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1. Verwendete Abkiirzungen
ACC = Arteria carotis communis
ACE = Arteria carotis externa

ACI = Arteria carotis interna

ADH = antidiuretisches Hormon
ATP = Adenosintriphosphat

DC = Distensibility Coefficient
FOV = field of view

Hz = Hertz

IMD = Intima-Media-Dicke

kHz = Kilohertz

kPa = Kilopascal

LDL = low density lipoprotein
MHz = Megahertz

MIP = maximum intensity projection
ml = Milliliter

MRT = Magnetresonanztomografie
NPW = negativ pradiktiver Wert

PI = Pulsatility Index

RI = Resistance Index

s = Sekunde

SD = Standardabweichung

TIA = transient ischdmische Attacke
TNF = Tumornekrosefaktor

TOF = time of flight

US = Ultraschall

VIJI = Vena jugularis interna



2. Einleitung

2.1 Hintergriinde
Atherosklerotische Verdnderungen von BlutgefiBlen stellen einen der wichtigsten

11, 63, 73 .
> 637 Daher wurden in der

Risikofaktoren fiir cerebrale Schlaganfille und Herzinfarkt dar.
Vergangenheit Messparameter etabliert um Arterien funktionell und morphologisch beurteilen
zu koénnen.* 77 Da Atherosklerose ein weitgehend irreversibler Prozess ist und somit iiber
die Lebenszeit akkumulieren kann, gewinnen Gefédverdnderungen in hdherem Lebensalter an
EinfluB.'® ®* - # Wichtige Parameter zur exakteren Beurteilung von BlutgefiBen sind zum
Beispiel die Intima-Media-Dicke (IMD), Elastizititsindizes wie der Distensibility Coefficient
(DC), die FluBgeschwindigkeit und der daraus errechnete Resistance Index.”® Durch diese
Parameter ldsst sich die Alterung des Gefdlsystems verfolgen, wobei besonders die
Degeneration von Elastin und Zunahme von Kollagen zu funktionellen und morphologischen
GefaBveranderungen beitragen. >

Viele Studien konzentrieren sich auf die Arteria carotis communis (ACC), da sie als
oberflichlich lokalisierte Arterie fiir Untersuchungen leicht zugénglich ist. Von Pignoli et al.
konnte bereits im Jahr 1986 gezeigt werden, dass die mittels Ultraschall gemessene IMD der
ACC signifikant mit lichtmikroskopisch untersuchten Priparaten korreliert.” In den 1990er
Jahren konnte Crouse et al. zeigen, dass die ACC im Ultraschall mit guter Reproduzierbarkeit
zu untersuchen ist."”” Nicht nur im Fachbereich der Neurologie sind Verinderungen von
GefiaBwandeigenschaften von Interesse, sondern auch auf dem Gebiet der Inneren Medizin,
insbesondere der Nephrologie.*®

Heute ist die Messung der IMD im klinischen Alltag ein fester Bestandteil zur Bestimmung
des atherosklerotischen Status des GefdBlsystems. Dabei wird aus Griinden der anatomischen
Lage (Abb. 1, S. 7) und damit leichterer Messbarkeit fast ausschlieBlich die ACC verwendet.
Eine IMD unter 0,9 mm wird in den meisten Literaturquellen als physiologisch angegeben,
das heifit es wird von einem nicht atherosklerotisch verdnderten Gefallsystem ausgegangen,

9, 50, 62 .
e Bei jungen

wobei eine Korrelation mit dem Lebensalter bedacht werden muss.
Erwachsenen unter 30 Jahren finden sich laut Denari¢ et al. IMD-Werte von durchschnittlich
0,44 mm.** Dagegen ergibt sich bei Méannern ohne kardiovaskulire Risikofaktoren im Alter
von 55 bis 70 Jahren ein Mittelwert von 0,87 mm (0,82 mm fiir Frauen).”

Ein durchschnittlicher Anstieg der IMD bei Frauen von 0,18 mm erhoht das Risiko einen

Schlaganfall zu erleiden um das 1,6-fache (1,31-faches Risiko bei Méinner).16



Ahnlich verhilt es sich im Fall des Herzinfarktrisikos. Steigt die IMD um 0,19 mm, dann
erhoht sich das Risiko um das 1,69-fache fiir Frauen (1,36-faches Risiko fiir Ménner).'®

Die Berechnungen von Elastizititsindizes werden zumeist fiir Studienzwecke betrieben und
finden in der Klinik nur wenig Verwendung. Es erscheint schliissig, dass die schwindende
Elastizitit von Blutgefilen mit einer steigenden IMD korreliert. Beide Parameter verhalten
sich nahezu umgekehrt proportional zueinander.”” Dennoch wird die Wertigkeit
von Elastizititsindizes beziiglich der Beurteilung von Atherosklerose kontrovers
diskutiert.*® 7" %2

Die FluBgeschwindigkeit hingegen ist ein hédufig bestimmter Parameter, der besonders zur
Klassifizierung des Stenosegrades entscheidend ist. Besonders die Verlangsamung des
lokalen BlutfluBes an der Karotisbifurkation scheint aufgrund der anatomischen
Gegebenheiten  entscheidend  fiir die  Entstehung von  Atherosklerose  zu

39-% Dass die individuelle GefiBanatomie EinfluB auf die FluBgeschwindigkeit und damit

sein.
auf atherosklerotische Prozesse nimmt, konnte Anfang der 1980er Jahre von
Friedman et al. gezeigt werden.® Uber die Geometrie der Karotisbifurkation kénnen
Riickschliisse gezogen werden, ob ein laminarer oder turbulenter BlutfluB vorherrscht.>® Ein
turbulenter Blutflul erzeugt eine hohere Scherkraft an der Arterienwand und triagt somit zur
Degeneration der Intima und letztlich zu Atherosklerose bei.

Mit der Entwicklung hochauflosender Ultraschall- und MRT-Gerdte besteht inzwischen die
Moglichkeit zur nicht invasiven Beurteilung von BlutgefaBen. Hierbei gilt die Untersuchung
mittels Ultraschall derzeit als nicht invasiver Goldstandard, besonders im Hinblick auf die
Bestimmung der IMD und FluBgeschwindigkeit. Zum heutigen Zeitpunkt gibt es jedoch
wenige Studien zur Messung der FluBgeschwindigkeit der hirnversorgenden Arterien mittels
zeitaufgelosten MRT-Sequenzen, deren Ergebnisse mit Ultraschallmessungen verglichen
wurden.

Da die MRT-Technik immer hdufiger zur Diagnostik eingesetzt wird, war ein Ziel dieser
Arbeit beide Verfahren hinsichtlich der genannten Parametern miteinander zu vergleichen und
zu bewerten. Die Vorteile des MRT gegeniiber dem Ultraschall sind die weitgehende
Unabhéngigkeit vom Untersucher und die Moglichkeit der 3D Darstellung des BlutfluB3es
sowie der anatomischen Strukturen. Daher stellt das MRT eine interessante Alternative zur
Ultraschalluntersuchung dar. Demgegeniiber stehen die Vorziige des Ultraschalls in punkto

einer besseren Verfligbarkeit, einfacherer Handhabung, geringeren Kosten und derzeit dem



MRT iiberlegenen Bildauflosung. Zudem besteht eine gute Korrelation zwischen der
ultraschallgestiitzten Einschitzung von Atherosklerose und pathologischen Untersuchungen.’
In der vorliegenden Arbeit wurden gesunde Probanden und Patienten mit Ultraschall und
MRT untersucht. Bei den Patienten erfolgte eine prd- und postoperative Untersuchung, das
hei3t mit pathologischer Verengung am Abgang der ACI und nach operativer Entfernung des
atherosklerotischen Materials.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war die Kldrung folgender Fragen:

1.) Wie stark weichen die Bestimmungen von IMD, DC, FluB3geschwindigkeit und
Resistance Index der Ultraschallmessungen von den MRT-Messungen ab?

2.) Wie verdndert sich der Resistance Index bei Patienten nach einer rekanalisierenden
Operation?

3.) Inwieweit ist die Reproduzierbarkeit der Messungen gegeben?

ACI

Bifurkation

ACC

Abb. 1: Anatomische Lage der untersuchten Arterien. Modifiziert nach Prometheus, Hals und
innere Organe.87 ACC = Arteria carotis communis, ACI = Arteria carotis interna,
ACE = Arteria carotis externa



2.2 Anatomie der Arterienwand

Als Grundlage zum Verstidndnis von Atherosklerose und daraus entstehender Stenosen ist der
anatomische Aufbau der Arterienwand entscheidend. Sie ist aus drei funktionellen Schichten
aufgebaut (Abb. 2, S. 8). Die Tunica intima, kurz Intima, bildet die Grenzschicht zum
GefdBlumen und somit zum Blutstrom. Nicht nur die Barrierefunktion dieses einschichtigen
Plattenepithels ist von Bedeutung, sondern auch die Abgabe von vasoaktiven Substanzen zur
Tonusregulation der GefaBmuskulatur. Des weiteren zdhlt zur Intima das Subendothel, das
vereinzelte Zellen beherbergt, wie Makrophagen und T-Zellen, jedoch vorwiegend aus
extrazellulirer Matrix besteht. Die Intima wird durch die Membrana elastica interna zur
Muskelschicht der Arterien, der Tunica media, kurz Media, abgegrenzt. Sie besteht aus
mehreren Lagen glatter Muskelzellen und stellt in der Systole den Gegenspieler zu den

Dehnungskriéften dar, die aufgrund der Blutdruckamplitude entstehen.

Endothel \

Basalmembran — ¥

Interna

Membrana elastica interna

Media

=— Membrana elastica externa

BlutgefidfRe in Adventitia

/\Adventitia
Bindegewebe

Abb. 2: Schematischer Aufbau der Arterienwand. Modifiziert nach Prometheus, Allgemeine
Anatomie und Bewegungssystem. 86



In der Diastole sorgt die Media iiber Riickstellkréfte fiir einen kontinuierlicheren Blutstrom.
Fiir diesen so genannten ,,Windkesseleffekt* sind elastische Fasern innerhalb der Media
verantwortlich. Nach dem Gehalt an elastischen Fasern konnen Arterien dem muskuldren oder
elastischen Typ zugeordnet werden. Die herznahen Gefédl3e, darunter neben der Aorta auch die
ACC, zéhlen zum elastischen Arterientyp und wandeln dank ihrer Elastizitit den pulsatilen
Blutstrom des Herzens in einen kontinuierlichen Blutstrom um.

Die duBerste Gefdllschicht ist die Tunica adventitia, kurz Adventitia. Von der Media wird sie
durch die Membrana elastica externa abgegrenzt. Die Adventitia besteht tiberwiegend aus
Kollagen, Elastin und Fibroblasten. Thre Hauptaufgabe ist die nutritive Versorgung des

jeweiligen GefiBes iiber Vasa vasorum und die nervale Innervation.**
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2.3 Pathomechanismus der Atherosklerose und des Elastizititsverlusts

Erstmals wurde die Atherosklerose von Rudolph Virchow als entziindlicher Prozess
beschrieben.” Urspriinglicher Entstehungsort von Atherosklerose ist das Subendothel der
Intima. Dort lagern sich Fette wie LDL-Cholesterin in relevantem Ma@} ab, die durch Schiden
im GefaBendothel eindringen konnen (Abb. 3, S. 11). Diese Endothelschdden werden unter
anderem durch hdamodynamische Beanspruchung, d.h. durch Scherkrifte an der GefaBBwand,
verursacht. Laut Saam et al. existieren bereits in Arterien, die geringgradigere Stenosen

81

als 50 % aufweisen, Endotheldefekte oder hd@morrhagische Thromben.” Besonders an

Gefilverzweigungen wie der Karotisgabel finden sich Pridilektionsstellen fiir
Atherosklerose, aufgrund der dort herrschenden Strémungsverhiltnisse.”* %

Der Lipidanteil des abgelagerten Lipoproteins (LDL) oxidiert durch reaktive
Sauerstoffverbindungen und regt dadurch Endothelzellen zur Freisetzung von Mediatoren
(Zytokine und Prostaglandine) an. Nachfolgend werden chemotaktisch Monozyten angelockt,
die sich in Makrophagen umwandeln, um das angehdufte LDL zu phagozytieren. Die
Aufnahme von Cholesterin in Makrophagen wird iiber den LDL-Rezeptor reguliert.
Oxidiertes LDL wird jedoch iiber Scavenger-Rezeptoren aufgenommen, die keiner negativen
Riickkopplung unterliegen.

Die Makrophagen werden iiber die unkontrollierte Aufnahme von oxidiertem LDL zu
sogenannten ,,Schaumzellen* und lagern sich in der Intima ab (Abb. 3, S. 11). Wird diesem
Vorgang durch Abtransport der intrazelluldren Fette nicht gegengesteuert, werden die
Schaumzellen apoptotisch und extrazellulires Cholesterol verbleibt in der Intima. Zudem
stimuliert oxidiertes LDL selbst die Apoptose von Schaumzellen.’' Diese Ablagerungen
stellen den Beginn der atherosklerotischen GefdBveranderung dar.'® ** ** Die in die Intima
eingewanderten T-Zellen und Makrophagen sezernieren wiederum Botenstoffe, welche
Muskelzellen aus der Media anlocken und deren Umwandlung in Myofibroblasten anregen.

Nach deren Umwandlung produzieren sie extrazelluldre Matrix wie beispielsweise Kollagen.

Der Elastizitdtsverlust von Blutgefia3en ist eng mit den hamodynamischen Gegebenheiten und
den strukturellen Bestandteilen der GefdBwand verbunden. Da es aufgrund des entziindlichen
Prozesses im Rahmen der Atherosklerose zu strukturellen Verdnderungen kommt, wie
beispielsweise zur Abnahme elastischer Fasern und Zunahme von Kollagen, besteht damit ein

wichtiger Einfluf auf den Elastizititsverlust.” * Durch die beschriebenen Mechanismen



11

dndert sich nicht nur der im Folgenden beschriebene Index zur Bewertung der
GefiBelastizitdt, sondern auch die in dieser Arbeit untersuchten Parameter

Intima-Media-Dicke und Geschwindigkeit des BlutfluBes. Nach O’Leary et al. fiihrt

Atherosklerose im Alterungsprozess zu einer Verdopplung bis Verdreifachung der arteriellen
GefiBwanddicke.”

Intima

Lamina elastica interna

Media

Adventitia

— Fettgewebe

£ )
Abb. 3 links: Histologie einer Arterie mit Atherosklerose. Schaumzellen zeigen aufgenommene
Lipidtropfchen (Pfeile unten) und zellreiche Intima (Pfeile oben). Sudan III und Hdmatoxylin
Férbung. Vergroferung 150-fach.

rechts: Histologischer Aufbau einer Arterie. H.E. Fdrbung. Vergroferung 65-fach.
Modifiziert nach Sobotta, Lehrbuch Histologie.'™

Der Blutdruck wiederum wird beeinflusst von der Uberlagerung der Pulswellen, die durch die
Kontraktion des linken Ventrikels in der Systole entstehen und sich entlang der arteriellen
Gefille in die Peripherie ausbreiten. An Gefdverzweigungen wird die Pulswelle teilweise
reflektiert und mit der urspriinglichen Welle iiberlagert, wodurch die Pulsdruckamplitude
ansteigt®”. Durch den Elastizititsverlust der Arterien kommt es zu einer Phasenverschiebung
der urspriinglichen und reflektierten Pulswelle, da ein weniger elastisches Gefdl3 die Pulswelle
frither reflektiert. Die reflektierte Welle gelangt dadurch bereits in der Systole zuriick zur
Aorta und erhdht den systolischen Blutdruck. Das erkldrt, warum mit steigendem Alter der

systolische Blutdruck steigt, der diastolische dagegen unveréindert bleibt oder sinkt.*
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2.4 Molekulare Aspekte der Atherosklerose

Der atherosklerotische Umbau der GefiBwand und der Elastizititsverlust unterliegen auf
molekularer Ebene dem Einflu8 von Signalen der Endothelzellen. Zudem ist der Tonus der
GefaBmuskulatur entscheidend, der von Mediatoren der Endothelzellen, dem Mal} der

Vordehnung und der damit verbundenen Kalziumausschiittung abhingt.'®

In gesunden
Arterien halten sich konstringierende Faktoren, wie beispielsweise Endothelin, und
relaxierende Faktoren, wie Stickstoffmonoxid, die Waage. Beide Substanzen werden je nach
Stimulation von Endothelzellen sezerniert. Dabei bewirken unter anderem ADH
(antidiuretisches Hormon), Angiotensin II und Thrombin eine Endothelin-Freisetzung, welche
zur GefdBkonstriktion fiihrt. Die Stoffe ATP (Adenosintriphosphat), Acetylcholin und
Histamin stimulieren die Endothelzellen zur Stickstoffmonoxid-Abgabe, die eine
Gefidldilatation bewirken.

Die im Fall von atherosklerotischen Verdnderungen bestehende endotheliale Dysfunktion tritt
durch ein geringeres Ansprechen auf Acetylcholin in Erscheinung, welche die
Stickstoffmonoxid-Synthase zur Produktion von Stickstoffmonoxid anregt. Die
Stickstoffmonoxid-Synthase wird ebenfalls von der pulsatilen Dehnung der GefiBBwand
wihrend des Herzzyklus induziert. Peng et al. konnten zeigen, dass bei geringerer pulsatiler
GefaBwanddehnung Endothelzellen weniger Stickstoffmonoxid-Synthase generieren, also die
himodynamischen Verhiltnisse einen direkten Einfluf auf molekularer Ebene bewirken.’
Gemill dieser Erkenntnis von Peng et al. sollte mit steigendem Pulsdruck bei dlteren
Menschen durch die stirkere GefaBwanddehnung mehr Stickstoffmonoxid produziert und
damit dem Prozess des Elastizitdtsverlustes entgegengewirkt werden. Zu dieser Annahme gibt
es derzeit keine Erkenntnisse aus Studien.

