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KURZFASSUNG

Intrakranielle Aneurysmen sind permanente, ortlich begrenzte Gefaflaussackungen der
Hirnarterien und treten in etwa 2 bis 5% der westlichen Bevolkerung auf. Sie besitzen
vielfaltige Erscheinungsformen, weshalb die Behandlung mit jedem Patienten sehr indi-
viduell abgestimmt werden muss. In diesem Zusammenhang ist es notwendig, stets ab-
zuwégen, ob eine mit schwerwiegenden Folgen verbundene Aneurysmaruptur oder ein
mogliches Komplikationsrisiko der Intervention die hohere Gefahr darstellt.

Da die Himodynamik einen nachgewiesenen Einfluss auf das Wachstum und die Ruptur-
wahrscheinlichkeit von Aneurysmen besitzt, bildgebende Verfahren jedoch aktuell nicht
in der Lage sind, den intrakraniellen Fluss hinreichend genau zu beschreiben, eignen sich
Methoden der numerischen Stromungsmechanik (Computational Fluid Dynamics: CFD)
zur Charakterisierung des Blutflusses in menschlichen Gehirngefdafien. Im Rahmen dieser
Arbeit erfolgte die Anwendung von CFD auf diese medizintechnische Problemstellung. Da-
bei wurden zunéchst die fiir eine Blutflusssimulation bené6tigten Arbeitsschritte im Detail
beschrieben und die zugrundeliegenden Annahmen umfangreich analysiert. Es zeigt sich,
dass klare Richtlinien zur Durchfiihrung hamodynamischer Strémungssimulationen not-
wendig sind, um realitdtsnahe Ergebnisse zu erzielen.

Weiterhin wurde das Verfahren zwei unabhéngigen Messanséitzen gegeniibergestellt, wobei
Vergleiche zu hochaufgeldsten Laserschnittmessungen in patientenspezifischen Phantom-
modellen und beriihrungslosen Magnetresonanzmessungen in realen Menschen stattfan-
den. Sehr hohe qualitative und quantitative Ubereinstimmungen konnten jeweils erzielt
werden, wodurch ein wesentlicher Schritt zur Erhchung der Akzeptanz von numerischen
Methoden im medizinischen Fachbereich gelang.

Im Anschluss an die Verifizierungs- und Validierungsstudien erfolgte die Nutzung der
CFD zur Ableitung eines auf himodynamischen Parametern basierenden Rupturkriteri-
ums. In diesem Kontext erfolgte zusétzlich die Organisation einer internationalen CFD-
Ruptur-Challenge, wobei insgesamt gezeigt werden konnte, dass mithilfe der Numerik die
Unterscheidung zwischen rupturierten und unrupturierten Aneurysmen gelingt, konkre-
te Rupturvorhersagen jedoch mit aktuellen Ansétzen nicht moglich sind. Insbesondere
die Integration realistischer Gefdwandeigenschaften in etablierte Simulationsumgebun-
gen erscheinen als notwendiger weiterfithrender Arbeitsschritt.

Abschlielend wird sich im Rahmen dieser Promotionsarbeit mit der virtuellen Platzierung
von Stent-Implantaten in patientenspezifischen Gefafirekonstruktionen auseinandergesetzt

und ein realistisches Verfahren zur Untersuchung verschiedener Behandlungsszenarien vor-
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gestellt und angewendet. Dabei kann der Effekt dieser minimalinvasiv eingesetzten Stents
auf den lokalen Blutfluss quantifiziert und in der Folge auf den Behandlungserfolg abge-
leitet werden.

Insgesamt zeigt sich, dass h&modynamische Simulationen auf Basis der numerischen
Stromungsmechanik zu realitdtsnahen Blutflussbeschreibungen fiihren. Insbesondere die
Unterstiitzung der Interventionsplanung mithilfe virtueller Stent-Implantationen stellt da-

bei ein zukunftstrichtiges Anwendungsfeld der CFD dar.



ABSTRACT

Intracranial aneurysms are permanent, locally limited vascular dilatations of the cerebral
arteries and occur in approximately 2 to 5% of the western population. They are highly
variable in size and shape and therefore each treatment needs to be planned individually.
Especially the risk of an aneurysm rupture must be estimated and compared to possible
complications that can occur during an intervention.

It has been shown that the hemodynamic flow behavior influences the growth and rup-
ture probability of intracranial aneurysms. However, imaging modalities are unable to
characterize the cerebral flow sufficiently enough and hence computational fluid dynamics
(CFD) can be used to predict the blood flow in human brain vessels. In the scope of this
dissertation CFD methods were applied to this medically relevant topic. In the beginning
all steps and underlying assumptions of this highly interdisciplinary process, which are
necessary to be able to carry out blood flow simulations, were described in detail. Clear
recommendations were derived for hemodynamic simulations in order to achieve realistic
numerical results.

Furthermore, the numerical solutions were compared to two independent measurement
approaches. Firstly, high-resolution optical laser measurements in patient-specific phan-
tom models were carried out and secondly, in vivo blood flow measurements in human
arteries were acquired using phase contrast magnetic resonance imaging. A very good
agreement between the methods could be achieved qualitatively as well as quantitative-
ly. Hence, this represents an essential step towards an increased acceptance of numerical
methods among corresponding physicians.

Subsequent to the verification and validation studies, CFD was used to derive a rupture
risk criterion for intracranial aneurysms based on hemodynamic parameters. Additionally,
an international CFD rupture challenge was organized in this regard and it was possible to
show that the retrospective differentiation between ruptured and unruptured aneurysms
is feasible using numerical methods. However, the rupture risk assessment or the predic-
tion of concrete rupture sites was not successful with current approaches. Especially the
integration of realistic vessel wall properties in established simulation setups appeared to
be a necessary advancement to further improve the quality of the computational results.
Finally, this dissertation addressed the placement of virtual stent devices in patient-
specific three-dimensional vessel reconstructions. A method to investigate different
minimal-invasive treatment scenarios was presented and applied to several representa-

tive cases. The effect of the stent deployment on the local hemodynamics was quantified
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and therefore the outcome of the treatment can be predicted.

Overall, it has been shown that hemodynamic simulations based on computational fluid
dynamics are able to capture blood flow in intracranial aneurysms in a realistic way. In
particular, supporting therapy planning by virtual stent deployments represents a promi-

sing field of application for CFD in the future.
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1 Einleitung

Das kardiovaskuldre System des menschlichen Korpers weist eine besondere Komplexitét
auf, die sich durch eine Vielzahl an variierenden Gefafilingen und -durchmessern und
zahlreichen Verzweigungen auszeichnet. Bei einem gesunden Menschen wird somit die
kontinuierliche Versorgung aller Organe gewéhrleistet, wobei das Gefafisystem bei jedem
Herzschlag den sich aufgrund von Druckwellen und Pulsatilitédt einstellenden Belastun-
gen standhélt. Insbesondere bei zerebralen Arterien, die sich an der Gehirnbasis befin-
den, treten jedoch schitzungsweise bei circa 3-5% der westlichen Bevolkerung krankhafte
GefiBlaussackungen auf, die als Aneurysmen bezeichnet werden [BSB06]. Diese Malfor-
mationen stellen mit zunehmender Grofle eine Lebensgefihrdung fiir den betroffenen Pa-
tienten dar, da eine Ruptur mit anschlieBender Subarachnoidalblutung (SAB) auftreten
kann.

Bei einer friithzeitigen Erkennung intrakranieller Aneurysmen aufgrund eines zufélligen
Befunds oder charakteristischer Symptome ist es notwendig, eine patientenspezifische Be-
handlungsentscheidung zu treffen, da jeder Fall individuelle Risiken aufweisen kann. Dabei
stellen (minimal-)invasive neuroradiologische beziehungsweise -chirurgische Eingriffe zur
Reduzierung des in das Aneurysma eintretenden Blutflusses mogliche Therapien.

Durch die zunehmend voranschreitende Entwicklung von computergestiitzter Rechentech-
nik und die Verbesserung von Messverfahren kann mithilfe numerischer und experimen-
teller Methoden das Wesen der in dieser Arbeit thematisierten Geféflerkrankung erforscht
und Moglichkeiten der verbesserten Behandlung intrakranieller Aneurysmen untersucht
werden. Dazu erfolgt zunéchst eine Beschreibung bisheriger Forschungsansitze, bevor die
konkreten Ziele und die notwendigen Vorgehensweisen zur Erlangung dieser formuliert

werden.

1.1 Stand der Forschung

Der Einfluss der betrachteten GeféBlgeometrie auf die sich einstellende Hamodynamik
wurde beispielsweise von Pereira et al. [PBMG™13] untersucht, wobei gezeigt wurde, dass
es bei der Durchfithrung numerischer Stromungssimulationen (CFD) notwendig ist, einen
ausreichend langen Gefélbereich proximal zum Aneurysma zu beriicksichtigen. Der Effekt
unterschiedlicher Gitterauflosungen der fiir die Simulation benétigten raumlichen Diskre-
tisierungen wurde von Hodis et al. [HUST12] betrachtet und es wurde empfohlen, fiir

jedes patientenspezifische Aneurysma eine Gitterunabhéngigkeitsstudie durchzufiihren.



2 1.1 Stand der Forschung

Baek et al. [BJK09; BJRK10] untersuchte die zeitliche Auflosung hamodynamischer Simu-
lationen und entdeckte hochfrequente Oszillationen innerhalb der Aneurysmastromung.
Des Weiteren wurde der Einfluss verschiedener Viskositdtsmodelle auf die Flusscha-
rakteristik in unterschiedlichen Arbeiten verglichen. Dabei wurde sowohl eine Un-
terschitzung [CACB10], als auch eine Uberschitzung [XTK*12] relevanter GréBen bei
der Verwendung eines Newtonschen Fluides beobachtet, aber ebenso die Nutzbarkeit die-
ser Annahme unterstiitzt [MLG™13a]. Auch die Wichtigkeit der gewéhlten Ein- und Aus-
stromrandbedingungen wurde vielfach untersucht. Dabei stellten beispielsweise Schneiders
et al. [SFvO™12] die Notwendigkeit patientenspezifischer Flussmessungen heraus, um rea-
litdtsnahe Stromungslosungen erzielen zu konnen.

