: Darstellung der GefaRoberflache als 3D-Modell des jeweiligen Quartils

2.5 Kaorrelation zwischen den 3D-Modellen und den IVUS-Daten

Nach Durchfiihrung der Flusssimulation und Darstellung der endothelialen
Wandschubspannung auf der Oberflache des 3D-Modells wurden die einzelnen
Bereiche des 3D-Modells zu den zugehérigen IVUS-Daten raumlich korreliert. Dies
wurde anhand von anatomischen Landmarken, wie z.B. GefdlRabgangen und
charakteristischen Plaqueformationen bewerkstelligt. Vor bzw. nach dem Ruckzug des
IVUS-Katheters wurde eine Positionskontrolle durchgefiihrt (Abbildung 8).
Dementsprechend konnten diese Bereiche den zugehdrigen 1VUS-Frames mit hoher
Genauigkeit zugeordnet werden. Auch konnten die GefaRabgange sowohl im IVUS, als
auch im 3D-Modell eindeutig miteinander korreliert werden. Da der IVUS mit einer
konstanten Geschwindigkeit von 0,5 mm/s durchgefiihrt und 30 Bilder pro Sekunde
aufgenommen wurden, wurde der Bereich zwischen den Landmarken in 0,5 mm
Abschnitte unterteilt. Dies wurde in der kommerziell erhéltlichen Software 3D-Tool
(3D-Tool GmbH & Co. KG, Weinheim, Germany) durchgefuhrt. Diese Unterteilung
war zeitintensiv. Auch stellte diese Methode eine gewisse Fehlerquelle dar. Um Bias zu
vermeiden, wurden die einzelnen Quartile vor der Korrelation fiir den Untersucher
verblindet. Die Korrelation zwischen IVUS und 3D-Modell wurde anhand der

Bilderanzahl und der gemessenen Distanz durchgefihrt.
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Abbildung 14: Ausgemessene RCA aus Abbildung 10. Die dicken Pfeile markieren Landmarken, deren
Zuordnung im IVUS eindeutig ist. Zwischen den Landmarken werden in 0,5 mm Abstdnden
Markierungen gesetzt.

Wie in Abbildung 14 zu sehen ist, markieren die dicken Pfeile proximal und distal des
Gefélies den Bereich, an dem die IVUS-Aufnahmen begonnen und beendet worden sind
(Positionskontrolle wéhrend des 1VUS-Riickzugs, Abbildung 8). Der dicke Pfeil medial
markiert einen Bereich (Gefédllabgang), dessen Zuordnung zu dem korrespondierenden

IVUS-Frame eindeutig war. Die Bereiche 12 1

zwischen diesen Landmarken wurden in 0,5
mm Abstanden ausgemessen und markiert.

Die axiale Korrelation der Bereiche wurde 10

anhand der GefaRabgange durchgefihrt. Zur
besseren Korrelation wurde das axiale Bild 9
in 12 Abschnitte unterteilt (Abbildung 15).
Die Rotation der IVUS-Sonde um die eigene

Achse stellte eine weitere Fehlerquelle dar.
In einer kleinen Anzahl an in dieser Arbeit

. ) 3 ) Abbildung 15: Aufteilung eines axialen Bildes in
eingeschlossenen GefélRe (fiinf Gefale)

wurde die Rotation der IVUS-Sonde

12 Bereiche zur besseren axialen Korrelation
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untersucht. Es zeigte sich, dass die Sonde in den untersuchten GefélRen beinahe keine

Rotation in ihrer eigenen Achse durchmacht. Dies ist jedoch eine eigene Beobachtung

an denen fir diese Arbeit verwendeten GefalRen und kann nicht auf andere Arbeiten

Ubertragen werden.

2.6 1VUS Messungen

Nach Darstellung des 3D-Modells
fur  jedes  Quartil  wurden
randomisiert Areale ausgewahlt
und mit den korrespondierenden
IVUS-Frames  Korreliert.  An
diesen Stellen wurde die Dicke
des IMK gemessen. Zur Messung
wurde das Programm Medical
Imaging  Assistant  (Version
4.2.10C, INDEC BioSystems
Inc., Santa Clara, CA, USA)

benutzt. Der IMK  wurde
definiert als die innere

Lumengrenze bis zur Adventitia,

Abbildung 16: IVUS-Frame mit Messung des IMK

(roter Strich) im axialen Bereich 8

die sich im IVUS echoreich darstellt. (Abbildung 16). Des Weiteren hebt sich die innere

Lumengrenze durch die fehlende Echoreflexion des Blutes ab. Der rote Strich in

Abbildung 16 verdeutlicht die Messung des IMKSs in diesem Querschnitt.

Die Messungen wurden pro Quartil an 25 randomisiert ausgewahlten Arealen

durchgefuhrt. Dies bedeutet, dass pro Gefall insgesamt 100 Messungen des IMKs

durchgefiihrt worden sind.

Bei jungen gesunden Menschen betragt die normale Dicke des IMKs 0,15 mm + 0,7

mm. Die Grenze, ab der man von einer Plaque ausgeht, wird in Studien unterschiedlich

definiert und liegt zwischen 0,25 — 0,5 mm®®®_ In dieser Arbeit wurde die Grenze fiir
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das Vorhandensein von Plaque bei 0,3 mm definiert um auch frihe Veranderungen

einzuschliefRen.

2.7 Statistik

Zur Analyse des Vorhandenseins von Plaque in den unterschiedlichen Quartilen wurde
der Chi-Quadrat-Test eingesetzt. Die Analyse der unterschiedlichen Plaquedicken
(IMK) in den Quartilen wurde mittels einer univariaten Varianzanalyse (ANOVA)

durchgefuhrt. Die Signifikanz wird bei einem p-Wert kleiner 0,05 angenommen.

Die statistische Auswertung wurde mit der kommerziell erhaltlichen Software SPSS
(SPSS Statistics 17.0, SPSS Inc., Chicago, IL, USA) durchgefihrt.
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3 Ergebnisse

3.1 Patienten

3.1.1 Patientenanzahl

Initial wurden 14 Patienten in dieser Arbeit eingeschlossen. Diese Patienten erhielten
eine kardiale CTA. Bei sieben Patienten wurde anhand der kardialen CTA die

Indikation zur invasiven Herzkatheteruntersuchung gestellt. Bei diesen Patienten konnte

in 14 KoronargefaRen ein IVUS durchgefiihrt werden.

Aus den CTA-Datensdtzen wurden 12 Gefale erfolgreich segmentiert. Insgesamt
konnten elf GefaRe (eine RCA, sechs RIVA, vier RCx) mit korrespondierenden 1IVUS

und CTA-Daten analysiert werden. Abbildung 17 veranschaulicht die eingeschlossenen

Patienten.

14 Patienten: CTA

/N

7 Patienten: Kein H.a. KHK

7 Patienten: H.a. KHK

///\

12 Gefalie: erfolgreich
segmentiert

7 Patienten:

Herzkatheteruntersuchung (21
Gefale)

s

14 GefaRe: IVUS

1 Gefale: nur
segmentiert (kein

11 Gefalze: IVUS und
erfolgreich segmentiert

3 GefaRe: nur IVUS
(nicht erfolgreich

IVUS)

Abbildung 17: Patienten- bzw. GeféaRzahl
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3.1.2 Patientencharakteristika

Insgesamt wurden fir die Statistik sieben Patienten mit elf GefalRen eingeschlossen. Das

Kollektiv weist ein Kklassisches kardiovaskuldres Risikoprofil auf. Tabelle 2 zeigt die

Patientencharakteristika.

