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本发明的实施方式提供了一种确定由管道

内的流体流引起的管道上的压力差的方法，该方

法包括以下步骤：在沿着管道的多个点处获得时

间相关的三维流体速度数据；处理时间相关的三

维流体速度数据，以确定：i)通过管道的流体的

流速(Q)；ii)通过管道的流体流的动能(K)；iii)

通过管道的流体流的平流能量率(A)；以及iv)关

于流体流的粘性耗散率(V)；并且根据流速(Q)、

动能(K)、平流能量率(A)以及粘性耗散率(V)的

全部计算压力差。还描述了另外实施方式。
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1.一种确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的方法，该方法包括以下步

骤：

在沿着所述管道的多个点处获得时间相关的三维流体速度数据；

处理所述时间相关的三维流体速度数据，以确定：

i)通过所述管道的流体的流速(Q)；

ii)通过所述管道的所述流体流的动能(K)；

iii)通过所述管道的所述流体流的平流能量率(A)；以及

iv)关于所述流体流的粘性耗散率(V)；

并且

根据所述流速(Q)、动能(K)、平流能量率(A)以及粘性耗散率(V)的全部计算所述压力

差。

2.根据权利要求1所述的方法，其中，所述流速Q取决于所述时间相关的三维流体速度

数据在所述管道的入口平面或出口平面上或在将所述管道分成两个子部的任意其他平面

上的面积分。

3.根据权利要求1所述的方法，其中，所述动能率K取决于所述时间相关的三维流体速

度数据和流体密度。

4.根据权利要求1所述的方法，其中，所述平流能量率A取决于所述时间相关的三维流

体速度数据或从其得到的数据在所述入口平面和出口平面上的所述面积分与所述流体密

度的和。

5.根据权利要求1所述的方法，其中，所述粘性耗散率V取决于所述三维流体速度数据

和流体动态粘度。

6.根据权利要求1所述的方法，其中，

其中，v是通用体素处的时间相关的三维速度场，n是入口平面和出口平面的法线方向，

rho和mu分别是流体密度和动态粘度， Ω是找到所述压力差并且具有入口

平面ΓINLET和出口平面ΓOUTLET的所识别的管道区域。

7.根据权利要求6所述的方法，其中，所述压力差由下式给出：

8.根据权利要求1所述的方法，其中，所述流体是血液，并且所述管道是血管。

9.根据权利要求1所述的方法，其中，所述时间相关的三维速度数据是使用4D相位对比
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磁共振成像来获得的。

10.一种用于确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的系统，该系统包括

以下中的一项：

a)4D相位对比磁共振成像设备，该4D相位对比磁共振成像设备被设置为从所述管道上

收集时间相关的三维速度数据，所述系统还包括处理器，该处理器被设置为执行权利要求1

所述的方法以确定所述压力差；或者

b)超声心动图成像设备，该超声心动图成像设备被设置为从所述管道上收集时间相关

的三维速度数据，所述系统还包括处理器，该处理器被设置为从一组获取结果重构速度场，

并且执行权利要求1所述的方法以确定所述压力差。

11.一种确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的方法，该方法包括以下

步骤：

在所述管道的入口平面和出口平面处获得流体速度数据；以及

处理所述流体速度数据，以确定：

i)通过所述管道的流体的流速(Q)；和

ii)通过所述管道的所述流体流的平流能量率(A)；

所述方法还包括以下步骤：根据所述流速(Q)和所述平流能量率(A)这两者计算所述压

力差，而不考虑通过所述管道的所述流体流的粘性耗散率(V)和动能(K)。

12.根据权利要求11所述的方法，其中，所述流速Q取决于所述流体速度数据在所述管

道的入口平面或出口平面上或在将所述管道分成两个子部的任意其他平面上的面积分。

13.根据权利要求11或12所述的方法，其中，所述平流能量率A取决于与时间相关的流

体速度数据或从其得到的数据在所述入口平面和出口平面上的所述面积分与流体密度的

和。

14.根据权利要求11至13中任一项所述的方法，其中，所述管道上的所述压力差由下式

给出：

其中，v是通用体素处的速度场，n是入口平面和出口平面的法线方向，rho分别是流体

密度，并且ΓINLET和ΓOUTLET是所述管道的相应入口平面和出口平面。

15.根据权利要求11至13中任一项所述的方法，其中，所述管道上的所述压力差由下式

给出：

其中，v是通用体素处的速度场，rho分别是所述流体密度，ΓOUTLET是所述管道的所选择

的平面，并且n是所选择的平面的法线方向，其中，所述平面是所述管道的任一端处的平面

中的一个。

16.根据权利要求11至15中任一项所述的方法，其中，对于除了所述入口平面和出口平

面之外的、所述管道中的其他任何处所，不获得流体速度数据。

17.根据权利要求15所述的方法，其中，对于除了所选择的平面之外的、所述管道中的
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其他任何处所，不获得流体速度数据。

18.根据权利要求11至17中任一项所述的方法，其中，所述流体速度数据从以下中的一

项来获得：

i)4D相位对比磁共振成像数据；和/或

ii)2D相位对比磁共振成像数据；和/或

iii)多普勒超声心动图数据；和/或

iv)超快超声心动图数据。

19.根据权利要求11至18中任一项所述的方法，其中，所述管道是血管，并且所述流体

流是体内血液流。

20.一种确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的方法，该方法包括以下

步骤：

从所述管道的出口获得部分流体速度数据；

根据所述部分数据估计完整速度曲线；以及

根据所述流体速度数据和已知的流体密度计算所述压力差。

21.根据权利要求20所述的方法，其中，所述部分数据沿着所述管道的出口平面处的线

来获取的，所述线是通过使成像平面与所述管道的所述出口平面交叉来定义的。

22.根据权利要求20和21所述的方法，其中，所述数据不是3D向量而是该向量在与所述

流的方向接近的方向上的投影。

23.根据权利要求20、21以及22所述的方法，其中，沿着线进行的数据的观察被直接当

作所述完整速度曲线的最佳估计，并且由此所述压力差由下式给出：

其中，v是沿着线λ的流体速度，并且rho是所述流体密度。

24.根据权利要求20、21以及22所述的方法，其中，所述完整速度曲线被估计为被分成

两个轴对称部分的圆形曲线，该两个轴对称部分中的每一个作为所述数据沿着所述所观察

线在周向上的外推，由此，所述压力差由下式给出：

其中，v是沿着长度为L的线λ的所述流体速度，并且rho是所述流体密度。

25.根据权利要求20所述的方法，其中，所述部分数据是沿着所述管道的所述出口平面

处的多条线来获取的，各条线是通过使成像平面与所述管道的所述出口平面交叉来定义

的。

26.根据权利要求20所述的方法，其中，所述部分数据是以能够通过内插或外推而导出

在所述出口平面处的所述速度的方式在所述出口平面周围的点或线的稀疏组处获取的。

27.根据权利要求20以及25或26所述的方法，其中，所述压力差由下式给出：
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其中，vR是从根据权利要求24或25的可用数据重构的流体速度向量，并且rho是所述流

体密度。

28.根据权利要求20、23、24或27所述的方法，其中，所述流体速度数据由以下来获得：

i)2D多普勒超声心动图；和/或

ii)超快2D超声心动图。

29.根据权利要求20至28中任一项所述的方法，其中，所述管道是血管，并且所述流体

流是体内或体外血液流。

30.根据权利要求20至29中任一项所述的方法，其中，仅从所述管道的所述出口获得部

分流体速度数据，该部分流体速度数据仅与所述出口的一部分有关而不是与所述整个出口

上的流体速度数据有关。

31.一种确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的方法，该方法包括以下

步骤：

在沿着所述管道的多个点处获得时间相关的三维流体速度数据；

对所述管道中的希望得到流信息的关注域进行分割；

限定通过所分割的域的流向量场w，该流向量场w为非发散的且在所述管道的侧壁中具

有零值；

处理所述流向量场w和所述时间相关的三维流体速度数据，以确定：

i)所述流向量场w的流速(Qw)；

ii)通过所述管道的所述流体流的替代动能(Kw)；

iii)通过所述管道的所述流体流的替代平流能量率(Aw)；以及

iv)关于所述流体流的替代粘性耗散率(Vw)；

以及

根据所述流速(Qw)、以及动能(Kw)的替代、平流能量率(Aw)的替代和粘性耗散率(Vw)