Einen weiteren essentiellen Forschungsschwerpunkt stellen Validierungsansétze der nume-
rischen Methoden mithilfe von unabhéngigen Messverfahren dar. Ford et al. [FNM108§]
fiihrten beispielsweise in vitro Messungen in Phantommodellen aus Silikon durch und
verglichen die mittels optischer Lasermessung akquirierten Geschwindigkeitsfelder mit
entsprechenden CFD-Losungen. Dabei konnte eine qualitative Ubereinstimmung der bei-
den Vektorfelder erzielt werden. Weitere Validierungsstudien in patientenspezifischen
Aneurysmamodellen wurden von Bordds et al. [BSJT12] und Raschi et al. [RMB*12]
durchgefiihrt, wobei sich ebenfalls eine qualitative Ubereinstimmungen der experimen-
tell und numerisch generierten Stromungsmuster einstellte. In vivo Messungen erfolg-
ten unter anderem durch Karmonik et al. [KKBO08] und erméglichten somit direkte Ge-
geniiberstellungen des menschlichen Blutflusses mit CFD-Vorhersagen. Es zeigte sich,
dass mit 2D Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie (PC-MRI) ebenfalls qualita-
tive Vergleiche umsetzbar waren. Rayz et al. [RBABT08] und Isoda et al. [IOK*10]
gelang, basierend auf Magnetresonanz, die Durchfithrung drei- und vierdimensionaler!
Flussmessungen in verschiedenen intrakraniellen Aneurysmen. Sie demonstrierten die gute
Ubereinstimmung zwischen den unterschiedlichen Geschwindigkeitsfeldern und schlussfol-
gerten die Nutzbarkeit der numerischen Strémungsmechanik zur zerebralen Blutflussvor-
hersage.

Neben den zuvor beschriebenen Verifikations- und Validierungsstudien existieren in der
Literatur bereits unterschiedliche Arbeiten, die sich auf die Vorhersage und Risikostratifi-
zierung von Aneurysmarupturen fokussieren. Dabei basieren die zahlreichen Untersuchun-
gen hauptsichlich auf patientenspezifischen Datensétzen, die mithilfe von bildgebenden
Verfahren akquiriert wurden. AnschlieBend wurden morphologische Grofien mit der Rup-

turwahrscheinlichkeit assoziiert, wobei dazu beispielsweise das Groflenverhéltnis einer

! Hierzu zdhlen die drei kartesischen Raumrichtung unter Einbeziehung der Zeit.
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Aneurysmas in maximaler und minimaler Ausdehnung oder die maximale Aneurys-
mahohe im Verhiltnis zum durchschnittlichen Gefafidurchmesser zihlen [DTM™08]. Des
Weiteren erfolgte zur Erklirung von Aneurysmarupturen die Ableitung verschiedener
hdmodynamischer Parameter, die durch Mut et al. [MLC™11] zusammengefasst wurden.
Insbesondere die Rolle der Wandschubspannung wurde dabei in der Literatur umfangreich
diskutiert, da sowohl Rupturtheorien auf Basis niedriger als auch erhohter Wandschub-
spannungen (WSS) und einer Kombination aus diesen existieren [MTXS13]. In diesem Zu-
sammenhang wird auf die umfangreichsten Studien durch Xiang et al. [XNT*11] (niedrige
WSS - 119 Aneurysmen) und Cebral et al. [CMWP11b] (hohe WSS - 210 Aneurysmen)
verwiesen. Hoher spitzensystolischer Druck am Aneurysmadom und erhéhte Anderungen
der Wandschubspannungsrichtungen wurden des Weiteren als potentielle Risikofaktoren
von Lu et al. [LHZ"11] und Xiang et al. [XNT*11] herausgestellt, wobei stets die ge-
samte AneurysmagefiaBiwand und keine lokalen Rupturstellen analysiert wurden. Neben
den himodynamischen Parametern, die die Gefiawand betreffen, wurden durch Sforza et
al. [SPST10] und Hodis et al. [HUL*14] komplexer Fluss und konzentrierte Einstromjets
mit Aneurysmarupturen korreliert. Nichtdestotrotz konnten alle genannten Studien je-
doch keine eindeutigen Rupturkriterien ableiten und basieren auf zahlreichen, zum Teil
nicht vertretbaren Annahmen, auf die im Detail im Verlauf dieser Arbeit eingegangen
wird.

Ebenfalls wurden therapieunterstiitzende Forschungsarbeiten von verschiedenen Arbeits-
gruppen durchgefiihrt, um die Behandlung intrakranieller Aneurysmen virtuell nachzu-
bilden. Mitsos et al. [MKVBO08| und Morales et al. [MLG"13b] simulierten den Blutfluss
in mittels Coiling behandelten Aneurysmamodellen und zeigten die Effektivitdt dieses
Verfahrens zur Blutflussgeschwindigkeitsreduzierung. Die Studien basieren allerdings auf
porosen Medien zur Reprisentierung der eingesetzten Coils, wobei die Modellparame-
terwahl einen limitierenden Faktor darstellt. Der Effekt der virtuellen Implantation eines
Stents zur Senkung des Blutstroms in das vorhandene Aneurysma wurde fiir drei Riesena-
neurysmen von Cebral et al. [CMR*11] untersucht. Sie demonstrierten die sich einstel-
lende Reduzierung der Flussgeschwindigkeiten und Wandschubspannungen, wiesen jedoch
gleichzeitig auf potentielle Druckerh6hungen durch das Einsetzen des Implantats hin. Wei-
tere Ansétze zur virtuellen Stent-Platzierung in patientenspezifischen Aneurysmamodell-
rekonstruktionen wurden von Larrabide et al. [LKAT12] und Ma et al. [MDN"12] vorge-
stellt. Diese fithrten zu plausiblen Implantationen im betroffenen Geféfibereich, benttigten
jedoch aufgrund des aufwendigen Ansatzes zum Teil sehr lange Rechenzeiten. Ein anschlie-

Bender Vergleich zwischen unbehandelten und virtuell gestenteten Aneurysmen zeigte ei-
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ne signifikante Verdnderung der Wandschubspannung [LAM™13]. Auch Kono und Tera-
da [KT14] korrelierten auf Basis einer Vergleichsstudie die Aneurysmarupturpriavention
mit niedrigen Wandschubspannungen.

Grundsétzlich kann festgestellt werden, dass die in diesem Rahmen aufgefiihrten For-
schungsarbeiten den verschiedensten Annahmen unterliegen, um nutzbare Simulationser-
gebnisse in vertretbaren Zeitaufwénden zu erzeugen. Die nachfolgende Auflistung stellt ei-
ne Synthese der aktuellen Fachliteratur dar und fasst somit den Forschungsstand beziiglich

der Blutflusscharakterisierung in intrakraniellen Aneurysmen zusammen:

e Die Durchfithrung hdmodynamischer Simulationen erfolgt vielfach mit unterschied-
lichsten Annahmen hinsichtlich der Wahl der benotigten Simulationsparameter. Im
Gegensatz zu ingenieurtechnischen Anwendungsfeldern der CFD existieren in Be-
zug auf medizintechnikrelevante Fragestellungen nur sehr wenige Richtlinien. Diese
werden allerdings fiir die Durchfiihrung verlésslicher Simulationen und folglich fiir

realitdtsnahe Blutflussvorhersagen benétigt.

e Fiir die Steigerung der Akzeptanz numerischer Methoden bei potentiellen klinischen
Nutzern ergibt sich die Notwendigkeit einer verlésslichen Validierung. Diese erfolgen
hauptséchlich in vitro in patientenspezifischen Phantommodellen, sollten jedoch ins-

besondere durch in vivo Messungen im menschlichen Gefafisystem erweitert werden.

e Beziiglich der Rupturvorhersage intrakranieller Aneurysmen existieren konkurrie-
rende Theorien auf Basis der durch den Blutfluss erzeugten Wandschubspannung.
Des Weiteren erfolgte die Postulierung kombinierter Rupturtheorien, wobei kei-
ne dieser Ansitze eine allgemeingiiltige Akzeptanz erfiahrt. Insbesondere die Ri-
sikoabschétzung einer moglichen Ruptur kann zum aktuellen Zeitpunkt als nicht

verlasslich angesehen werden.

e Die virtuelle Behandlungsplanung mithilfe numerischer Methoden beruht im We-
sentlichen auf zwei unterschiedlichen Ansédtzen. Entweder erfolgt die Nachbildung
von tatsdchlich implantierten Metalllegierungen durch die Nutzung eines pordsen
Mediums oder der kompletten Auflésung einzelner Bestandteile, welche jedoch in
einem sehr hohen Rechenaufwand resultieren. Beide Verfahren unterliegen den ver-
schiedensten Annahmen und es existiert ein kontinuierlicher Verbesserungsbedarf
zur Gewahrungsleistung realistischer Simulationsergebnisse und folglich einer siche-

ren Behandlungsplanung des einzelnen Patienten.
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1.2 Ziele der Arbeit und Vorgehensweise

Aufgrund der zuvor beschriebenen Situation resultiert die Motivation, mithilfe numeri-
scher Methoden den Blutfluss in zerebralen Aneurysmen beschreiben zu kénnen und damit
Erkenntnisse zu gewinnen, die die individuelle Behandlung betroffener Patienten verbes-
sert.