Eine wichtige Rolle spielen Matrix-Metalloproteinasen, zum Beispiel Elastase und
Kollagenasen. Diese von Makrophagen, neutrophilen Granulozyten und Gefiflwandzellen
gebildeten Enzyme greifen Kollagen und Elastin an, indem sie die Quervernetzung dieser
Molekiile zerstéren.”® Die Produktions- und Aktivititskontrolle von Metalloproteinasen wird
in einem komplexen System von Botenstoffen reguliert.'®” Dabei wirken unter anderen
Interleukin-1, TNF-a, Thrombin, Plasmin und oxidiertes LDL aktivierend. Hingegen
zeigen Metalloproteinase-Gewebsinhibitoren eine inaktivierende Wirkung auf die
Metalloproteinasen. Ein weiterer Faktor ist die nicht enzymatische Glykosylierung von

Kollagen und Elastin, welche ebenfalls den atherosklerotischen Umbau unterstiitzen. Durch
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die hierbei synthetisierten Botenstoffe, welche die Metalloproteinasen aktivieren, wird der
Prozess der Atherosklerose und des Elastizititsverlust angetrieben.”* ®

Konova et al. haben gezeigt, dass nicht enzymatische Glykosylierung zu einer Abnahme der
Dehnbarkeit von Elastin und zur Funktionseinschrinkung von Kollagen fiihrt.> Erhohte
Glukosespiegel bewirken eine stérkere nicht enzymatische Glykosylierung und aktivieren das
Renin-Angiotensin-Aldosteron-System.””” ** Uber Angiotensin II wird die Synthese von
Kollagen gefordert und die von Elastin gehemmt. Weiterhin bewirkt es die Ausschiittung von
Endothelin und die Hemmung der Stickstoffmonoxid-Produktion.”” Zudem ist Angiotensin II
eine der stirksten vasokonstriktorisch aktiven Substanzen, wodurch die Hypertrophie glatter
Muskelzellen angeregt wird.*’

Erhohte Serumspiegel von freien Fettsduren und LDL-Cholesterin beschleunigen nicht nur die
Bildung von Schaumzellen und damit die Entstehung atherosklerotischer Ablagerungen,
sondern sie greifen auch direkt in den Vasodilatationsvorgang des GefaBBendothels ein.”
Insgesamt betrachtet tragen viele unterschiedliche Mechanismen zu Atherosklerose und
Elastizitdtsverlust bei. Aufgrund der genannten molekularen Prozesse ist verstandlich welche
Populationen am ehesten von Atherosklerose und den daraus resultierenden Erkrankungen

betroffen sind: Diabetiker, Hypertoniker und adipdse Menschen.

2.5 Stenosen am Abgang der A. carotis interna

Im Gegensatz zur asiatischen Bevolkerung, die vermehrt Stenosen im Karotissiphon aufweist,
steht bei Europdern die stenotische Verdnderung der ACI am Abgang aus der ACC
im Vordergrund.*® Aufgrund der Lokalisierung spricht man von ,,ACI-Abgangsstenose* oder
,Karotisstenose. Die dramatischste Folge einer solchen Stenose ist die arterielle Embolie,
verursacht durch die Ruptur eines atherosklerotischen Plaques. Bei Verschleppung
von rupturiertem Plaquematerial kann es durch den thrombotischen Verschluss intrakranieller
Endstromarterien zu akuter Minderperfusion von Hirngewebe kommen und somit zum
embolischen Schlaganfall. Dagegen fiihrt eine langsam entstehende Gefafleinengung selten zu
einer Minderperfusion, weil das Gehirn mittels Umgehungskreisldufen iiber Halsarterien und
den Circulus arteriosus Willisii mit ausreichend Blut versorgt werden kann. Entsteht eine
akute Verlegung eines hirnversorgenden Gefédlles, dann besteht zeitlich keine Moglichkeit zur

Ausbildung von Kollateralen und eine Minderperfusion ist die Folge.”® Als Ursachen fiir
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atherosklerotische Veridnderungen an der Pridilektionsstelle ,,ACI-Abgang* sind turbulentere
Stromungen aufgrund der GefdBgabelung und Dilatation des Karotisbulbus und die damit
einhergehenden Scherkrifte anzunehmen. Dadurch kann die Arterienwand geschidigt und der
Beginn von Atherosklerose induziert werden. Bei élteren Menschen liegt die Prédvalenz
geringgradiger Stenosen am Abgang der ACI bei iliber 30 %. Die Prévalenzen von {iiber
50 %igen Karotisstenosen werden in der Literatur fiir Mdnner mit 6 - 11 % und fiir Frauen mit
5 -7 % angegeben.”” Als relevant werden Stenosen jedoch erst ab 70 % betrachtet, weil ab
diesem Stenosegrad eine hdmodynamische Einschriankung deutlich gegeben ist und die
Mehrheit der Patienten neurologische Symptome aufweisen.?®

Als therapeutische Methode der Wahl wird derzeit bei hochgradigen Stenosen (iiber 70 %) die
Endarterektomie angesehen, d.h. die operative Entfernung des thrombotisch risikoreichen
Materials. Dadurch kann das Risiko des embolischen Hirninfarkts deutlich gesenkt
werden. ® Als Indikation zur Endarterektomie gemiB der ECST-Kriterien gilt derzeit das
Vorhandensein neurologischer Symptome, aufgrund einer iiber 70%igen Karotisstenose.*® In
der ACST-Studie an 3120 Patienten wurde gezeigt, dass auch asymptomatische Patienten mit
Stenosen von 60 - 99 % von einer Endarterektomie profitieren. Laut dieser Studie findet sich
innerhalb von fiinf Jahren nach Endarterektomie eine Reduktion der Insultrate auf 6,4 %

verglichen mit 11,8 % bei einer konservativ medikamentdsen Behandlung.”’

2.6 Grundlagen des Ultraschalls

Der klinische Einsatz von Ultraschall umfasst Frequenzen zwischen einem und 20 MHz,
wobei bereits iiber 18 kHz von Ultraschall gesprochen wird. Die Bildgebung mit einem
Ultraschallgerdt erfolgt nach dem Echo-Impuls-Verfahren. Ein elektrischer Impuls eines
Hochfrequenzgenerators wird im Schallkopf durch den piezoelektrischen Effekt in einen
Schallimpuls umgewandelt und ausgesendet. Als piezoelektrischen Effekt bezeichnet man die
Féhigkeit bestimmter Materialien ihre Form zu verdndern, sobald an ihnen eine Spannung
anliegt.™

Beim Ultraschall kann hierfiir ein Quarzkristall verwendet werden. Diese Forménderung im
Bereich von Mikrometern fiihrt zur Entstehung von Schallwellen. Umgekehrt erzeugen auf
piezoelektrische Materialien auftreffende Schallwellen eine elektrische Spannung. Die

Schallwellen werden an Grenzschichten von getroffenen Gewebestrukturen teilweise oder
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vollstindig gestreut und reflektiert, was als Echogenitit bezeichnet wird. Je groBer der
Impedanzunterschied zwischen zwei Geweben, also je unterschiedlicher der Schallwiderstand
an einer Grenzschicht, desto stirker wird der auftreffende Schall reflektiert und desto stirker

ist das generierte Signal.'* **

Im Fall der teilweisen Reflexion oder Streuung verliert die
ausgesendete Schallwelle Energie und lduft mit schwiacherem Schalldruck weiter, bis durch
Absorptionseffekte die Schallenergie vollstindig in Warme umgesetzt ist.

Das von Gewebestrukturen reflektierte und gestreute Echo wird im Schallkopf in ein
elektrisches Signal umgewandelt und elektronisch verstirkt. Aus der Laufzeit der reflektierten
Signale kann die Tiefe der reflektierenden Strukturen rekonstruiert werden. Die Intensitit der
Reflexion wird vom Ultraschallgerdt als Grauwert dargestellt. Strukturen geringer
Echogenitit werden in dunkle, Strukturen hoher Echogenitit in helle Bildpunkte
umgewandelt.

Ein weiterer wichtiger Punkt ist die Wiederholungsrate der ausgesendeten Schallwellen. Der
ndchste Schallimpuls kann erst ausgesendet werden, wenn alle Reflexionen des vorherigen
Impulses abgeklungen sind. Damit ist die Wiederholrate abhéngig von der Eindringtiefe in
das zu untersuchende Objekt. Jedoch ist die Eindringtiefe des Schalls umso kleiner, je
hoher seine Frequenz ist. Je hoher allerdings die Frequenz, desto hoher ist das Ortliche
Auflosungsvermogen, d.h. die Mdoglichkeit rdumlich nahe aneinander liegende Objekte
differenzieren zu konnen.

Der Intensitdtsverlust des Schalls bei zunehmender Eindringtiefe wird als Dampfung
bezeichnet. Die Dampfung nimmt exponentiell mit Frequenz und Eindringtiefe zu. Der Grund
dafiir sind Streuung und Reibungsverluste. Demzufolge ist die rdumliche Auflésung von der
Wellenldnge des Ultraschalls abhédngig, wenn man berlicksichtigt, dass die
Schallausbreitungsgeschwindigkeit in Geweben mit ca. 1500 m/s relativ konstant ist. Dieser

physikalische Zusammenhang kann mit der Formel

A=— [m] (1)

ausgedriickt werden, wobei 4 die Wellenlénge, ¢ die Schallausbreitungsgeschwindigkeit und
f die Schallfrequenz reprisentiert.** Im Folgenden werden die verschiedenen
Darstellungsmoglichkeiten der Schallsignale beschrieben, die in der vorliegenden Arbeit

Verwendung fanden.
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2.7 Brightness-Mode im Ultraschall

Der B-Mode (brightness mode = Helligkeits-Mode) ist eine Darstellung der reflektierten
Schallwellen, welche die Echointensitit einzelner Gewebe in Relation zur Tiefe in
entsprechende Helligkeitswerte umgesetzt. Die Amplitude eines Echos ergibt den Grauwert
eines Bildpunktes auf dem Bildschirm, wodurch in Kombination mit den

Laufzeitunterschieden als Tiefeninformation ein zweidimensionales Schnittbild entsteht.'*

2.8 Motion-Mode im Ultraschall

Beim M-Mode (motion mode = Bewegungs-Mode) handelt es sich um eine zeitliche
Darstellung der Schallsignale. Die Amplitude des Signals wird auf der vertikalen Achse
helligkeitscodiert und die zeitliche Abfolge der Schallreflexionen auf der horizontalen Achse
dargestellt. Die horizontale Achse stellt demnach die Zeitachse dar. Somit lassen sich
Bewegungen im untersuchten Bereich, wie zum Beispiel die Pulsation der hirnversorgenden
Gefile, zeitaufgelost zweidimensional darstellen.'” Die zeitliche Aufldsung des verwendeten

Ultraschallgerits liegt bei 1,5 m/s.

2.9 Grundlagen der Magnetresonanztomografie (MRT)

Die Kernresonanz ist die physikalische Grundlage des MRT. Dieses Phanomen zeigen alle
Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl, welche die Summe aus Protonen und Neutronen
ist. Dabei handelt es sich um ein magnetisches Moment, das aufgrund der elektrischen
Ladung und dem Kernspin (spontane Rotation des Atomkerns um die eigene Achse) bei
solchen Atomkernen entsteht. Entscheidend fiir die Bildgebung im MRT sind hauptsichlich
Wasserstoffprotonen ('H) und weitere Kerne, wie zum Beispiel *He, "°F, °C, und *'Ph.
Vereinfacht kann man sich die Kerne als winzige magnetische Kreisel vorstellen. Wird ein
solcher Kern in ein statisches Magnetfeld gebracht, dann richtet sich dieser mit seiner
Mittelachse der Kreiselbewegung entlang der Feldlinien aus. Die Frequenz der
Kreiselbewegung, die so genannte Prazession, hingt zum einen vom Aufbau des Atomkerns
und zum anderen von der Feldstirke des Magnetfelds ab.

Die in der MRT-Technikrelevanten Protonen haben bei einer Feldstirke von einem Tesla die
charakteristische Kreiselfrequenz von 42,58 MHz. Diese Frequenz wird Larmor-Frequenz
genannt. Bei einer Untersuchung im MRT wird iiber einen hochfrequenten Energieimpuls,

welcher mit der Larmor-Frequenz iibereinstimmen muss, den Protonen Energie zugefiihrt.
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Dadurch gelangen die Protonen in einen hoheren energetischen Zustand, der als Kernresonanz
bezeichnet wird. Die Protonen beginnen aufgrund des Impulses in einer spiraligen Bewegung
um die Magnetfeldachse zu kreiseln. Als Folge davon wird die Langsmagnetisierung, also der
longitudinale Vektor auf der Z-Achse, kleiner. Zudem entsteht eine Quermagnetisierung,

sprich ein transversaler Vektor auf der Y-Achse (Abb. 4).

Priizession
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Langsmagnetisierung
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Abb. 4: Dreidimensionales Achsensystem mit Quer- und Lingsmagnetisierung der Atomkerne
im MRT. Aus der Quer- und Lingsmagnetisierung ergibt sich die Resultierende.

Nach dem Energieimpuls nimmt die Quermagnetisierung wieder ab, was Querrelaxation
genannt wird. Dieser Vorgang wird als gewebespezifisches Signal detektiert und zum
Bildaufbau genutzt. Die Zeit, nach der 63 % des Signals nicht mehr erfassbar ist, wird
T2-Relaxation genannt. Gleichzeitig nimmt die Ldngsmagnetisierung der Protonen wieder zu,
hier spricht man von Léngsrelaxation oder TI-Relaxation. Der Kontrast im
MRT-Bild entsteht iiberwiegend aufgrund der unterschiedlichen Verteilung nicht fest
gebundener Protonen in den Geweben und dem damit verbundenen verschiedenartigen
Relaxationsverhalten.

Bevor der Bildaufbau stattfinden kann, muss die exakte Herkunft der Signale aus dem

jeweiligen Volumenelement, dem Voxel, bestimmt werden. Hierfiir ist eine
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Ortskodierung notwendig um festzustellen von welchem Punkt die empfangenen Signale
stammen. Dies erreicht man mit einem zusitzlichen Magnetfeld, das dem Hauptmagnetfeld
iiberlagert ist. Diese Uberlagerung fithrt dazu, dass an jedem Messpunkt eine andere
Feldstirke vorherrscht und damit ein Gradient gegeben ist. Solche Gradientenfelder haben

lediglich ein tausendstel der Feldstdrke des statischen Hauptmagnetfeldes.

Um eine Schichtkodierung zu erreichen, wird wéhrend des hochfrequenten Energieimpulses
ein Gradientenfeld erzeugt, das senkrecht zur gewiinschten Schichtebene steht. Da die
Larmor-Frequenz von der Feldstirke abhédngt, werden nur in einer bestimmten Schicht die
Protonen angeregt. Diese Schicht ist nur einmal im Gradientenfeld an einer bestimmten Stelle
vorhanden. Um zu ermitteln von welchem Punkt der Schichtebene ein Signal kommt, werden
ein zweites und drittes Gradientenfeld angelegt. Der zweite Gradient wird nach dem
Hochfrequenzimpuls eingeschaltet und bewirkt eine kontrollierte Dephasierung der Spins, so
dass in jeder Bildzeile die Frequenz der Kreiselbewegung (Prézession) eine andere
Phasenlage hat. Dieser Gradient wird daher Phasenkodiergradient genannt.

Der dritter Gradient wird wiahrend der Messung rechtwinklig zu den beiden anderen erzeugt.
Er ist verantwortlich dafiir, dass die Spins jeder Bildzeile eine andere
Priazessionsgeschwindigkeit haben, also eine andere Frequenz senden und der Gradient
folglich Frequenzkodiergradient hei3t. Die drei unterschiedlichen Gradientenfelder bewirken
eine Kodierung des Signals in den drei Raumebenen. Das empfangene Signal ldsst sich somit
einem bestimmten Punkt zuordnen. Mit der Fourier-Transformation kann aus den

gewonnenen Signalen ein zweidimensionales Bild berechnet werden.

Die Kombination der einzelnen Hochfrequenzimpulse und Gradientenfelder werden als
Sequenz bezeichnet. Je nach deren Zusammensetzung kdnnen Bilder erzielt werden, in denen
der Kontrast iiberwiegend von der T1- oder T2-Relaxationszeit abhdngt. Die T1-Relaxation
beschreibt den GroBenzuwachs des Z-Vektors, der nach Abschaltung des hochfrequenten
Energieimpulses stattfindet. Bei der T2-Relaxation handelt es sich um den Riickgang des
Y-Vektors, also um den Verlust der transversalen Magnetisierung, die ebenfalls bei
Impulsabschaltung eintritt. Wihrend der T2-Relaxation kommt es zu einer Dephasierung, d.h.
die Kreiselbewegung der Elektronen geht in einen ungeordneteren Zustand iiber. Im

Gegensatz zur T1-Relaxation ist die T2-Relaxation ein schneller Vorgang.*'
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2.10 Spezielle Techniken im MRT

Einige speziellere Anwendungen und Techniken des MRT, die in dieser Studie
Verwendung fanden, werden nachfolgend erldutert. Ein wichtiger Grundbegriff ist das
FOV (field of view = Bildfeld). Das Bildfeld ist die Basisgrofe des zu messenden Ausschnitts
einer Schicht und wird in Millimeter angegeben. Das FOV bestimmt demnach, welcher
Bereich auf der MRT-Aufnahme zu sehen ist.