的替代的全部来计算所述压力差。

32.根据权利要求31所述的方法，其中，所述流速Qw取决于所述流向量场w在所述管道

的入口平面或出口平面上或在将所述管道分成两个子部的任意其他平面上的面积分，或者

其中，所述流速Qw被计算为前面所述的面积分的加权平均。

33.根据权利要求31所述的方法，其中，所述动能率Kw取决于：所述流向量场w、所述时

间相关的三维流体速度数据以及流体密度。

34.根据权利要求31所述的方法，其中，所述平流能量率Aw取决于所述流向量场w和所

述时间相关的三维流体速度数据或从其得到的数据在所述入口平面和出口平面的面积分

与所述流体密度的和、或所述流向量场和所述时间相关的三维流体速度数据或从其得到的

数据在所述域的全部外表面(圆柱的入口平面、出口平面以及侧壁)的面积分的和。

35.根据权利要求31所述的方法，其中，所述粘性耗散率Vw取决于w、所述三维流体速度

数据和流体动态粘度。

36.根据权利要求31所述的方法，其中，
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其中，v是通用体素处的时间相关的三维速度场，w是在血管域中定义的非发散向量，n

是入口平面和出口平面的法线方向，rho和mu分别是所述流体密度和动态粘度，

Ω是待确定所述压力差并且具有入口平面ГINLET和出口平面ГOUTLET的所识

别的管道区域。

37.根据权利要求36所述的方法，其中，所述压力差由下式给出：

38.根据权利要求31所述的方法，其中，所述流体是血液，并且所述管道是血管。

39.根据权利要求31所述的方法，其中，所述时间相关的三维速度数据是借助多普勒效

应使用4D相位对比磁共振成像或心脏超声心动图，或通过跟踪超快获取中的对比剂来获得

的。

40.一种用于确定由管道内的流体流引起的所述管道上的压力差的系统，所述系统包

括以下中的一项：

a)4D相位对比磁共振成像设备，该4D相位对比磁共振成像设备被设置为从所述管道上

采集时间相关的三维速度数据，所述系统还包括处理器，该处理器被设置为执行权利要求

31所述的方法以确定所述压力差；或者

b)超声心动图成像设备，该超声心动图成像设备被设置为从所述管道上采集时间相关

的三维速度数据，所述系统还包括处理器，该处理器被设置为根据一组获取结果重构速度

场，并且执行权利要求31所述的方法以确定所述压力差。
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用于压降估计的方法和系统

技术领域

[0001] 本发明涉及用于估计通过管路的压降的方法和系统，在具体实施方式中涉及基于

从各种医疗成像模式获得的速度的测量进行的对通过血管的血压降的估计。

背景技术

[0002] 在血管区段上测量的压降或压力差(在一些临床文献中还被称为压力梯度)在临

床上广泛地用作用于大量心血管障碍的生物标志(Baumgartner、Hung、Bermejo、Chambers、

Evangelista、Griffin、Iung、Otto、Pellikka、 2009年，Sawaya、Stewart、

Babaliaros，2012年以及Vahanian、Baumgartner、Bax、Butchart、Dion、Filippatos、

Flachskampf、Hall、Iung、Kasprzak、Nataf、Tornos、Torracca、Wenink，2007年)。周知示例

是主动脉缩窄(CoA)，其中，压降用作对进行手术的患者风险分层(Jenkins、Ward，1999年和

Oshinski、Parks、Markou、Bergman、Larson、Ku、Mukundan、Pettigrew，1997年)并且评价支

架术之后的患者(Tan等人，2005年)的诊断度量。临床上基于压力的度量的其他示例包括跨

瓣下降-对主动脉瓣狭窄的严重性分类的接受度量(Baumgartner、Hung、Bermejo、

Chambers、Evangelista、Griffin、Iung、Otto、Pellikka、 2009年，De  Bruyne、

Manoharan、Pijls、Verhamme、Madaric、Bartunek、Vanderheyden、Heyndrickx，2006年以及

Feldman，2006年)、左心室流出道(LVOT)压降-用于定义用于肥厚型心肌病(HCM)的治疗的

指南(Gersh等人，2011年)、以及冠状动脉中的跨狭窄(transstenotic)压力差-用于量化流

量储备分数(FFR)(Deng等人，2014年)。

[0003] 当前临床指南中的压力差的测量基于导管测量(Feldman，2006年和Konecny、

Khanna、Novak、Jama、Zawadowski、Orban、Pressman、Bukartyk、Kara、Cetta、Borlaug、

Somers、Reeder，2014年)或超声心动图多普勒记录(Bach，2010年，Firstenberg、

Greenberg、Smedira、Prior、Scalia、Thomas、Garcia、Michael、Smedira、Thomas，2000年，

Fyfe、Currie、Seward、Tajik、Reeder、Mair、Hagler，1984年，Labovitz、Ferrara、Kern、

Bryg、Mrosek、Williams，1986年以及Zhang、Nitter-Hauge，1985年)。压力导管插入在探头

灵敏度(de  Vecchi、Clough、Gaddum、Rutten、Lamata、Schaeffter、Nordsletten、Smith，

2014年，Garcia、Carrozza，2007年以及Iwasaki、Kusachi，2009年)和手术管理方面已经看

到显著改善，这使得它成为压降测量的黄金标准。然而，尽管有其优点，但压力导管插入的

应用由于其固有侵入性以及关联的风险和成本而限于特定患者群。为了扩展可以受益于这

些评价的患者的基数，开发了使用多普勒超声心动图的非侵入性评价。应用该模式，借助简

化伯努利算式根据沿着超声束的方向获取的峰值速度大小来估计压力差(Hatle、Brubakk、

Tromsdal、Angelsen，1978以及Oshinski、Parks、Markou、Bergman、Larson、Ku、Mukundan、

Pettigrew，1997年)。尽管对患者分层有用，但该方案的准确度受操作员依赖和数学假设限

制，其依赖忽略流上的瞬时效应和粘性损失(Holen、Simonsen，1979，Laske、Jenni、

Maloigne、Vassalli、Bertel、Turina，1996年以及Zhang、Nitter-Hauge，1985年)。

[0004] 利用同一多普勒超声心动图数据工作时，如在舒张性能的表征中使用的，已经通
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过使用欧拉等式改善压力差估计(Bermejo、Antoranz、Yotti、Moreno、Garcia-Fernandez，

2001年，Greenberg、Vandervoort、Firstenberg、Garcia、Thomas、Neil、Firstenberg，2001

年以及Yotti、Bermejo、Antoranz、 Allue、Silva、Desco、Moreno、García-Fern

ández，2004年)。该方案受益于数据的高时间分辨率，但忽略了与声波线之外的平流加速度

有关以及与粘性耗散有关的效应。多普勒获取还取决于操作员检测血液流方向的能力。所

有这些因素激发提高鲁棒性、准确性以及操作员独立性的持续研究。

[0005] 磁共振成像(MRI)和超声心动图的新发展已经允许获取三维空间和时间中的速度

数据(Deng、Fan、Xie、He、Natsuaki、Jin、Bi、An、Liu、Zhang、Fan、Li，2014年，Herment、

Besson、Frouin，2008年，Markl、Wallis、Brendecke、Simon、Frydrychowicz、Harloff，2010

年以及Nielsen、Powell、Gauvreau、Marcus、Prakash、Geva，2005年)。正在进行中的研究工

作已经产生使用这些图像估计压力差的大量不同技术。具体地，四维相位对比MRI(4D  PC-

MRI)数据使得能够实现泊松压力等式(PPE)的解决方案，其中，被明确得到压力作为所获取

速度场的函数(Bock、Frydrychowicz、Lorenz、Hirtler、Barker、Johnson、Arnold、

Burkhardt、Hennig、Markl，2011年和Krittian、Lamata、Michler、Nordsletten、Bock、

Bradley、Pitcher、Kilner、Markl、Smith，2012年)，其允许估计所有空间方向上的对流效应

和粘性耗散的贡献(Lamata等人，2014年)。该方案已经成功应用于主动脉缩窄中的压力的

估计(Riesenkampff等人，2014年)。以这些数据驱动方法为基础，已经提出对血管壁处的速

度场的重构(Donati等人，2014年)从而提高了粘性效应的计算的准确性，并且数据同化技

术尝试克服凭借基于物理原理模拟进行的数据获取的限制(de  Hoon等人，2014年)。

[0006] 估计血管解剖中的压力差的另选方案基于3D计算流体动力学(CFD)模拟(Kim、

Vignon-Clementel、Coogan、Figueroa、Jansen、Taylor，2010，LaDisa、Figueroa、Vignon-

Clementel、Jin  Kim、Xiao、Ellwein、Chan、Feinstein、Taylor，2011年，Sankaran，2012年以

及Vignon-Clementel、Figueroa、Jansen、Taylor，2010年)。在这种情况下，根据诸如计算机

断层摄影血管造影的图像重构患者特定几何模型，并且根据流测量结果定义速度边界条

件。因此，通过心血管模型模拟了压力和速度(Coogan、Humphrey、Figueroa，2013年和Xiao、

Alastruey、Figueroa，2014年)，其提供流、压力差、壁面剪切应力以及其他的详细度量。虽

然提供了这些详细度量，但基于CFD的前向心血管建模针对边界条件需要鲁棒的多尺度方

案(Formaggia、Gerbeau、Nobile、Quarteroni，2002年，Gresho、Sani，1987年以及Vignon-

Clementel、Figueroa、Jansen、Taylor，2006年)、准确的解剖定义以及在计算机集群方面的

昂贵、并行模拟的解决方案。

发明内容

[0007] 在此处所描述的一个实施方式中，我们提出了一种用于基于功-能量原理的压力

差的估计的非侵入性半自动方法(即，功-能量相对压力(WERP)方法)。设置具有简单和计算

效率的益处，需要可以从使用4D  PC-MRI或超声心动图(ECG)获取的图像直接执行的集成和

计算。介绍了方法背后的数学运算，我们详述其对心血管流数据的应用。在第一伴随附录

中，我们描述了具有逐步提高的复杂性的一系列计算机测试实例上的方法的测试，其评价

对分割变化性和噪声的鲁棒性。随后，将所提出的方法与计算机的CFD解决方案上的其他可

用方法详细进行比较。最后，通过将所估计的大动脉压力差与用基于PPE的方法(Lamata等
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人，2014年)获得的之前报告的结果进行比较，在9个健康患者的群的4D  PC-MRI获取上演示