Um diese globale Zielstellung erreichen zu konnen, ist es zunéchst notwendig, die fiir viele
Bereiche der Ingenieurwissenschaften etablierten Methoden auf ihre Anwendbarkeit fiir
medizinische Fragestellungen zu bewerten. Dazu erfolgt zu Beginn der Arbeit eine Ausein-
andersetzung mit den medizinischen und technischen Grundlagen, wobei das Verstédndnis
fiir die existierenden Moglichkeiten und Limitationen einzelner Methoden eine hohe Wich-
tigkeit darstellt. Dies trifft in besonderem Mafle zu, da die zugrundeliegende Thematik
einen hohen interdisziplindren Charakter aufweist und folglich eine Vielzahl an Fach-
bereichsexperten bei der hier priasentierten Herangehensweise involviert ist. Aus diesem
Grund werden zunéchst die fiir diese Arbeit relevanten bildgebenden Verfahren beschrie-
ben, da sie die Basis fiir alle weiterfithrenden Untersuchungen darstellen. Methoden der
Flussmessung und die Aufbereitung der akquirierten Bilddaten werden ebenfalls erldutert,
bevor auf die fiir die numerische Modellierung notwendigen Grundlagen eingegangen wird.
Im weiteren Verlauf dieser Arbeit werden im Speziellen die relevanten Bereiche der nume-
rischen Stromungsmechanik untersucht, um eine Simulationsumgebung zu identifizieren,
die sich fiir die Berechnung des Blutflusses in intrakraniellen Aneurysmen eignet. Hierbei
werden sowohl rdumliche als auch zeitliche Aspekte der himodynamischen Modellierung
betrachtet, die Riickschliisse auf notwendige Auflésungen und die Rechtfertigung getroffe-
ner Annahmen zur Vereinfachung komplexer Zusammenhénge zulassen. Auflerdem erfolgt
die Auseinandersetzung mit verschiedenen Blutmodellierungsansétzen und unterschiedli-
chen Softwarepaketen zur Stromungslosung, um weitere Einfliisse auf die erzeugten Simu-
lationsergebnisse bewerten zu kénnen.

Im Anschluss wird sich mit der Validierung der numerischen Strémungssimulationen auf
eine Thematik besonderer Wichtigkeit fokussiert, da sie die Glaubwiirdigkeit der erzielten
Resultate erhoht und somit die Akzeptanz insbesondere im medizinischen Fachbereich
zunehmend fordert. Hierbei wird sich auf zwei unabhéngige Ansétze des Methodenver-
gleichs konzentriert. Zum einen werden optische Lasermessungen (in vitro) mit hohen
ortlichen und zeitlichen Auflésungen den numerischen Resultaten gegeniibergestellt und

zum anderen erfolgen qualitative und quantitative Vergleiche zwischen patientenspezifi-
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schen MRI-Flussmessungen (in vivo) und simulativen Blutflussvorhersagen. Insbesondere
die Durchfithrung hochwertiger Messungen durch erfahrene Experimentatoren sichert in
diesem Zusammenhang die hohe Qualitéit der Vergleiche.

Die bereits eingefiihrten Forschungsbereiche der Rupturvorhersage und Behand-
lungsplanung intrakranieller Aneurysmen werden im Anschluss an die Validierungs-
ansitze gezielt adressiert. Hierbei werden fiir unterschiedliche patientenspezifische Félle
héamodynamische Simulationen durchgefithrt und relevante Parameter abgeleitet. Durch
die Gegeniibergestellung dieser Werte fiir rupturiere und unrupturierte Aneurysmen wird
versucht, Ursachen fiir ein erhchtes Rupturrisiko zu identifizieren. Des Weiteren schlief3t
sich die Beschreibung einer internationalen CFD-Ruptur-Challenge an, die 2013 am
Lehrstuhl fiir Stromungsmechanik und Strémungstechnik der Otto-von-Guericke Univer-
sitdt Magdeburg unter der Leitung von Priv.-Doz. Dr. Gabor Janiga organisiert wurde
[JBST14]. Diese ermoglicht es, aufgrund der Teilnahme einer Vielzahl an qualitativ hoch-
wertigen Forschungsgruppen, den aktuellen Forschungsstand der Rupturvorhersage intra-
kranieller Aneurysmen mithilfe numerischer Methoden widerzuspiegeln.

Neben der Rupturvorhersage stellt das letzte inhaltliche Kapitel "Virtuelles Stenting’ eben-
falls einen zentralen Bestandteil dieser Arbeit dar. Hierbei wird das im Rahmen einer uni-
versitétsinternen Kooperation entwickelte Verfahren zur Stent-Deformation auf verschie-
dene medizinisch relevante Beispiele angewendet und diese anschlieSfend hdmodynamisch
modelliert. Durch den Vergleich zu den unbehandelten Konfigurationen gelingt es, Aussa-
gen iiber die Leistungsfahigkeit der einzelnen Implantate und Implantatpositionierungen
abzuleiten.

Abschlielend werden die gewonnenen Erkenntnisse zusammengefasst und die Verwend-
barkeit hinsichtlich einer verbesserten patientenspezifischen Behandlung bewertet. Insbe-
sondere werden die gewonnenen Erfahrungen reflektiert, um Riickschliisse auf die Qualitét
aktueller Blutflusssimulationen ziehen zu kénnen. Des Weiteren werden sich aus der The-
matik entwickelte Fragestellungen herausgestellt, mit denen sich nicht im Rahmen dieser
Arbeit auseinander gesetzt werden konnte, die allerdings eine Relevanz fiir zukiinftige

Untersuchungen besitzen.
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Das nachfolgende Kapitel beschreibt die medizinischen Grundlagen des untersuchten Sach-
verhalts. In diesem Zusammenhang werden die Blutversorgung des menschlichen Gehirns
erlautert und die lokalen Gefafistrukturen dargestellt. Aulerdem erfolgt die Beschrei-
bung der betrachteten zerebrovaskuldren Krankheitsbilder, deren Diagnoseoptionen und
moglicher Therapiemethoden. Medizinische Fachausdriicke sind dafiir im Glossar auf Seite

193 naher erlautert.

2.1 Intrakranielle Blutversorgung

Damit im menschlichen Korper alle Organe, Gewebe und sémtliche Zellen mit Sauerstoff,
Mineralien, Nahrstoffen und vielen weiteren Substanzen versorgt werden, fordert das Herz
téglich bis zu 10.000 Liter Blut. Dabei wird wahrend der Systole das sauerstoffreiche Blut
aus dem linken Ventrikel in den Aortenbogen gepumpt und iiber verschiedene Geféfle zum
Gehirn transportiert, um stets eine Mindestversorgung zu gewihrleisten [BS06]. Vom Aor-
tenbogen ausgehend, beginnt der vordere Kreislauf mit der Arteria carotis communis, die
sich, wie in Abbildung 2.1 lateral dargestellt, in die rechte beziehungsweise linke innere
Halsschlagader (Arteria carotis interna (ICA)) teilt. Diese zweigen an der Schidelbasis
wiederum in die Arteria cerebri media (MCA) und die Arteria cerebri anterior (ACA),
wobei die vorderen Hirnarterien durch die Arteria communicans anterior (AcomA) ver-
bunden sind. Durch die genannten arteriellen Gefifle wird ein grofler Anteil der Ver-
sorgung des Grofhirns sichergestellt. Die Blutzufuhr des Kleinhirns, des Hirnstammes
und der Unterseite des GroB3hirns gelingt durch den hinteren Kreislauf, der wiederum am
Aortenbogen beginnt. Hier teilt sich die Arteria subclavia in die beiden Wirbelarterien
(Arteria vertebralis), die sich allerdings nach dem Eintreten in die Schédelhohle zur Arte-
ria basilaris vereinigen. Oberhalb der kaudalen Briicke verzweigt sie sich erneut und das
Blut verteilt sich auf die beiden hinteren Hirnarterien (Arteria cerebri posterior (PCA)).
Diese stehen auf beiden Seiten iiber die Arteria communicans posterior (PcomA) mit der
Arteria carotis interna in Verbindung und verkniipfen somit den vorderen und hinteren
Kreislauf [EMM93]. Folglich entsteht eine ringédhnliche Verkniipfung der blutférdernden
HauptgefiBe, die als Circulus arteriosus cerebri bezeichnet wird (siche Abbildung 2.1).

Dabei ist zu bemerken, dass die Auspridgung der beschriebenen Geféfle sehr personenspe-
zifisch erfolgt, wobei genetisch unterentwickelte Bereiche durch gesunde Gefafistrukturen

kompensiert werden kénnen. Auch im Falle von auftretenden Gefaflerkrankungen wie
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Stenosen oder Vasospasmen ist somit gewéhrleistet, dass notfalls ein einzelnes Haupt-

gefafl die intrakranielle Blutversorgung sicherstellt.

anterior ?
communicating .

anterior
cerebral
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external carotid Mo s
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Abb. 2.1: Darstellung der intrakraniellen Blutversorgung ausgehend von der Arteria caro-
tis communis (links) und des Circulus arteriosus cerebri (rechts) [Clill]

Die Gefafistruktur gliedert sich in den betrachteten Arterien in drei Schichten, die unter-
schiedlichste Funktionen hinsichtlich des beférderten Mediums Blut aufweisen. Die innere
tunica intima setzt sich aus einer Endothelzell- und Kollagenschicht zusammen, welche
besonders resistent gegeniiber auftretenden Scherkréften ist und somit Agglomerationen
von Thrombozyten hemmt. Auflerdem stellt diese Zellschicht eine Barriere zwischen dem
Blutstrom und dem umliegenden Gewebe dar und realisiert einen regulierten Stofftrans-
port durch die Gefafiwand [Die06]. Die sich anschliefende mittlere Geféfischicht (tunica
media) bestimmt aufgrund ihrer glatten Muskelzellen und elastischen Fasern die Elasti-
zitdt und Festigkeit der Arterien mafigeblich. Dabei gelingt beispielsweise durch Muskel-
kontraktionen eine Regulierung des Gefafidurchmessers. Eine Fixierung der Blutgefafie
in ihrer Umgebung wird durch die tunica adventitia gew&hrleistet, die hauptsichlich
aus Kollagenfasern und Nerven besteht und zusétzlich die Versorgung der genannten

GefaBschichten sicherstellt.
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2.2 Zerebrale Aneurysmen

Im folgenden Abschnitt wird die in dieser Arbeit betrachtete Gefafkrankheit eines An-
eurysmas néher beschrieben. Haufige Orte des Auftretens stellen dabei der abdominale
Bereich des menschlichen Kérpers (z.B. Aortenaneuryma) und der in Kapitel 2.1 beschrie-
bene Circulus arteriosus cerebri dar. Da die durchgefithrten Untersuchungen ausschliefSlich
zerebrale Aneurysmen beinhalten, beziehen sich alle Beschreibungen auf diese Klassifika-

tion.