Die Aufnahmetechnik TOF (time of flight) dient der Darstellung von Blut und Blutgefidf3en.
Als Grundlage der TOF dient die kurze Verweildauer strémender Spins, also von Blut, die in
eine bestimmte Anregungsschicht hineinflieBen. Wenn in eine Anregungsschicht ,,Blutspins*
einflieBen, werden sie im Gegensatz zu ,,Gewebespins“ kiirzer von den angelegten
Magnetfeldern beeinflusst. Die FluBgeschwindigkeit des Blutes entscheidet dariiber, wie
schnell die bereits in der Anregungsschicht vorhandenen ,,Blutspins“ ersetzt werden und
damit tiber die Helligkeit der Blutdarstellung. Da Blut eine relativ lange T1-Relaxationszeit
hat, erscheint es in einem T1-gewichteten MRT-Bild als dunkle Struktur. Das umliegende

Gewebe wird wegen einer kiirzeren T1-Relaxationszeit heller dargestellt.

Durch spezielle Pulssequenzen ist es moglich Blut hell oder nahezu schwarz darzustellen. Um
Blut hell zu zeigen werden in der betrachteten Schicht die ,,Gewebespins® durch schnelle
Impulse gesittigt. AuBerhalb dieser Anregungsschicht werden die Spins nicht gesittigt.
Dadurch erscheint das umgebende Gewebe dunkler, weil von ihm ein schwécheres Signal
ausgeht. Aufgrund dieser Sittigung des Gewebes entsteht ein schwicheres Signal als durch
das einstromende Blut, das sich nicht in der Anregungsschicht befand.

Bei optimaler Puls-Triggerung werden die ,,Blutspins® vor jedem neuen Anregungsimpuls
durch nachstromendes Blut ersetzt. Dadurch sind im Blutgefd3 immer noch nicht angeregte
Spins vorhanden, die beim Folgeimpuls ein starkes Signal ergeben und damit Blut hell
erscheinen lassen. Diese Aufnahmetechnik wird auch als ,,bright blood* bezeichnet. Aus solch
einer 3D Bildserie, oder aus Mehrfachaufnahmen, wird in der Angiografie oft eine MIP
(maximum intensity projection) erstellt. Mit diesen Maximalwertprojektionen ist eine exakte
Beurteilung des Gefd3verlaufs moglich.

Im Gegensatz dazu ist es manchmal sinnvoller Blut dunkel darzustellen, zum Beispiel bei der
Messung der Wanddicke in der vorliegenden Studie. Bei dieser ,,dark blood* Methode werden

die ,,Gewebe- und Blutspins®“ inner- und auBlerhalb der Anregungsschicht durch einen
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180°-Impuls invertiert und dadurch signalarm. Mit einem weiteren Impuls nur innerhalb der
Anregungsschicht werden die Spins wieder reinvertiert. Stromt im weiteren Messverlauf Blut
von auflerhalb in die Anregungsschicht nach, ist es vom ersten Impuls noch invertiert und
somit signalarm. Dadurch ergibt sich eine Aufnahme, bei der nur das umliegende Gewebe ein

helles Signal abgibt und das Blut schwarz erscheint.**
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3. Material und Methoden

3.1 Untersuchung der Patienten und Probanden im Ultraschall

Alle Untersuchungen wurden mit dem Ultraschallgerdt ,,Loqig7* von General Electrics
Healthcare, Milwaukee, USA mit einem 7 bis 12 MHz Konvexschallkopf im Zeitraum von
Juli 2007 bis Mai 2008 durchgefiihrt. Die axiale rdumliche Auflosung des verwendeten Geréts
betrdgt 0,3 mm. Es konnten 16 Patienten und 31 Probanden fiir die Auswertung der IMD,
7 Patienten und 31 Probanden fiir die Bestimmung der Elastizitdt der ACC und 25 Patienten
und 32 Probanden zur Beurteilung der FluBgeschwindigkeit in die vorliegende Arbeit
eingeschlossen werden. Die exakte Anzahl an Studienteilnehmern der jeweiligen
FluBgeschwindigkeitsmessungen sind einzeln im Ergebnisteil angegeben. Die Unterschiede
kamen aufgrund von Artefakten bei der Messung oder des schlechten Allgemeinzustandes
von Patienten postoperativ zustande. Falls gesundheitlich mdglich, fand bei den Patienten eine
pra- und postoperative Messung statt.

Die gewonnenen Bilddaten wurden offline am oben erwéhnten Sonografiegerit bearbeitet und
vermessen. Die Einschlusskriterien fiir Patienten waren ein Lebensalter iiber 60 Jahre und
eine durch Stentimplantation oder plaqueentfernende OP zu therapierende Stenose. Alle
Probanden mussten jlinger als 35 Jahren sein und durften keine vaskuldren Vorerkrankungen
aufweisen. Die Untersuchung der Patienten und Probanden fand in Riickenlage statt. Der
Kopf war mit 45° zur Gegenseite gedreht und maBig rekliniert. Grundsétzlich wurde bei allen

Patienten und Probanden die rechte und linke ACC und ACI dargestellt.

3.2 Messung der Intima-Media-Dicke im Ultraschall
Die IMD wurde im Léangsschnitt proximal der Bifurkation in der ACC im B-Mode erfasst.
Dafiir fanden pro Seite je vier Messungen an der schallkopffernen Arterienwand in einem

Bereich zwischen einem und zwei Zentimeter proximal der Karotisgabelung statt (Abb. 5).

I 1
Messbereich

Abb. 5: Messbereich der Intima-Media-Dicke in der A. carotis communis (ACC).
ACE = A. carotis externa, ACI = A. carotis interna
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Bei der Ermittlung der IMD wurde darauf geachtet die Messpunkte in einem Areal ohne
Plaques zu platzieren. Es wurde ausschlielich an der schallkopffernen Wand gemessen, da
die oben genannten physikalischen Eigenschaften des Ultraschalls dort eine Bildgebung mit
weniger Artefakten zuldsst. Roman et al. haben gezeigt, dass Messungen an der
schallkopfnahen Wand eine héhere Variabilitit aufweisen.”” Aus den insgesamt acht
Einzelmessungen der rechten und linken ACC je Studienteilnehmer wurde der Mittelwert
errechnet. Fiir eine optimale Nachbearbeitung wurde bei allen Messungen eine R-Zacken
getriggerte Sequenz von flinf Sekunden bei maximaler Vergroferung der Arterienwand
aufgenommen. Durch diese maximale VergroBerung konnten Ablesefehler minimiert werden.
Die R-Zacken getriggerte Sequenz garantierte eine bessere Reproduzierbarkeit, weil dadurch
die IMD immer in der Systole gemessen und somit systolisch-diastolische Variationen der
GefaBBwanddicke vermieden werden konnten. Nach Einstellung eines geeigneten Ausschnitts
in der aufgenommenen Sequenz wurde gemiB der ,leading edge Methode die IMD
gemessen.” ° Dabei wird der erste Messpunkt manuell an der Grenze zwischen GefiBlumen
und Intima platziert, die als erste echoreiche Linie (vom GefaBlumen aus betrachtet)
erscheint. Der zweite Messpunkt wird an der Grenze zwischen Media und Adventitia

positioniert, welche die zweite echoreiche Linie darstellt (Abb. 6).%

Al D s e w

Abb. 6: Messung der Intima-Media-Dicke im Longitudinalschnitt nach der “leading edge”
Methode im Ultraschall B-Mode. A: Ubersichtsbild der A. carotis communis (ACC) mit
Bifurkation, B: gelbe Pfeile zeigen die Intima-Media-Dicke.
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3.3 Bestimmung der Elastizitiit der A. carotis communis im Ultraschall

Die Elastizitit eines GefiBles kann als dessen Dehnbarkeit, also der Anderung des
GefaBdurchmessers wéhrend Systole und Diastole eines Herzzyklus, verstanden werden.
Aufgrund von Alterungsprozessen oder atherosklerotischen Verdnderungen der Gefiale kann
die Dehnbarkeit stark abnehmen. Zur Ermittlung der Elastizitit der ACC und dem
anschlieBenden Vergleich zwischen Patienten und Probanden sowie Ultraschall und MRT,
wurden die Durchmesserschwankungen {iber fiinf Sekunden im M-Mode aufgezeichnet. Die
Messstelle lag zwei Zentimeter proximal der Karotisbifurkation. Bei den Studienteilnehmern
wurden in drei verschiedenen Herzzyklen je Halsseite die maximalen systolischen und
enddiastolischen Durchmesser der ACC gemessen. Von den sechs gemessenen Werten ging
der Mittelwert in die Berechnung der Dehnbarkeit ein. Mit Einbeziehung des Pulsdrucks, der
Differenz von systolischem zu diastolischem Blutdruck, ergibt sich der ,,Distensibility

Coefficient (DC)* als MaB fiir die Elastizitit. Dieser Index kann mit der Formel

_ 2xAd/Dd

DC [107/kPa] )

ausgedriickt werden. Dabei steht Ad fiir die Durchmesserdnderung zwischen Systole und
Diastole, Dd fiir den enddiastolischen Gefa3durchmesser und AP fiir den Pulsdruck, der aus
der Blutdruckinderung im Herzzyklus berechnet wird.>> ® Der Blutdruck, Puls und die
Sauerstoffséttigung wurden nach einer Liegezeit von mindestens fiinf Minuten simultan an
der rechten A. brachialis nicht invasiv gemessen (Dinamap® GE Pro 300, Criticon, General
Electrics Healthcare, Milwaukee, USA). Im Verlauf einer Untersuchung wurden sechs
Messungen durchgefiihrt und gemittelt. Bei den Messungen zur Bestimmung der Elastizitét
wurde darauf geachtet den Schallkopf exakt zur GefdBlangsachse auszurichten und die

schallkopfferne und schallkopfnahe GefaBwand darzustellen.
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systolischer
GefaBRdurchmesser

diastolischer

GefaRdurchmesser

Abb. 7: Bestimmung der Durchmesserdnderung der A. carotis communis (ACC) im
Longitudinalschnitt im Ultraschall M-Mode wdhrend des Herzzyklus.

Eine mogliche Limitierung der Genauigkeit dieser Methode ist die ungleichméfige Dehnung
des Gefilles, das heilit, dass Bereiche unterschiedlicher Elastizitit existieren. Als weitere
methodische Einschrankung ist die begrenzte Auflésung des Ultraschallgerits zu nennen.
Dadurch sind geringe Gefalldurchmesserdnderungen schwieriger erfassbar im Vergleich zu
groBen Anderungen des GefiBBdurchmessers. Besonders bei Patienten mit wenig elastischen
Gefdllen war dies der Fall und konnte im Vergleich zu den gefiBBgesunden Probanden zu
Verzerrungen der Ergebnisse gefiihrt haben. Zur Abmilderung dieser Fehlerquelle wurden

moglichst M-Mode Sequenzen mit gleichmifigen Wandbewegungen verwendet.

3.4 Messung der FluBBgeschwindigkeit im Ultraschall

Die Geschwindigkeitsmessungen in dieser Studie wurden mittels Farbdoppler-Sonografie im
PW-Mode (puls wave) bewerkstelligt. Die physikalische Grundlage dafiir ist der
Dopplereffekt, der besagt, dass eine Distanzédnderung zwischen Schallquelle und Empfanger
mit einer Frequenzénderung fiir den Empfinger einhergeht. Bewegen sich Sender und

Empfinger aufeinander zu, dann nimmt der Empfinger eine hohere Frequenz wahr als die
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ausgesendete. Die Schallwellen werden quasi ,,zusammengestaucht®. Das Gegenteil tritt ein,
wenn sich Sender und Empfinger voneinander weg bewegen. Hier hort der Empfénger eine
niedrigere Frequenz als tatsdchlich gesendet. Die Wellen werden sozusagen
»auseinandergezogen®. Im Fall einer Ultraschalluntersuchung ist die von der Schallsonde
empfangene Frequenz unterschiedlich zur urspriinglichen Sendefrequenz. Die
Frequenzénderung wird mehrheitlich durch die Bewegung der Erythrozyten verursacht, an
denen das Schallsignal reflektiert wird. Im so genannten Demodulator des Ultraschallgerits
wird das frequenzverdnderte Echo mit der Sendefrequenz verrechnet, woraus die

Dopplerfrequenz Af nach

_ 2* fxy*cosa

Af [Hz] 3)

ermittelt werden kann. Dabei steht f fiir die Sendefrequenz der Schallsonde, v fiir die
BlutfluBgeschwindigkeit, cosa fiir den Winkel zwischen GefiaBlangsachse und einfallendem
Schallstrahl und ¢ fiir die Schallgeschwindigkeit. Die Dopplerfrequenz, manchmal auch als
Dopplershift bezeichnet, ist somit der Frequenzunterschied aufgrund des Blutflues. Der
Faktor zwei im Zéhler der Formel kann iiber das Vorhandensein von zwei gemessenen
Wellen, Sendewelle und moduliertes Echo, erkliart werden. Das heif3t, dass der Schall den
zweifachen Weg zuriicklegen muss — von der fixierten Schallquelle (Ultraschallsonde) zum
sich bewegenden Reflektor (Erythrozyten) und wieder zuriick zur Schallquelle, welche die
Wellen dann empfingt.**

Bei den Studienteilnehmern wurden die Geschwindigkeiten in cm/s in ACC und ACI in einem
mindestens zwei Zentimeter langen Lingsschnitt der genannten GefiBe gemessen. Uber diese
Darstellung konnte ein Winkelfehler vermieden werden, der entsteht, wenn die
FluBgeschwindigkeit in einem Gefa3 quer zur Beschallungsebene ausgerichtet ist. Das Gefal3
zeigt dabei in die Beschallungsebene hinein oder heraus. Dadurch bildet sich in einer zur
Schnittbildebene senkrechten Ebene ein Winkelfehler aus. Dieser Winkelfehler kann auch bei
der nachfolgend beschriebenen, richtig eingestellten Winkelkorrektur auftreten und ist
demnach unabhéngig von dieser Winkelkorrektur.

Die Winkelkorrektur zwischen GefaB3langsachse und Ultraschallstrahl sollte 60° nicht

iibersteigen, da sonst die Messungenauigkeit nicht mehr tolerierbar wére. Bei dieser



26

Winkelkorrektur handelt es sich im eigentlichen Sinne um eine Winkelmessung, des
sogenannten Dopplerwinkels, der als cosa in die Berechnung der Dopplerfrequenz
eingeht (Formel (3)). Die Blutstrémungsgeschwindigkeit kann in zwei Vektoren zerlegt
werden. Aufgrund des in der Schallstrahlachse liegenden Vektors v, entsteht die
Frequenzidnderung des Dopplershifts. Der senkrecht zu vaya verlaufende Vektor viangentiat hat
keine Bedeutung fiir die Doppler-Sonografie. Steht die Schallsonde im rechten Winkel zum
Blutgefal3, dann ist v,y nicht messbar und es kann keine Dopplerfrequenz ermittelt werden,
weil cosa von 90° null entspricht (Abb. 8). Um diese Winkelmessung durchzufiihren wurde
im B-Bild unter maximaler Vergroferung eine Messachse entsprechend dem Blutflul in den

GefaBverlauf platziert und cosa unter 60° gehalten.

—_
Vtangential

Abb. 8: Schematische Darstellung der Geschwindigkeitsvektoren eines Reflektors im

Blutstrom bei der Geschwindigkeitsmessung mittels Ultraschall der A. carotis communis
(ACC) im Longitudinalschnitt.

Bei allen Messungen wurde darauf geachtet, dass das GefaBBlumen vollstindig abgedeckt und
somit der komplette Durchflu3 erfasst wurde. Durch Umformung von Formel (3) nach v ldsst

sich die FluBgeschwindigkeit des Blutes berechnen, was bereits im Ultraschallgerit
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geschieht. Gemessen wurde jeweils die maximale systolische und enddiastolische

Geschwindigkeit. Dabei wurde iiber fiinf Herzzyklen gemittelt (Abb. 9).

N max. Syst:

"‘.
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Abb. 9: Geschwindigkeitsmessung im Ultraschall PW-Mode iiber fiinf Herzzyklen in der
A. carotis communis. Die griine Hiillkurve zeigt maximale Geschwindigkeiten. Max. Syst =
Spitzengeschwindigkeit in der Systole, max. Diast = Spitzengeschwindigkeit in der Diastole.