Alter in Jahren (Mittleres Alter+SD) 57,1+7,2
Mannliches Geschlecht (n,%) 4 (57,1%)
Kardiovaskulére Risikofaktoren:
Diabetes mellitus (n,%) 0 (0%)
Acrterielle Hypertonie (n,%) 5 (71,4%)
Nikotinkonsum (n,%) 3 (42,9%)
Hyperlipiddmie (n,%) 3 (42,9%)
Positive Familienanamnese (n,%) 4 (57,1%)
Anamnestisch vorbekannt
Herzinfarkt (n,%) 1 (14,3%)
PTCA (n,%) 2 (28,6%)
Bypass-OP (n,%) 0 (0%)
VVormedikation
ASS (n,%) 2 (28,6%)
R-Blocker (n,%) 4 (57,1%)
Calcium-Antagonist (n,%) 1 (14,3%)
ACE-Hemmer oder Angiotensin Il- 4 (57,1)
Rezeptorantagonist

Tabelle 2: Patientencharakteristika

n: absolute Anzahl der Patienten, SD: Standardabweichung, ACE: Angiotensin-konvertierendes Enzym,

ASS: Acetylsalicylsdure
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3.2 Durchfiihrbarkeit der Untersuchungen

3.2.1 Kardiale CTA

Die kardiale CTA wurde bei allen Patienten ohne Komplikationen durchgefihrt.
Allergische Reaktionen oder Herzrhythmusstorungen traten nicht auf. Durchschnittlich
wurden ca. 100 ml Kontrastmittel pro Patient benétigt.

Die kardiale CTA war trotz optimaler VVoraussetzungen mit geringen Artefakten, z.B.
Streuungsartefakt im Bereich von Stents oder Bewegungsartefakte aufgrund der

Herzeigen- und Atembewegung tberlagert.

3.2.2 Kaoronarangiographie und IVUS

Die Koronarangiographie und der IVUS wurden bis auf ein kleines H&matom an der
Punktionsstelle ohne Komplikationen durchgefuhrt.

Der IVUS mit der Radiofrequenzanalyse wurde bei 14 GefaRen erfolgreich
durchgefuhrt. Bei sieben Gefalen war es aufgrund ostialer bzw. proximaler
hohergradiger Stenosen nicht mdoglich, die [IVUS-Sonde bis in den distalen
Gefallabschnitt einzufiihren. Die Qualitdt der gewonnen Daten war fir eine weitere
Bearbeitung gut.

3.2.3 Segmentierung

Die Segmentierung war aufgrund von Artefakten oder wegen mangelnder
Kontrastierung nach Stenosen und Bewegungsartefakten nicht bei allen Geféalien
erfolgreich durchfuhrbar. Manche Gefalie zeigten, insbesondere bei Vorhandensein von
Stents, eine zu verzerrte Oberflache, die durch die Stentsstruts verursacht wurde. Des
Weiteren konnten Gefdlle mit hohergradigen Stenosen, bei denen der poststenotische
GefaBabschnitt nur unzureichend kontrastiert wurde, nicht segmentiert werden. Ein
weiteres Problem stellten CTA-Datensétze dar, bei denen es zu Atemartefakten kam.
Diese waren zum Teil nicht verwertbar. Da die CTA mit retrospektiven EKG-Gating
angefertigt wurde, konnten einige Artefakte durch Wahl eines anderen
Rekonstruktionsintervalls behoben werden. Andere GefédRe wiesen in allen

rekonstruierten Intervallen signifikante Artefakte auf und konnten daher nicht analysiert
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werden. Abbildung 18 zeigt ein GefdR mit ausgepragten Artefakten. In Abbildung 19
sind die dazugehorigen Quellbilder aus der CTA zu sehen. Man erkennt die zunehmend

schlechtere Kontrastierung der RCA im Verlauf von sechs aufeinanderfolgenden
Frames.

Abbildung 18: Eine Artefakt-Uberlagerte RCA. Das
rekonstruierte GefaR imponiert zusammengedriickt, besitzt
keine glatte Oberflache, und ist distal bei fehlender
Kontrastierung abgeschnitten.

Von den insgesamt 21 moglichen Geféalien konnten zwolf Gefalie erfolgreich, und neun
nicht erfolgreich segmentiert werden. Von diesen neun nicht segmentierten Gefal3en

waren zwei Gefélle aufgrund einer mangelnden Kontrastierung nicht segmentierbar
(Abbildung 18).
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Abbildung 19: CTA-Quellbilder der segmentierten RCA aus Abbildung 18. Im roten Kreis erkennt man

die schlechte Kontrastierung der RCA im Verlauf der sechs aufeinanderfolgenden Frames.
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3.2.4 Mesh-Generierung

Bei allen segmentierten Gefdllen wurde ein 3D-Modell erstellt. Bei zwei Gefélien
musste das ,,boundary layer« geringfligig verfeinert werden, insbesondere in Bereichen
von Astabzweigungen, um ein fehlerfreies Einfiigen von Mesh-Elementen mdglich zu
machen. Das Erstellen eines Volumens war ohne Probleme bei allen 3D-Modellen

maoglich.

Die Geféle zeigten lediglich geringe Artefakte im Sinne von geringen oberflachlichen

Irregularititen sowie kleine ,,Ausziehungen* im Bereich von Abgéangen von Kkleinen bis

Abbildung 20: Darstellung von kleinen
»Ausziehungen* (Bereich im schwarzen
Kreis) im  Bereich von  kleinen

GeféalRabgéngen an einer RCA

sehr kleinen Asten (Abbildung 20). Diese Artefakte konnten mittels eines
Schwellenwertes im Segmentierprogramm und der Verénderung des RR-Abstands nach
der Datenakquisition der kardialen CTA minimiert werden. Die restlichen Artefakte
wurden in einem anderen Programm (MeshLab, V 1.11) bearbeitet. Dies bedeutet, dass
die Oberflache geglattet wurde. Bei der Glattung der GefaRoberflache zeigte sich an der
bearbeiteten Oberflache eine geringe Einziehung. Diese Einziehungen waren jedoch
vernachlassigbar, da es sich um minimale Verdnderungen handelte und an diesen
Stellen eine gewisse Einziehung zur Glattung gewinscht war. Insgesamt zeigte sich,

dass die GefalRdurchmesser nach der Segmentierung etwas geringer waren als im IVUS.
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3.2.5 Flusssimulation

In allen erstellten 3D-Modellen konnte eine Flusssimulation durchgefiihrt werden. Das
Ergebnis wurde auf der GefaRoberflache farblich kodiert dargestellt. Abbildung 12 zeigt
die gleiche RCA wie auf der Abbildung 10 bzw. Abbildung 11 mit farblich kodierter

endothelialer Wandschubspannung.