了该方案的令人满意的执行。

[0008] 在基于上述实施方式的另外实施方式中，我们还描述了用于压力估计的两种简化

方案，这两种方案需要比WERP方法少的信息，因此，可以与来自除了4D  PC-MRI之外的其他

成像模式的数据一起使用，具体地，将3D多普勒超声心动图(ECG)图像或2D  PC-MRI用于第

一简化方案，甚至使用来自传统2D探头的多普勒ECG图像进行第二简化方案。技术还可以适

用于从复合ECG或从超快ECG中的斑点/对比追踪重构的速度场。因为2D和3D  ECG成像在临

床设置中比4D  PC-MRI更普遍，所以简化方案比完全WERP方案具有显著更广泛的应用。

[0009] 鉴于上述内容，从第一方面，提供了一种确定由管道内的流体流引起的管道上的

压力差的方法，该方法包括以下步骤：在沿着管道的多个点处获得时间相关的三维流体速

度数据；处理时间相关的三维流体速度数据，以确定：i)通过管道的流体的流速(Q)；ii)通

过管道的流体流的动能(K)；iii)通过管道的流体流的平流能量率(A)；以及iv)关于流体流

的粘性耗散率(V)；以及根据流速(Q)、动能(K)、平流能量率(A)以及粘性耗散率(V)的全部

计算压力差。

[0010] 从另一个方面，还提供了一种确定由管道内的流体流引起的管道上的压力差的方

法，该方法包括以下步骤：在管道的入口平面和出口平面处获得流体速度数据；处理流体速

度数据，以确定：i)通过管道的流体的流速(Q)；和ii)通过管道的流体流的平流能量率(A)；

以及根据流速(Q)和平流能量率(A)这两者计算压力差，不考虑通过管道的流体流的粘性耗

散率(V)和动能(K)。

[0011] 另外方面提供了一种确定由管道内的流体流引起的管道上的压力差的方法，该方

法包括以下步骤：仅在管道的出口处获得流体速度数据(在入口处的速度与出口速度相比

可忽略时是有效假设)；处理流体速度数据，以确定：i)通过管道的流体的流速(Q)；和ii)通

过管道的流体流的平流能量率(A)(但仅考虑出口)；以及根据流速(Q)和平流能量率(A)这

两者计算压力差，不考虑通过管道的流体流的粘性耗散率(V)和动能(K)。

[0012] 另外方面提供了确定取决于成像模式适应数据的分辨率和可用性的所有之前实

施方式中的平流能量率(A)的一组方法。这些方法包括：(a)使用来自管道的入口平面或出

口平面的完整截面的数据的方法，并且各数据点是如源于4D  PCMRI的完整3D速度向量；(b)

使用来自管道的入口平面或出口平面的完整截面的数据的方法，并且各数据点是如源于3D 

ECG的、声波线的方向上的3D速度向量的投影；(c)使用仅来自管道的入口平面或出口平面

的截面的线的数据的方法，并且各数据点是如源于2D  ECG的声波线的方向上的3D速度向量

的投影；(d)使用来自管道的入口平面或出口平面的截面的线的组合的数据的方法，并且各

数据点是如源于多个2D  ECG获取的在声波线的方向上的3D速度向量的投影。

[0013] 最后，从另一个方面，本发明的一些实施方式还提供了一种确定由管道内的流体

流引起的管道上的压力差的方法，该方法包括以下步骤：在沿着管道的多个点处获得时间

相关的三维流体速度数据；对所述管道中的希望得到流信息的关注域进行分割；限定通过

所分割的域的流向量场w，该流向量场为是非发散的且在管道的侧壁中具有零值；处理流向

量场w和时间相关的三维流体速度数据，以确定：i)流向量场w的流速(Qw)；ii)通过管道的

流体流的替代动能(Kw)；iii)通过管道的流体流的替代平流能量率(Aw)；以及iv)关于流体

流的替代粘性耗散率(Vw)；以及根据流速(Qw)、以及动能(Kw)、平流能量率(Aw)和粘性耗散
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率(Vw)的替代的全部计算压力差。

[0014] 本发明的实施方式的另外特征将从所附权利要求明显。

附图说明

[0015] 现在将仅用示例的方式且参照附图来进一步描述本发明的实施方式，附图中，同

样的附图标记提及同样的部件，并且附图中：

[0016] 图1是例示了本发明的实施方式的各种用途的一组图；

[0017] 图2是例示了由本发明的实施方式采集的测量结果以及用于压降的计算的关联数

学算式的一组图；

[0018] 图3是例示了本发明的一个实施方式的处理与现有技术的现有另选方案的比较的

图；

[0019] 图4是例示了本发明的第一实施方式的理论基础的方面的图；

[0020] 图5是本发明的第一实施方式的框图；

[0021] 图6是与本发明的第一实施方式的操作有关的流程图；

[0022] 图7是与本发明的第二实施方式的操作有关的流程图；

[0023] 图8是与本发明的第三实施方式的操作有关的流程图；

[0024] 图9是本发明的第二实施方式的框图；

[0025] 图10是本发明的第二实施方式和第三实施方式的框图；以及

[0026] 图11至图17(a)和图17(b)是例示了本发明的实施方式的结果和有效性的各种图。

具体实施方式

[0027] 现在将描述本发明的实施方式。将描述三个实施方式，第一实施方式与使用完全

WERP方案进行心脏中的压降估计有关，该完全WERP方法在关注的血管的整个长度上详细地

对压降建模，第二实施方式与所谓的“完整平流WERP”方案有关，该方法仅经由血管的入口

和出口处的测量结果对压降建模，并且第三实施方式为所谓的“简化平流WERP”方法，该方

法仅使用血管出口处的测量。图2例示了各方案所需的测量和计算，而图11给出了关注的解

剖区域的另外细节(特别用于第二实施方式和第三实施方式中)(参见图1(A))、以及可以从

不同成像模式获得的不同数据(图1(B))。

[0028] 在图1(A)中，计算压降的解剖区域的定义如下：跨瓣区域(TVR)：从左心室流出道

(LVOT)(平面1)到静脉收缩(VC)(平面2)；升主动脉区域(AAR)：从VC到头肱动脉(平面3)；降

主动脉区域(DAR)：从左锁骨下动脉(平面4)到主动脉瓣平面的相同高度的平面(平面5)。

[0029] 在图1(B)中，示出了用不同技术和提高水平的数据可用性在峰值收缩期获取的VC

处的速度场的示意图，如下。左上角：从连续1D多普勒获得单个速度值。右上角：沿着声波平

面的1D速度曲线从2D彩色多普勒可用。左下角：完整2D速度曲线从3D彩色多普勒可用。右下

角：整个平面上方的完整速度向量场(而不是简单地为其沿着声波线的投影)从4D  PC-MRI

可用。

[0030] 关于被称为完全WERP方案的第一实施方式，这可以概括如下：给定通过管道状结

构的流体，由功-能量相对压力(WERP)方法给出入口与出口之间的压力差的计算，该方法源

于从纳维尔斯托克斯等式获得的功-能量原理，并且将压力差计算为由通过管道的净流分
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割的三个能量转移率(运动的、平流的以及粘性的)的相加。运动项集成管道状域内的所有