In der vorliegenden Arbeit war die Position der Geschwindigkeitsmessung in der ACC
mindestens zwei Zentimeter proximal der Karotisbifurkation und innerhalb der ACI soweit
wie moglich distal der Bifurkation lokalisiert. In beiden Fillen konnte dadurch eine Messung
in mdglichst laminarer Blutstromung gewihrleistet werden. Zur sicheren Unterscheidung von
ACI und ACE wurde ein Kompressionstest unter akustischer Kontrolle im PW-Mode an der
ACE durchgefiihrt. Uber die retrograde Fortleitung der von Hand erzeugten Kompressionen
an der ACE zur weiter proximal platzierten Schallsonde entsteht ein charakteristisches
alternierendes FluBgerdusch mit Nulldurchgang, welches eindeutig die ACE identifiziert. Im
Gegensatz dazu bleibt das Stromungsgerdusch konstant, wenn sich beim Kompressionstest die

Ultraschallsonde tiber der ACI befindet.
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3.5 Untersuchung der Patienten und Probanden im MRT

Alle MRT-Messungen wurden nach Aufklirung der Studienteilnehmer iiber eventuelle
Risiken mit dem 3 Tesla Gerdit TIM TRIO von Siemens parallel zu den
Ultraschalluntersuchungen in Riickenlage durchgefiihrt. Wie bei der Beurteilung der
Sonografieergebnisse wurden auch die MRT-Daten offline vermessen. Die Aufzeichnung von
Blutdruck und Puls erfolgte sechs Mal an der rechten A. brachialis und die
Sauerstoffséttigung an der linken Hand wihrend der Kernspinuntersuchung. Hierfiir wurde
das automatischen Messgerdt Millennia 315MVS, Invivo Research Inc., Orlando, USA
verwendet.

Alle Patienten wurden vor der Endarterektomie mit Kontrastmittel und nach erfolgtem
Eingriff ohne Kontrastmittel gemessen. Als Kontraindikationen flir die Kontrastmittelgabe
sind eine glomeruldre Filtrationsrate unter 30 ml/min, Allergie und die Ablehnung durch den
Patienten zu nennen. Die gesunden Probanden erhielten grundsétzlich kein Kontrastmittel.
Das verwendete gadoliniumbasierte Kontrastmittel Gadobenate Dimeglumine wurde mit

0,1 mmol/kg Korpergewicht und einer Rate von 3,5 ml/s infundiert.

3.6 Messung der Wanddicke im MRT

Analog zur sonografischen Untersuchung und somit besseren Vergleichbarkeit wurde die
Wanddicke an der dorso-medialen GefiBwand der ACC gemessen. Hierzu erfolgte eine
TOF Angiografie um die Position beider Karotisbifurkationen zu lokalisieren. Die dabei
angewandte VoxelgroBe war 0,8 x 0,5 x 1 mm?> , FOV von 176 x 200 mmz,
Echozeit TE/Wiederholungszeit TR von 3,69 ms/20 ms, flip Winkel von 25° und Bandbreite
von 250 Hz/Pixel. Dann wurde ein T2-gewichtetes Bild mit der 2D ,,dark blood* Methode
aufgezeichnet. Bei dieser Aufnahmetechnik stellt sich wie bereits beschrieben Blut schwarz
dar, wodurch ein starker Kontrast zwischen arterieller Wand und Gefaf3lumen entsteht. Dieser
Kontrast konnte durch eine lange Echozeit im MRT (out-flow effect) und iiber zusitzliche
Sattigungsschichten (saturation slabs) unter und {iber der gemessenen 2D Schicht erzielt
werden.

Die Einstellung der Messparameter bei der 2D T2-gewichteten Sequenz waren ein FOV von
176 x 220 mm?’, Echozeit TE/Wiederholungszeit TR von 89 ms/5230 ms, flip Winkel von

140° und Bandbreite von 202 Hz/Pixel. Es wurden 20 Schichten von jeweils drei mm
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Schichtdicke mit einer Auflosung innerhalb der Schicht von 0,4 x 0,4 mm? aufgezeichnet. Um
die Wanddicke zu bestimmen wurde in einem transversalen Schnitt an der dorso-medialen
GefaBwand der ACC mit der bereits beschriebenen ,leading edge Methode mit dem
Programm J-Vision, Tiani Medgraph AG, Innsbruck, Osterreich gemessen (Abb. 10). Dafiir
kam ein Gefdllschnitt zum Einsatz, der mindestens einen Zentimeter proximal der
Karotisbifurkation in einem plaquefreien Areal lag. Mit der Messanordnung in den
MRT-Aufnahmen wurde eine exakte Ubereinstimmung des Messareals zum Ultraschall

angestrebt. Die Messung wurde pro Seite viermal wiederholt und anschlieBend gemittelt.

Abb. 10: Messung der Wanddicke im Querschnitt nach der “leading edge” Methode im
T2-gewichteten 2D MRT-Bild. A: Karotisbifurkation mit Schnittebene (gelbe Linie),
B:  Querschnitt Hals auf Hoéhe der gelben Linie in A, C: Vergréferung mit
normaler Wanddicke (gelbe Pfeile) eines Probanden, ACI = A. carotis interna,
ACE = A. carotis externa, ACC = A. carotis communis, VJI = V. jugularis interna

3.7 Bestimmung der Elastizitiit der A. carotis communis im MRT

Um die Durchmesseridnderung der ACC in Schnittbildern des MRT zu vermessen wurde eine
EKG-getriggerte T1 3D CINE Sequenz gewihlt. Aufgrund der langen Messdauer der
3D T1 CINE, konnte diese Sequenz nur bei einem Teil der Patienten durchgefiihrt werden.
Diese Problematik wird unter ,,5.2 Elastizitidt™ im Diskussionsteil ndher beleuchtet. Bei dieser

Sequenz standen {iber einen gemessenen Herzzyklus Bilder in 73,6 ms Abstinden zur
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Verfiigung. Die weiteren Daten dieser Sequenz waren FOV von 176 x 220 mm?,

VoxelgroBle 0,9 x 0,7 x 0,8 mm3, Echozeit TE/Wiederholungszeit TR von 1,827 ms/3,8 ms,
flip Winkel von 15° und Bandbreite von 450 Hz/Pixel. Aus einem Herzzyklus wurde von den
transversalen Schnitten derjenige mit dem groBten und kleinsten Durchmesser der ACC
gewihlt, welche dem systolischen und diastolischen GefaBdurchmesser entsprechen.

Zur besseren Abgrenzung des Gefdllumens zur Arterienwand erfolgte eine standardisierte
Umwandlung der schwarz-weifl Bilder des MRT in Farbaufnahmen mit dem Programm
AquariusNet, TeraRecon, San Mateo, USA. Mit diesem Programm wurden die GefaBBgrenzen,
sprich der Farbumschlag von griin nach blau, nach rechtwinkliger Angulierung zur
GefaBlangsachse, von Hand markiert und automatisch die Fliache 4; des Gefallquerschnitts
berechnet (Abb. 11). AnschlieBend konnten die systolischen und diastolischen Durchmesser

mit dem Programm Microsoft Office Excel Version 2003 nach

d, = 2\/Z [mm] @)
T

berechnet werden. Hierbei steht d; fiir den GefiaBBdurchmesser und A; fiir die Schnittfldache.
Mittels der zeitgleich erfassten Blutdruckdnderung und der entsprechenden Gefallquerschnitte

erfolgte analog zur Sonografie die Berechnung des DC nach Gleichung (2).

Diastole}

Abb. 11: Bestimmung der Durchmesserdnderung der ACC zur Berechnung der Elastizitdt
nach Umwandlung des MRT-Bildes in ein Farbbild. A: ACC in Systole, B: ACC in Diastole,
C: Querschnitt der ACC an Schnittebene in Bild A, D: Querschnitt der ACC an Schnittebene
in Bild B. Die Umrandungen in C und D zeigen die Gefifsgrenzen, die am Farbumschlag blau
nach griin festgelegt wurden. ACI = A. carotis interna, ACE = A. carotis externa,
ACC = A. carotis communis
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3.8 Messung der Flufigeschwindigkeit im MRT

Die Bestimmung der FluBgeschwindigkeit in ACC und ACI erfolgte in einer parallelen
Dissertation. Die MRT-Daten wurden nach mehreren Formatierungen letztendlich im
Programm Flow Tool 2 berechnet. Zur Kontrolle der einzelnen FluBgeschwindigkeitskurven
erfolgte deren Darstellung mit Hilfe des Programms Matlab 7.7.0, Mathworks, Natick, MA,
USA. Die verwendeten Werte sind Betragswerte, da sie den besten Vergleich zu den
Messungen im Ultraschall zulassen. Alle FluBgeschwindigkeitswerte, die mit dem MRT
gewonnen werden konnten, sind iiber die jeweils ganze Messung von circa 15 Minuten Dauer
gemittelt. Dies stellt gegeniiber der Ultraschallmessung einen Unterschied dar. Im Ultraschall
konnte gerdtebedingt nur iiber jeweils fiinf Herzzyklen gemittelt werden. Die prozentualen

Differenzen der Messungen von Ultraschall und MRT wurde berechnet nach

Differenz,s ,ur =%*100 [%] (5)

Daraus ergibt sich, dass die Ultraschallmessung die ReferenzgroBe darstellt und die

Messungen im MRT darauf bezogen sind.
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3.9 Berechnung des Resistance Index
Mittels der Ergebnisse der FluBgeschwindigkeitsmessung im Ultraschall und MRT konnte fiir
die ACC und ACI der Resistance Index (RI) nach

R] — Vsysmlisch - Vdiastolisch ( 6)

Vsystolisch

berechnet werden. Hierbei steht v fiir die jeweils gekennzeichnete systolische und diastolische
FluBgeschwindigkeit. Der RI, oder auch Pourcelot Index, wurde 1974 von Léandre Pourcelot
eingefiihrt und dient der Beschreibung des himodynamischen GefiBwiderstands.*® Da sich in
atherosklerotisch verdnderten GefdBlen der himodynamische Widerstand dndert, ist mit dem

RI eine Differenzierung zwischen physiologischen und pathologischen Gefien moglich.*

3.10 Beurteilung der Bildqualitit
Um die Messqualitit zu beurteilen wurde fiir die Ultraschall- und 2D MRT-Bilder beziiglich
der IMD-Messung eine Einteilung von null bis drei vorgenommen.

0: GefaBwand nicht abgrenzbar

1: GefdaBwand messbar, aber nicht durchgehend sichtbar

2: GefdlBwand gut messbar und durchgehend sichtbar mit teilweiser Unschérfe

3: Gefdlwand sehr gut messbar und komplett scharf abgebildet
Bilder der Kategorie null wurden ausgeschlossen, aufgrund der nicht verlédsslichen
Beurteilbarkeit.
Zur Bewertung der Qualitdt der FluBgeschwindigkeitsmessungen im Ultraschall wurden die
jeweiligen Kurvendarstellungen von null bis drei bewertet. Entscheidende Kriterien waren
hierbei die Durchgiingigkeit der Hiillkurve fiir Maximalwerte ohne Uber- und Unterschreitung
des geritebedingten Messbereichs. Zudem wurde auf einen dem jeweiligen Blutgefd3
charakteristischen Kurvenverlauf bei den Ultraschall- und MRT-Messungen geachtet.

0: keine FluBkurve abgrenzbar

1: FluBkurve abgrenzbar, aber nicht durchgehend sichtbar

2: FluBkurve durchgehend sichtbar mit teilweiser Unter/Ubersteuerung der Hiillkurve

3: FluBkurve sehr gut abgebildet und im idealen Messbereich mit perfekter Hiillkurve
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3.11 Reproduzierbarkeit

Alle dargestellten Messungen im MRT wurden zur Uberpriifung der Reproduzierbarkeit bei
zehn Probanden zweimal durchgefiihrt und die Wanddicke und Elastizitit von zwei
unabhingigen Personen ausgewertet. Es erfolgte ein Abgleich zwischen den beiden
Messergebnissen eines Auswerters (intra-observer agreement) und zwischen zwei
verschiedenen Auswertern (inter-observer agreement) um eine Aussage iiber die Streubreiten
der jeweiligen Untersuchungsauswertung treffen zu konnen. Beim Ultraschall fand dies
ausschlieBlich fiir die Reproduzierbarkeit der FluBgeschwindigkeitsmessung statt, da die
Bestimmung der IMD und des DC bereits etablierte Methoden darstellen.

3.12 Statistik

Samtliche statistische Auswertungen wurden mit SPSS (Version 15.0) durchgefiihrt. Zur
Feststellung von signifikanten Abweichungen des Blutdrucks bei den Ultraschall- und
MRT-Messungen erfolgte ein gepaarter t-Test, dessen Ergebnisse in Tab. 4 auf S. 41
verzeichnet sind. Die Bezeichnung n.s. in allen nachfolgenden Tabellen steht fiir
,hicht signifikant™ im Sinne einer nicht signifikanten Abweichung der getesteten Parameter
auf einem Signifikanzniveau von a2 =5 %.

Um die Streubreiten bei den IMD-, Elastizitits- und FluBgeschwindigkeitsmessungen
statistisch zu erfassen konnte kein t-Test wie bei den erwdhnten Blutdruckwerten verwendet
werden, weil dafiir der Stichprobenumfang zu gering ist. Zudem kann eine Normalverteilung
der Daten als nicht sicher angenommen werden. Um Unterschiede bei den vorliegenden
verbundenen Stichproben festzustellen, wurde deshalb der Wilcoxon-Test durchgefiihrt.
Statistisch verglichen werden bei diesem Test die Mittelwerte der jeweiligen Messreihen. Die
beiden zu testenden Hypothesen lauten:

Hy: beide Messreihen unterscheiden sich nicht in der zentralen Tendenz ithrer Mittelwerte.

H;: beide Messreihen unterscheiden sich in der zentralen Tendenz ihrer Mittelwerte.

Das Signifikanzniveau zur Ablehnung der Nullhypothese (Hy) lag beim Wilcoxon-Test bei
a = 5%, d.h. bei groferen p-Werten (Irrtumswahrscheinlichkeit) als 0,05 wird die

Nullhypothese als richtig angenommen und die Alternativhypothese (H;) verworfen.
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Zudem kam die Berechnung und Darstellung nach Bland und Altman zum Einsatz.'® Dafiir
wurde der Durchschnitt zweier Werte der beiden jeweiligen Messungen von Ultraschall und
MRT berechnet und auf der X-Achse aufgetragen. Der zugehorige Wert auf
der Y-Achse ist die Differenz der beiden Messwerte. Uber den Mittelwert d und die

Standardabweichung g, konnten die Argumentgrenzen L gemif

L=d=+196%¢, (7)

bestimmt werden. Alle angewandten statistischen Tests waren zweiseitig und das

95 %ige Vertrauensintervall wurde mit + 2 Standardabweichungen berechnet.



35

4. Ergebnisse

4.1 Qualitat der Messungen

Im folgenden Teil der Dissertation werden die Ergebnisse der IMD-Messung,
Elastizitatsberechnung und FluBgeschwindigkeitsmessung dargestellt. Bei 31 Probanden war
die Bildqualitédt der Ultraschall- und MRT-Untersuchung entsprechend gut, so dass beziiglich
der IMD-Messung, Elastizitdtsberechnung und Bestimmung der FluBgeschwindigkeit nahezu
alle Daten verwendet werden konnten. Im Kollektiv der Patienten konnten 16 fiir die
IMD-Messung, sieben fiir die Bestimmung der Elastizitit und die jeweils in den
Ergebnisstabellen angegebene Anzahl fiir die FluBgeschwindigkeit ausgewertet werden. Fiir
die Auswertung der FluBgeschwindigkeitsdaten mussten die einzelnen Messungen mindestens
das Kriterium zwei (FluBkurve durchgehend sichtbar mit teilweiser Unter/Ubersteuerung der
Hiillkurve) erfiillen. Alle FluBmessungen mit dem Kriterium null oder eins wurden nicht in
die Auswertung einbezogen.

Insgesamt wurde die Bildqualitit im MRT bei fiinf Studienteilnehmern (9,6 % vom
Gesamtkollektiv) mit null (= GefidBwand nicht abgrenzbar), bei sieben (13,5 %) mit
eins (= GefaBwand messbar, aber nicht durchgehend sichtbar), bei 18 (34,6 %) mit
zweil (= GefaBwand gut messbar und durchgehend sichtbar mit teilweiser Unschirfe) und
bei 22 (42,3 %) mit drei (GefdBwand sehr gut messbar und komplett scharf abgebildet)
beurteilt. Die Teilnehmer mit Bildqualitét null, ein Proband und vier Patienten, wurden nicht
in die Auswertung miteinbezogen. Die Beurteilung der Ultraschalldaten ergab bei vier (7,7 %)
Studienteilnehmern eine Qualitdt von eins, bei drei Teilnehmern (5,8 %) eine zwei und in
45 Fillen (86,5 %) eine drei. Aufgrund der Ultraschallqualitdt musste kein Proband oder
Patient ausgeschlossen werden, da keine Untersuchung mit null beurteilt wurde.
Zusammengefasst konnten Ultraschall- und MRT-Daten bei 47 (90,4 %) IMD-Messungen

und bei 38 (73,1 %) Elastizitdtsmessungen verglichen werden.

4.2 Demografische Angaben

In Tab. 1 auf S. 36 sind die demografischen Daten der Patienten und deren Risikofaktoren
aufgefiihrt. Die jeweils erste Angabe entspricht der absoluten Anzahl und die zweite zeigt den
dazugehdrigen prozentualen Anteil in Klammern. Der angegebene Grad der ACI-Stenose
bezieht sich auf die Berechnung mittels sonografischer Werte, da Ultraschall derzeit den

Goldstandard dieser Untersuchung darstellt.
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der untersuchten

Tab. 1: Demografische Daten
gemittelt + Standardabweichung.