2.2.1 Definition und Klassifizierung

Das gesunde menschliche Geféasystem ist in der Lage, den auftretenden Belastungen,
die mit jedem kardialen Zyklus aufgebracht werden, standzuhalten. Aufgrund vielfaltiger
Ursachen erfahren die beschriebenen Gefédflschichten allerdings Destabilisierungen, die
in einem Deformationsprozess der geschwiichten Arterienwand resultieren [Las07]. Dazu
zéhlen unter anderem genetische Einfliisse [KHHS86], endogene Faktoren wie Bluthoch-
druck, anatomische Verhiltnisse und verdnderter Blutfluss, aber auch exogene Faktoren
(z.B. Rauchen, erhohter Alkoholkonsum, Einnahme gerinnungshemmender Medikamen-
te) [JPPO1; LKYvBS&5; Ste89; TRAvI6; WKK™198]. Diese ortlich begrenzten, permanenten
GefaBlerweiterungen werden als Aneurysmen bezeichnet. Quantitative Aussagen iiber die
Inzidenz sind jedoch aufgrund zahlreicher Zufallsbefunde beziehungsweise dem Fehlen
von hinweisenden Symptomen nur schwierig zu treffen. Verschiedene Gruppen ermittel-
ten Erkrankungshiufigkeiten zwischen 0,4% bis 10% [CH58; HP58; TH90; MAR70], wobei
iibereinstimmend festgestellt werden konnte, dass bei Frauen und Personen ab dem 30.
Lebensjahr hdufiger Aneurysmen entstehen [WWO00].

Mégliche Verlaufsformen bei Aneurysmaerkrankungen wurden von Humprey [Hum02] be-
schrieben und in Abbildung 2.2 schematisch dargestellt. Setzt ein kontinuierliches Wachs-
tum der Aussackung ein, sind unterschiedliche Szenarien denkbar. Ein zunéchst erhohter
lokaler Spannungszustand kann durch den Raumgewinn gesenkt werden, wodurch das
Einstellen eines stabilisierten Zustands moglich ist. Allerdings erfahren die betroffen
GeféaBischichten einen Verlust an glatter Muskulatur und eine Verdnderung der extrazel-

luliren Gefifmatrix. Eine daraus resultierende Reduzierung von Elastin? und Kollagen®

2 Elastin sorgt als Strukturprotein fiir die Dehnungsfihigkeit und verleiht den GeféBen unter anderem
die Fahigkeit, oszillierenden Druckwellen zu widerstehen.
3 Das Bindegewebsprotein stellt die notwendige Steifigkeit und Zugfestigkeit der Arterien sicher.
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kann zu einer deutlichen Schwéchung der arteriellen Geféafle und letztendlich zu einer Rup-
tur fithren [Ale04]. Eine sich in den meisten Fillen anschlieende Subarachnoidalblutung
kann dabei schwerwiegende Folgen fiir den betroffenen Patienten haben. Charakteristisch
sind sehr starke Kopfschmerzen, Bewusstseinsverlust, Ubelkeit und neurologische Defizi-
te [WDF10]. Weitere mogliche Folgeerkrankungen sind ein Hydrocephalus, Rezidivblu-

tungen und Vasospasmen in Verbindung mit Ischdmien.

S

Pathogenesis Growth and
/ Nemodeling

—— Parent
?

() ==

Complications
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Abb. 2.2: Mogliche Verlaufsformen bei der Bildung von zerebralen Aneurysmen
(links) [CUR10] und Bennenung der geometrischen Komponenten eines exem-
plarischen Bifurkationsaneurysmas (rechts) [Gas14]

Parent vessel

Inlet

Eine Klassifikation von zerebralen Aneurysmen gelingt hinsichtlich verschiedenster Kri-
terien. Dabei erfolgt in der Regel eine Einteilung nach Morphologie, Grofle und Ort des
Auftretens. Im Rahmen dieser Arbeit werden die drei Charakteristika nachfolgend néher

beschrieben.

Morphologie

Grundsétzlich konnen zerebralen Aneurysmen morphologisch in wahre und falsche An-
eurysmen eingeteilt werden, wobei auflerdem hauptsachlich zwischen sakkuldren und
fusiformen Aneurysmen unterschieden wird®. Intrakraniell werden hauptsichlich Sak-
kuldraneurysmen diagnostiziert, wobei ihr Auftreten auf circa 66%-98% geschéitzt

wird [YZvA90]. Sie zeichnen sich durch eine ballonartige Aussackung aus und wer-

4 Eine weitere Art der Gefierweiterung wird durch das Aneurysma dissecans beschrieben, wobei auf
diese Form nicht néher eingegangen wird.
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den iiber ihren Halsdurchmesser, das Ostium® und den Dom, als entferntesten Punkt
zum gesunden GefaBlumen, charakterisiert. Fusiforme Aneurysmen hingegen besitzen
eine spindelartige, lingliche Form und weisen keinen Halsbereich auf. Hinsichtlich der
Rupturwahrscheinlichkeit fanden Weir et al. [WAK™03] heraus, dass sakkuldre Aneu-
rysmen mit kleineren Hélsen eher rupturieren als breitbasige. Des Weiteren wurden Se-
kundéraussackungen und im Allgemeinen nichtsphérische Formen mit erhohtem Ruptur-
risiko assoziiert [Cro66; SMRYD'06; dRVAR09]. Ebenso kénnen multiple Aneurysmen in
bis zu 34% der diagnostizierten Patienten auftreten, wodurch sich ein zusétzliches Rup-
turrisiko einstellt [OH85; RHPS94; Ina09].

Abbildung 2.2 (rechts) illustriert ein exemplarisches Bifurkationsaneurysma und kenn-
zeichnet die einzelnen geometrischen Komponenten, die nachfolgend in dieser Arbeit ver-

wendet werden.

GroBe

Da im klinischen Alltag bisher kein verldssliches Rupturkriterium Anwendung findet,
das auf himodynamischen Untersuchungen basiert, stellt die Grofle des Aneurysmas die
wichtigste Hilfestellung fiir die Behandlungsnotwendigkeit dar. Dabei gilt grundsétzlich,
dass mit zunehmender Aneurysmagrofie das Rupturrisiko steigt [RDAvGI8; MFH105;
IMUT09]. Wiebers et al. [WWHT"03] veroffentlichten dazu in einer fiinfjahrigen Studie,
die 4060 Patienten umfasste, die vorhandenen Rupturraten mit Angabe der spezifischen

Aneurysmadurchmesser. Tabelle 2.1 fasst die gewonnenen Erkenntnisse zusammen.

Tabelle 2.1: Rupturraten intrakranieller Aneurysmen in Abhéngigkeit des Durchmessers
fiir die anteriore und posteriore Hirnzirkulation [WWHT03].

Grofe <7mm | 7-12 mm | 13-24 mm | >25 mm
Lage
ICA/AcomA/
ACA/MCA 0% 2.6% 14.5% 40%
PeomA /Posteriore | o cor |1y 50r | 1549 50%
Zirkulation

In Patienten, die multiple Aneurysmen besaflen, rupturierte mehrheitlich das grofite
Aneurysma zuerst (74-88%) [Woo64; Cro66; OKOTI7]. Nichtsdestotrotz kénnen aber

auch kleine Aneurysmen rupturieren, wodurch sich zeigt, dass die Groéfle nicht als ein-

® Die gedachte Fliiche zwischen dem Aneurysmavolumen und dem urspriinglichen Gefifverlauf wird als
Ostium bezeichnet.
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ziges Kriterium gesehen werden kann [OHST04; BRB106]. AuBerdem ergaben unter-
schiedliche Studien, dass neben den genannten Risikofaktoren auch die Hamodynamik

einen signifikanten Einfluss auf das Rupturrisiko intrakranieller Aneurysmen besitzen
kann [CMWP11b; SPC09; XNT*11].

Ort des Auftretens

Wie bereits einleitend beschrieben, treten Aneurysmen hauptséchlich abdominal oder in-
trakraniell auf. Intrakranielle Aneurysmen werden vorwiegend an Bifurkationen des Cir-
culus arteriosus cerebri diagnostiziert, wobei etwa 85% in der anterioren Zirkulation ent-
stehen [WDF10]. Den héufigsten Ort stellt dabei mit 30%-35% die Arteria communicans
anterior dar, allerdings sind in diesem Prozentsatz auch die Aneurysmen des Knoten-
punkts zwischen Al- und A2-Segment der Arteria cerebri anterior enthalten.

Deutlich weniger Aneurysmen befinden sind im hinteren Kreislauf (15%), wobei der
grofite Anteil mit etwa 50% an der Spitze der Arteria basilaris diagnostiziert wur-
de. Allerdings zeigt Tabelle 2.1, dass das Rupturrisiko von Aneurysmen in der po-
sterioren Zirkulation eine hohere Wahrscheinlichkeit aufweist, als im vorderen Be-
reich [RDAvG98; WWHT03; CMMO05; MFHT05; IMU*09].