颗粒的动能的时间变化率。第二项描述由于流体进入和离开域的物理移动而引起的能量转

移率。并且第三项描述了由于流体的粘性摩擦而耗散的能量。

[0031] 关于被称为完整平流WERP方案的第二实施方式，这由此可以概括为：给定通过管

道状结构的流体，由平流WERP等式给出入口与出口之间的压力差的计算，该等式仅取能量

的三个相加项中的一个(平流项)，从而是WERP等式的简化。更具体地，能量的该分量忽略了

来自侧壁的平流输送能量的贡献，因为与壁垂直的速度在近壁区域中是小的，并且压力差

的计算减小至管道状结构的入口平面和出口平面处的平流输送能量率的积分。

[0032] 最后，关于是简化平流WERP方案的第三实施方式，以下是其概述：给定通过管道状

结构的流体，由简化平流WERP等式给出入口与出口之间的压力差的计算，该等式仅取管道

状域的入口平面或出口平面的贡献，从而是完整平流WERP等式的简化。假设在这里是管道

状域另一端处的平流输送能量率的积分可忽略。

[0033] 第一实施方式：完全WERP

[0034] 2.方法

[0035] 从功-能量原理开始，我们得到用于血管区段上的压力差的算式(章节2.1)。随后，

我们详述其需要与4D  PC-MRI数据一起工作的离散算式(章节2.2)和预处理步骤(章节

2.3)。

[0036] 2.1.来自流体功-能量的压力差

[0037] 流体系统中的压力差与流场的动力学有关。该关系由周知的纳维尔-斯托克斯等

式来描述，在这些等式中，在没有重力时，压力的变化由流体加速度和粘性应力来平衡。使

用针对封闭系统质量和动量的守恒，用于具有边界Γ的关注区域(ROI)(Ω)上的不可压缩

等温牛顿流体的功-能量产生：

[0038]

[0039] 其中，v表示速度，p表示压力，n是Γ上的法向向量， 并且ρ和μ作

为流体密度和动态粘度。这里， 是Ω内的动能的时间导数，Ae是描述由于流体进入和离

开Ω的物理移动而引起的能量转移的平流输送能量率，并且Ve是粘性耗散率。H(p)和Se分别

表示到流体系统的能量输入、液压动力以及剪切能量率。在这里我们假定Ω的边界可以被

写为Γ＝Γi∪Γo∪Γw，其中，i、o以及w指示来自血管输入、输出以及壁面的贡献。功-能量

原理派生之后的数学细节可以在我们公布的文献Donati等人的Non-invasive  pressure 

difference  estimation  from  PC-MRI  using  the  work-energy  equation  Medical 

Image  Analysis，第26卷，第159-172页，2015年12月中得到，此处以引证的方式将理解本实

施方式所必需的整个内容并入。
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[0040] 从该功-能量平衡开始，作为第一近似法，我们忽略对来自侧壁Γw的平流输送能

量Ae的贡献，因为速度与核心血液流相比在近壁区域中小(Taylor、Figueroa，2009年，

Xiao、Humphrey、Figueroa，2013年以及Xiao、Alastruey、Figueroa，2014年)。因此，计算限

于入口和出口截面，例如，

[0041] 等式(1)

[0042]

[0043] 此外，我们假定压力在入口平面和出口平面上几乎恒定，这使得：

[0044] 等式(2)

[0045]

[0046] 在几乎没有或没有依从性时，在壁上，|v·n|<<1，全局质量兼容性条件产生：

[0047] 等式(3)

[0048]

[0049] 假设：

[0050] 等式(4)

[0051] H(p)＝ΔpΛ,

[0052] 其中，Δp＝po-pi是出口与入口之间的压力差，并且 是考虑通过

表面的通量的项，即可以仅借助于等式3表达为入口面的函数的项

[0053] 关于剪切能量Se，我们认为各边界区段-入口、出口以及壁-上的贡献效力为零。在

入口/出口平面上，该项在沿边界法线的方向存在显著梯度时贡献。虽然这些梯度可能出

现，特别是在弯曲或锥状血管中，但它们极其轻微并且由血液的低粘度有效地按比例缩小。

在血管壁附近无法假定关于流梯度的该自变量，在血管壁中，引起显著的壁面剪切应力。然

而，因为该剪切应力主要与壁速度(主要沿边界法线方向扩大)正交，所以假定这些剪切应

力对Se的贡献是可忽略的。

[0054] 凭借上述假定，基于能量贡献估计压力差的功-能量相对压力(WERP)算式产生：

[0055] 等式(5)

[0056]

[0057] 从该等式，我们观察到全部RHS项直接源于流数据，这使得能够进行压力差的计

算。然而，我们还观察到该计算需要|Λ|>0(例如，流被观察到通过血管区段)。

[0058] 2.2.来自4D  PC-MRI的计算

[0059] 假设Vt表示在时间t获取的速度图像，Vt(i,j,k)表示在体素(i,j,k)处在时间t评

价的速度场，并且Δt表示两个连续获取之间的离散时间步长。我们使用中心有限差法离散

化等式5中的导数，并且将时间 时入口/出口平面之间的压力差估计为：
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[0060] 等式(6)

[0061]

[0062] 其中， 的速度由等式(7)近似为二阶准确性O(Δt2)，

[0063] 等式(7)

[0064]

[0065] WERP算式项的计算通过在Ω的体素化版本IROI上微分来执行。面积分在通过裁剪

3D掩模以限定入口 和出口 截面(参见图3)以及法向向量N2D(i,j)获得的平面上评

价。然后根据基于图像的速度场估计该离散项为：

[0066] 等式(8)

[0067]

[0068]

[0069]

[0070]

[0071] 其中，dS＝Δx2和dV＝Δx3分别是基于体素长度Δx的像素表面和体素体积。所有

贡献的离散评价依赖借助3D掩模上和以上所定义的2D平面上的平均获得的近似的速度场M

(V)和M2D(V)的定义，

[0072] 等式(9)

[0073]

[0074]

[0075] 在上述内容中，δij是克罗内克变化函数，并且q是用于使基于O(Δx2)近似的基础

数据平滑为速度值的参数(参见图4，图4示出了有限差中心模板的示意图。借助运算符M(V)

进行的P＝(i,j,k)处的速度场V评价使用标准(a)和已滤波的方案(b)，并且借助运算符D

(V)进行的P＝(i,j,k)处的速度场V导数评价使用标准(c)和已滤波中心差方案(d))。
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[0076] 在上述内容中，如果q＝0，则M(V)(i,j,k)＝V(i,j,k)并且M2D(V)(i,j)＝V(i,j)分

别返回在体素(i,j,k)和(i,j)处测量的速度。另选地，如果q＝3，则速度场的测量被当作基

于相邻体素测量的O(Δx2)近似的加权和，这有效平均由于噪声引起的潜在假象。

[0077] 类似地，在等式8中，离散张量D(V)被计算为：

[0078] 等式(10)

[0079] D(V)(i,j,k)＝(G(V)(i,j,k)+G(V)T(i,j,k))，

[0080] 其中，G(V)是速度梯度张量，该张量被定义为：

[0081] 等式(11)

[0082]

[0083] 其中，

[0084] 等式(12)

[0085]

[0086] 以及

[0087] 等式(13)

[0088]

[0089] 再次，如果q＝0，则速度梯度由以体素(i,j,k)为中心的二阶中心差近似。强加q＝

3，则采用滤波方案，其中，使用凭借相邻体素处的二阶中心差计算的导数的加权平均来近

似速度导数，因此减轻了噪声污染(参见图2)。

[0090] 2.3.所需预处理

[0091] 在临床设置中应用之前，需要若干预处理步骤。使用Bock等人(2011年)中概述的

预处理工具校正(1)场不均匀性和涡流(Chan、Von  Deuster、Giese、Stoeck、Harmer、

Aitken、Atkinson、Kozerke，2014年，Moussavi、Untenberger、Uecker、Frahm，2014年以及

Rohde、Barnett、Basser、Marenco、Pierpaoli，2004年)。随后，基于由最大速度Vmax校准的速

度大小的阈值化定义(2)二元掩模IROI(包括具有大于 的速度大小的体素，S为分割

阈值化参数)。根据调查下的临床问题由用户(3)人工选择入口和出口点。然后使用二元掩

模的骨架求解来定义与血管垂直的入口平面和出口平面(4)。作为该处理的结果，定义WERP

计算所需的原始3D图像和入口/出口平面的二元掩模。在该工作内，对于在Donati等人的

Non-invasive  pressure  difference  estimation  from  PC-MRI  using  the  work-energy 

equation  Medical  Image  Analysis，第26卷，第159-172页，2015年12月中的结果3.1和3.2

和3.3中提出的验证测试在计算机中模拟图像获取处理。随后在应用WERP方法之前在步骤

(2)至(4)之后处理所模拟的PC  MRI图像。

[0092] 2.4.系统描述

[0093] 图5例示了示例成像系统，该示例成像系统能够将上述技术应用于使用完全WERP
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方法计算通过血管的血液流。这里，设置了4D相位对比磁共振成像(4D  PC  MRI)系统60，该