3.2.6 Darstellung des Quartils und Korrelation mit dem IVUS

Die Korrelation des randomisiert ausgewdahlten Bereichs im Quartil mit den
korrespondierenden IVUS-Bildern wurde manuell durchgefiihrt. Abbildung 21 zeigt die

RCA aus Abbildung 12 nach Unterteilung in Quartile und Korrelation mit den
zugehorigen IVUS-Bildern. Der gelbe Strich im IVUS-Bild und auf dem 3D-Modell
markiert jeweils die gleiche Stelle fur das jeweilige Quartil.

Abbildung 21: Korrelation zwischen dem Quartil und den IVUS-Bildern. Die Nummerierung

kennzeichnet die Quartilenzugehdrigkeit.
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3.3 Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und
der Plaqueverteilung

3.3.1 Endotheliale Wandschubspannung

Nach Durchfuhrung der Flusssimulation wurde die endotheliale Wandschubspannung
berechnet. Im Mittel zeigte sich eine endotheliale Wandschubspannung von 1,66 + 0,84
Pascal (Pa) (0,02 - 33,75 Pa). Die hochste endotheliale Wandschubspannung wurde an
der inneren Seite von proximalen GefélRabgéngen, die niedrigste endotheliale
Wandschubspannung im inneren Bereich von Gefalkurven berechnet. Tabelle 3 stellt
die einzelnen endothelialen Wandschubspannungswerte in Pascal, bezogen auf das

einzelne Quiartil, dar.

Quiartil Mittelwert Standard Min. Max.
abweichung

1 0,73 0,30 0,02 1,08

2 1,44 0,71 1,08 1,67

3 2,13 1,03 1,67 2,75

4 3,8 2,7 2,78 33,75

Gesamt 1,66 0,84 0,02 33,75

Tabelle 3: Darstellung der berechneten endothelialen Wandschubspannung in Pascal bezogen auf das
einzelne Quartil

3.3.2 Endotheliale Wandschubspannung und Intima-Media-Komplex-
Dicke

Der IMK wurde an 25 randomisierten Stellen pro Quartil pro Gefal gemessen.
Dementsprechend wurde der IMK an insgesamt 1100 randomisierten Stellen gemessen.
Durchschnittlich zeigte sich ein IMK von 0,35 = 0,30 mm. Tabelle 4 stellt die einzelnen
IMK-Werte in mm bezogen auf das einzelne Quartil dar. In Abbildung 22 werden diese
Werte in einem Boxplot-Diagramm dargestellt. Die Boxplot-Diagramme sind in dieser
Arbeit wie folgt verschlisselt: Box oben: 75% Perzentil, Strich: Median, Box unten:
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25% Perzentil, Balken oben: groBter nicht extremster Wert, Balken unten: Kkleinster
nicht extremster Wert, Punkte: Ausreil3er, Sternchen: extreme Ausreif3er.

Quartil Mittelwert Standard- 95% Min. | Max.
abweichung Konfidenzintervall
Untere Obere
Grenze Grenze
1 0,45 0,35 0,41 0,50 0,07 | 2,08
2 0,27 0,20 0,25 0,30 0,00 | 1,30
3 0,31 0,24 0,28 0,34 0,06 | 1,75
4 0,39 0,34 0,35 0,44 0,06 2,20
Gesamt 0,35 0,30 0,34 0,38 0,00 2,20

Tabelle 4: Darstellung des gemessenen Intima-Media-Komplexes (IMK) in mm bezogen auf das einzelne
Quiartil
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Abbildung 22: Boxplot mit Darstellung des Intima-Media-Komplexes (IMK) in mm in Bezug auf das

einzelne Quartil

Des Weiteren zeigte sich, dass der IMK in den proximalen GeféRabschnitten groRer war
als in den distalen Abschnitten (0,44 + 0,32 mm vs. 0,28 £ 0,14 mm). Die Aufteilung in
den Koronarsegmenten erfolgte anhand der AHA-Klassifikation®. Bezogen auf das
Vorhandensein von Plagque zeigte sich, dass der IMK in Bereichen ohne Plaque im
Mittel 0,21 + 0,07 mm (0,07 — 0,30 mm, 95%-KI 0,20 — 0,22 mm), in Bereichen mit
Plaque 0,69 £ 0,39 mm (0,31 — 2,20 mm, 95%-KI1 0,62 — 0,75 mm) betrug.

3.3.3 Endotheliale Wandschubspannung und das Vorkommen von Plaque

In den Bereichen, in denen der IMK gemessen wurde, konnten insgesamt an 378 (34,4
%) Stellen Plaques nachgewiesen werden. An 712 (65,6%) Stellen war der IMK nicht

signifikant vergroliert.
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Bezogen auf die endotheliale Wandschubspannung bzw. das einzelne Quartil, zeigte
sich ein signifikanter Unterschied (p-Wert < 0,001) zwischen den einzelnen Quartilen
und dem Vorkommen von Plaque, wobei der Unterschied zwischen Quartil 2 und 3
nicht signifikant war. Plague konnte in dem Quartil 1 an 143 (52%) Bereichen, in dem
Quartil 2 an 64 (23,3%) Bereichen, in dem Quartil 3 an 79 (26,5%) Bereichen, und in
dem Quartil 4 an 98 (35,6) Bereichen nachgewiesen werden.

250
M Keine Plague
.F‘Iaque

2009

130

Anzahl

1007

a0

Quartil

Abbildung 23: Darstellung des Vorhandenseins von Plaque bezogen auf das einzelne Quartil

Aus Abbildung 23 ist zu erkennen, dass Plaque in Bereichen mit sehr niedriger
endothelialer Wandschubspannung (Quartil 1) sowie mit sehr hoher endothelialer
Wandschubspannung (Quartil 4) signifikant haufiger vorkommt als in Bereichen mit
intermediérer endothelialer Wandschubspannung (Quartil 2 und 3).

39



3.4 Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und
der Plaquezusammensetzung

3.4.1 Plaquezusammensetzung

Mittels Radiofrequenzanalyse wurde in Bereichen, in denen eine Plaque vorhanden war,
die Plaquezusammensetzung bestimmt. Die Plaquebestandteile wurden in fibrose
(fibrous: Fi), fibros-lipidreiche (fibro-fatty: FF), nekrotische (necrotic core: NC) und
kalzifizierte (dense calcium: DC) Bestandteile unterteilt. Die Bestandteile wurden als
absolute Werte (abs), d.h. die Flache des Bestandteils in der VH, sowie als relative
Werte (rel), d.h. prozentueller Anteil der Flache des einzelnen Bestandteils in Bezug auf
die Gesamtflache der Plaques, verglichen. Von den 378 Plaques konnten die einzelnen
Bestandteile an 357 Plaques bestimmt werden. Die restlichen 21 Plaques wurden von
der Radiofrequenzanalyse aufgrund der geringen Flache nicht erkannt. In Abbildung 24
sind die absoluten Plagquebestandteile in einem Boxplotdiagramm und in Abbildung 25
die relativen Plaquebestandteile in einem Kuchendiagramm dargestellt. Tabelle 5 zeigt

die dazugehorigen einzelnen Werte.
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Abbildung 24: Boxplot mit Darstellung der absoluten Bestandteile in mm?. Im Boxplot wurde der

extreme Ausreiler in DC,,s (Wert 3,6) zur besseren Darstellung entfernt.