2.2.2 Diagnosemdoglichkeiten

Grundsétzlich werden intrakranielle Aneurysmen auf zwei unterschiedliche Arten diagno-
stiziert. Zum einen kann ein Zufallsbefund entstehen, wenn beispielsweise ein MRT des
Kopfes durchgefiithrt wird und Auffilligkeiten in Bezug auf die zerebralen Geféfiformen
sichtbar werden (asymptomatisch). Dieses wird zum Teil bei Patienten durchgefiihrt, de-
ren Familienhistorie mehrere Aneurysmen aufweist. Treten allerdings spezifische, durch
ein Aneurysma verursachte Symptome auf, kann ebenfalls mithilfe von bildgebenden Ver-
fahren eine Diagnose erfolgen. Mogliche Symptome beinhalten unter anderem sehr starke
Kopfschmerzen, Bewusstseinsverlust oder neurologische Einschrinkungen. Dabei kann die
Intensitét stark variieren und héngt zusétzlich vom Status des Aneurysmas ab. Beispiels-
weise konnen Symptome aufgrund von Raumforderungen eines unrupturierten Aneurys-
mas entstehen oder direkt durch eine Ruptur und einer sich anschlieBenden subarachnoi-

dalen Hamorrhagie verursacht werden.
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2.2.3 Therapieoptionen

Bei einem positiven Aneurysmabefund muss der behandelnde Arzt die fiir den Patienten
optimale Behandlungsstrategie entwickeln [VMMO5]. Dabei flieBen in den Entscheidungs-
prozess unterschiedliche Kriterien ein, wobei unter anderem der Ort des Auftretens, die
anatomische Zugingigkeit, die Aneurysmagrofie und die Situation des Patienten (Alter,
Lebenserwartung, korperlicher Zustand) berticksichtigt werden. Grundsétzlich stellt die
Vermeidung einer Ruptur das primére Ziel der Therapie dar. Sollte das Rupturrisiko je-
doch geringer als das Komplikationsrisiko einer Intervention eingeschétzt werden, stellen
regelméflige Beobachtungen zur Kontrolle eines moglichen Aneurysmawachstums die be-
ste Entscheidung dar.

Falls bereits eine Ruptur aufgetreten ist, zeigen unterschiedliche Studien, dass die Gefahr
einer erneuten Ruptur als relativ hoch eingestuft werden kann (bis zu 39%) [WAB*83;
HVvGvC87; OTS01; BART02]. Aus diesem Grund besteht eine besondere Dringlichkeit
in der Durchfithrung einer fiir den Patienten individuell am besten ausgewéhlten Be-
handlungsmethode. Dazu wird grundsétzlich zwischen den im Folgenden beschriebenen

Behandlungsoptionen unterschieden.

Operative Behandlung

Bei der éltesten Methode zur Behandlung intrakranieller Aneurysmen handelt es sich um
die KraniotomieS. Dabei wird nach Offnung der Schideldecke das betroffene Aneurys-
ma freigelegt und anschlieBend ein Titan-Clip am Hals des Aneurysmas platziert (siehe
Abbildung 2.3 links). Abschliefend wird das Aneurysma punktiert. Das als Clipping be-
zeichnete Verfahren sorgt somit fiir eine sofortige Unterbrechung der Blutflusses in den
erkrankten Gefaflabschnitt und die Gefahr einer wiederholten Ruptur kann als niedrig
angesehen werden. Dem gegeniiber stehen jedoch signifikante Risiken aufgrund der am of-
fenen Hirn durchgefiihrten Operation. Die ISAT-Studie” offenbarte, dass 30,9% der durch
Clipping behandelten Patienten im ersten Jahr nach dem Eingriff schwere Behinderungen

aufwiesen oder verstarben [MKY*05].

6 Neurochirurgischer Eingriff zur Durchfiihrung einer Hirnoperation.
7 International Subarachnoid Aneurysm Trial



14 2.2 Zerebrale Aneurysmen

Endovaskuldre Behandlung

Ein weiterer Ansatz zur Therapie von intrakraniellen Aneurysmen stellt die endovaskulédre
Behandlung dar. Bei diesem minimal-invasiven Eingriff wird ein Mikrokatheter in die Lei-
stenarterie eingefithrt und bis zu dem zu behandelnden Aneurysma navigiert. Anschlie-
Bend werden sogenannte Guglielmi Detachable Coils in die GeféaBaussackung eingefiihrt.
Diese Platinspiralen beeinflussen den Blutfluss dahingehend, dass durch die Absenkung
der Flussgeschwindigkeit eine Thombosebildung initiiert wird. Untersuchungen haben in
diesem Zusammenhang gezeigt, dass eine Packungsdichte zwischen 30% und 40% des An-
eurysmavolumens eine Flussreduzierung um mehr als 50% erzielt [BGAT10]. Neben dem
Vorteil, dass das Verfahren im Vergleich zum Clipping einen deutlich weniger invasiven
Charakter aufweist, besteht die Gefahr, dass bei einer Intervention die Spitze eines Coils
durch die zum Teil sehr diinne Aneurysmawand sticht und eine Blutung verursacht. Des
Weiteren treten haufig Komplikationen bei der Behandlung breitbasiger Aneurysmen auf.
Aufgrund des verhéltnisméflig groflen Aneurysmahalsdurchmessers verbleibt der Platin-
draht nach der Platzierung nicht im Aneurysma und kann somit zu einem Verschluss des
blutfithrenden Gefafles fithren.

Der Einsatz eines aufblasbaren Ballons dient zur Verhinderung der letztgenannten Kom-
plikation. Dabei wird ein zweiter Mikrokatheter zur Platzierung des Ballons benotigt.
Dieser verschlieit im finalen Zustand das Ostium des Aneurysmas temporér und das Coi-
ling kann unter stromungsberuhigten Bedingungen durchgefiihrt werden. Folglich kénnen
hohere Packungsdichten und eine schnellere Hamostase erzielt werden. Dem gegeniiber
stehen jedoch ebenfalls Komplikationsrisiken aufgrund der zeitweisen Gefafiblockade und
Rezidivraten der Aneurysmen zwischen 15% und 30% wurden berichtet [WTK'11].
Eine zusitzliche Weiterentwicklung der endovaskuldren Behandlung stellt der Einsatz
eines Stents im erkrankten Geféfibereich dar. Aufgrund der Drahtgeflechtstruktur, die
hiufig aus biovertriglichem Nitinol® besteht, fiihrt zu einer signifikanten Verbesserung
des Coiling-Resultats und es kann eine deutliche Reduzierung der rezidiven Blutungs-
wahrscheinlichkeit erzielt werden.

Da intrakranielle Aneurysmen eine hohe Vielfalt hinsichtlich ihrer Lage und Form be-
sitzen, ldsst sich jedoch nicht jede GefiBaussackung durch das Einbringen eines Coils
behandeln. Des Weiteren birgt, wie bereits beschrieben, der direkte Kontakt mit dem

entsprechenden Aneurysma stets die Gefahr, Rupturen wiahrend der Intervention zu ver-

8 Diese Formgedichtnislegierung besteht aus einer Nickel-Titan-Komposition und zeichnet sich durch
seine hohe Festigkeit und Korrosionsbesténdigkeit aus.
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ursachen, da die existierenden Wanddicken im Vergleich zu gesunden Gefiaflabschnitten
zum Teil erheblich diinner sind. Aus den genannten Griinden wurde der Ansatz des intra-
vaskulédren Stentings weiterentwickelt und fithrte zu einer Modifizierung der Porositét. Der
sogenannte Flow Diverter weist ein deutlich feineres Gittergeflecht auf und erzielt somit
eine signifikante Reduzierung des in das Aneurysma eintretenden Blutflusses. Durch die
Erhohung der Verweilzeit des Blutes im Aneurysmalumen werden biochemische Vorgénge
initiiert, die zu einer Thrombose im erkrankten Gefafbereich fithren. Somit soll sich die
betroffene Gefaflwand auf natiirlichem Weg erneut stabilisieren und in den urspriinglichen
Zustand zuriickentwickeln. Anwendung findet diese Behandlungsmethode hauptséichlich
bei breitbasigen, fusiformen und sogenannten Riesen-Aneurysmen und zeichnet sich durch
eine hohe Verschlussrate der Aneurysmen aus. Neben den genannten Vorteilen existieren
jedoch Studien, in denen verspétete Komplikationen aufgrund von mangelnder Effekti-
vitdt und Erhohung des intraluminalen Drucks entstanden sind [WKNT11; SVM*13].
Des Weiteren kann die Verwendung eines Flow Diverters bei Bifurkationsaneurysmen
zu einer Unterversorgung angrenzender Blutgefiafie fithren, da diese ebenfalls durch das
feine Drahtgeflecht abgedeckt werden. Es zeigt sich somit, dass nach wie vor keine der
beschriebenen Therapien eine vollstdndige Heilung intrakranieller Aneurysmen garantiert
und Optimierungsbedarf bei den aktuell verwendeten Methoden besteht. In Kapitel 7 wird
diese Problematik umfangreich adressiert, wobei diese Arbeit vorwiegend die Behandlung
auf Basis von Flow Divertern betrachtet.

Abbildung 2.3 illustriert schematisch das Ergebnis eines Coilings, unterstiitzt durch einen
Stent, und die ausschlielliche Verwendung eines Flow Diverters zur Reduzierung der Ein-

stromung.

Abb. 2.3: Behandlungsmoglichkeiten zerebraler Aneurysmen: Coiling und Clipping (links)
[May10], Unterstiitzung des Coilings durch den Einsatz von Stents (Mitte)
[med10], Verwendung eines Flow Diverters zur Reduzierung des in das An-
eurysma eintretenden Blutflusses (rechts) [Conl4]
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Fiir die Durchfithrung numerischer Stromungssimulationen in intrakraniellen Aneurys-
men ist es zunéchst notwendig, zahlreiche Arbeitsschritte durchzufiihren, die einen hohen
interdisziplindren Charakter aufweisen. Grundlage aller weiterfithrenden Untersuchungen
bildet die Akquise der betroffenen Geféafiregion mithilfe von bildgebenden Verfahren. An-
schlieBend werden die daraus resultierenden Schichtdaten genutzt, um dreidimensionale
Oberflachenmodelle zu rekonstruieren. Diese patientenspezifischen Daten ermoglichen
die Untersuchung individueller Stromungsmuster, was durch die Nutzung idealisierter
Geometrien, wie es in zahlreichen bisherigen Forschungsarbeiten durchgefiihrt wurde,
nicht gelingt. Auf Basis der Rekonstruktion erfolgt die Generierung eines Volumennetzes,
sodass die gesamte Geometrie raumlich diskretisiert wird. Nach der Implementierung ge-
eigneter Randbedingungen kénnen Blutflusssimulationen mithilfe der CFD durchgefiihrt
und abschliefend analysiert und bewertet werden. Abbildung 3.1 fasst die genannten
Arbeitsschritte, die fiir die Durchfithrung hdmodynamischer Simulationen nétig sind,
zusammen und illustriert dabei die einzelnen Stufen mithilfe von charakteristischen
Darstellungen. Nachfolgend werden die Grundlagen der relevanten Arbeitsschritte néher

erlautert und ihr Einfluss auf die resultierenden Simulationsergebnisse herausgestellt.
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Abb. 3.1: Schematische Darstellung des interdisziplindren  Arbeitsablaufs zur
Durchfithrung himodynamischer Strémungssimulationen.
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3.1 Medizinische Bildgebung

Die Visualisierung mithilfe bildgebender Methoden kann durch eine Vielzahl an Moda-
litdten realisiert werden. Dabei besitzt jedes Verfahren konkrete Vorteile fiir den jeweiligen
Anwendungsbereich. Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefithrten Untersuchungen ba-

sieren ausschliellich auf den im Folgenden erlduterten Vorgehensweisen.