系统包括MR成像线圈，受试者位于这些线圈内，这些线圈受MRI成像控制系统58控制，该MRI

成像控制系统包括MRI控制器处理器50。包括MRI控制器处理器50的MRI成像控制系统58以

传统方式起作用，以允许获得例如期望知道压力差的受试者的内部血管的4维相位对比磁

共振成像数据。例如，可以期望沿着左心室流出道与静脉收缩之间的、心脏中的跨瓣区域的

跨瓣压降(TPD)。当然，还可以根据期望监测其他血管。例如，可以将二次分支考虑在内。

[0094] 4D  PC  MRI系统58、60采集成像受试者的4D  PC  MRI数据52，该数据被保存，以进行

进一步处理和分析。如之前关于图1说明的，整个被成像平面上方的完整速度向量场(而不

是简单地为其沿着声波线的投影)从4D  PC-MRI可用。

[0095] 4D  PC  MRI系统58、60还包括WERP计算程序54，该计算程序用来根据所述的WERP处

理方法处理如上所述的4D  PC  MRI数据52，以获得WERP压力估计数据56。如上所述，WERP处

理方法将沿着血管的压力差计算为由通过血管的净流分割的三个能量转移率(运动的、平

流的以及粘性的)的相加。产生的WERP压力估计数据56给出沿着所测量入口与出口平面之

间的血管的各点处的压力的估计，其将入口与出口之间的血管壁考虑在内。它为入口与出

口之间的血管内的每一个点提供完整的解决方案。

[0096] 图6是概括完全WERP处理的重要元素中的一些的流程图。在步骤6.2中，获得与要

得到压力的受试者的血管有关的4D相位对比MRI数据。注意，其可以“现场”获得(即，就在执

行计算之前)，或者可以为来自之前扫描的所记录或所存储的数据。在这一点上，因为可以

对所记录或所存储的MRI数据运行WERP处理，所以不需要为了执行WERP处理以得到压降而

使人类受试者存在。

[0097] 在步骤6.4处，如图3所示，分割4D  PC  MRI数据，以定义与要得到压降的血管对应

的关注区域。然后，在步骤6.6处且再次如图3所示，定义血管入口平面和出口平面。

[0098] 接着，在步骤6.8处，对于各WERP算式项，根据MRI数据在所定义的关注区域上对基

于图像的速度场进行积分。上述等式8和有关等式中详述了所执行的精确计算。如6.12所

示，结果是然后可以组合为使用上述等式5得到血管的所定义区域上的整个压降的若干独

立项。然后保存所计算的WERP压降数据，并且在步骤6.14处例如通过在屏幕(未示出)上显

示来将该数据输出给用户。

[0099] 第二实施方式和第三实施方式：完整平流WERP和简化平流WERP

[0100] 第二实施方式和第三实施方式涉及完全WERP处理的简化，这些简化意味着可以使

用采集更少信息的不那么复杂的成像模式。具体地，如以下所描述的，完整平流WERP方案可

以使用渲染两个解剖平面中的速度数据(例如，2D  PC  MRI或3D多普勒ECG)的任意模式来执

行，而简化平流方案可以与渲染单个解剖平面中的速度数据(例如，2D  PC  MRI、3D多普勒

ECG或2D多普勒ECG数据)的任意模式一起使用。访问该部分信息(即，单个解剖平面中的速

度数据)由在许多临床环境中非常共用的多普勒ECG成像设备是可行的。

[0101] 接着是方案的讨论、各种结果的呈现以及与现有技术基于伯努利的方案的比较。

[0102] 如本发明的第一实施方式所示，使用WERP算式，揭示对由于时间加速度(运动下

降)、动量的空间输送(平流下降)以及摩擦损失(粘性下降)而引起的压降的贡献，以更佳地

理解朝向患者22的改进分层的人类主动脉的血液动力学。

[0103] 基于此，我们在用3D  PCMRI(或4D流MRI)数据上的WERP和伯努利算式计算的下降
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之间进行彻底比较，以评估具有BAV的32名患者的群上的AS的严重性。研究用不同方法获得

的非侵入性下降估计之间的相关性，在伯努利算式中观察到一致的过高估计。另外调查演

示该不一致是伯努利方式不考虑关于速度曲线的信息的事实的结果。检查TPD的WERP预测，

观察到对平流下降的清楚依赖，特别是在患狭窄症的患者中。使用该事实，我们提出了WERP

算式的新型简化，该新型简化提高了所计算TPD的准确性，同时限制了对综合流数据的依

赖，这值得能够进行根据2D  PCMRI或3D多普勒超声心动图数据进行估计。还测试方法对2D

多普勒超声心动图数据的可应用性。

[0104] 材料和方法

[0105] 患者数据

[0106] 对于这些实施方式，选择了具有不同程度的主动脉瓣狭窄的32名受试者的群。各

受试者经历两个心血管磁共振扫描：——一个是在用于解剖成像的1.5T系统(德国埃朗根

西门子Avanto)上，第二个是在用于4D  PCMRI评估的3T系统(德国埃朗根西门子Trio)上，两

个系统使用32通道心脏线圈。所有图像为心电图(ECG)选通的。

[0107] 受试者根据遵循当前临床指南23的平均TPD的评估分成组I(n＝20)和组II(n＝

12)，如果平均TPD>20mmHg，则诊断轻度狭窄。使用跨瓣膜的峰值速度值的伯努利原理来计

算这些压力值。Table  1中示出了主动脉维数和血液动力学数据。

[0108]

[0109]

[0110] 值为平均值±标准差

[0111] 表1-基于平均收缩压降分成两组的n＝32名患者中的主动脉维数和流血液动力

学：组I(Δp≤20mmHg，n＝20)和组II(Δp＞20mmHg，n＝12)。

[0112] 预处理和解剖区域的定义

[0113] 使用由Bock等人27研发的预处理工具校正4D  PC-MRI图像场不均匀性和涡流24–26。

使用基于峰值速度大小的阈值化准则识别左心室的管道腔和主动脉，其定义了二元掩模。

使用骨架化算法28来提取主动脉的中心线及其垂直平面。

[0114] 在图1A中例示的三个解剖区域上计算压降，而图2鉴于图12例示了各方案所需的

测量和计算。AS的评估然后基于沿着左心室流出道(LVOT)(平面1)与静脉收缩(VC)(平面2)
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之间的跨瓣区域(TVR)计算的TPD，该TPD在以下的结果中报告。LVOT平面位于遵循由Garcia

等人29使用的定义的主动脉瓣平面之前12mm，并且VC从医学图像检测为包含峰值速度大小

的平面，该平面也是主动脉瓣喷射的最大窄化的平面。

[0115] 为了完整性，在从VC(平面2)到头肱动脉(平面3)的升主动脉区域(AAR)和从左锁

骨下动脉(平面4)到处于主动脉瓣平面的相同高度的平面(平面5)的降主动脉区域(DAR)中

评价的压降也被包括在补充材料B中。

[0116] 模拟3D、2D以及连续(1D)多普勒超声心动图

[0117] 为了去除任意观察者和模式间依赖，通过在各受试者中采样4D  PC-MRI来得到超

声心动图数据。取理想化条件：血液流喷射与声波线之间的完美对齐、没有阴影。这些条件

使得能够进行在下一章节中介绍的不同数学算式之间的最佳比较。

[0118] 在平面1和平面2中模拟超声心动图，以计算TPD(参见图2例示了各方案所需的测

量和计算，鉴于图12B，而图2例示了各方案所需的测量和计算，鉴于图2)。将原始PC-MRI数

据线性地插值到各平面中的1mm×1mm采样点的网格上。由速度沿着声波方向的投影定义3D

多普勒超声心动图获取，其将探头的漏斗效应考虑在内。为了实现这一点，探头位置被模拟

为沿主动脉喷射流的方向在VC的上游10cm处，在该位置，主动脉瓣喷射方向被定义为具有

最大速度大小的像素处的速度向量的方向，由此由彩色多普勒定义理想化2D速度曲线。类

似地，由之前投影的速度场与假设声波平面的相交点定义来自2D彩色多普勒获取的一组1D

速度曲线，因为速度曲线不是轴对称的，所以在各情况下生成包含峰值速度且具有随机定

向线(具有15°的增量)的总共12个曲线(参见针对各情况下的2D和1D曲线的例示的补充材

料D)。最后，使用在各时间点沿主动脉射流方向投影的峰值速度像素的大小模拟连续(1D)

多普勒超声心动图数据。

[0119] 非侵入性压降估计

[0120] 为了评估AS的患者特定严重性，我们将使用从最完整(WERP)到最简单(伯努利)算

式变动的一系列方案获得的TPD进行比较。取若干简化，如在补充材料A中广泛报告的，所得

到的方案可以全部从用于牛顿等温流体的纳维尔-斯托克斯等式来获得。为了澄清，图2中

示意性地呈现了被比较的所有方法和获得不同算式进行的假定。

[0121] 在AS的评估中广泛接受伯努利原理。通过考虑沿着流线的流从纳维尔-斯托克斯

动量等式获得的，它忽略来自运动和粘性压力分量30,31的任何贡献。一系列另外的假定将单

位为mmHg的近似压降ΔpsB的定义产生为：

[0122]