Fias: fibroser Anteil als absoluter Wert, FF,: fibros-lipidreicher Anteil als absoluter Wert, NCys:
nekrotischer Anteil als absoluter Wert, DC,,s: kalzifizierter Anteil als absoluter Wert.
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Joc rel

Abbildung 25: Kuchendiagramm mit Darstellung der relativen Bestandteile

Fiw: fibroser Anteil als relativer Wert, FF.: fibros-lipidreicher Anteil als relativer Wert, NC:
nekrotischer Anteil als relativer Wert, DC,: kalzifizierter Anteil als relativer Wert.
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Bestandteil | Mittelwert | Standard- 95% Min. | Max.

abweichung Konfidenzintervall

Untere Obere

Grenze Grenze
Fiabs 0,26 0,29 0,23 0,29 0,00 | 1,50
FFabs 0,09 0,13 0,08 0,10 0,09 | 0,13
NCibs 0,06 0,11 0,05 0,07 0,00 | 0,80
DCabs 0,05 0,21 0,03 0,08 0,00 | 3,60
Firel 0,55 0,25 0,52 0,57 0,00 | 0,97
FFre 0,25 0,26 0,23 0,28 0,00 | 1,00
NCe 0,10 0,14 0,09 0,12 0,00 | 0,77
DC 0,08 0,14 0,06 0,09 0,00 | 0,88

Tabelle 5: Darstellung der absoluten und relativen Werte der einzelnen Plaquebestandteile
Fi.s: fibroser Anteil als absoluter Wert, FF,p: fibros-lipidreicher Anteil als absoluter Wert, NCyys:
nekrotischer Anteil als absoluter Wert, DC,: kalzifizierter Anteil als absoluter Wert, Fi: fibroser Anteil

als relativer Wert, FF: fibros-lipidreicher Anteil als relativer Wert, NC,: nekrotischer Anteil als
relativer Wert, DC,q: kalzifizierter Anteil als relativer Wert.

3.4.2 Plaquezusammensetzung in den jeweiligen Quartilen

3.4.2.1 Absolute Plaquebestandteile

Tabelle 6 zeigt die einzelnen Werte der Fiss-Bestandteile. Es zeigte sich ein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen absoluten Plaguebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert < 0,001). Abbildung 26 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.
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Quartil Mittelwert Standard- 95% Min. | Max.
abweichung Konfidenzintervall
Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,23 0,26 0,19 0,28 0,00 | 1,30

2 0,23 0,19 0,18 0,28 0,00 | 0,90

3 0,21 0,23 0,15 0,26 0,00 | 1,30

4 0,38 0,37 0,30 0,45 0,00 | 1,50

Tabelle 6: Darstellung des Fi,ps-Bestandteils in mm? bezogen auf das jeweilige Quartil

Fi.s: fibroser Anteil als absoluter Wert

1,40

1,20 .

1,00

0,807 L ]

Fi abs

0,60

0,407

0,20

0,00

Quartil

Abbildung 26: Boxplot mit Darstellung des Fi.s in mm?

Fi.ps: fibroser Anteil als absoluter Wert
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Tabelle 7 zeigt die einzelnen Werte der FF,ps-Bestandteile. Es zeigte sich ein nicht
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen absoluten Plaquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert = 0,24). Abbildung 27 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.

Quiartil Mittelwert Standard- | 95% Konfidenzintervall | Min. | Max.
abweichung Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,09 0,13 0,07 0,12 0,00 | 0,70

2 0,10 0,14 0,06 0,13 0,00 0,70

3 0,06 0,10 0,04 0,08 0,00 | 0,40

4 0,10 0,12 0,07 0,12 0,00 | 0,60

Tabelle 7: Darstellung des FF,,s-Bestandteils in mm? bezogen auf das jeweilige Quartil

FFaps: fibros-lipidreicher Anteil als absoluter Wert
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Abbildung 27: Boxplot mit Darstellung des FF,,; in mm?

FFaps: fibros-lipidreicher Anteil als absoluter Wert

Tabelle 8 zeigt die einzelnen Werte der NCg-Bestandteile. Es zeigte sich ein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen absoluten Plaquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert < 0,05). Abbildung 28 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.
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Quiartil Mittelwert | Standard- | 95% Konfidenzintervall | Min. | Max.
abweichung Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,06 0,11 0,04 0,08 0,00 | 0,50

2 0,02 0,05 0,01 0,04 0,00 | 0,20

3 0,06 0,06 0,03 0,05 0,00 | 0,40

4 0,05 0,13 0,05 0,11 0,00 | 0,80

Tabelle 8: Darstellung des NC,ps-Bestandsteils in mm? bezogen auf das jeweilige Quartil

NC.ss: nekrotischer Anteil als absoluter Wert

0,50

0,40

0,30

NC abs

0,20

0,10

0,00

Abbildung 28: Boxplot mit Darstellung des NCy, in mm?. Im Boxplot wurde der extreme Ausreifer im

Quartil

Quartil 4 (Wert 0,80) zur besseren Darstellung entfernt.

NC.ys. nekrotischer Anteil als absoluter Wert
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Tabelle 9 zeigt die einzelnen Werte der DC,,s-Bestandteile. Es zeigte sich ein nicht
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen absoluten Plaquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert = 0,10). Abbildung 29 stellt diese Werte in
einem Boxplot dar.

Quiartil Mittelwert | Standard- | 95% Konfidenzintervall | Min. | Max.
abweichung Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,04 0,09 0,03 0,06 0,00 | 0,60

2 0,03 0,07 0,01 0,05 0,00 | 0,30

3 0,04 0,09 0,02 0,06 0,00 0,40

4 0,10 0,39 0,02 0,18 0,00 3,60

Tabelle 9: Darstellung des DC,s-Bestandsteils in mm? bezogen auf das jeweilige Quartil

DC,s: kalzifizierter Anteil als absoluter Wert
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Abbildung 29: Boxplot mit Darstellung des NC,, in mm? Im Boxplot wurden zwei der extremen
Ausreifier im Quartil 4 (Wert 1,00 und 3,60) zur besseren Darstellung entfernt.

DC,s: kalzifizierter Anteil als absoluter Wert

In der Abbildung 30 sind die Mittelwerte der einzelnen absoluten Bestandteile in den

Quartilen graphisch dargestellt.
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Abbildung 30: Graphische Darstellung der Mittelwerte der einzelnen absoluten Bestandteile im
jeweiligen Quartil. Fiys und NC,ys zeigten einen signifikanten (p-Wert < 0,05), FF,ps (p-Wert = 0,24) und
DC.s (p-Wert = 0,10) keinen signifikanten Unterschied zwischen den Quartilen.

Fius: fibroser Anteil als absoluter Wert, FF,s: fibros-lipidreicher Anteil als absoluter Wert, NCps:
nekrotischer Anteil als absoluter Wert, DC,,s: kalzifizierter Anteil als absoluter Wert.

3.4.2.2 Relative Plaquebestandteile

Tabelle 10 zeigt die einzelnen Werte der Fi-Bestandteile. Es zeigte sich ein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen relativen Plaguebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert < 0,05). Abbildung 31 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.