Patienten. Alle Werte sind

Demographische Daten

Patienten (n = 20)

Alter 67,7+74
Frauen [n] [%] 5(25,0)
Hypertension [n] [%] 16 (80,0)
Diabetes mellitus [n] [%] 5(25,0)
Hyperlipiddmie [n] [%] 10 (50,0)
Raucher [n] [%] 8 (40,0)
Koronare Herzerkrankung [n] [%] 5(25,0)
Fritherer Insult/TIA [n] [%] 15 (75,0)
Periphere arterielle VerschluBkrankheit [n] [%] 2 (10,0)
Grad der A. carotis interna Stenose [%] - Bandbreite 70 - 95

- Durchschnitt 86,8 +7,3

4.3 Intima-Media-Dicke Messung

Bei den gesunden Probanden ergab sich fiir die IMD im Ultraschall ein Mittelwert von

0,04 £ 0,01 cm und im MRT von 0,06 £ 0,01 cm. Daraus kann abgeleitet werden, dass die

Messung der IMD mittels MRT die Ultraschallmessung um 50 % iiberschitzt. Der

Methodenvergleich innerhalb des Patientenkollektivs zeigt ebenfalls eine Uberschitzung von

33,3 % beim MRT mit einer IMD von 0,12 + 0,02 cm im Vergleich zum Ultraschall mit

0,09 + 0,02 cm. Betrachtet man beide Messmethoden fiir alle Studienteilnehmer, dann erhélt
man im Ultraschall 0,06 = 0,03 cm und im MRT 0,08 + 0,03 cm, was wiederum 33,3 %
Uberschitzung des MRT gegeniiber dem Ultraschall ergibt (Tab. 2, S. 37). Somit war die
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mittels MRT gemessene IMD, bzw. die Wanddicke signifikant hoher verglichen mit der
Ultraschallmessung (p > 0,01).

Tab. 2: Vergleich der IMD-Messung im Ultraschall mit der Wanddickenmessung im MRT der
ACC. Alle Werte sind gemittelt aus rechter und linker ACC = SD. Positive Werte unter
., Differenz MRT zu US [%]*“ bedeuten hohere MRT-Werte. P-Werte <0,05 bedeuten eine
signifikante Abweichung nach dem Wilcoxon-Test auf einem Signifikanzniveau von o=5 %.

. Ultraschall MRT Differenz MRT | p-Wert
Wanddicke und IMD [cm] [cm] 20 US [%]
Probanden (n=31) 0,04 £ 0,01 0,06 0,01 50,0 <0,05
Patienten (n = 16) 0,09 £ 0,02 0,12+ 0,02 333 <0,05
Gesamt (n =47) 0,06 £ 0,03 0,08 £0,03 33,3 <0,05
0,08
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Abb. 12: Bland-Altman Plot der IMD von Ultraschall und Wanddicke im MRT (n=47). Blaue
Punkte stehen fiir Probanden (n=31), rote Rauten fiir Patienten (n=16). Werte der
rechten und linken ACC sind gemittelt. Durchschnittsdifferenz ist 0,024 cm, SD
der Durchschnittsdifferenz betrdgt 0,015 cm, obere Grenze ist 0,053 cm und untere
Grenze -0,005 cm.
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Abb. 13: Box Plot der gemittelten IMD von Ultraschall und Wanddicke im MRT aller
Studienteilnehmer (n=47).

4.4 Elastizitatsbestimmung der A. carotis communis

Die Berechnung der Elastizitit zeigte keine signifikante Abweichung beider Methoden
voneinander bei den Probanden mit Werten fiir Ultraschall von 41,3 + 7,4 10°/kPa und MRT
von 41,6 + 9,0 107/kPa. Das entspricht einer Uberschitzung der MRT-Messung von 0,7 %.
Im Gegensatz dazu ergaben die Messungen bei Patienten eine Elastizitdit der ACC im
Ultraschall von 15,2 £ 5,7 107/kPa und im MRT von 26,4+ 6,5 107/kPa. Damit besteht eine
signifikante Uberschitzung der MRT-Messung, welche mit 73,7 % iiber dem Ergebnis der
Ultraschallmessung liegt (p>0,01). Beide Kollektive zusammen, Probanden und Patienten,
ergeben mit einem Ultraschallwert von 36,5 + 12,5 10°/kPa und MRT-Wert von
38,8 + 10,4 10°/kPa wiederum keine signifikante Abweichung voneinander (Tab. 3, S. 39).
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Tab. 3: Vergleich der Elastizitdtsberechnung bei Ultraschall und MRT in der ACC. Alle
Werte sind gemittelt aus rechter und linker ACC £ SD. Positive Werte unter ,, Differenz MRT
zu US [%]* bedeuten hohere MRT-Werte. P-Werte <0,05 bedeuten eine signifikante
Abweichung nach dem Wilcoxon-Test auf einem Signifikanzniveau von a=35 %. n.s. steht fiir
nicht signifikant.

- Ultraschall MRT Differenz MRT | p-Wert
Elastizitiit
astizta [10°/kPa] [107/kPa] zu US [%]

Probanden (n =31) 413+74 41,6+ 9,0 0,7 n.s.
Patienten (n=7) 152457 26,4+ 6,5 73.7 <0,05
Gesamt (n = 38) 36,5+ 12,5 38,8+ 10,4 6,3 n.s.
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Abb. 14: Bland-Altman Plot der gemittelten Elastizitdtswerte von Ultraschall und MRT aller
auswertbaren Studienteilnehmer (n=38). Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=31), rote
Rauten fiir Patienten (n=7). Durchschnittsdifferenz ist 2,294 10°/kPa, SD der
Durchschnittsdifferenz betrdgt 9,147 10'3/kPa, obere Grenze ist 20,250 1 0°/kPa und untere
Grenze -15,661 107/kPa.
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Abb. 15: Box Plot der Compliance fiir alle auswertbaren Studienteilnehmer (n=38) gemessen
im Ultraschall und MRT.
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Tab. 4: Vergleich der hdmodynamischen Parameter wdhrend der Ultraschall- und
MRT-Messung. Alle Werte sind gemittelte Werte + SD. n.s. steht fiir nicht signifikant. Der
p-Wert bezieht sich auf einen gepaarten t-Test mit Signifikanzniveau o = 5 %.

Probanden (n =31) Ultraschall MRT p-Wert
diastolischer Blutdruck [mmHg] 63,7+ 6,7 66,5 £ 6,3 n.s.
systolischer Blutdruck [mmHg] 115,8 £9,3 118,4+10,4 n.s.
Ap (Systole/Diastole) [mmHg] 52,1+£11,0 51,9+ 10,5 n.s.
Herzfrequenz [n/min] 63,7+9,1 67,5+12,3 0,006
Sauerstoffséttigung [%] 98,3+1,1 97,6 £0,7 0,01
Patienten (n = 7)

diastolischer Blutdruck [mmHg] 74,6 £ 10,6 76,1 £12,9 n.s.
systolischer Blutdruck [mmHg] 142,4 + 17,4 152,2 £ 22,5 n.s.
Ap (Systole/Diastole) [mmHg] 67,8 £ 13,8 75,1 £ 14,2 n.s.
Herzfrequenz [ 1/min] 64,8 £ 10,2 66,1 11,5 n.s.
Sauerstoffséttigung [%] 95,6 £1,5 95,7+1,3 n.s.

Aus Tab. 4 ist ersichtlich, dass die hdmodynamischen Werte von Ultraschall- und

MRT-Messung nicht signifikant voneinander abweichen. Lediglich Herzfrequenz und

Sauerstoffséttigung bei Probanden unterscheiden sich signifikant fiir beide Messmethoden

gemdl t-Test.
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4.5 Flufigeschwindigkeitsmessung

Nachfolgend sind die Ergebnisse der FluBgeschwindigkeitsbestimmung in der ACC und ACI
aufgefiihrt. Fiir die zeitlich erste Messung sind die Ergebnisse fiir Probanden und Patienten
sowie zusammengefasst als ,,Karotiden gesamt® dargestellt. Die zeitlich zweite Messung
umfasst nur Patienten nach einer rekanalisierenden Operation. Alle angegebenen Werte sind
aus rechter und linker ACC, bzw. ACI, gemittelt. Die Standardabweichung ist stets nach
jedem Messwert aufgefilhrt. In der Rubrik ,Differenz MRT zu US [%]*
bedeuten positive Angaben, dass der ermittelte Ultraschallwert entsprechend hdéher war
als der MRT-Wert. Umgekehrt bedeuten negative Angaben in dieser Spalte hohere
MRT-Ergebnisse im Verhéltnis zu denen des Ultraschalls.

Da derzeit die Messung mittels Ultraschall den Goldstandard darstellt, beziehen sich alle
prozentualen Angaben auf den Ultraschall. Alle prozentualen Angaben wurden gemél
Formel (5) auf S. 31 berechnet. Zuerst sind die Werte der prdoperativen Ergebnisse in Tab. 5
auf S. 43 dargestellt, auf die eine graphische Darstellung als Bland-Altman Plot folgt, welche
die Messungen von Ultraschall und MRT miteinander vergleicht. Grundsétzlich werden
immer die systolischen Geschwindigkeiten des entsprechenden Blutgefiles vor den
diastolischen gezeigt. Zu den pridoperativen Ergebnissen der Patienten der ACC in Tab. 5
wurden jeweils die FluBgeschwindigkeiten der rekanalisierten Seite postoperativ hinzugefiigt.
Das erscheint zulédssig, da angenommen werden kann, dass nach Endarterektomie keine

relevante Stenose mehr vorhanden ist.

In Tab. 6 auf S. 46 sind die Ergebnisse der FluBgeschwindigkeiten der ACI von Patienten
nach Endarterektomie aufgefiihrt, mit einer nachfolgenden grafischen Darstellung im
Bland-Altman Plot.

Aus Tab. 5 geht hervor, dass die systolischen und diastolischen FluBgeschwindigkeiten in der
ACC im Ultraschall die im MRT gemessenen Werte um durchschnittliche 22,08 %
iiberschitzten. In der ACI iiberschitzten die Ultraschallwerte um 14,66 % die im MRT

gemessenen FluBgeschwindigkeiten.
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Tab. 5: Vergleich der systolischen und diastolischen Flufigeschwindigkeiten US zu MRT in
der ACC und ACI bei Probanden, Patienten prioperativ und rekanalisierte Seite
postoperativ. Positive Werte unter ,, Differenz MRT zu US [%] “ bedeuten hohere US-Werte.
P-Werte <0,05 bedeuten eine signifikante Abweichung nach dem Wilcoxon-Test auf einem
Signifikanzniveau von a=5 %. n.s. steht fiir nicht signifikant.

(nys und MrT = 80)

FluBgeschwindigkeit Ultras/chall MI}T DifferIeJISlz (1;/[RT p-Wert
systolisch ACC [m/s] [m/s] zu US [%]

Karotiden Probanden 1,170 + 0,247 | 0,867 + 0,240 25,90 <0,05
(nys und MrRT = 64)

Karotiden Patienten 0,855+ 0,320 | 0,656 + 0,326 25,12 <0,05
(nus und MrT = 37)

Karotiden gesamt 1,055+ 0,314 | 0,790 + 0,291 32,55 <0,05
(nys und MrT = 101)

FluB3geschwindigkeit

diastolisch ACC

enioitldin Piolspntte 0.328 + 0,063 | 0,372+ 0,100 3,05 <0,05
(NUs und MRT = 64)

ISarroiidiem [Pribon e 0,241 =0,109 | 0,262+ 0,107 8,71 n.s
(nys und MrT = 37)

Larpidlem oari 0,296 = 0,093 | 0,327 + 0,107 -10,47 <0,05
(nys und MrT = 101)

Fluflgeschwindigkeit

systolisch ACI

Keroitidion Piolsante 0.848 + 0,184 | 0,696 + 0,200 17.92 <0,05
(nus und MrRT = 64)

Keripitie It 1,074 0,453 | 0,820 = 0,203 23,65 <0,05
(nus und MrT = 15)

Keroftldion et 0,893 £0,272 | 0,721 0,205 19,26 <0,05
(nus und MrT = 79)

Fluflgeschwindigkeit

diastolisch ACI

ISarpidlem IPro.samtzr 0,324 0,078 | 0,356+ 0,082 29,88 n.s
(nys und MrRT = 64)

Iarrpiidlem [Pribten e 0,447 0,240 | 0397 +0,121 11,19 ns
(nys und MrT = 16)

I S T 0,348 + 0,135 | 0,364 + 0,092 4,60 n.s.
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Abb. 16: Bland-Altman Plot der systolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT
(n=101) der ACC. Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten

prioperativ und rekanalisierte Seite postoperativ (n=37). Durchschnittsdifferenz ist
0,265 £ 0,268 m/s, obere Grenze ist 0,790 m/s und untere Grenze -0,260 m/s.
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Abb. 17: Bland-Altman Plot der diastolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT
(n=101) der ACC. Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten

prioperativ und rekanalisierte Seite postoperativ (n=37). Durchschnittsdifferenz ist
-0,031 = 0,113 m/s, obere Grenze ist 0,190 m/s und untere Grenze -0,252 m/s.
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Abb. 18: Bland-Altman Plot der systolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT
(n=79) der ACI. Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten
prioperativ (n=15). Durchschnittsdifferenz ist 0,167 £ 0,267 m/s, obere Grenze ist 0,690 m/s
und untere Grenze -0,357 m/s.
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Abb. 19: Bland-Altman Plot der diastolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT
(n=80) der ACI. Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten
prioperativ (n=16). Durchschnittsdifferenz ist -0,020 £ 0,153 m/s, obere Grenze ist 0,280 m/s
und untere Grenze -0,320 m/s.
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Tab. 6: Vergleich der systolischen Flufgeschwindigkeiten US zu MRT in der ACI bei
Patienten postoperativ. Positive Werte unter ,, Differenz MRT zu US [%] *“ bedeuten héhere
US-Werte. P-Werte <0,05 bedeuten eine signifikante Abweichung nach dem Wilcoxon-Test
auf einem Signifikanzniveau von a=5 %. n.s. steht fiir nicht signifikant.

FluBligeschwindigkeit Ultraschall MRT Differenz MRT | p-Wert
systolisch ACI [m/s] [m/s] zu US [%]

Karotiden Patienten 0.926 +0.286 | 0,584+ 0,196 63,07 <005
(Nys und MrT = 18)

FluB3igeschwindigkeit

diastolisch ACI

Karotiden Patienten 0.263+0,115 | 0,300+ 0,118 14,07 <005

(s und MrT = 18)
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Abb. 20: Bland-Altman Plot der systolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT der
ACIL. Rote Rauten stehen fiir Patienten postoperativ (n=18). Durchschnittsdifferenz ist
0,335 £ 0,308 m/s, obere Grenze ist 0,938 m/s und untere Grenze -0,269 m/s.
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Abb. 21: Bland-Altman Plot der diastolischen Flufigeschwindigkeiten von US und MRT der
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ACIL. Rote Rauten stehen fiir Patienten postoperativ (n=18). Durchschnittsdifferenz ist
-0,037 = 0,140 m/s, obere Grenze ist 0,238 m/s und untere Grenze -0,312 m/s.
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4.6 Resistance Index der Gefilwand

Der mittels systolischen und diastolischen  FluBgeschwindigkeiten  berechnete
Resistance Index nach Formel (6) ist im Folgenden tabellarisch und graphisch dargestellt.
Nach Tab. 7 befinden sich die zugehdrigen Bland-Altman Plots zum grafischen Vergleich der
jeweiligen Ergebnisse. Am Ende des Kapitels ist eine vergleichende tabellarische Darstellung
der prd- und postoperativen Ergebnisse zu finden, die =zusidtzlich die jeweiligen

FluBgeschwindigkeiten gegeniiberstellt.

Tab. 7: Vergleich des Resistance Index von ACC und ACI im Ultraschall und MRT. Alle
Werte sind gemittelt aus rechter und linker ACC (ACI) £ SD. Positive Werte unter ,, Differenz
MRT zu US [%] “ bedeuten hohere MRT-Werte. n.s. steht fiir nicht signifikant, d.h. keine
Abweichung im Wilcoxon-Test auf dem Signifikanzniveau o = 5 %. Werte <0,05 bedeuten
eine signifikante Abweichung beider Messungen.

Resistance Index Differenz MRT
praoperatiy ACC Ultraschall MRT 20 US [%] p-Wert

Karotiden Probanden

0,713 £ 0,056 | 0,560+ 0,124 21,46 <0,05
(NS und MrT = 64)

Karotiden Patienten 0,715+ 0,099 | 0,544 + 0,147 23,92 <0,05
(nys und MrT = 25)

Karotiden gesamt 0,714+ 0,070 | 0,555 =+ 0,130 22,27 <0,05
(nus und MrT = 89)

Resistance Index
postoperativ ACC

Karotiden Patienten

0,730+ 0,076 | 0,616 +0,130 15,62 <0,05
(s und MRT = 26)

Resistance Index
prioperativ ACI

Karotiden Probanden

0,608 = 0,094 | 0,462 + 0,132 24,01 <0,05
(nys und MrRT = 64)

Karotiden Patienten 0,589 = 0,093 | 0,517 0,095 12,22 <0,05
(nus und MrT = 16)

Karotiden gesamt 0,604 + 0,093 | 0,473 +0,127 21,69 <0,05
(nys und MrT = 80)

Resistance Index
postoperativ ACI

Karotiden Patienten 0,711 + 0,080 | 0,475+ 0,166 33,19 <0,05
(Nus und MrT = 18)
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Abb. 22: Bland-Altman Plot der prioperativen Resistance von US und MRT (n=89) der ACC.
Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten préioperativ (n=25).
Durchschnittsdifferenz ist 0,172 £ 0,165, obere Grenze ist 0,496 und untere Grenze -0,153.
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Abb. 23: Bland-Altman Plot der postoperativen Resistance von US und MRT der ACC. Rote
Rauten stehen fiir Patienten (n=26). Durchschnittsdifferenz ist 0,114 = 0,128, obere Grenze
ist 0,365 und untere Grenze -0,137.
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Abb. 24: Bland-Altman Plot der pridoperativen Resistance von US und MRT (n=80) der ACI.
Blaue Punkte stehen fiir Probanden (n=64), rote Rauten fiir Patienten préioperativ (n=16).
Durchschnittsdifferenz ist 0,131 £ 0,128, obere Grenze ist 0,383 und untere Grenze -0,120.
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Abb. 25: Bland-Altman Plot der postoperativen Resistance von US und MRT der ACI. Rote
Rauten stehen fiir Patienten (n=18) postoperativ. Durchschnittsdifferenz ist 0,236 + 0,199,
obere Grenze ist 0,626 und untere Grenze -0,155.
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Tab. 8: Vergleich der Resistance Indices prd- und postoperativ der ACC und ACI von
Patienten im Ultraschall und MRT. Alle Werte sind gemittelt aus rechter und linker ACC/ACI
+ SD. n.s. steht fiir nicht signifikant, d.h. keine Abweichung im Wilcoxon-Test auf dem
Signifikanzniveau a = 5 %. Werte <0,05 bedeuten eine signifikante Abweichung beider
Messungen.