3.1.1 Digitale Subtraktionsangiographie

Eine besondere Form der Bildgebung basierend auf Rontgenstrahlung bildet die digitale
Subtraktionsangiographie (DSA). Diese stellt aufgrund ihrer hohen rdumlichen Auflsung
den Goldstandard zur Detektion intrakranieller Aneurysmen dar. Sobald bei einem Pati-
enten der Verdacht auf eine SAB besteht, wird schnellstmoglich eine DSA durchgefiihrt,
die als Grundlage fiir die weitere Therapieentscheidung dient. Eine moglichst frithe Bild-
gebung ist essentiell, da die Gefahr des erneuten Auftretens einer Hirnblutung in den
ersten 24 Stunden bei etwa 4% liegt® [WDF10].

Die Bildakquise erfolgt unter Zuhilfenahme eines Kontrastmittels, das durch einen Mi-
krokatheter an der gewiinschten Position intravaskulér injiziert wird. Das Verfahren kann
somit als minimal-invasiv eingestuft werden, wobei die Komplikationsraten (z. B. Infekti-
on, Blutung, Blutgerinnselbildung, Kontrastmittelallergie) als gering einzuschétzen sind.
Grundlage bildet ein drehbarer und beweglicher C-Arm, der die Réntgenquelle und den
gegeniiberliegenden Rontgendetektor enthélt. Der prinzipielle Ablauf der Bildgebung ge-
staltet sich wie folgt: Zunéchst wird die Aufnahme eines Maskenbilds durchgefiihrt. Nach
der anschlieSfenden Kontrastmittelinjektion wird eine Reihe von Fiillungsbildern aufge-
nommen. Wird nun das Maskenbild von dem jeweiligen Fiillungsbild abgezogen (subtra-
hiert), resultiert die Darstellung des reinen GefiaBsystems. Abbildung 3.2 illustriert die

beschriebenen drei Schritte zur Freilegung der arteriellen Gefafistrukturen.

Zwar gelingt durch eine DSA eine gut kontrastierte Darstellung der Gefafiverlaufe, aller-
dings ergeben sich Limitationen aufgrund des zweidimensionalen Charakters. Dazu zdhlen
hauptséchlich Geféaliiberlappungen, eine Perspektivenverkiirzung der Geféfie und variable
Vergroferungen unterschiedlicher Regionen [GCM™04]. Damit tatsidchlich alle existieren-

den Aneurysmen detektiert werden konnen, wéiren mehrere DSA Aufnahmen notwendig,

9 Die Wahrscheinlichkeit einer erneuten Ruptur bei unbehandelten Aneurysmen steigt sogar auf 20%
nach 2 Wochen und auf 50% nach 6 Monaten [ERS8S8].
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Abb. 3.2: Tllustration des Ablaufs einer digitalen Subtraktionsangiographie: Aufnah-
me des Maskenbildes (links), Kontrastmittelinjektion mit anschliefender
Fiillungsbildaufnahme (mitte), Subtraktion der Aufnahmen zur Freistellung der
kontrastierten Blutgefafie (rechts) [SJO7].

wodurch sich aufgrund von Kontrastmittelmenge und ionisierender Strahlung eine hohere
Belastung fiir den Patient ergeben wiirde.

Eine Weiterentwicklung des Verfahrens stellt die 3D Rotationsangiographie (3D-DSA) dar.
Durch sie gelingt eine erheblich bessere Visualisierung des pathologischen Bereichs und
der angrenzenden Gefdaflanatomie. Dabei besitzt insbesondere die Charakterisierung des
Halses, der Form und der Grofle eines Aneurysmas eine hohe Bedeutung [vRSAGT08]. Die
Bildakquise erfolgt im Gegensatz zur urspriinglichen DSA durch eine Hochgeschwindig-
keitsrotation und -translation des C-Arms um die gewiinschte Region. Dabei werden Pro-
jektionsbilder aus unterschiedlichen Winkeln aufgenommen, sodass sich ein dreidimensio-
naler Datensatz ergibt. Mithilfe von volumetrischen Rekonstruktionsalgorithmen kann das
kontrastierte Geféaivolumen generiert und von einer beliebigen Ansicht betrachtet werden.
Dabei weisen klinische Bildgebungen eine raumliche Auflésung von 512x512x256 Schich-
ten'? mit einer Voxelgréfie von etwa 0,5x0,5x0,5 mm auf. Auflssungen bis zu 0,25 mm Vo-
xelkantenldnge konnen auf entsprechenden Geriten ebenfalls erreicht werden [KLMTO07].
Trotz der verbesserten Moglichkeit der Planung chirurgischer und endovaskuldrer Inter-
ventionen, kann jedoch gerade bei komplexen intrakraniellen Aneurysmen nicht stets die
exakte Anatomie des Halses und kleiner angrenzender Gefiafle visualisiert werden. Somit
obliegt es in solchen Fillen der Erfahrung des behandelnden Arztes, welche Behandlung
die patientenspezifisch beste darstellt.

10 Die Angabe der Schichten bezieht sich auf ein kartesisches Koordinatensystem mit den Komponenten
x, y und z, wobei letztere parallel zur Kérperachse ausgerichtet ist.
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3.1.2 Computertomographie

Die computertomographische Angiographie (CTA) stellt ein weiteres minimal-invasives
Verfahren zur Visualisierung zerebraler Blutgefdfie dar und gilt als Goldstandard fiir die
Identifikation, Lokalisierung und Quantifizierung einer SAB [WDF10; vGvD82]. Die Dia-
gnose einer Blutung héngt dabei stark von der Menge des austretenden Blutes, dem
Hamatokrit und dem Zeitpunkt der Messung ab. Innerhalb von 24 Stunden kénnen 95%
der SAB detektiert werden, wobei es nach wenigen Tagen unmoglich wird, ausgetretenes
Blut mittels CTA zu erkennen [VRHV95].

Grundsétzlich erfolgt der Ablauf identisch zu einer herkémmlichen Computertomogra-
phie. Dabei wird der Patient unter Zugabe eines Kontrastmittels in axialer Richtung
durch einen Scanner bewegt, wihrend eine Réntgenquelle und der dazugehorige Detektor
um 180° rotiert. Gleichzeitig werden unterschiedliche Intensitdten der Strahlung detek-
tiert, die die verschiedenen Stoffeigenschaften reprisentieren. In einem zweiten Schritt
erfolgt mithilfe eines gefilterten Riickprojektionsalgorithmus eine Rekonstruktion der ein-
dimensionalen Profile in eine zweidimensionale Schicht. Multidetektor-CTs kénnen bei
nur einer Rotation bereits bis zu 320 Schichten aufnehmen. Folglich gelingt eine deutli-
che Senkung der Aufnahmezeit, Strahlenaussetzung und benotigten Kontrastmittelmenge
und es konnen wie bei der 3D-DSA Volumendatensitze rekonstruiert werden, die die
Erkennung potentieller Geféerkrankungen signifikant unterstiitzt [Gas14]. Aulerdem be-
deutete die Entwicklung der Mehrfachreihendetektion fiir die Computertomographie eine
enorme Verbesserung hinsichtlich der Darstellung kleiner Blutgeféafie und intrakranieller
Aneurysmen, sodass sich bessere Diagnostikergebnisse fiir die Gefaflaussackungen einstell-
ten. Es konnte in einer Studie gezeigt werden, dass die Positiv- und Negativvorhersagen
mit Multidetektor-CTs bei 99% beziehungsweise 95,2% lagen [WUCT03].

Die aus einem CT-Scan resultierenden Schichten enthalten Intensitdten, die den Absorpti-
onswerten der gescannten Strukturen entsprechen. Dabei wird fiir die Quantifizierung die
Einheit Hounsfield (HU) verwendet, wobei sich Werte zwischen -1000 (Luft) und +1000
einstellen kénnen (Knochen). Da Blut einen HU Wert von circa 40 besitzt, ldsst es sich
nicht eindeutig vom umliegenden Gewebe differenzieren. Durch die Verwendung eines
Kontrastmittels hingegen, das den HU Wert auf ein knochenéhnliches Level verschiebt,
kann eine Identifikation des GefaSlumens erzielt werden.

Limitationen der CTA ergeben sich zum einen hinsichtlich des verfiigharen Messraums.
Aufgrund der Bauart herkommlicher Scanner konnen zum Teil {ibergewichtige Personen

das Verfahren nicht nutzen. Des Weiteren existiert eine maximale ¢rtliche Auflésung von
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etwa 0,35 mm Voxelkantenléinge bei 512x512x256 Schichten. Auflerdem ist klar heraus-
zustellen, dass jodhaltiges Kontrastmittel zum Einsatz kommt und Strahlenbelastung fiir
den Patienten existiert. Nichtsdestotrotz wird die CTA aufgrund der genannten Vortei-
le, der hohen Verfiigharkeit und der kurzen Messdauer im klinischen Alltag vielfiltig fiir
die Visualisierung intrakranieller Aneurysmen eingesetzt [WKPF07b]. Ein herkémmlicher
Scanner und beispielhafte Bilddaten sind zur Veranschaulichung in Abbildung 3.3 darge-
stellt.