50



Quiartil Mittelwert | Standard- | 95% Konfidenzintervall | Min. | Max.
apweichung Untere Obere
Grenze Grenze
1 0,51 0,25 0,47 0,55 0,00 | 097
2 0,62 0,21 0,57 0,67 0,00 | 1,00
3 0,53 0,26 0,47 0,60 0,00 | 094
4 0,57 0,24 0,53 0,62 0,00 | 0,99

Fi.: fibréser Anteil als relativer Wert

Tabelle 10: Darstellung des Fi.-Bestandteils in Prozent bezogen auf das jeweilige Quartil
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Abbildung 31: Boxplot mit Darstellung des Fi, in Prozent

Fi.: fibroser Anteil als relativer Wert
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Tabelle 11 zeigt die einzelnen Werte der FF.-Bestandteile. Es zeigte sich ein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen relativen Plagquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert < 0,05). Abbildung 32 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.

Quiartil Mittelwert Standard- 95% Min. | Max.
abweichung Konfidenzintervall
Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,30 0,29 0,25 0,35 0,00 | 1,00

2 0,24 0,22 0,19 0,30 0,00 | 0,86

3 0,21 0,26 0,14 0,27 0,00 | 1,00

4 0,22 0,21 0,18 0,27 0,00 | 0,89

Tabelle 11: Darstellung des FF-Bestandteils in Prozent bezogen auf das jeweilige Quartil

FF: fibros-lipidreicher Anteil als relativer Wert
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Abbildung 32: Boxplot mit Darstellung des FF in Prozent

FF.: fibros-lipidreicher Anteil als relativer Wert

Tabelle 12 zeigt die einzelnen Werte der NC.-Bestandteile. Es zeigte sich kein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen relativen Plaquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert = 0,06). Abbildung 33 stellt diese Werte in
einem Boxplot dar.
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Quartil Mittelwert Standard- 95% Min. | Max.
abweichung Konfidenzintervall
Untere Obere
Grenze Grenze
1 0,10 0,14 0,08 0,13 0,00 | 0,60
2 0,07 0,09 0,04 0,09 0,00 | 0,39
3 0,13 0,16 0,10 0,17 0,00 | 0,52
4 0,11 0,15 0,08 0,14 0,00 | 0,77

Tabelle 12: Darstellung des NC,-Bestandteils in Prozent bezogen auf das jeweilige Quartil

NC,: nekrotischer Anteil als relativer Wert
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Abbildung 33: Boxplot mit Darstellung des NC,, in Prozent

NC,: nekrotischer Anteil als relativer Wert
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Tabelle 13 zeigt die einzelnen Werte der DC.-Bestandteile. Es zeigte sich kein
signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen relativen Plagquebestandteilen in
Bezug auf das jeweilige Quartil (p-Wert = 0,34). Abbildung 34 stellt diese Werte in

einem Boxplot dar.

Quiartil Mittelwert Standard- | 95% Konfidenzintervall | Min. | Max.
abweichung Untere Obere
Grenze Grenze

1 0,07 0,13 0,05 0,10 0,00 | 0,61

2 0,06 0,12 0,03 0,09 0,00 0,45

3 0,10 0,18 0,06 0,15 0,00 | 0,88

4 0,09 0,14 0,06 0,12 0,00 | 0,77

Tabelle 13: Darstellung des DC,-Bestandteils in Prozent bezogen auf das jeweilige Quartil

DC,.: kalzifizierter Anteil als relativer Wert
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Abbildung 34: Boxplot mit Darstellung des DC, in Prozent. Im Boxplot wurde der extreme Ausreil3er in
Quartile 3 (Wert 0,88) und im Quartil 4 (Wert 0,77) zur besseren Darstellung entfernt.

DC,q: kalzifizierter Anteil als relativer Wert
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In der Abbildung 35 sind die Mittelwerte der einzelnen relativen Bestandteile in den
Quartilen als Kuchendiagram graphisch dargestellt.

. Firel . FFrel . NCel I:' DCq

Quiartil 1 Quiartil 2
Quartil 3 Quartil 4

Abbildung 35: Graphische Darstellung als Kuchendiagram der Mittelwerte der einzelnen relativen
Bestandteile in den jeweiligen Quartilen. Fi, und FF, zeigten einen signifikanten (p-Wert < 0,05), NC,q
(p-Wert = 0,06) und DC, (p-Wert = 0,34) keinen signifikanten Unterschied zwischen den Quartilen.

Fi: fibroser Anteil als relativer Wert, FF.: fibros-lipidreicher Anteil als relativer Wert, NC:
nekrotischer Anteil als relativer Wert, DC,: kalzifizierter Anteil als relativer Wert
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4 Diskussion

4.1 Durchfihrbarkeit der Untersuchungen

4.1.1 Erstellung eines 3D-Modells

Das 3D-Modell wurde aus den Datensatzen der kardialen CTA segmentiert. Dies hat
den Vorteil, dass keine invasive Untersuchung fur die Erstellung eines 3D-Modells
notwendig ist. Eine andere Methode ist, das 3D-Modell aus den IVUS-Bildern und der
Koronarangiographie zu segmentieren. In anderen Studien wurde das 3D-Modell mit
dieser Methode segmentiert!**"®"%) | aban et al. entwickelten eine Methode, in der das
Koronargefa? aus dem IVUS und der biplanen Koronarangiographie unter
Berlcksichtigung des raumlichen Verlaufs und der axionalen Drehung segmentiert
werden kann. Diese Methode wurde als ANGUS bezeichnet®. ANGUS wurde von
Slager et al. als eine klinisch relevante, akkurate Methode mit einer hohen Erfolgsrate
bezeichnet®. Nachteil dieser Methode ist jedoch, dass eine invasive Untersuchung
durchgefuhrt werden muss, was bei Patienten mit einem niedrigen oder mittleren Risiko
nicht vertretbar ist. Des Weiteren kann nur das Hauptgefal ohne Seitenabgénge
segmentiert werden. Dies fihrt zu einer deutlichen Verénderung des simulierten Flusses

mit daraus resultierenden veranderten hamodynamischen Kraften.

Die Erstellung eines akkuraten 3D-Modells ist von besonders grofRer Bedeutung.
Berthier et al. zeigten in einer Arbeit, in der sie drei unterschiedliche 3D-Modelle der
gleichen RCA verglichen, dass eine Vereinfachung der Gefalgeometrie zu einer
deutlichen Veranderung der berechneten hamodynamischen Krafte fiihrt". Sie zeigten
den enormen Unterschied der berechneten endothelialen Wandschubspannung zwischen
dem gleichen 3D-Modell mit, und ohne einem ,,boundary layer’®. In dieser Arbeit
hatte das ,,boundary layer* drei Schichten. Dies fiihrt zu einer héheren Auflésung im
Bereich der Gefalwand. Verglichen mit anderen Studien wurde in dieser Arbeit ein

deutlich feineres Gitternetz sowie ,,boundary layers erstellt®5747%),
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In dieser Arbeit konnten wir ein akkurates 3D-Modell aus den kardialen CTA-
Datensatzen segmentieren. Diese 3D-Modelle waren fir die Durchfihrung einer

Flusssimulation geeignet.

4.1.2 Flusssimulation

Die endotheliale Wandschubspannung kann nicht direkt in-vivo gemessen werden,
sondern wird nach Durchfiihrung einer Flusssimulation berechnet. Die Flusssimulation
von physiologischem Blut in einem physiologischem Geféalbett (elastische Gefale,
bewegende Organe) ist zeitintensiv und bendtigt eine enorme Rechenleistung. Aus
diesem Grund wurden die rheologischen Eigenschaften des Blutes vereinfacht.