[0123] 其中，vMAX是从4D  PC-MRI图像中估计的VC处的峰值速度。如果假定血液密度ρ＝

1060kg/m3，则因子4允许压力从Pa到mmHg的转换(133Pa–1mmHg)。在该工作中，这被称为简

化伯努利(sB)算式32。

[0124] 基于该方案并且使用相同成像数据，我们还考虑在LVOT处获取的近端速度vPROX，

由此定义校正后伯努利(cB)压降 临床指南在vPROX>1 .5m/s或vmax<

3.0m/s时在患者评价中使用校正后的算式。结果是凭借基于伯努利的算式，仅需要一个单

个速度值或两个来估计压降。这促进对连续1D多普勒超声心动图的应用，由此使得能够定

义压降 和

说　明　书 11/22 页

17

CN 109219392 A

17



[0125] 来自4D  PC-MRI的综合速度场的可用性还使得能够使用关于流的较少假定来计算

压降。假定管道状区域的入口平面和出口平面处的可忽略顺应效应和几乎恒定的压力，则

WERP方法21近似纳维尔-斯托克斯等式，以根据4D  PC-MRI数据Δpw将压降计算为：

[0126]

[0127] 其中，Q是在出口处计算的流速， 是血管区域内的动能的时间导数，A是描述

由于流体进入和离开域的物理移动而引起的能量转移的平流输送能量率，并且V是描述由

于摩擦而引起的能量损失的粘性耗散率。这些量直接从如Donati等人21所描述的图像来估

计。

[0128] 等式102的能量贡献的和允许分量的分离，这产生运动压降 平流

压降ΔpAW＝-A/Q以及粘性压降ΔpAW＝-V/Q的定义。因为K和V的计算需要整个速度场(体积

分)，所以与A和Q(面积分)不同，我们着眼于估计其近似来降低数据依赖。这是为何该章节

的剩余部分聚焦于TPD的平流项的原因。

[0129] 完整平流WERP(cAW)方案根据在入口平面和出口平面处提取的速度场来估计压降

ΔpcAW(这与之前定义的ΔpAW类似。符号ΔpcAW强调完整平流WERP算式中的下降是使用入口

平面和出口平面这两者来评价的。)其将2D区域上的三维编码的速度场考虑在内，而不是将

sB的单个峰值速度值考虑在内。

[0130] 与sB方案类似地，出口速度远远大于入口速度的假定触发来自4D  PC-MRI数据的

简化平流WERP(sAW)压降ΔpsAW，其仅考虑了对出口平面处的平流能量的贡献。

[0131] 然而，因为4D  PC-MRI速度场的可用性在临床实践中是受限的，所以以上所提及的

基于WERP的算式还可以应用于较广泛使用的超声心动图数据。因此，通过将平流WERP方法

用于3D多普勒超声心动图图像，我们基于在与VC和LVOT处的血液喷射垂直的平面中沿着束

的方向获取的速度场估计下降 和

[0132] 具体还可以进一步简化sSW方案，以通过仅依赖沿着线采样的VC处的速度值来计

算平流输送能量率A，因此产生来自2D彩色多普勒超声心动图数据的压降

[0133] 在该工作内，我们主要聚焦于平均压降，因为用于AS的超声心动图评估的临床上

接受的指南基于这些平均压降。数学上最简单地，平均压降(或平均压降分量) 被估计为

收缩期期间的瞬时下降Δp(t)的时间平均。为了完整性，峰值压降(或峰值压降分量)ΔpMAX

相反被计算为瞬时下降的最大绝对值。

[0134] 结果

[0135] TPD的压力分量的分析

[0136] 通过使用WERP算式对两组患者分析运动、平流以及粘性压力分量对TPD的影响。我

们将收缩期期间的下降的时间瞬态连同它们的峰值(参见图11)一起计算，运动压降的峰值

在加速和减速阶段单独评价。对于峰值平流下降(P<0.001)和粘性下降(P<0.001)揭示组之

间的清楚区分，这和对于加速期间的运动下降(P<0.01)不同。

[0137] 组II中的受试者具有平均平流TPD(28.74±6.01mmHg的绝对峰值，平均占总TPD的

96.9％，范围从91.5％至98.5％)，该TPD比运动项高度突出几乎一个数量级(加速期间的

4.76±3.35mmHg的绝对峰值和减速期间的4.63±2.96mmHg的绝对峰值)，并且比粘性项高
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度突出超过两个数量级(0.14±0.07mmHg的绝对峰值)。组I中还示出了平流分量的普遍(平

均占总TPD的86.2％，范围从60.5％到98.7％)，但程度较小(分别用于平流、加速/减速期间

的运动以及粘性分量的4 .83±3 .10mmHg、2 .51±1 .67/0 .97±0 .08mmHg以及0 .02±

0.01mmHg的绝对峰值平均)。

[0138] 由WERP和伯努利算式进行的TPD的比较

[0139] 我们将用cAW算式从4D  PC-MRI图像计算的TPD与用sAW、sB以及cB算式获得的结果

进行比较。我们比较了用不同方案在TVR中估计的平均压降，这单独报告关于组I和组II的

线性回归和相关系数。图12揭示了用sB算式(组I的线性回归斜率0.492和组II的线性回归

斜率0.367，平均过高估计99.1％，范围从49.2至145.1％)、cB算式(组I的0.573和组II的

0.291，平均过高估计71.3％，范围从14.6％至141.1％)以及sAW算式(组I的0.887和组II的

0.817)计算的下降的一致过高估计。对于组I中的患者，在cAW方案与各个比较方法之间报

告更高的相关。

[0140] 改进的TPD计算：理解速度场

[0141] 最后，我们探究不同方法之间的、图12中高亮的不一致背后的原因，同时调查基于

WERP的算式到不同成像数据的应用性。为此，将来自原始4D  PC-MRI速度场(ΔpsAW)的平流

TPD与使用所模拟和理想化3D多普勒 和2D多普勒 超声心动图数据计算的TPD

进行比较。另外，我们向所模拟的连续多普勒超声心动图图像 报告来自sB方案的

TPD估计。

[0142] 图13例示了凭借sB算式(0.496的回归斜率)且凭借应用于从理想化彩色多普勒获

取获得的1D速度曲线的sAW算式(当在各情况下与来自12个速度曲线的平均结果比较时

0.755的回归斜率)获得的过高估计。由声波平面确定的曲线的特定选择引入可变性。凭借

使用sAW算式的理想化彩色多普勒3D获取(1.076的回归斜率)实现较高的相关。

[0143] 该章节在补充材料C中用理想化狭窄中的三个速度曲线的计算机分析来补充，该

分析演示了凭借伯努利算式观察的过高估计受速度曲线的形状唯一区域。

[0144] 讨论

[0145] 此处我们通过伯努利原理报告TPD的过高估计的存在，说明其根本原因，并且提出

通过考虑在静脉收缩点处的血液喷射的截面中的速度曲线来校正它的算式。

[0146] TPD受使由心室借助窄腔道喷射的流而空间地加速的力驱动，而不管压降的其他

两个分量，如图11所例示。参照对压力有贡献的纳维尔-斯托克斯附加项，动量(即，平流力)

的传递是TPD的主要贡献者，次要角色由时间加速(或运动下降)以及粘性耗散应力的微小

影响来扮演。该发现确认了合理选择伯努利原理来量化来自临床指南23,13,36,37中采用的连

续多普勒记录的压降，因为伯努利原理是对通过管的流的物理现象的简化，其仅考虑平流

力。

[0147] 然而，此处所描述的结果揭示了基于伯努利的下降计算与用借助WERP方法得到的

平流下降的较完整算式获得的结果相比的过高估计。该基础偏差的原因是伯努利原理依赖

将血管简化为单个流线38–40，犹如血管是一维管。但通过3D血管的血液流且因此平流能量的

计算以及平流下降应考虑在血管截面中的血液速度，而不仅考虑单个峰值速度值。仅仅如

果血液速度曲线平坦，其中在血管截面的所有颗粒具有相同速度的情况，则可以在没有任

何损失准确性的情况下采用伯努利原理(参见以下针对三个理想化速度曲线的误差的量化
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描述的补充材料C)。