Abb. 3.3: (a) Beispiel eines modernen Computertomographen von Siemens Healthcare
(SOMATOM® Definition Flash) [Heal4], (b) zweidimensionale CTA-Aufnahme
eines intrakraniellen Aneurysmas, (c¢) dreidimensionale Rekonstruktion der kon-
trastierten Hirngefée zur verbesserten Visualisierung [ALW™06].

3.1.3 Magnetresonanztomographie

Neben den zuvor beschriebenen Methoden zur medizinischen Bildgebung findet zuneh-
mend die Magnetresonanztomographie (MRT) Anwendung, um zerebrale Aneurysmen
zu visualisieren und in der Folge deren Status zu charakterisieren. Dabei wird im Ge-
gensatz zur CTA keine ionisierende Strahlung verwendet, sondern der Drehimpuls von
Wasserstoffatomkernen!! genutzt, um zwischen verschiedenen Strukturen zu unterschei-
den. Dieser wird als Spin bezeichnet und weist eine Magnetisierung mit einem zufillig
ausgerichteten Magnetisierungsvektor myy,;, auf. Durch Anlegen eines starken magneti-
schen Feldes By erfahren die Atomkerne eine Ausrichtung entsprechend des Feldvektors
m, (siche Abbildung 3.4). Dabei weisen klinische MR-Scanner eine Feldstiarke von 1,5
Tesla beziehungsweise 3 Tesla auf und im Forschungsbereich finden Geréte mit 7 Tesla
und sogar 12 Tesla Anwendung'?. Aufgrund der Ausrichtung wird durch die Kerne ei-

ne longitudinale Magnetisierung in Richtung mg erzeugt, wobei diese eine Schwingung

I Wasserstoff ist im menschlichen Gewebe am hiufigsten vorhanden.
12 Das Magnetfeld der Erde besitzt eine Feldstirke von 30 4T am Aquator und 60 yT an den Polen.
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mit der sogenannten Larmorfrequenz durchfithren. Durch das Aufbringen eines hochfre-
quenten, zum statischen Magnetfeld B, senkrecht verlaufenden Wechselfeldes, findet eine
Auslenkung der ausgerichteten Atomkerne statt, sodass sich eine transversale Magneti-
sierung einstellt. Diese rotierende Transversalmagnetisierung indiziert in einer Messspule
eine nachweisbare Wechselspannung. Nach dem Abschalten der transversalen Radiofre-
quenz orientieren sich die Wasserstoffkerne wieder am statischen Magnetfeld, wobei die
Relaxation je nach Gewebestruktur unterschiedliche Abklingzeiten aufweist. Diese wer-
den wiederum von den Empfangerspulen des Scanners gemessen und ermoglichen auf-
grund der Signalstiarke eine Differenzierung der existierenden Regionen. Mithilfe einer
Fourier-Transformation werden abschliefend die gemessenen Signale rdumlich zugeordnet
und in Grauwertintensitdten umgewandelt, sodass sich ein zweidimensionales Schichtbild
ergibt [HBL12]. Durch die Aneinanderreihung mehrerer Schichten kann dquivalent zur
3D-DSA und CTA ein Volumenmodell erzeugt werden. Ubliche klinische Auflésungen bei
512x512x256 Schichten betragen 0,7x0,5x0,9 mm Voxelkantenldnge, konnen allerdings in
Forschungsgeriten auf beispielsweise 0,26x0,26x0,3 mm erhéht werden [BSJ*13].

Bei vaskuldren Anwendungen kann eine Verbesserung des Verfahrens durch die Nut-
zung eines Kontrastmittels erzielt werden. Dies erfordert allerdings einen minimalinva-
siven Eingriff. Eine weitere Moglichkeit zur verbesserten Visualisierung der arteriellen
Gefafistrukturen bildet die Time-of-Flight-Sequenz (ToF). Diese nutzt den Umstand, dass
die Wasserstoffatome im stromenden Blut deutlich ungeséttigter sind als im statischen
umliegenden Gewebe und eine stirkere longitudinale Magnetisierung aufweisen. Folglich
stellt sich auBlerhalb der Geféafe eine deutlich schnellere Relaxation ein und das Blut emit-
tiert ein stirkeres Signal [SLRL02]. In Bereichen niedriger Stromungsgeschwindigkeiten,
wie zum Beispiel bei sehr grolen Aneurysmen, kénnen bei diesem Ansatz allerdings Bild-
artefakte entstehen, da sich ein zu geringer Kontrast zum angrenzenden Gewebe einstellt.
Fiir Patienten mit einer akuten SAB ist die Verwendung eines MRT's als eher ungeeignet
einzustufen, da diese in der Regel nicht fiir die gesamte Messzeit bewegungslos bleiben
konnen. Deshalb stellt die CTA fiir solche Félle die Methode erster Wahl dar. Das MRT
wird stattdessen eher eingesetzt, wenn sich bei Patienten nach einer SAB ein negati-
ves Angiogramm ergibt und die Ursache beispielsweise in einem thrombosierten Aneu-
rysma gesehen werden kann [WDF10]. Auch fiir Verlaufskontrollen nach endovaskuldren
Therapien (siehe Kapitel 2.2.3) eignet sich ein MRT aufgrund des nichtinvasiven und
strahlungsfreien Charakters. Somit wird die ToF-Sequenz insbesondere verwendet, um

rezidivierende Aneurysmen zu detektieren, die eine erneute endovaskuldre Behandlung

benstigen [PDBT06; WKPF07a]. Dabei hingt die Genauigkeit allerdings stark davon ab,
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wie die Rohbilder prozessiert und anschliefSend interpretiert werden. Auch die Aneurys-
magroBe besitzt eine grofle Bedeutung, denn Aneurysmen mit einem Durchmesser, der
mehr als 6 mm betrigt, werden zu 95% detektiert [ASGT97]. Als kritischer Durchmesser
gilt bei heutigen, im klinischen Alltag verwendeten MR-Scannern ein Wert von 3 mm, da
unterhalb dessen kaum verléssliche Ergebnisse erzielt werden kénnen [WDEF10].

Zusammenfassend konnen dem beschriebenen bildgebenden Verfahren die folgenden Vor-
und Nachteile zugeordnet werden. Die Abwesenheit von Rontgenstrahlung und nachweis-
lich fehlenden Langzeiteffekten besitzen einen hohen Stellenwert. Auch die Moglichkeit
einer nichtinvasiven Anwendung (auler bei kontrastverstarkter MRT) erhoht die Attrak-
tivitdt des Verfahrens zusétzlich. Zwar existiert im Vergleich zur CTA nur ein schwacher
Kontrast bei knochernen Strukturen, dafiir zeichnet sich die MRT allerdings durch ei-
ne erhebliche bessere Kontrastierung der Weichteilbereiche (Gewebe, Organe) aus. Die
rdumliche Auflésung klinischer Scanner limitiert die Anwendung fiir kleine Aneurysmen.
Des Weiteren weist die Methode zum Teil lange Scanzeiten auf, die es dem Patienten
erschweren, kontinuierlich Bewegungen zu unterdriicken. Auch die Verwendung eines star-
ken Magnetfeldes fiihrt zu Einschrdnkungen, da Personen mit Herzschrittmachern oder
Metallen im Korper fiir eine Messung nicht zugelassen werden diirfen [HAT194]. Ab-
schlieBend muss herausgestellt werden, dass sich aufgrund der Methodik Bildartefakte
einstellen konnen, die im Vergleich zur CTA h&aufiger auftreten. Dazu zéhlen hauptséachlich
Bewegungs- und Flussartefakte, die beispielsweise durch Atmung und Gebiete langsamer

Stromungsgeschwindigkeiten verursacht werden.

3.1.4 Sonographie

Bei der Sonographie werden Ultraschallwellen genutzt, um unterschiedliche Strukturen im
menschlichen Korper zu visualisieren. Dazu zéhlen beispielsweise das Gewebe, Muskeln,
Organe oder Blutgefiafie. Neben der reinen Darstellung kann zusétzlich die Blutflussrich-
tung und -intensitiat gemessen werden, wobei darauf gesondert in Kapitel 3.2.2 eingegan-
gen wird.

Grundsétzlich gliedert sich die Bilderzeugung durch Ultraschall (US) in die nachfolgen-
den Schritte. Die Anregung der Schallwellen, die im Bereich zwischen 1 und 40 MHz
liegen, erfolgt durch die Nutzung des umgekehrten Piezo-Effekts. Somit kénnen Mes-
sungen in Echtzeit erfolgen und neben den Strukturen selbst auch deren Bewegungen
dargestellt werden. Bei der Wahl der anzuwendenden Frequenz muss stets zwischen der

rdumlichen Auflésung und der Eindringtiefe abgewogen werden. Niedrige Frequenzen er-
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(@) (b)

Abb. 3.4: (a) Grundprinzip der Magnetresonanztomographie: Durch Anlegen eines kon-
stanten Magnetfelds richten sich Wasserstoffatomkerne an diesem aus. Ei-
ne transversale Magnetisierung fithrt zu einer Auslenkung, wobei nach dem
Abschalten der externen Radiofrequenz charakteristische Relaxationszeiten in
Abhéngigkeit von der jeweiligen Struktur emittiert werden [HBL12], (b) Schicht-
aufnahme eines MR-Scans mit hohem Weichteilkontrast und der Darstellung
eines intrakraniellen Aneurysmas, (c) Initiale Segmentierung mit hohem Rau-
schen in den Bilddaten und der Existenz von Verschmelzungs- und Durch-
spiilungsartefakten.

zeugen geringere Auflosungen, konnen aber aufgrund der hoheren Wellenldnge tiefer in
das zu untersuchende Objekt eindringen. Bei hohen Frequenzen stellt sich das gegentei-
lige Verhalten ein. Die sich ausbreitenden Wellen erfahren im durchdriangten Material
je nach dessen Dichte verschiedene Impedanzen. Insbesondere an Grenzflichen zwischen
zwei unterschiedlichen Strukturen erfolgt eine starke Reflektion des Schalls. Die reflektier-
ten Schallwellen werden teilweise wieder empfangen und abschliefend interpretiert. Dabei
wird jedes Signal hinsichtlich der Durchlaufzeit, Eindringtiefe und Magnitude analysiert
und als Grauwert codiert [GCS09], sodass sich ein zweidimensionales Abbild ergibt. Durch
die Aneinanderreihung mehrerer 2D-Sequenzen koénnen zusétzlich dreidimensionale Auf-
nahmen akquiriert werden.