Die Simulation wurde mit einer konstanten Geschwindigkeit am Ostium durchgefihrt.
Es ist jedoch bekannt, dass der Blutstrom ein pulsatiles Flussprofil hat. Die
Koronararterien werden hauptsachlich wahrend der Diastole perfundiert. Da die Lange
der Diastole von der Herzfrequenz abhédngt, &ndert sich dementsprechend das
Flussprofil. Diese patientenabhangigen Parameter wurden vereinfacht. Die konstante
Flussgeschwindigkeit wurde mit 0,17 m/s definiert. Dieser Wert stellt einen Mittelwert

aus der aktuellen Literatur bei Koronararterien ohne ostiale Stenosen dar®"®,

Die Blutdichte hangt von den einzelnen Blutbestandteilen ab, insbesondere von den
zelluldren Bestandteilen, d.h. dem Hamatokrit und der Gesamteiweillkonzentration.
Diese Parameter sind patientenabhangig und wurden zur Vereinfachung vereinheitlicht.
Basierend auf einer aktuellen Literaturrecherche (iber Studien, in denen die endotheliale
Wandschubspannung berechnet wurde, wurde eine Blutdichte von 1055 Kg/m?®

festgelegt®962.

Blut ist eine nicht-newtonische Flussigkeit (dynamische Viskositat, nicht-laminares
FlieRverhalten). Die Simulation einer nicht-newtonischen Flussigkeit ist sehr
aufwandig. Zur Vereinfachung wurde das Blut als newtonische Flissigkeit definiert. In
einigen Studien zur Berechnung der endothelialen Wandschubspannung aus
Blutflusssimulationen zeigte sich, dass die endotheliale Wandschubspannung
annaherungsweise zwischen beiden Modellen in Bereichen von mittleren und hohen
endothelialen Wandschubspannungswerten Ubereinstimmt, jedoch im Bereich von
niedriger endothelialer Wandschubspannung das nicht-newtonische Modell bevorzugt

werden sollte%",
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Vor Durchfiihrung der Simulation muss der prozentuale Anteil des VVolumens, der durch
die GefdlRabzweigungen fliellt, definiert werden. Dazu wurde Murray’s law
verwendet®®®%%) Murray et al. verffentlichten ihre Arbeit im Jahre 1926, in der sie
das prozentuale Verhdltnis der Volumina an Abzweigungen berechneten. In dieser
Studie zeigte sie, dass an Abzweigungen der Radius des HauptgeféRes mit der Potenz
der Hochzahl drei die Summe der Radii der Abzweigungen mit der Potenz der Hochzahl
drei entspricht (Formel in Abschnitt 2.4.4). In einer aktuelleren experimentellen Studie
an den Koronararterien zeigte sich, dass die Potenz der Hochzahl drei nicht der Realitét
entspricht, sondern dass die Hochzahl annaherungsweise 2,2 ist’®. Dies konnte in einer
anderen Studie bestatigt werden. In dieser Studie zeigte sich, dass bei Anwendung von
Murray’s law die flieBenden Volumina in den GefaRabzweigungen unterschétzt werden,
was zu einer durchschnittlich hoheren endothelialen Wandschubspannung bei
Flusssimulationen fiihrt®). Auch wurden die kleinen Seitenaste am HauptgefaR nicht

segmentiert was zu einer Verénderung der Stromung im Gefal? flhrte.

Der Blutfluss wurde als laminar definiert. In-vivo ist dies jedoch nicht immer der Fall,
da sich auch Turbulenzen, z.B. an Bifurkationen, bilden konnen. Ein turbulenter
Blutfluss bildet sich, wenn die Reynoldszahl einen kritischen Wert Uberschreitet. Beim
Blut ist dieser kritische Wert groBer 2000“?. Die Reynoldszahl (Re) [dimensionslos]
hangt vom Gefalkdurchmesser (d) [m], der Geschwindigkeit (V) [m/s], und der

kinematischen Viskositat (vi) [m?/s] des Blutes ab.

V.d

Uk

Re =

Boutsianis et al. zeigten in ihrer Arbeit, dass die Reynoldszahl in einem koronaren 3D-
Modell, bei nicht vorhandenen hdmodynamisch relevanten Stenosen, einen maximalen
Wert von knapp 200 erreicht®. Bezogen auf diese Arbeit, in der keine GefaRe mit
hohergradigen Stenosen eingeschlossen wurden, kann dementsprechend von einem

laminaren Fluss ausgegangen werden.

Durch diese Vereinfachungen kommt es mit groRBer Wahrscheinlichkeit zu

Abweichungen der absoluten Werte gegentiber der realen Situation in-vivo. Diese
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Vereinfachungen wurden jedoch in vielen anderen aktuellen Studien wvon
unterschiedlichen Arbeitsgruppen durchgefihr
findet sich keine Studie, die eine Blutflusssimulation mit einem physiologischen 3D-
Modell und physiologischen rheologischen Eigenschaften des Blutes durchgefuhrt hat.
D.h., dass die in dieser Arbeit berechneten Werte genauso aussagekréftig sind wie die
Werte in den Studien der aktuellen Literatur.

In dieser Arbeit konnte in allen segmentierten 3D-Modellen aus kardialen CTA-
Datensdtzen die Berechnung der endothelialen Wandschubspannung nach einer

Blutflusssimulation erfolgreich durchgefiihrt werden.

4.2 Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und
der Plaqueverteilung

Die endotheliale Wandschubspannung wurde in Quartile unterteilt, um den Effekt der
Verkleinerung der Gefaldurchmesser sowie den Effekt der vereinfachten rheologischen
Eigenschaften des simulierten Blutmodels und deren Effekte auf die absolute
endotheliale Wandschubspannungswerte zu relativieren. Dies fihrt jedoch dazu, dass
25% der Gefaloberflache einer niedrigen endothelialen Wandschubspannung (Quartil
1) ausgesetzt sein muss, auch wenn dies in-vivo nicht der Fall sein muss. Die mittlere
endotheliale Wandschubspannung in Quartil 1 war 0,73 + 0,30 Pa (0,02 — 1,08 Pa). In
der aktuellen Literatur wird die niedrige endotheliale Wandschubspannung
unterschiedlich definiert und reicht von Werten kleiner 0,4 Pa® bis kleiner 1,0
Pa(""18182)  Dijes entspricht den Werten der niedrigen endothelialen
Wandschubspannung in dieser Arbeit. Dementsprechend kann der Effekt der
Quartilunterteilung auf die Einteilung der Hohe der endothelialen Wandschubspannung

vernachlassigt werden.

In dieser Arbeit zeigte sich, dass Plaque signifikant am haufigsten in dem Quartil 1
gefolgt von dem Quartil 4 vorkam. Diese Ergebnisse decken sich mit den Ergebnissen
der aktuellen Literatur, die besagen, dass Plaque am hdaufigsten in Bereichen mit

(15;20;70)

niedriger endothelialer Wandschubspannung vorkommt . Des Weiteren zeigte

sich der IMK in Quartil 1 gefolgt von Quartil 4 am grofiten. Der Effekt der niedrigen
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endothelialen Wandschubspannung wurde in mehreren Studien untersucht und wurde in
Abschnitt 1.2.3 erléutert.