[0148] 如图17所例示，对我们的32名受试者的群进行的分析显示我们的32名受试者的群

的分析揭示速度曲线的形态的大变化性。因此，伯努利原理的过高估计的量是不均匀的：在

狭窄案例的组中，伯努利凭借简化算式平均过高估计99 .1％的TPD(范围从49 .2％至

145.1％)，并且凭借校正算式平均过高估计71.3％的TPD(范围从14.6％至141.1％)，这导

致不良的线性回归拟合(参见图12，屏A和B)。作为另外的参考，补充材料C的计算机结果揭

示具有β＝2的完美抛物面的形状如何引入100.9％的过高估计。因此，所提出校正的大小非

常大且可变，因此证明了对量化其在具有瓣膜狭窄的受试者的分层中的影响的另外研究的

需要。

[0149] 我们的数学分析揭示：如在广泛采用的伯努利算式中，合理假定的采用将平流TPD

的计算简化为仅考虑血管域的入口和出口处的速度。该发现对于我们研究结果的临床转化

非常相关，因为速度数据仅在血管解剖的两个平面处需要，而不是在整个管道腔或心室血

池中都需要。更多地，仅对于具有小级别狭窄的案例在指南中回应了对近端(入口)区域中

的数据的需要，其中，应使用校正后的伯努利算式23,34。我们的结果确认了该策略针对控制

案例提高了的准确性，但例示了与在轻度到严重疾病案例中采用校正后的伯努利算式的不

一致的增加(组II中的相关和斜率相当于具有校正的组I的下降，比较图12中的屏A和B)。这

些发现建议：如当前在最实际临床情形中进行的，仅考虑出口速度曲线(在静脉收缩点处)、

忽略近端速度是合理的方法策略。然后对VS分层的非侵入性方法的目标被设置为对静脉收

缩点处的平流能量的鲁棒且准确的评估。

[0150] 我们的结果然后揭示平流下降的该计算如何取决于关于VC点处的速度可用的数

据的数量和质量。我们提供适于血液速度数据的不同源的数学算式，并且分析它们之间的

基本偏差的存在。我们的结果揭示3D超声心动图数据引入小偏差(1.076的回归线斜率，参

见图13)，3D超声心动图数据提供了VC处的2D速度曲线的理想化，其具有来自漏斗效应且来

自在声波线旁边的速度的投影的伪影。考虑相同的伪影，但是但仅具有沿着一个声波线的

2D速度曲线的一部分的信息，如同2D回声探头那样，过高估计了平流能量(0.755的线性回

归斜率，参见图13)。并且如果仅峰值可用并且算式然后化简为伯努利等式，则过高估计为

最大(0.496的斜率，参见图13)。理论研究结果的转化由此对大范围的成像获取协议和模式

可行，并且需要进一步的研究来定义控制要成像的静脉收缩的位置(最大平流下降的点)的

最优策略，以识别喷射的方向及其垂直平面，并且使该平面处的速度数据的数量和质量最

大化。

[0151] 我们的研究结果还提供使用连续多普勒超声心动图与导管记录相比的对TPD的过

高估计的恰好说明，其当前归因于在跨瓣膜的喷射的窄化之后的压力恢复5,6,9。根本原因是

将血管流化简为单个流线的伯努利原理的固有假定。该工作演示：考虑掌管人类血液动力

学的物理原理(纳维尔-斯托克斯动量等式)以计算最佳说明在密集速度场中观察到的变化

的压降，由伯努利等式进行的简化引入了对TPD的过高估计。

[0152] 补充材料

[0153] A.WERP压降估计背后的数学细节

[0154] WERP算式的原始形式根据基于如由Donati等人提出的功-能量原理的纳维尔-斯

托克斯等式定义，并且将血管区域Ω上(该区域的入口平面ΓINLET和出口平面ΓOUTLET从4D 
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PCMRI图像分割的管道腔定义)的压降Δpw估计为：

[0155]

[0156] 通过将数字表面和体积积分求解为以下等式，可以评价血液流速Q、动能K、平流能

量率A以及粘性耗散率V：

[0157]

[0158]

[0159]

[0160]

[0161] 其中，v是通用体素处的时间相关的三维速度场，n是入口/出口平面上的法向方

向，ρ＝1060kg/m3和μ＝0.004Pa·s分别是血液密度和动态粘度，并且 使用

压力分量的分离，使用WERP方法评价的完整平流压降ΔpcAW＝-A/Q从等式A.2产生，

[0162]

[0163] 因此，将下降计算化简为入口平面和出口平面上的面积分，并且使得其可应用于

2D  PCMRI或3D多普勒超声心动图数据。

[0164] 等式A.3还可以通过假定远远大于入口速度(该速度可能保持在从LVOT到VC定义

的跨瓣区域中，特别是在狭窄案例中)的出口速度来简化为：

[0165]

[0166] sAW方案还可以被化简为从沿着单个线(而不是完整垂直平面中)的VC的速度值估

计平流能量率，由此使得能够应用于2D彩色多普勒超声心动图图像。通过将出口平面处的

面积分替换为沿着通过使假设声波平面与主动脉管道腔平面的出口平面相交定义的线λ的

线积分，并且通过考虑已沿声波线的方向投影速度值的事实，等式A.4可以被重排为：

[0167]

[0168] 这使得能够使用WERP算式来基于2D彩色多普勒超声心动图计算平流下降。

[0169] 值得注意的是，平流WERP和伯努利算式类似，因为其都使用平流效应描述压降的

特征，并且这里说明它们之间的数学联系。在WERP方法中，血液流速Q可以在从图像数据定

义的入口平面或出口平面处中性地估计为：

[0170]

[0171] 这里，vMAX是入口/出口平面处的最大速度，并且Ψ＝∫ΓΦdx，其中，Φ是在入口/出

口速度曲线的法向方向上的归一化形状函数。使用等式A.3中的cAW算式得到：

[0172]

[0173] 如果我们假定主要对齐到平面法线n的平面处的速度，则等式A.6(在入口/出口平
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面处选择性地评价)到等式A.7中的代入产生：

[0174]

[0175] 其中， 并且 是仅取决于归一化曲

线形状的函数。因此，在平坦速度曲线的假设下(即，如基于伯努利的算式中的VOUTLET＝

VMAX，OUTLET和VINLET＝VMAX，INLET)且凭借血液密度ρ＝1060kg/m3，等式A.8简化为cB算式

从等式A.7，在VOUTLET＞＞VINLET的假设下，等式A.4中的sAW算式可以被

表达为：

[0176]

[0177] 该等式假定平坦速度曲线再次产生sB算式

[0178] B.在主动脉瓣下游的主动脉压降

[0179] 图14和图15示出了在以上所定义的AAR和DAR中获得的、分别在两组患者的收缩期

期间的已平均压降分量(总的、运动的、平流的以及粘性的)的时间瞬态。制成表的结果报告

在AAR中捕捉的VC下游的主动脉流喷射的变宽如何引起组II受试者中的总TPD的恢复，下降

大小可与在TVR中观察到的大小(参见图11)比较，但具有相反的符号(AAR中的28.74mmHg和

TVR中的31.84mmHg的绝对峰值平均)。再次，在组II中，由于主动脉形态变化而引起的空间

加速效应凭借运动项对总压降的增大影响(加速期间的16.30mmHg和减速期间的14.14mmHg

的绝对峰值平均)比耗散损失突出近似两个数量级(0.51mmHg的绝对峰值平均)。对于所有

压力项在组I与II中的患者之间示出了清楚区分。

[0180] 在DAR中，由于主动脉几何结构中的突然变化或血液流血液动力学中的障碍物的

不存在，总压降在两组中都减小，运动分量比其他分量普遍，并且平流分量被合理地减小。

这些值与在健康对照组22中的之前报告结果类似。

[0181] C.速度曲线对压降估计的影响

[0182] WERP与伯努利算式之间的所观察差异凭借计算机研究来实验地验证。考虑在具有

直径变化的直管道上的稳定流。使用用于poweroids的通用算式分析地强加入口和出口速

度场V(x，y)，

[0183]

[0184] 其中，VMAX是峰值速度，xc和yc是中心坐标，R是半径，并且β是考虑曲线形状的系数。

我们通过将管道维数和流特性(诸如心脏输出CO＝5L/min、出口与入口半径之间的比

ROUTLET/RINLET＝0.25、密度ρ＝1060kg/m3以及粘度μ＝0.004Pa·s)选择为代表存在AS时的人

类胸主动脉中的管尺寸和流特性来定义基准案例。另外，我们选择空间离散化dx＝0.5mm和

速度形状系数β＝4来再现准抛物面曲线。我们由此比较用cB和cAW算式估计的压力梯度比

PGR＝ΔpcB/ΔpcAW，这些算式选择性地测试：(1)心输出量(CO＝4L/min和CO＝6L/min)的影

响、(2)在半径之间的比(ROUTLET/RINLET＝0.125和ROUTLET/RINLET＝0.5)方面的狭窄等级、(3)空

间离散化(dx＝0.25mm和dx＝1mm)以及(4)在形状系数(β＝2和β＝10)方面的速度曲线的形

状，以再现可能在人类主动脉中发现的配置(从抛物面(β＝2)到钝式曲线(β＝10))，参见图
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8。