. . . Differenz pri- zu
Ultraschall priaoperativ postoperativ postoperativ [%] p-Wert
Resistance Index 0,715 = 0,099 0,730+ 0,076 1,68 n.s.
ACC
Resistance Index 0,589 + 0,093 0,711 + 0,080 19,02 <0,05
ACI
MRT
Resistance Index 0,544 + 0,147 0,616 + 0,130 13,60 n.s.
ACC
Il:?;stance Index 0,517 + 0,095 0,475 + 0,166 -6,77 n.s.
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4.7 Reproduzierbarkeit

Fir die Reproduzierbarkeit, intra- und inter-observer Ubereinstimmung beziiglich der
Wanddicke und Elastizitit in der MRT-Messung ergaben sich die in Tab. 9 und 10
dargestellten Werte. Fiir diese Qualititskontrolle wurden zehn Probanden in einem zweiten
Durchgang in exakt gleicher Weise gemessen. Die prozentuale Abweichung beider

Messungen bezieht sich auf die jeweils erste Messung.

Tab. 9: Reproduzierbarkeit der Wanddickenmessung im MRT. n.s. steht fiir nicht signifikant,
d.h. keine Abweichung im Wilcoxon-Test auf dem Signifikanzniveau o = 5 %. Werte <0,05

bedeuten eine signifikante Abweichung beider Messungen.

Wanddicke MRT MRT Differenz der | p-Wert
Probanden (n = 10) Messung 1 [cm] | Messung 2 [cm] | Messungen [%]
Reproduzierbarkeit 0,059 + 0,004 0,054 £ 0,003 8,47 <0,05
intra-observer 0,054 + 0,003 0,055 + 0,002 1,85 n.s.
Ubereinstimmung

inter-observer 0,056 + 0,006 0,054 + 0,003 3,57 n.s.
Ubereinstimmung

Tab. 10: Reproduzierbarkeit der Elastizitdtsmessung im MRT mit den dazugehorigen
Blutdruckwerten. n.s. steht fiir nicht signifikant, d.h. keine Abweichung im Wilcoxon-Test auf
dem Signifikanzniveau o. = 5 %.

Ay MRT MRT Differenz der | p-Wert
Elastizitat e
Probanden (n = 10) Megsung 1 Megsung 2 Messungen [%]

[10™ 1/kPa] [10” 1/kPa]
Reproduzierbarkeit 39,544 + 11,902 39,100 + 5,949 0,99 n.s.
ntra-observer 39,100+5,949 | 38,893 +7,291 0.99 s,
Ubereinstimmung
nter-observer 41,373+ 11,200 | 39,100 + 5,949 0.95 ns
Ubereinstimmung
Abweichung MRT MRT
Blutdruckwerte Messung 1 Messung 2

[mmHg] [mmHg]

systolischer i
Blutdruck L2 117,38 1,54 n.s.
diastolischer
Blutdruck irflk 64,22 0,22 n.s.




53

In Tab. 11 und 12 sind die jeweiligen Abweichungen der Reproduzierbarkeit der
FluBgeschwindigkeiten in der ACC und ACI gezeigt. Bei der zweiten Messung des
Ultraschalls wurde darauf geachtet, dass die Winkelkorrektur mdglichst genau der ersten

Messung angeglichen wurde.

Tab. 11: Reproduzierbarkeit der Flufigeschwindigkeitsmessung im US. n.s. steht fiir nicht
signifikant, d.h. keine Abweichung im Wilcoxon-Test auf dem Signifikanzniveau a = 5 %.

Werte <0,05 bedeuten eine signifikante Abweichung beider Messungen.

FluBligeschwindigkeit US | US Messung 1 | US Messung 2 | Differenz der | p-Wert
Probanden (n = 10) [m/s] [m/s] Messungen [%]
Reproduzierbarkeit

ACC systolisch 1,283 +0,275 | 1,189 0,209 7,35 <0,05
ACC diastolisch 0,338 0,084 | 0,303 +0,057 10,40 n.s.
ACT systolisch 0,829+ 0,169 | 0,830+ 0,136 0,16 n.s.
ACI diastolisch 0,311 +0,051 | 0,294+ 0,033 5,35 n.s.

Tab. 12: Reproduzierbarkeit der Flufigeschwindigkeitsmessung im MRT. n.s. steht fiir nicht
signifikant, d.h. keine Abweichung im Wilcoxon-Test auf dem Signifikanzniveau a = 5 %.
Werte <0,05 bedeuten eine signifikante Abweichung beider Messungen.

FluBligeschwindigkeit MRT MRT MRT Differenz der | p-Wert
Probanden (n = 10) Messung 1 Messung 2 | Messungen [%]
Reproduzierbarkeit [m/s] [m/s]

ACC systolisch 0,804 + 0,196 | 0,740 + 0,145 7,96 n.s.
AUC dtksiltieln 0,215+ 0,060 | 0,199 = 0,042 7,44 n.s
ACT systolisch 0,497 + 0,077 | 0,460 + 0,043 7,44 <0,05
ACI diastolisch 0,192 +0,034 | 0,179 + 0,026 6,77 n.s

Die Abweichungen aus Tab. 11 und 12 ergeben eine Gesamtabweichung beim Ultraschall von
5,81 % und beim MRT von 7,40 % zwischen erster und zweiter Messung. Somit zeigt sich bei
der Reproduzierbarkeit der FluBgeschwindigkeitsmessung zwischen Ultraschall und MRT

eine Differenz von 1,59 % gemittelt iiber alle Messungen dieser Kategorie.
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5. Diskussion

5.1 Intima-Media-Dicke

Ein Ziel dieser Studie war die Vergleichbarkeit der IMD-Messung im Ultraschall und die
Wanddickenmessung im MRT besser beurteilen zu konnen. Bereits seit langem findet die
IMD zur diagnostischen Einschitzung von systemischer Atherosklerose Verwendung.’
Frithere Studien zeigen, dass die Zunahme der IMD eine Vorhersage von zukiinftigen
vaskuldren  Erkrankungen, wie  beispielsweise  Schlaganfall und  Herzinfarkt,
suliisst 10 17-47.60.61
Nach den vorliegenden Ergebnissen dieser Studie ergeben sich hohere Werte flir die
Wanddicke im MRT verglichen mit der IMD im Ultraschall. Dieses Resultat deckt sich mit
den Angaben in der Literatur.”” °" *® So haben Underhill et al. an 28 Patienten mit
ACI-Abgangsstenose gezeigt, dass die MRT-Messungen statistisch signifikant hoher lagen
als die vergleichbaren Messungen im Ultraschall.”® Leider erfolgte in der Studie von
Underhill et al. keine prozentuale Auswertung der Differenz beider Untersuchungsmethoden.
In der vorliegenden Arbeit betrigt die Uberschitzung im MRT gegeniiber der
Ultraschallmessung bei Patienten 33 % und bei gefiBgesunden Probanden 50 %. Diese
unterschiedlichen Ergebnisse beider Methoden lassen sich am wahrscheinlichsten auf die
zusitzliche Messung der Adventitia tunica im MRT erkldren, da es momentan im MRT nicht
méglich ist Adventitia und Intima-Media voneinander zu unterscheiden.'?

Die Unterschiede der IMD-Bestimmung zwischen MRT und Sonographie war bei Probanden
groBer als bei Patienten, weil hohere IMD-Werte durch atherosklerotische Verdnderungen der
GefdBwand beim Ultraschall mehr ins Gewicht fallen als im MRT. Der treibende
Mechanismus ist, wie in der Einleitung beschrieben, der pathophysiologische Prozess der
Atherosklerose, bei dem mehr die Intima-Media und weniger die Adventitia tunica betroffen
ist.

Aufgrund der geringeren rdumlichen Auflosung im MRT besteht die Moglichkeit, dass der
Messfehler bei der MRT-Datenauswertung grofler als beim Ultraschall gewesen ist. Ein
Messfehler seitens der auswertenden Personen ist aufgrund der guten Reproduzierbarkeit,
sowie der intra- und inter-observer Ubereinstimmung fiir die MRT-Messungen
unwahrscheinlich (Tab. 9, S. 52). Aufgrund der Uberschitzung bei Wanddickenmessungen im
MRT ist es nicht moglich, die bestehenden Grenzwerte des Ultraschalls zur Unterscheidung

von physiologischer oder pathologischer IMD zu iibertragen. Um sichere Grenzwerte der
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IMD bzw. der Wanddicke fiir MRT-Untersuchungen zu definieren, miissten Studien
durchgefiihrt werden, wie sie bereits fiir den Ultraschall vorliegen.* *® Letztlich kann nur eine
Studie einen verldsslichen Grenzwert fiir MRT-Messungen liefern, welche die gemessene
GefiaBwanddicke im MRT mit einer histologischen Probe vergleicht. Fiir die Bewertung der
IMD und den dariiber erfolgenden Riickschluss auf den atherosklerotischen Gefdf3status ist
somit die Ultraschalltechnik weiterhin Goldstandard.

Da die IMD einen altersabhéngigen Trend aufweist, ist die differenzierte Betrachtung der

Altersgruppen entscheidend.® ©

Der derzeitig als physiologisch betrachtete Wert fiir
Ultraschallmessungen der IMD in der ACC liegt laut Temelkova-Kurktschiev et al. bei
0,87 mm bei Ménnern in der Altersgruppe von 55 bis 70 Jahren, die keine kardiovaskuldren
Risikofaktoren aufweisen (Frauen 0,82 mm).”> Aminbakhsh et al. benennen eine IMD iiber
0,75 mm als Risikofaktor fiir einen Schlaganfall und tiber 0,82 mm als Risikofaktor fiir einen
erstmaligen Herzinfarkt.*

Der durchschnittliche IMD-Wert der gefi3gesunden Probanden im Ultraschall dieser Studie
betrdgt 0,40 mm und entspricht damit nahezu dem von Denari¢ et al. festgestellten
IMD-Durchschnittswert von 0,44 mm bei gesunden Erwachsenen unter 30 Jahren.*
Chambless et al. beschreiben in der ARIC-Studie eine IMD von 1 mm oder dariiber als
Grenzwert fiir eine Risikoverdopplung kardiovaskuldrer Ereignisse bei Médnnern und 5-fach
erhhtem Risiko bei Frauen.'® '’ In der ARIC-Studie waren 12841 Minner und Frauen im
Alter zwischen 45 und 64 Jahren eingeschlossen. Die CHS-Studie von O’Leary et al. mit
5858 Teilnehmern iiber 65 Jahren benennte als kritischen IMD-Wert 0,18 mm.”* Bei Werten
dariiber besteht ein 4-fach hoheres Risiko fiir einen Schlaganfall und akuten Myokardinfarkt.
Die Patienten der vorliegenden Studie weisen eine im Ultraschall gemessene IMD von
durchschnittlich 0,9 mm auf. Damit liegen sie gemidBl der oben genannten ARIC- und
CHS-Studie noch unterhalb des als kritisch angenommenen Werts. Dennoch sind in der
Vorgeschichte der Patienten dieser Arbeit in 75 % der Félle ein cerebraler Insult/TIA und in
25 % eine koronare Herzerkrankung bekannt (Tab. 1, S. 36). Diese Diskrepanz von einer
nicht {iber dem kritischen Wert liegenden IMD und bereits vorhandenen atherosklerotischen
Folgeerkrankungen ist am wahrscheinlichsten mit der vergleichsweise geringen Fallzahl an
Patienten dieser Arbeit begriindbar.

Einen geschlechtsspezifischen Unterschied, der die Auswertung verzerrt haben kénnte, wurde

nicht beriicksichtigt. Dem liegt zugrunde, dass eine unterschiedliche IMD bei Frauen und
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Minnern kontrovers in der Literatur diskutiert wird.* ** 2> % Laut Depairon et al. besteht
gemal einer Studie an 53 Frauen und 45 Miannern im Alter von 20 bis 60 kein signifikanter
Unterschied der IMD beim Vergleich beider Geschlechter.” Demgegeniiber ist nach
Ludwig et al. ein geschlechtsspezifischer Unterschied zu erkennen, wohingegen Ménner eine
dickere Intima-Media aufweisen als Frauen.”

Des weiteren gilt es den Einflull des Alters und die damit verbundene Zunahme der IMD zu
beriicksichtigen. Aminbakhsh et al. gehen von einem jdhrlichen Anstieg der IMD von
0,01 mm aus.” Inwieweit die altersbedingte IMD-Zunahme als physiologisch gewertet werden
kann, ist bisher ungeklart.

Trotz der derzeit noch geringeren Auflosung des MRT gegeniiber dem Ultraschall stellt der
Einsatz des MRT eine interessante Alternative dar, da im Vergleich zum Ultraschall Geféalle
in ihrem gesamten Durchmesser iiber einen weiten Verlauf darstellbar sind.*> Dadurch besteht
grundsétzlich die Moglichkeit lokal begrenzte Pathologien zu erkennen, die eventuell
auBBerhalb des Ultraschallschnittbilds liegen. Zudem stellt eine weit distal gelegene
Bifurkation unter dem Kieferknochen fiir die Ultraschalluntersuchung eine eingeschriankte

Schallbedingung dar, wobei die anatomische Lage der Bifurkation im MRT keine Rolle spielt.

Eine Fehlerquelle im MRT stellt der Partialvolumeneffekt dar, der bedingt durch zwei
unterschiedliche Gewebearten in einem Volumenelement (Voxel), zu einer unschérferen
Abbildung gefiihrt haben konnte.*? Dieser mogliche Effekt konnte somit die Auswertung der
IMD-Messungen und der nachfolgend diskutierten Elastizitdtsmessungen verzerrt haben. Eine
Verringerung des Partialvolumeneffekts wére mittels geringerer Schichtdicke denkbar,
wodurch wiederum die Dauer der MRT-Messung ansteigen wiirde.

Der Einsatz von 3 Tesla MRT-Gerdten beinhaltet interessante Vorteile gegeniiber den
momentan noch héufiger verwendeten 1,5 Tesla Geridten. Lotz et al. beschreiben in einer
in vitro Studie zum Vergleich der genannten Feldstirken, dass aufgrund des besseren
Rausch-Signal-Verhéltnisses bei 3 Tesla eine bessere rdumliche und zeitliche Auflosung
mdglich ist.? Diese Ergebnisse decken sich mit einer Studie von Yarnykh et al. an Probanden
und Patienten, in der ebenfalls ein besseres Rausch-Signal-Verhéltnis bei 3 Tesla festgestellt

' In einer von Underhill et al. im Jahr 2008 vorgestellten Studie zeigte sich bei

wurde.
3 Tesla eine bessere Detektion von Kalzifizierungen, verglichen mit Messungen bei

1,5 Tesla.” Die Korrelation von MRT-Plaquedarstellungen mit histopathologischen
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Priiparaten zeigten in einer Arbeit von Koops et al. bei 3 Tesla eine bessere Ubereinstimmung
als bei 1,5 Tesla.” Besonders die T2-gewichteten Darstellungen bei 3 Tesla ergaben eine

iiberlegene Abbildung von arteriellen Gefdwinden.”

5.2 Elastizitiit

Die Abnahme der Elastizitdt von Arterien ist laut O'Rourke et al. der Schliisselparameter zur
Erkldrung eines ansteigenden systolischen Blutdrucks iiber dem 40. Lebensjahrs.”” Zudem
stellen Lind et al. mit einer Studie an 1016 Teilnehmern, die dlter als 70 Jahre waren, fest,
dass Atherosklerose einer der Hauptfaktoren fiir einen Elastizititsverlust darstellt.” Ob der
Distensibility Coefficient (DC) als alleiniger Parameter einen bedeutenden Aussagewert in
Ultraschall- und MRT-Untersuchungen besitzt, soll nachfolgend diskutiert werden. Mit den
Ergebnissen dieser Studie konnte gezeigt werden, dass eine Messung der Elastizitit durch
T2-gewichtete 2D Kernspintomografiesequenzen in einem 3 Tesla Gerét nicht nur moglich,
sondern auch mit dem Goldstandard Ultraschall gut vergleichbar ist.