In einer aktuellen grofRen Klinischen Studie wurde die niedrige endotheliale
Wandschubspannung als wichtiger Risikofaktor fiir die Zunahme der Plaguelast sowie
fur die Entwicklung von Klinisch relevanten atherosklerotischen L&sionen bei Patienten
nach einem akuten Koronarsyndrom, trotz optimaler medikamentdser atheroprotektiver

(1)

Therapie, beschrieben Dies unterstreicht die grofle Bedeutung der niedrigen

endothelialen Wandschubspannung und vor allem deren klinische Relevanz.

Stone et al. beobachteten in ihrer seriellen in-vivo Studie am Menschen, dass in
Bereichen, in denen eine niedrige endotheliale Wandschubspannung herrscht, eine
signifikante Zunahme der Plaquedicke (IMK) innerhalb eines Zeitraums von sechs

Monaten vorkommt®.

In wenigen Studien wurde beobachtet, dass die hohe endotheliale Wandschubspannung
ein Risikofaktor fir die Entwicklung von Hochrisiko-L&sionen ist, und es in diesen

Bereichen zu gehauften Plaguerupturen kommt®54

. Diese Beobachtung konnte in
anderen Studien nicht bestatigt werden™. In dieser Arbeit zeigte sich jedoch, dass in
Bereichen mit hoher endothelialer Wandschubspannung am zweithdufigsten Plaque
vorhanden war und der IMK am zweitgroRten war. Eine mogliche Erklarung hierfur
ware, dass es in Bereichen mit niedriger endothelialer Wandschubspannung zu einer
Zunahme der Plaquelast kommt, was im weiteren Verlauf zur einer Lumenobstruktion
fuhrt. Diese Lumenobstruktion fuhrt zu einer Zunahme der Blutflussgeschwindigkeit in

diesem Bereich, was dann zu einer erh6hten endothelialen Wandschubspannung fihrt.

4.3 Zusammenhang der endothelialen Wandschubspannung und
der Plaguezusammensetzung

Zur Beurteilung der Gefalwand, der atherosklerotischen Plaques und deren Bestandteile
ware die Histologie die beste verfiugbare Methode. Da es sich in dieser Studie um eine
in-vivo Studie am Menschen handelt, ist eine histologische Beurteilung der GefaRe
nicht moglich. Eine Alternative dazu ist der IVUS mit der Radiofrequenzanalyse. Der
IVUS mit der Radiofrequenzanalyse ist derzeit der Goldstandard zur Beurteilung des

Gefallwandaufbaus sowie zur Unterscheidung der einzelnen Plaguekomponenten in-
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vivo. Dies konnte in mehreren Studien gezeigt werden“®*#®) Der IVUS mit der
Radiofrequenzanalyse ist eine sichere Untersuchung. Die hdufigste Komplikation ist ein
passagerer Koronarspasmus, der mittels intrakoronarem Nitroglycerin schnell

durchbrochen werden kann®®.

In der aktuellen Literatur findet man einige Studien, die IVUS in Kombination mit CFD
verwendet haben. Jedoch wurde bei sehr wenigen Studien die Radiofrequenzanalyse zur
Bestimmung der Plaguezusammensetzung benutzt, um diese Werte mit der

endothelialen Wandschubspannung zu korrelierent*®).

Die Plaquelast, definiert als die Summe der Plaqueflache der einzelnen
Plaquebestandteilen, war in Quartil 4 mit 60,00 mm?, gefolgt von Quartil 1 mit 58,3
mm? am groBten. Dies konnte auch, wie in Abschnitt 4.2 beschrieben, durch die
Zunahme der Lumenobstruktion und die dadurch hervorgerufene Erhéhung der
endothelialen Wandschubspannung bedingt sein. Die Plaquelast in Quartil 2 und 3
betrug 23,6 mm2 Dies deutet darauf hin, dass eine mittlere endotheliale
Wandschubspannung einen atheroprotektiven Faktor darstellen konnte. Dies wurde in

einigen Studien beschrieben(®.

Samady et al. untersuchten den Zusammenhang zwischen der Plaquelast bzw.
Plaguezusammensetzung und der endothelialen Wandschubspannung. Es handelte sich
hierbei um eine serielle Untersuchung mit einem Abstand von sechs Monaten am
Menschen in-vivo. Es zeigte sich, dass in Bereichen mit einer niedrigen endothelialen
Wandschubspannung eine signifikante, zunehmende Plaquelast innerhalb dieser sechs
Monate vorkam. In Bereichen mit einer intermedidren und hohen endothelialen
Wandschubspannung zeigte sich eine signifikante Abnahme der Plaquelast, welche
durch eine neu begonnene, hochdosierte Statintherapie verursacht sein konnte.
Bezliglich der einzelnen Plaquezusammensetzung zeigte sich eine signifikante Zunahme
des NCjps in Bereichen mit niedriger endothelialer Wandschubspannung, verglichen mit
den Bereichen der intermediéren endothelialen Wandschubspannung. In Bereichen mit
hoher endothelialer Wandschubspannung zeigte sich eine signifikante Zunahme des
NCaps und DCgys bei gleichzeitiger signifikanter Abnahme des FFas und  Figy,
verglichen mit den Bereichen der intermedidren endothelialen Wandschubspannung.
Des Weiteren zeigte sich eine signifikante Abnahme von Figs und FFaps und Zunahme

von DCys beim Vergleich zwischen niedriger und hoher endothelialer
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Wandschubspannung. Beziiglich der anderen Bestandteile zeigte sich kein Unterschied.
Die Unterschiede der relativen Bestandteile wurden nicht untersucht®, In dieser Arbeit
zeigte sich, verglichen mit den Ergebnissen von Samdy et al., dass der NC,ps SOwie
DCaps zwischen Quartil 1 und 4 deutlich zunimmt. Allerdings ist der Unterschied des
DCaps-Anteils in dieser Arbeit nicht signifikant (p-Wert = 0,10). Eine Abnahme des Figps
zwischen niedriger und hoher endothelialer Wandschubspannung zeigte sich in dieser
Arbeit nicht.

Eshtehardi et al. zeigten, dass, je niedriger die endotheliale Wandschubspannung ist,
desto hoher ist der Anteil an NC, und DCy,. Der Unterschied des Fiy- und FF-
Anteils war nicht signifikant®. In dieser Arbeit konnte dieser Zusammenhang nicht

gezeigt werden.

4.4 Limitationen

Diese Arbeit wurde mit insgesamt elf GefalRen durchgefiihrt. Die Anzahl der Geféle ist
gering, was zu einer eingeschrankten Aussagekraft der erzielten Ergebnisse fiihrt. Um
diese Ergebnisse validieren zu konnen, sollte ein gréfieres Patientenkollektiv analysiert

werden.

Wahrend der Segmentation zeigte sich eine geringe Verkleinerung der GefalRdiameter.
Des Weiteren wurde das extrahierte 3D-Modell als starr definiert. Das Herz ist ein sich
bewegendes Organ, was zu einer Mitbewegung der Koronararterien fiihrt. Die
Koronararterien kdnnen zur Steigerung der Koronardurchblutung dilatieren. Diese
Eigenbewegung und Dilatation fiihren zu einer Veranderung des Flussprofils und der

daraus berechneten physikalischen Krafte, was in dieser Studie vernachléssigt wurde.