[0185] 结果示出独立于空间离散化、出口/入口半径比或所强加流速，用伯努利方案获得

了全局过高估计。相反，WERP与伯努利估计之间的差异高度取决于3D速度曲线的形状，利用

钝式曲线(PGR＝1.18的比)获得最小间隙。

[0186] D.来自PCMRI数据的静脉收缩处的速度曲线

[0187] 图17中示出了来自VC处的PCMRI数据的所模拟3D彩色多普勒超声心动图速度曲

线，针对各案例的2D速度场的表面点和12个曲线示出了如之前说明获得的1D速度曲线。速

度曲线通常为钝式的，其中vMAX＜2.5m/s，对于组1中的受试者，清楚地示出在与组II中的受

试者相比时的速度曲线的较低的可变性，其中，峰值速度为vMAX≥2.5m/s。速度曲线对于组

II患者为高度非对称的，因此激发在该组中获得的较大可变性。

[0188] 第2实施方式系统描述

[0189] 第二实施方式涉及通过仅考虑完全WERP等式的平流项来仅执行WERP处理的子集。

由此，需要较少的信息，并且可以使用更简单的成像系统，特别是2D  PC  MRI系统以及3D多

普勒ECG系统。图9是可以用于执行计算压降的处理的2D  MRI系统的框图。

[0190] 这里，设置2D相位对比磁共振成像(2D  PC  MRI)系统902，该系统包括MR成像线圈，

受试者位于这些线圈内，这些线圈受MRI成像控制系统98控制，该MRI成像控制系统包括MRI

控制器处理器90。包括MRI控制器处理器90的MRI成像控制系统98以传统方式起作用，以允

许获得例如期望知道压力差的受试者的内部血管的3维相位对比磁共振成像数据。例如，可

以期望沿着左心室流出道与静脉收缩之间的、心脏中的跨瓣区域的跨瓣压降(TPD)。当然，

还可以根据期望监测其他血管。

[0191] 2D  PC  MRI系统98、902采集成像受试者的2D  PC  MRI数据92，该数据被保存，以进

一步处理和分析。

[0192] 2D  PC  MRI系统98、902还包括完整平流WERP计算程序94，该计算程序用来根据所

述的完整平流WERP处理方法处理如上所述的2D  PC  MRL数据92，以获得WERP压力估计数据

96。完整平流WERP处理方法通过仅取能量的三个相加项中的一个(平流项)是WERP等式的简

化。产生的压力估计数据96给出所测量入口与出口平面处的压力的估计，但忽略入口与出

口之间的血管壁的影响。由此，其没有为入口与出口之间的血管内的每个点提供完整解决

方案，相反仅为入口和出口提供解决方案，但然后可以从这些解决方案得到血管上的压降。

[0193] 图10(A)例示了3D多普勒超声ECG等效系统。这里，换能器1000在包括3D多普勒ECG

控制器104的3D多普勒ECG系统102的控制下从受试者获得3D多普勒测量。系统产生3D多普

勒ECG数据106，并且该数据然后用作到cAW计算程序108的输入，该程序执行如之前所述的

必要处理来得到用于被监测的血管的入口平面和出口平面的解决方案，该解决方案然后存

储并输出为cAW输出数据110。

[0194] 图7例示了cAW方案的操作的基本方法。这里，在s.7.2处，获得要得到压降的受试

者血管的入口平面和出口平面的MRI数据或ECG数据。然后，根据该数据，例如使用由上述等

式A.3表示的处理得到用于入口平面和出口平面的完整平流WERP值(s.7.4)。最后，存储完

整平流WERP数据和/或例如在显示屏上向用户输出该数据(s.7.6)。

[0195] 第三实施方式系统描述

[0196] 第三实施方式涉及简化平流WERP方案，该方法可以使用2D多普勒ECG数据来执行，
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但当然它还可以与获得诸如2D  PC  MRI、3D多普勒ECG的更多信息的其他成像系统一起使

用。然而，在该示例中，图10(B)示出了2D多普勒超声ECG等效系统。这里，换能器1000在包括

2D多普勒ECG控制器154的2D多普勒ECG系统152的控制下从受试者获得2D多普勒测量。系统

产生2D多普勒ECG数据156，并且该数据然后用作到sAW计算程序158的输入，该程序执行如

之前所述的必要处理来得到用于被监测的血管的出口平面的解决方案，该解决方案然后存

储并输出为sAW输出数据160。

[0197] 图8例示了sAW方案的操作的基本方法。这里，在s.8.2处，获得要得到压降的受试

者血管的出口平面的ECG数据。然后，根据该数据，例如使用由上述等式A.5表示的处理得到

用于入口平面或出口平面的简化平流WERP值(s.8.4)。最后，存储简化平流WERP数据和/或

例如在显示屏上向用户输出该数据(s.8.6)。

[0198] 为了完整性，以下着手进行剩余附图的简要附加描述。

[0199] 图11示出了使用WERP算式从4D  PC-MRI数据估计的TPD。顶部：组I(淡灰填充区域)

和组II(深灰填充区域)受试者上的总分量(左上角)、运动分量(右上角)、平流分量(左下

角)以及粘性分量(右下角)的收缩期期间的TPD的平均时间瞬态。底部：包括组I与组II之间

的差异的重要性的、峰值TPD的分布(平均±标准偏差)ΔpMAX(mmHg)(未配对T测试)。运动压

降的峰值在加速和减速(到括号中，负峰值)收缩情况下单独报告。必须注意，因为峰值运

动、平流以及粘性下降不同时发生，所以压力分量不被合计到总TPD中。

[0200] 图12示出了针对sB(A)、cB(B)以及sAW(C)算式用cAW从4D  PC-MRI数据估计的平均

TPD之间的相关。用于组I受试者(蓝色)和组II受试者(红色)的案例特定值和回归线(A)中

的灰色虚线示出了根据简化伯努利算式定义为ΔpsB＝20mmHg(Baumgartner，2009年)的轻

度到严重狭窄阈值。

[0201] 图13示出了基于4D  PC-MRI和理想化超声心动图数据的WERP平流下降的计算的结

果。(A)从4D  PCMRI计算的收缩平流TPD瞬态(黑色实线)、使用sAW算式的彩色多普勒3D(灰

色实线)、将sAW算式用于在峰值收缩帧处获得的1D曲线的彩色多普勒2D(灰色圆圈)、以及

使用sB算式的连续多普勒1D(灰色虚线)。(B)从4D  PC-MRI计算的峰值平流TPD与多普勒超

声心动图数据之间的线性回归和相关因子：使用sAW算式的彩色多普勒3D(蓝色实线)、将

sAW算式用于1D曲线2的彩色多普勒2D(具有用于12个所采样曲线的误差线图的黑色实线)

以及使用sB算式的多普勒1D(红色实线)。对于各基于多普勒的获取技术示出了案例特定

值。

[0202] 图14例示了使用WERP算式从4D  PC-MRI数据估计的AAR中的压降。顶部：具有组I

(淡灰填充区域)和组II(深灰填充区域)受试者上的总分量(左上角)、运动分量(右上角)、

平流分量(左下角)以及粘性分量(右下角)的、收缩期期间的压降的平均时间瞬态。底部：包

括组I与组II之间的差异的重要性的、峰值压降的分布(平均±标准偏差)ΔpMAX(mmHg)(未

配对T测试)。运动压降的峰值在加速和减速收缩情况下单独报告(到括号中，负峰值)。

[0203] 图15示出了了使用WERP算式从4D  PC-MRI数据估计的DAR中的压降。顶部：具有组I

(淡灰填充区域)和组II(深灰填充区域)受试者上的总分量(左上角)、运动分量(右上角)、

平流分量(左下角)以及粘性分量(右下角)的、收缩期期间的下降的平均时间瞬态。底部：包

括组I与组II之间的差异的重要性的、峰值压降的分布(平均±标准偏差)ΔpMAX(mmHg)(未

配对T测试)。总压降和运动压降的峰值在加速和减速(到括号中)收缩情况下单独报告。
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[0204] 图16示出了对具有稳定速度场的3D直管的计算机测试的结果。顶部：用不同速度

形状系数获得的入口/出口平面处的速度曲线的表示。底部：根据心脏输出出口/入口半径

比ROUTLET/RINLET、空间离散化dx以及速度形状系数β用cB和cAW算式估计的下降之间的压力梯

度比(PGR＝ΔpcB/ΔpcAW)。

[0205] 图17示出了来自组I(图17A)和组II(图17B)的出口平面处的所模拟的2D彩色多普

勒超声心动图图像的2D速度曲线。

[0206] 对上述实施方式的各种修改(不管是用添加、删除还是替换的方式)将对技术人员

明显，以提供另外的实施方式，另外实施方式中的任一个和全部旨在由所附的权利要求包

含。
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