Im Gegensatz zu vorangegangenen Studien konnten somit zusitzliche Information iiber die
Elastizitit der ACC bei Patienten und Probanden im Ultraschall und MRT bewertet

6, 12, 65, 98, 100
werden.” "~ > 7%

Beim Vergleich beider Messmethoden fallt auf, dass in der Gruppe der
Probanden mit einer nicht signifikanten Abweichung von 0,7 % eine gute Ubereinstimmung
der DC vorhanden ist. Im Gegensatz dazu besteht eine signifikante Abweichung bei den
Patienten im Sinne einer Uberschitzung in der MRT-Messung von 73,7 %. Das bedeutet, dass
im MRT tendenziell eine hohere Gefdf3elastizitidt gemessen wurde und somit Patienten bei
MRT-Untersuchungen, im Vergleich zum Ultraschall, eher als falsch gesund bewertet
wiirden. Der Grund dafiir liegt am wahrscheinlichsten an der geringen Anzahl von sieben
verwertbaren Datensdtzen von Patienten fiir die Elastizitdtsbestimmung. Aufgrund der langen
Liegezeit von 45 Minuten im MRT-Gerdt konnte nicht bei jedem Patienten die fiir die
Elastizitatsbestimmung notwendige T1 3D CINE Sequenz durchgefiihrt werden. Dies traf auf
insgesamt 13 Patienten zu, deren Messung meist schmerzbedingt abgebrochen werden
musste, da es sich teilweise um akut kranke Patienten handelte. In einer Folgestudie mit
grofBerer Patientenanzahl und moglichst kurzer Messzeit wére dies iiberpriifbar.

Daten, deren Bildqualitét nicht ausreichend fiir eine Beurteilung waren, wurden von der
Elastizitidtsbestimmung  ausgeschlossen.  Somit  erscheint eine  Verzerrung  der

Elastizitédtsresultate bei Patienten aufgrund schlechter Bildqualitdt als unwahrscheinlich.
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Eine mogliche Auswirkung hdmodynamischer Unterschiede wihrend der Ultraschall- und
MRT-Messung auf den Pulsdruck konnte mittels Vergleich der jeweiligen Blutdruckwerte
ausgeschlossen werden. Die Pulsdrucke bei Ultraschall- und MRT-Untersuchungen weichen
weder bei Patienten noch bei Probanden signifikant voneinander ab (Tab. 4, S. 41). Somit ist
nicht wahrscheinlich, dass die gezeigten Unterschiede der FElastizitit der ACC auf
Pulsdruckschwankungen zurtickzufiihren sind.

Eine weitere mogliche Fehlerquelle, die zur Erklirung der unterschiedlichen
Elastizitdtsergebnisse im Ultraschall und MRT bei Patienten beitragen konnte, ist die
geringere Kooperation von Patienten im Vergleich zu den Probanden im Hinblick auf
hdufigeres Schlucken und vermehrte Kopfbewegungen wihrend der MRT-Untersuchung.
Dadurch konnten wihrend der MRT-Messung trotz guter Bildqualitit Bewegungsartefakte
entstanden sein, die bei der Qualititsbewertung unerkannt geblieben sind. Um solche
Bewegungsartefakte in einer Folgestudie bereits bei der Messung zu kompensieren, wire eine
Bewegungsdetektion hilfreich, wie sie von Crowe et al. vorgestellt wurde.*" %

Analog zur Messung der Wanddicke war bei der Elastizititsmessung die rdumliche und
zusitzlich die zeitliche Auflosung des MRT geringer als im Ultraschall. Daraus eventuell
entstandene Messungenauigkeiten konnten zukiinftig durch eine hohere rdumliche und
zeitliche Auflosung der 3D Tl-gewichteten CINE Sequenz verringert werden. Die derzeit
lediglich experimentell getesteten 7 Tesla MRT-Gerdte konnten zu einer Steigerung der
Auflésung fiihren und die Bildqualitit weiter verbessern.'!

Weiterhin gilt zu bedenken, dass die Segmentierung der Flidchen (Abb. 11, S. 30) zur
Bestimmung der Durchmesserdnderung der ACC bei den MRT-Messungen manuell
durchgefiihrt wurde. Eine individuelle Abweichung ist hierbei zwar wahrscheinlich, jedoch
bei Betrachtung der nicht signifikant abweichenden Reproduktionsergebnisse (Tab. 10, S. 52)
zu vernachldssigen. Bei weiteren Studien wire zu erwdgen, ob zur Optimierung der
Berechnung der Durchmesserdnderung ein automatisches Programm zur Detektion der

GefiaBBwand vorteilhaft wére, wie es von Underhill et al. an 43 Patienten verwendet wurde.”®

Ein grundsétzlicher methodischer Unterschied liegt in der Schnittfiihrung der beiden
gegeneinander getesteten Messtechniken. Die Berechnung der GeféaBelastizitit im Ultraschall
beruht auf einem Langsschnitt der ACC (Abb. 7, S. 24), wohingegen im MRT ein Querschnitt
Verwendung fand (Abb. 11, S. 30). Ob dieser Unterschied der Schnittfiihrung eine
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Verzerrung der Daten verursacht haben konnte, blieb ungeklért. Des weiteren handelt es sich
bei den Ultraschallbildern um 2D Bilder, im Gegensatz zu den 3D Bilder des MRT. Aufgrund
der 3D-Darstellung ist es prinzipiell moglich im MRT Bereiche mit unterschiedlichem
Dehnungsverhalten und damit unterschiedlicher Elastizitit zu erkennen. Im Ultraschall nimmt
man dagegen an, dass die GefaBwand im Herzzyklus homogen gedehnt wird, was besonders
bei atherosklerotisch verinderten GeféBen nicht der Fall sein muss. Um dieser Uberlegung
Rechnung zu tragen wurde bei den Ultraschallmessungen die Schallsonde exakt nach dem
Langsverlauf der ACC ausgerichtet und vor der endgiiltigen Messung auf inhomogene

Bereiche kontrolliert, soweit dies hinsichtlich des Messwinkels moglich war.

Noch in der Rotterdam Studie 2001 wird ein verringerter DC als Vorhersagewert fiir
generalisierte Atherosklerose angenommen.’® Inzwischen wird die alleinige Betrachtung von
Elastizititsindices zur diagnostischen und prognostischen Beurteilung koronarer
Herzerkrankungen und Risiken nicht mehr als sinnvoll erachtet, weil sich in der
Three-City Studie mit 3337 Teilnehmern gezeigt hat, dass keine statistisch signifikante
Beziehung zwischen Elastizititsindices und koronaren Herzerkrankungen besteht.”® Dies
deckt sich mit den Erkenntnissen der SMART-Studie von Dijk et al. an 2476 Patienten, die
kardiovaskulire Erkrankungen aufweisen.’® Dabei konnte festgestellt werden, dass ein
Riickgang der GefaBelastizitit keinen Vorhersagewert fiir koronare Ereignisse hat.*

Bedacht werden sollte jedoch, dass moglicherweise der Verlust an Elastizitdt der Karotiden
ein hypothetisches Limit an maximaler Festigkeit nicht {iberschreiten kann. Dies bedeutet
wiederum fiir Individuen mit vorbestehender geringer GefdB3elastizitét, dass keine Assoziation

zwischen Elastizitdtsparametern und dem Risiko vaskuldrer Ereignisse moglich ist.

Die Bestimmung der IMD und Elastizitit der ACC erlauben deren Kombination zur
Errechnung eines negativ priadiktiven Werts (NPW) zur exakteren Einschitzung des
kardiovaskuldren Risikos.”” Der NPW erlaubt eine Aussage iiber die Wahrscheinlichkeit der
als richtig negativ erkannten Resultate von der Gesamtheit aller negativen Ergebnisse. Durch
die Kombination beider Parameter entsteht ein synergistischer Effekt, der es ermoglicht,
Patienten mit hohem Risiko fiir Plaques in der Aorta besser zu identifizieren. Diese Patienten
konnten dann gezielt weiteren Untersuchungen, wie zum Beispiel einem transdsophagealen

Ultraschall, zugefiihrt werden um Quellen fiir mogliche cerebrale Thromben zu evaluieren.
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Dabei gilt zu bedenken, dass sich der NPW bei der Untersuchung einer anders
zusammengesetzten Studienpopulation, wie im Falle von Schlaganfallpatienten, verdndern
kann.*

Da gegenwirtig keine etablierten Grenzwerte fiir den Distensibility Coefficienten existieren,
wird die Elastizitdtsmessung nicht in der Diagnostik eingesetzt; somit kann nicht von einer
iibergeordneten Voraussagekraft gesprochen werden. Trotzdem erscheint die Messung und
die Kombination beider Parameter, IMD und DC, als vielversprechend, da eventuell
atherosklerotische Verdnderungen frilher erkannt und behandelt werden konnten.
Beispielsweise konnte Patienten mit entsprechenden IMD- und DC-Befunden friihzeitig eine
antiatherosklerotische Therapie in Form von lipid- und blutdrucksenkenden Medikamenten

angeboten werden.>*" %%’

5.3 FluBlgeschwindigkeit

Die in der vorliegenden Studie gewonnenen Ergebnisse zeigen, dass eine pauschale
Beurteilung der FluBgeschwindigkeiten im Ultraschall und MRT beider Fallgruppen, gesunde
Probanden und Patienten, nicht moglich ist. Es muss differenziert werden zwischen
diastolischen und systolischen Geschwindigkeiten sowie zwischen den betrachteten
GefaBabschnitten in beiden Untersuchungsmethoden.

Bei den systolischen Geschwindigkeiten in ACC und ACI besteht grundsitzlich eine
statistisch signifikante Abweichung beider Messmethoden (Tab. 5, S. 43), was bei den
diastolischen Geschwindigkeiten in weit geringerem Ausmal der Fall ist. Dies trifft auch auf
postoperative systolische FluBgeschwindigkeiten der Patienten zu (Tab. 6, S. 46). Dabei
iiberschitzen die systolischen Ultraschallmesswerte diejenigen im MRT. Eine mogliche
Ursache hierfiir konnte sein, dass im MRT die FluBgeschwindigkeit iiber den Betrag der
Vektoren der drei Raumrichtungen ermittelt wurde, wohingegen in der zweidimensionalen
Ultraschalluntersuchung nur zwei Geschwindigkeitsvektoren ausschlaggebend waren. Da bei
hoheren FluBgeschwindigkeiten ein hypothetisch turbulenterer BlutfluB3 entsteht und dadurch
Areale mit BlutriickfluB vermehrt vorkommen, besteht die Mdglichkeit, dass diese Areale in
einer 2D-Messmethode (Ultraschall) weniger adidquat gemessen werden als in einer
3D-Methode (MRT). Die geringere Beachtung negativer Blutfliisse im Ultraschall kénnte zu
der beobachteten Uberschitzung bei systolischen FluBwerten gefiihrt haben. Ob diese
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Uberschitzung tatsichlich auf der unterschiedlichen Dimensionalitit beider Methoden beruht,
konnte in einer Studie mit einem 3D-Ultraschallkopf iiberpriift werden. Nach einer Studie von
Seitz et al. an 28 Karotiden gesunder Probanden ergab sich eine nur geringe Korrelation
zwischen den FluBgeschwindigkeiten im Ultraschall und MRT.*® Dies bestitigt die Resultate
der vorliegenden Arbeit nur teilweise, da bei Seitz et al. nicht zwischen systolischen und
diastolischen Geschwindigkeiten differenziert wurde. Eine Studie von Harloff et al. an zehn
Probanden und neun Patienten mit ACI-Stenose ergab eine Unterschitzung der
FluBgeschwindigkeiten im MRT um 31-39 % gegeniiber den Werten der
Ultraschallmessung.”® Auch diese Studie bestitigt die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit nur
fir die systolischen Werte, da von Harloff et al. grundsitzlich geringere
FluBgeschwindigkeiten im MRT gemessen wurden. Einschrinkend sollte bedacht werden,
dass die zuletzt genannte Studie nur eingeschrankt mit der vorliegenden Studie vergleichbar
ist, da die Messpunkte differieren. Wéhrend in der vorgestellten Arbeit die
FluBgeschwindigkeiten zwei Zentimeter proximal der Bifurkation gemessen wurden, lag der
Messpunkt in der genannten Studie von Harloff et al. in der Karotisbufurkation.

Jedoch zeigen auch die Resultate des postoperativen Methodenvergleichs bei Patienten eine
signifikante Uberschitzung der systolischen Geschwindigkeiten im Ultraschall und eine
Unterschitzung bei den diastolischen FluBgeschwindigkeiten (Tab. 6, S. 46). Zusétzlich zu
den bereits genannten moglichen Ursachen fiir diese Differenzen muss bei den postoperativen
Daten beachtet werden, dass es sich um frisch operierte Patienten handelte, deren
Weichteilgewebe am Untersuchungsort teilweise stark Odematisiert war und dadurch
besonders bei den Ultraschalluntersuchungen eingeschrinkte Schallbedingungen verursacht

hat.

Betrachtet man die Gesamtheit der diastolischen Geschwindigkeitsmessungen in der ACI,
dann ist eine Unterschitzung des Ultraschalls gegeniiber dem MRT von lediglich 4,6 % zu
verzeichnen (Tab. 5, S. 43). Es erscheint mdglich, dass die Ursache fiir diese Abweichung
beider Methoden in den unterschiedlichen Messpunkten in der ACI im Ultraschall und MRT
liegt. Da es sich im Falle der Patienten um préoperative Daten handelt, spielt der Einflufl von
nicht laminarer Stromung nach der ACI-Abgangsstenose eventuell eine zusétzliche Rolle.
Derzeit findet sich in der Literatur keine vergleichbare Studie, die eine Aussage iiber den

Einflu} turbulenter Stromung bei Geschwindigkeitsmessungen mittels Ultraschall und MRT
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zuldsst. Die im Vergleich zum MRT hohere Standardabweichung der prioperativen
Ultraschallmessungen bei Patienten in der ACI (Tab. 5, S. 43) spricht dafiir, dass in einem
Bereich der ACI gemessen wurde, in dem nach der Stenose noch keine laminare Stromung
gegeben war, obwohl so weit distal wie anatomisch moglich von der Bifurkation gemessen
wurde. Grundsétzlich muss eine Abweichung der Hiillkurve, die aus den einzelnen
BlutfluBgeschwindigkeiten generiert wurde, von den tatsdchlichen Werten im Ultraschall als
Fehlerquelle in Betracht gezogen werden. Da jedoch Geschwindigkeitsmessungen
ausgeschlossen wurden, deren Hiillkurven nicht durchgéngig oder stark iiber/untersteuert
waren, kann diese Fehlerquelle keine entscheidende Auswirkung auf die Ergebnisse gehabt
haben. Des weiteren konnte, wie bereits im Kapitel ,,Intima-Media-Dicke* (S. 54) diskutiert,
die geringere Auflosung der MRT-Messung im Vergleich zum Ultraschall eine tragende Rolle

bei der Geschwindigkeitsmessung gespielt haben.

Beim Vergleich der FluBgeschwindigkeiten der ACC beider Fallgruppen ergaben sich
systolisch und diastolisch hohere Werte flir Probanden als fiir Patienten (Tab. 5, S. 43). Diese
Werte sind im Einklang mit den Aussagen von Bai et al., die in einer Studie an 403 akut und
chronisch stabilen ischdmischen Schlaganfallpatienten eine signifikant geringere
FluBgeschwindigkeit in den Karotiden beobachteten als in der Kontrollgruppe mit
236 Teilnehmern ohne Insult.’ Diese Befunde werden von Fukuhara et al. bestitigt, die
ebenfalls geringere Geschwindigkeiten des BlutfluBes bei Patienten mit cerebralen
Symptomen fanden.’' Eine Ursache dafiir konnte sein, dass aufgrund einer ACI-Stenose bei
Patienten der BlutfluB} in der ACC, wegen des hoheren Widerstandes in der ACI reduziert ist.
Im FEinklang damit sind die in der vorliegenden Arbeit gemessenen hoheren
FluBgeschwindigkeiten in der ACI bei Patienten, verglichen mit Probanden (Tab. 5, S. 43).
Da beim Patientenkollektiv dieser Studie der durchschnittliche ACI-Stenosegrad bei
86,8 + 7,3 % liegt, kann von einer himodynamisch relevanten Druckerh6hung proximal der
Stenose und einer FluBgeschwindigkeitserhohung distal der Stenose ausgegangen werden.
Laut Neff et al. besteht ab einem ACI-Stenosegrad iiber 70 % eine relevante himodynamische
FluBreduktion.”! Diese Anderung der Himodynamik koénnte die Verhiltnisse der
FluBgeschwindigkeiten zwischen Probanden und Patienten erkliren.

Bei der Untersuchung von BlutfluBgeschwindigkeiten weist die MRT-Technik einen weiteren

Vorteil gegeniiber dem Ultraschall auf. Wéahrend im Ultraschall die FluBgeschwindigkeit nur
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wenige Sekunden gemessen wird, kann im MRT iiber eine Dauer von circa 20 Minuten
gemittelt werden. Dieser methodische Unterschied stellt wiederum eine weitere Quelle fiir

unterschiedliche Messergebnisse beider Methoden dar.

5.4 Resistance Index der Gefaflwand

Fir beide in dieser Arbeit eingesetzten Untersuchungstechniken wurde mittels der
systolischen und diastolischen FluBgeschwindigkeiten der Resistance Index (RI) berechnet,
der als MaB fiir den hdmodynamischen GefaBBwiderstand Verwendung findet. Bei
hirnversorgenden Arterien wird ein RI unter 0,75 als physiologisch angesehen.** In
atherosklerotischen Gefdflen verdndert sich die FluBgeschwindigkeit des Blutes in
charakteristischer Weise: in Stenosen nimmt der diastolische Geschwindigkeitswert weniger
stark zu als der systolische.”