Zur Einsparung der Rechenzyklen wurden die rheologischen Eigenschaften des Blutes
vereinfacht (siehe Abschnitt 2.4.4). Blut wurde als newtonische Flissigkeit mit einer
konstanten Dichte und Viskositat definiert. Das Flussverhalten wurde als laminar
vorgegeben. Die Blutflussgeschwindigkeit wurde als stetig mit einer konstanten
Geschwindigkeit festgelegt, obwohl es sich in-vivo um einen pulsatilen Fluss handelt.
Diese Vereinfachung beeinflusst die berechneten Daten. Um die Aussagefahigkeit zu

erhohen, sollte ein physiologischeres Modell simuliert werden. Dies wurde bereits in
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unserer Arbeitsgruppe teilweise umgesetzt. In der aktuellen Literatur findet man jedoch
keine Studie, die die Uberlegenheit aufwendigerer physiologischer Modelle beztglich

der Korrelation von endothelialer Wandschubspannung mit Plaque belegt.

Die Kaorrelation zwischen dem 3D-Modell und den IVUS-Bildern wurde manuell
durchgefuhrt. Dies kann zu einer Ungenauigkeit fiihren. Um eine bessere Korrelation
durchfuhren zu konnen, sollte eine automatische Koregistrierung wahrend der IVUS-
Aufnahme erfolgen bzw. ein Programm entwickelt werden, das semiautomatisch nach
manueller Vorgabe von eindeutigen Landmarken die Korrelation durchfuhrt. Ein
solches Programm wird aktuell in Kooperation mit der Technischen Universitat
Minchen und der Sabanci Universitat in Istanbul entwickelt.

Das Vorhandensein von Plaque und deren Bestandteile wurde mittels IVUS untersucht.
Die Histologie ist jedoch die bessere Methode. Da es sich in dieser Arbeit um eine in-
vivo Studie am Menschen handelt, ist eine Histologie zur Beurteilung der Plaque nicht
moglich. Thim et al. zeigten in ihrer aktuellen Studie, dass der mittels
Radiofrequenzanalyse berechnete NC-Anteil nicht mit der Histologie tibereinstimmt®?.
Dementsprechend stellt die Radiofrequenzanalyse auch eine Fehlerquelle dar, die die

Ergebnisse der einzelnen Plaquebestandteile verfalschen konnte.
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5 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde der Zusammenhang der mittels CFD berechneten endothelialen
Wandschubspannung und der Verteilung und Zusammensetzung der koronaren
atherosklerotischen Plaques in-vivo bei Patienten mit dem V.a. eine KHK untersucht.
Das 3D-Modell wurde aus CTA-Datensétzen extrahiert. Dieses 3D-Modell wurde mit
Hilfe von speziellen Softwarepaketen bearbeitet. Aus dem 3D-Modell wurde ein mit
Tetraedern und ein mit ,,boundary layer* versehenes Volumen definiert. In diesem
Volumen wurde ein Blutfluss simuliert, um die endotheliale Wandschubspannung
berechnen zu konnen. Das Vorhandensein von Plaque wurde mittels IVUS
nachgewiesen. Plaque wurde als ein IMK > 0,3 mm definiert. Die
Plaquezusammensetzung wurde mittels Radiofrequenzanalyse bestimmt. Die
Korrelation der IVUS-Frames mit dem 3D-Modell erfolgte manuell anhand von

charakteristischen Merkmalen und Positionskontrolle der IVUS-Sonde.

In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die endotheliale Wandschubspannung aus
3D-Modellen, die aus kardialen CTA-Datensatzen segmentiert wurden, berechnet
werden kann. Des Weiteren konnte ein signifikanter Zusammenhang zwischen der
niedrigen endothelialen Wandschubspannung und dem Plaquevorkommen, sowie der
GroRe des IMKs nachgewiesen werden. Auch zeigte sich ein signifikanter Unterschied
der Figps-, NCaps- SOWie Fiy- und FF-Bestandteile in Abhéngigkeit der endothelialen

Wandschubspannung.

Trotz der geringen Anzahl der untersuchten GefaBe und der vereinfachten
Flusssimulation zeigte diese Arbeit diesen Zusammenhang. Dementsprechend sollte zur
weiteren Validierung eine groRer angelegte Studie folgen, in der die hier erwahnten

Limitationen so weit wie moglich behoben werden.
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6 Ausblick

Die rasante Zunahme der Rechenleistung sowie die Verbesserung der medizinischen
Gerate, z.B. Mehrzeilen-Computertomographen kénnte in Zukunft die Durchfiihrbarkeit
einer Flusssimulation deutlich erleichtern. Dementsprechend kdnnten physiologischere
Flussmodelle simuliert werden. Auch koénnte durch die Verklrzung der Rechendauer
die Akzeptanz im klinischen Alltag gesteigert werden.

Im Klinischen Bereich kénnte die Berechnung der endothelialen Wandschubspannung
die Identifikation von Hochrisiko-Lasionen erleichtern. Zeigen sich in der koronaren
CTA oder in der Koronarangiographie leichtgradige Stenosierungen in Bereichen mit
einer niedrigen endothelialen Wandschubspannung, konnte ggf. zur weiteren Abklarung
ein IVUS mit Radiofrequenzanalyse erfolgen. Je nach den Ergebnissen aller
Untersuchungen, konnte dann eine perkutane transluminale Angioplastie, ggf. mit
Stentimplantation, erfolgen. Dieses Vorgehen kdnnte die Anzahl der nicht erkannten
Hochrisiko-Lasionen verringern, die bei der invasiven Untersuchung Kkeine
hohergradige Stenosierung aufweisen, jedoch eine hohe Plaquelast haben und in
Bereichen einer niedrigen endothelialen Wandschubspannung liegen. Dadurch kénnte
die Anzahl der akuten Koronarsyndrome evtl. reduziert werden, was zu einer deutlichen
Prognoseverbesserung fiihren konnte. Da es sich bei der Berechnung der endothelialen
Wandschubspannung um ein nicht invasives Verfahren handelt, wirden die Patienten
keinem weiterem Risiko ausgesetzt werden, was die Akzeptanz dieser Methode erhéhen

kodnnte.

Einen &hnlichen Ansatz zeigte eine prospektive Studie von Min et al., in der die
Madglichkeit einer nicht invasiven Fractional-Flow-Reserve-Messung (FFRct) mittels
CFD untersucht wurde. Die 3D-Modelle der Koronargefae wurden, wie in dieser
Arbeit, aus kardialen CTA-Datensatzen segmentiert. Sie konnten zeigen, dass im
Vergleich zur invasiven FFR-Messung die nicht-invasive FFRct-Messung eine hohe
Ubereinstimmung  hatte®. Diese Studie beweist, dass die Berechnungen der
physikalischen Kréfte, z.B. der endothelialen Wandschubspannung mittels CFD, bereits
jetzt eine hohe klinische Relevanz haben und in Zukunft in prospektiven Multi-Center-
Studien weiter erforscht werden sollten, um den Nutzen dieser nicht invasiven

Verfahren unseren Patienten zuganglich zu machen.
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