Anzumerken ist, dass mit dem RI zwar ein allgemein akzeptiertes Mal3 zur Einschédtzung des
GefiaBBwiderstands existiert, aber Groflen wie Blutdruck oder Gefda3durchmesser nicht
berticksichtigt werden, und somit eine gewisse Einschrinkung der Aussagekraft besteht. Auf
die Berechnung weiterer Indices, wie zum Beispiel den Pulsatility Index (PI), wurde
verzichtet, da der Resistance- und Pulsatility Index positiv korrelieren, und daher kaum ein
Zugewinn an Information zu erwarten war, wie Hilgertner et al. an 93 Karotiden gezeigt
haben.” Aufgrund der gleichen in beide Indices eingehenden MessgroBen erscheint eine
Korrelation von RI und PI plausibel.

Die Daten der vorliegenden Arbeit zeigen beziiglich des Methodenvergleichs eine
signifikante Abweichung des RI bei Messungen per Ultraschall im Vergleich zum
MRT (Tab. 7, S. 48). Die prdoperativen Ultraschallmessungen in der ACC und ACI zeigen
eine Uberschitzung von 22 % des RI gegeniiber den Messungen im MRT. Bei den
postoperativen Daten des RI zeigt sich ebenfalls eine Uberschitzung des Ultraschalls, die sich
in der ACC auf iiber 15 % und auf iiber 33 % in der ACI belaufen. Diese Resultate decken
sich tendenziell mit den Ergebnissen von Harloff et al., die eine Uberschitzung des RI im
Ultraschall von 13 % gegeniiber dem MRT bei Messung der Indexparameter im
Karotisbulbus feststellten.®

In den Bland-Altman Plots (Abb. 22 bis 25) ist eine stirkere Uberschitzung des RI

im Ultraschall bei niedrigeren RI-Werten zu erkennen. Dies konnte am Verhéltnis der
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Standardabweichungen der systolischen und diastolischen Flugeschwindigkeiten liegen, aus
denen der RI berechnet wird. Die Messungenauigkeit ist bei den systolischen
Geschwindigkeiten wesentlich grofler als bei den diastolischen (Tab. 5, S. 43). Dies ist am
wahrscheinlichsten auf eine teilweise Uberschreitung der Auflosung bei hohen
Geschwindigkeiten in beiden Messmethoden zuriickzufithren. Damit ist die stdrkere
Uberschitzung des RI im Ultraschall in den Bland-Altman Plots am ehesten als
systematischer Fehler zu werten. Zu differenzieren davon wire eine Verzerrung der
Ergebnisse aufgrund einer zu geringen Fallzahl, was in einer Folgestudie mit groferer
Teilnehmerzahl {iberpriift werden konnte.

Laut Bai et al. haben akute und chronisch stabile Schlaganfallpatienten, aufgrund von
moglichen strukturellen GefdBwandverdnderungen, die eine hdmodynamische Auswirkung
nach sich ziehen, einen hdéheren RI in der ACC und ACI im Vergleich zu einer
Kontrollgruppe ohne Schlaganfall.’ In der vorliegenden Studie befanden sich zu 75 %
Patienten mit TIA oder Schlaganfall in der Vorgeschichte (Tab. 1, S. 36). Entgegen den
Ergebnissen von Bai et al. ergibt sich jedoch kein signifikanter Unterschied hinsichtlich der
Ergebnisse der RIs in ACC und ACI zwischen der gesunden Gruppe der Probanden und den
Patienten (Tab. 7, S. 48).

Nach den gédngigen Ultraschallkriterien lag in der Patientenpopulation ein durchschnittlicher
Stenosegrad von 86,8 = 7,3 % vor, wonach ein deutlicher Unterschied zu den Probanden zu
erwarten gewesen wiare. Hinzu kommt, dass bei den Patienten in ACC und ACI postoperativ
héhere Rls vorliegen als vor der Endarterektomie (Tab. 8, S. 51). Bei der Anderung des
Stenosegrads nach Endarterektomie, also der operativen Wiederherstellung physiologischer
Verhiltnisse, wire eine signifikante Verringerung des Resistance Index zu erwarten gewesen,
da eine positive Korrelation zwischen Stenosegrad und Resistance Index besteht.'” Dieses
unerwartete Ergebnis ist am ehesten auf eine zu geringe Fallzahl (nacc=26 und naci=18)
zurlickzufiihren. Weiterhin sind die postoperativ erschwerten Untersuchungsbedingungen als
mogliche Storgrofle zu nennen. Da die meisten Patienten nur wenige Tage (meist am zweiten
postoperativen Tag) nach Endarterektomie untersucht wurden, ist ein noch bestehender
hdmodynamisch wirksamer Gefdf3schaden denkbar. Daher sollte nach vollstdndigem
Abklingen des operativen Gefilltraumas eine weitere postoperative Untersuchung

durchgefiihrt werden.
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5.5 Reproduzierbarkeit

Zur Untersuchung der Verlésslichkeit der Messungen wurde bei den Wanddicken- und
DC-Messreihen im MRT die Reproduzierbarkeit (zweimalige Messung), eine zweite
Auswertung der erhobenen Daten durch den ersten Untersucher (intra-observer agreement)
und die Auswertung durch einen zweiten Untersucher (inter-observer agreement)
vorgenommen. Dabei ergab sich hinsichtlich der Reproduzierbarkeit der Wanddickenmessung
eine signifikante Abweichung nach dem Wilcoxon-Test, die iiber 8 % betrdgt (Tab. 9, S. 52).
Obwohl es sich bei der nochmaligen Messung um gefdfigesunde Probanden mit sehr guter
Bildqualitdt im MRT handelte, besteht die Moglichkeit, dass die gezeigte Abweichung in
Bildunterschieden oder in nicht exakt ilibereinstimmenden Messpunkten begriindet liegt.
Moglich erscheint, dass in Zukunft mit verbesserter rdumlicher Auflosung im MRT die
Reproduzierbarkeit von Wanddickenmessungen ansteigt. Dass diese Abweichung keine
Messungenauigkeit des Auswerters darstellt, zeigen die geringen Unterschiede beim
intra- und inter-observer agreement (Tab. 9, S. 52). Daraus kann geschlossen werden, dass die
Methodik der Auswertung zuverldssig ist. Dies stimmt mit den Resultaten von Dehnavi et al.
iiberein, die ebenfalls eine gute Reproduzierbarkeit von Messungen der Wanddicke im 3 Tesla
MRT zeigen.”

Bei der Bestimmung von Gefédf3elastizitétsindices im Ultraschall konnte Liang et al. bereits
eine gute Reproduzierbarkeit zeigen.”” Eine gute Messzuverldsslichkeit im MRT zur
Bestimmung des Distensibility Coefficienten kann anhand der vorliegenden Resultate
angenommen werden.

Die Befunde der wiederholten Messung und Auswertung der vorliegenden Arbeit zeigen eine
nicht signifikante Abweichung im Wilcoxon-Test und prozentuale Unterschiede von weniger
als 1 % (Tab. 10, S. 52). Demnach ist dies eine zuverldssige MRT-Messmethode bei 3 Tesla

zur Bestimmung der Elastizitit der ACC.*

Fir die Qualititskontrolle der FluBgeschwindigkeitsmessung zeigt sich eine um 1,59 %
bessere Gesamtreproduzierbarkeit im Ultraschall gegeniiber dem MRT, wobei beide
Methoden eine gute Reproduzierbarkeit aufweisen (Tab. 11 und 12, S. 53). Denkbar ist, dass
die groBere Differenz der Wiederholungsmessung im MRT verglichen mit dem Ultraschall in
der raumlich und zeitlich hoheren Auflosung der Ultraschallmessung liegt. Lediglich bei einer

Messung im Ultraschall und MRT waren signifikante Abweichungen bei je einer systolischen
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FluBgeschwindigkeit zu verzeichnen. Hierflir konnte als Ursache am ehesten die zu geringe
Anzahl (n=10) an Wiederholungsmessungen verantwortlich sein, weil somit einzelne
abweichende Messwerte einen liberproportionalen Einflufl gewinnen kénnen.

Hingegen zeigt sich bei den Ultraschallmessungen eine durchgehend groBere
Standardabweichung (Tab. 11 und 12, S. 53). Ein Grund fiir die Abweichung im Ultraschall
konnte in  einer nicht exakt gleichen  Winkelanpassung innerhalb  der
Wiederholungsmessungen liegen, wobei stets auf einen kleinen Winkel wihrend der
Optimierung der Geschwindigkeitsmessung geachtet wurde um Messfehler gering zu halten.
Bei Betrachtung der Fehlerquellen beziiglich des MRT erscheint es moglich, dass in einer der
beiden MRT-Untersuchungen zu dicht an der Bifurkation gemessen wurde, da die Ebenen der
Geschwindigkeitsmessung jeweils manuell im GefaB3verlauf platziert wurden. Damit hétten
beide Messungen in einem potenziell anderen Stromungsprofil stattgefunden und demzufolge
zu einem unterschiedlichen FluBgeschwindigkeitswert gefiihrt.

Insgesamt féllt auf, dass die Ergebnisse der Ultraschall-Reproduzierbarkeiten inhomogener
sind als diejenigen im MRT, obwohl mittels Ultraschall eine um 1,59 % bessere gemittelte
Reproduzierbarkeit erzielt werden konnte. Es ist wahrscheinlich, dass es sich bei dieser
Inhomogenitit um eine untersucherabhdngige Variable handelt, die im Falle einer
MRT-Untersuchung wesentlich weniger entscheidend ist. Vor allem die Platzierung der
systolischen und diastolischen Messpunkte an der Hiillkurve der FluBgeschwindigkeiten am
Ultraschallgerét erscheint als mdgliche Fehlerquelle. Da diese Platzierung immer manuell
durchgefithrt wurde, kann ein gewisser untersucherabhingiger Fehler nicht vollig
ausgeschlossen werden, obwohl stets bei maximaler VergroBerung der FluBkurven gemessen
wurde. Diese Annahme wird unterstiitzt durch die homogenen Resultate der
Reproduzierbarkeiten im MRT, da hier die Auswertung iiber ein automatisches Programm
geschah.

Mehrere Studien zeigen eine befriedigende bis gute Reproduzierbarkeit von

13 L %% Die Reproduzierbarkeit von

FluBgeschwindigkeitsmessungen per Ultraschal
Geschwindigkeitsparametern bzw. den daraus abgeleiteten Scherkriaften wurde von Glor et al.
untersucht, wobei eine gute Messgenauigkeit (iiber 90 % Ubereinstimmung bei
Wiederholungsmessung) gezeigt werden konnte.”> Demgegeniiber steht eine Studie von
Mathiesen et al. an 51 Teilnehmern mit Stenosen der Karotiden, die starke Abweichungen

(inter-observer agreement Unterschiede bis 26,5 %) hinsichtlich mehrerer Auswerter zeigen.
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Dies legt die Vermutung nahe, dass solche gravierenden Abweichungen zu unterschiedlichen
klinischen Diagnosen fithren.®® Bisher gilt der Ultraschall als Goldstandard bei der
Graduierung von Stenosen. Die teils kontroversen Befunde zur Reproduzierbarkeit legen

jedoch nahe, dass weitere Studien in diesem Bereich vorangetrieben werden sollten.

5.6 Ausblick

Die Daten zur Berechnung der Dehnungsgeschwindigkeit der GefiBwand konnten in der
vorliegenden Arbeit lediglich bei den Ultraschalluntersuchungen erhoben werden. Im MRT
war dies aufgrund einer zu kurzen Messstrecke in den angewandten Sequenzen nicht mdoglich.
Bereits in der Three-City Studie wurde ein Zusammenhang zwischen der prozentualen
GefaBwanddehnung und dem Auftreten koronarer Herzkrankheiten an 3337 Patienten {iiber
65 Jahren festgestellt.”® Es wire denkbar, in einer Folgestudie mit entsprechenden
MRT-Sequenzen die  Wanddehnungsgeschwindigkeit ~zu  ermitteln  und  mit
Ultraschallmessungen zu vergleichen. Die Dehnungsgeschwindigkeit eines Blutgefilies
spiegelt theoretisch die Elastizitdt wider und wére damit ein Mal} fiir atherosklerotische
Verdnderungen. Lediglich die Zeitabstinde von der R-Zacke bis zum minimalen und
maximalen GefiaBdurchmesser sowie die Durchmesser selbst miissten dafiir ermittelt werden.
Die Differenz dieser beiden Zeiten in Relation zur Durchmesserdnderung ergibt die
Geschwindigkeit der GefdBwanddehnung. Es ist wahrscheinlich, dass mit abnehmender
Elastizitit auch die Dehnungsgeschwindigkeit abnimmt, d.h. die Zeitspanne der
Durchmesserdnderung vom diastolischen zum systolischen Gefd3durchmesser zunimmt.
Inwieweit die Wanddehnungsgeschwindigkeit mit Atherosklerose und atherosklerotisch
bedingten Folgekrankheiten korreliert, ist unklar und wurde bisher in keiner Studie

untersucht.

Die MRT-Technik bietet eine interessante Entwicklungsmdglichkeit im Hinblick auf die
Untersuchung von GefdBwandparametern und der gleichzeitigen Darstellung von
anatomischen Strukturen. Da es bislang nicht moglich ist die IMD mittels MRT darzustellen,
wire es sinnvoll, altersadaptierte Grenzwerte fiir die GefiBwanddicke zu erarbeiten. Dariiber
hinaus bestiinde die Moglichkeit, iiber einen ldngeren GefdBverlauf atherosklerotische

Veranderungen nachzuweisen und eventuell Patienten mit entsprechendem Risikoprofil frither
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einer medikamentdsen oder operativen Therapie zuzufithren. Ahnlich verhilt es sich mit der
Messung der FluBgeschwindigkeit. Durch die Erarbeitung von Klassifizierungswerten zur
Stenosegraduierung, wie sie fiir den Ultraschall bereits existieren, konnte bei einem
entsprechenden Patientenkollektiv in einem MRT-Untersuchungsgang alle relevanten
Parameter zum atherosklerotischen Status erhoben werden. Zudem bietet die MRT-Technik
gegeniiber dem Ultraschall den Vorteil, den BlutfluB in Vektoren darzustellen, wodurch
turbulente Stromungsbereiche sichtbar werden. Dadurch konnten Prédilektionsstellen fiir
kommende atherosklerotische Verdnderungen frither erkannt und Patienten besser priaventiv

therapiert werden.
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6. Zusammenfassung

1.) Einleitung: Das Ziel der Studie war, Ultraschall und MRT hinsichtlich der Bestimmung
der IMD, des Elastizititsindex DC in der ACC, der FluBgeschwindigkeit in ACC und ACI
und des RI miteinander zu vergleichen. Dies wurde an Patienten mit ACI-Abgangsstenose
und gesunden Probanden bewerkstelligt. Zudem sollte gekliart werden, wie sich der RI bei
Patienten vor und nach Endarterektomie verhilt. Die Uberpriifung der Reproduzierbarkeit

fand fiur beide Messmethoden statt.

2.) Methoden: Die nach der ,,leading edge* Methode bestimmte IMD wurde beidseits in der
ACC in einem Bereich ein bis zwei Zentimeter proximal der Bifurkation gemessen. Zudem
wurde dort der DC bestimmt. Die FluBgeschwindigkeit wurde in der ACC und distalen ACI
gemessen. Alle Messungen erfolgten mit dem Ultraschallgerét ,,Loqig7* von GE und einem
3 Tesla MRT von Siemens. Zur Beurteilung der Messqualitdt wurden alle Messungen mit

10 Probanden wiederholt.

3.) Ergebnisse: Die MRT-Messungen iiberschitzen den Ultraschall beziiglich IMD bei
Patienten um 33 % und Probanden um 50 %. Bei Probanden besteht bei dem Elastizitédtsindex
eine Abweichung beider Methoden von 0,7 %; bei Patienten betragt sie 73,7 %. Die
systolischen FluBgeschwindigkeiten ergaben eine Uberschitzung des Ultraschalls gegeniiber
dem MRT von 17 - 32 %. Hingegen zeigten sich im MRT diastolisch hohere Werte. Der RI
zeigt eine Uberschitzung der Ultraschallmessungen verglichen zum MRT von 12 - 33 %.
Beide Fallgruppen im Vergleich zeigen keine signifikante Abweichung der RIs in ACC und

ACI. Zudem ergab sich nach Endarterektomie keine Verringerung der RlIs bei Patienten.

4.) Diskussion: Eine Ubertragung der Grenzwerte der IMD des Ultraschalls auf
MRT-Untersuchungen ist nicht moglich. Die Abweichung beider Methoden bei der
Bestimmung des DC bei Patienten liegt am wahrscheinlichsten an der zu geringen Fallzahl.
Dennoch konnte eine gute Methode zur Elastizititsbestimmung im MRT etabliert werden,
was sich aus der exzellenten Reproduzierbarkeit der DC-Bestimmung im MRT ableiten lésst.
Das unterschiedliche Verhiltnis bei systolischen und diastolischen FluBgeschwindigkeiten
konnte an methodischen Unterschieden (MRT 3D, Ultraschall 2D) liegen. Der RI bei
Patienten zeigt postoperativ hohere Werte, wobei nach Beseitigung der Stenose ein geringerer
RI zu erwarten wire. Dies liegt am wahrscheinlichsten an einer zu geringen Fallzahl, was in

einer Folgestudie mit hoherer Teilnehmerzahl iiberpriift werden konnte.
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