Das Verfahren zeichnet sich sowohl durch seine schnelle und sichere Anwendung, als auch
durch die verhéaltnisméfig giinstige Anschaffung in Kombination mit geringen Folgekosten
aus. Aulerdem kann die hochste Auflésung der bildgebenden Verfahren erzielt werden,
wenn sich der zu untersuchende Bereich nah am Schallkopf befindet. Im Gegensatz zu
rontgenbasierten Bildgebungsverfahren sind des Weiteren keine gesundheitlichen Beein-
trachtigungen bekannt. Den genannten Vorteilen stehen jedoch signifikante Nachteile ge-

geniiber, die die Anwendung von US hinsichtlich der Detektion von Gefaflerkrankungen
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betrachtlich einschréankt. Dazu zahlt hauptséachlich die Tiefenabhéngigkeit der ortlichen
Auflosung. Aulerdem kann zu einem Zeitpunkt nur ein verhéltnisméfig kleines Gebiet fo-
kussiert werden. Des Weiteren ist die Bildqualitdt und -interpretation stark von der Erfah-
rung des jeweiligen Anwenders abhéngig. Somit kénnen keine verlésslichen Aussagen zur
Sensitivitéit getroffen werden. Auch der Einfluss von Rauschen auf die Signaliibertragung
ist nicht vernachléssigbar. Insbesondere bei zerebralen Problemstellungen, bei denen die
Schallwellen zunéchst die knécherne Schadelstruktur durchdringen miissen und somit si-
gnifikante Streuungen erfahren, treten Ungenauigkeiten hinsichtlich der Abbildungsqua-
litdt auf.

Aufgrund der aufgefithrten Eigenschaften wird die Sonographie im Zusammenhang mit
intrakranieller Visualisierung nicht eingesetzt. Lediglich bei der Quantifizierung des Blut-
flusses ergeben sich Anwendungsfelder, die im weiteren Verlauf der Arbeit adressiert wer-

den.

3.1.5 Vergleich bildgebender Verfahren

Nachdem auf die bedeutendsten bildgebenden Verfahren eingegangen wurde, erfolgt ab-
schlieffend ein tabellarischer Vergleich unter Beriicksichtigung relevanter Kriterien (siehe
Tabelle 3.1). Dieser zeigt auf, dass jedes Verfahren individuelle Vorteile aufweist und

folglich fiir spezifische Anwendungen genutzt werden kann.

Tabelle 3.1: Gegeniiberstellung der in dieser Arbeit Anwendung findenden

Bildgebungsverfahren.
| Kriterium | DSA | CTA | MRT | Us |
minimalinvasiv + + - (+) -
ionisierende Strahlung - - + +
Messzeit + + - +
kostengiinstig +/- +/- - +
Flussmessung - - + +
Auflésung [mm] 0,3 0,35 0,7 frequenzabhéngig
. alle Weichgewebe, kardiovaskulér,
Anwendungsfeld vaskuldr Korperteile kardiogaskulétr Schwangerschaft
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3.2 Flussmessung

Neben der Moglichkeit, nichtinvasive Techniken fiir die Darstellung von intrakraniellen
Gefafiverlaufen zu nutzen, kénnen zusétzlich Flussinformationen akquiriert werden. Da-
bei handelt es sich um die Geschwindigkeitsmessungen, die entweder zweidimensional in
einer Ebene, dreidimensional in einem begrenzten Volumen oder vierdimensional unter
Beriicksichtigung der zeitlichen Komponente erfolgen. Eine Beschreibung verschiedener
Flussmessungsansétze, die in dieser Arbeit Anwendung finden, erfolgt in den kommenden

Teilkapiteln.

3.2.1 Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie

Wie bereits in Kapitel 3.1.3 angedeutet, kann die Magnetresonanztomographie auch fiir
die Messung von zeitabhingigen Blutflussinformationen verwendet werden. Zwar kénnen
durch Bewegungen, die beispielsweise durch das Atmen eines Patienten verursacht wer-
den, Bildartefakte entstehen, im Falle der Flussmessung wird sich allerdings die Bewe-
gungssensitivitit eines MRTs zunutze gemacht. Dieses Verfahren wird als Phasenkontrast-
Magnetresonanztomographie bezeichnet und aufgrund der Beriicksichtigung der drei
raumlichen Geschwindigkeitsrichtungen und der zeitlichen Komponente mit 4D PC-MRI
abgekiirzt.

Grundlage bildet der zuvor beschriebene Drehimpuls der Wasserstoffatomkerne im Ge-
webe und dem stromenden Blut. Nach dem Anlegen eines konstanten Magnetfeldes B
richten sich die Kerne entsprechend aus, rotieren allerdings an jedem Ort mit identi-
scher Larmor-Frequenz um mg. Durch eine Variation des Magnetfeldes erfahren diese
jedoch rdaumlich unterschiedliche Feldstédrken und es ergeben sich verschiedene Larmor-
Frequenzen [MFK™12]. Diese Variation gelingt, indem zum konstanten Ausgangsfeld ein
bipolares Gradientenfeld addiert wird. Dabei werden eine positive und eine negative Am-
plitude im stédndigen Wechsel angewendet. Durch das positive Gradientenfeld ergibt sich
zunéchst eine Phasenverschiebung der bewegten und der festen Atomkerne. Der darauf
folgende negative Gradient fiihrt die Phasenverschiebung der stationiren Kerne wieder in
ihren Ursprungszustand zuriick. Bei den stromenden Wasserstoffatomen bleibt jedoch ei-
ne Phasenverschiebung erhalten, die als entsprechende Geschwindigkeit interpretiert wer-
den kann. Dabei wird die emittierte Radiofrequenz von Empfangerspulen fiir jede Raum-

richtung aufgenommen und mithilfe einer Fourier-Transformation weiterverarbeitet. Das
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Grundprinzip des Verfahrens ist in Abbildung 3.5 verdeutlicht.

In diesem Zusammenhang ist herauszustellen, dass aus jeder PC-MRI Messung ein
Magnituden- und drei Phasenbilder erzeugt werden. Die Magnitude enthélt dabei die
Graustufen aller anatomischen Strukturen mit den kontrastierten Geféafiverlaufen und die
Phasenbilder beschreiben die Intensitdten, die jeweils die Stromungsgeschwindigkeiten in
allen Raumrichtungen ausdriicken. Statisches Gewebe wird als grau dargestellt, wobei
der Blutfluss in Abhéngigkeit von der Stromungsrichtung (heller oder dunkler) erscheint.
Eine besondere Bedeutung wird dem velocity-encoding Parameter (venc) zugeordnet, da
durch ihn die Stérke und die Dauer der bipolaren Gradienten festgelegt werden [LMLGO2].
Dieser muss vor der Messung durch den Anwender definiert werden und beschreibt die
maximal zu erwartende Stromungsgeschwindigkeit im betrachteten Gebiet. Treten jedoch
hohere als zuvor erwartete Geschwindigkeiten auf, ergibt sich ein Phasensprung, da die
Messung nur Phasenverschiebungen im Bereich von —180° bis 180° durchfiihrt. Dieses
Phasensprungartefakt kann anschliefend durch das Addieren von 27 zu den anderen Ge-
schwindigkeiten korrigiert werden, sodass sich alle Werte in einer Phase befinden. Phasen-
spriinge hétten anfianglich durch die Wahl eines hohen wenc vermieden werden koénnen,
allerdings vergréflert sich das Rauschen mit hoherem venc, was zu Ungenauigkeiten in
den Messungen niedrigerer Geschwindigkeiten fithrt. Eine weitere Quelle fiir Artefakte
stellt die Phasenverzerrung dar, die sich aufgrund von Inhomogenitdten im Magnetfeld
oder den Wirbelstromen einstellen kann [HFST11]. Dabei kénnen geringfiigige lokale Ab-
weichungen zu signifikanten Fehlern in der Messung integrierter Grofien, wie des zeitlich
variablen Volumenstroms fithren. Als letzte Ursache fiir Messabweichungen bei der PC-
MRI ist die Tatsache zu nennen, dass das Verfahren einem allgemeinen Grundrauschen
unterliegt. Dieses wird im Signal-to-Noise-Ratio (SNR) berticksichtigt, wobei ein hoheres
SNR durch die Senkung des wenc und die Erhohung der Magnetfeldstirke By erreicht
wird.

Durch die Verwendung von Scannern, die {iber eine hohe magnetische Feldstérke verfiigen,
konnen ortliche Auflosungen von 0,75x0,75x0,8 mm bei 256x256x64 Schichten realisiert
werden [MKE11]. Somit gelingt neben der Flussmessung in den verhéltnisméBig grofien
herznahen Gefédflen auch die Stromungsbeschreibung in intrakraniellen Arterien. Mithilfe
eines EKG-Triggers'® kann die Messung mehrerer kardialer Zyklen genutzt werden, um
einen reprisentativen Herzschlag zeitlich aufzulosen. Dabei werden bis zu 25 Zeitschritte
aufgezeichnet, was etwa einer zeitlichen Auflésung von 50 ms entspricht [MFK*12]. Es

sollte jedoch stets beriicksichtigt werden, dass hohere raumliche und zeitliche Auflésungen

13 Ein Elektrokardiogramm zeichnet die elektrischen Aktivititen der Herzmuskulatur auf.
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zum Teil betréachtliche Verlingerungen der Messzeiten erfordern. Im Zusammenhang mit

der benétigten Ruhelage sollten jedoch lange Messzeiten keinem Patienten oder Proban-

den zugemutet werden.

c)
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Abb. 3.5: Schematische Darstellung des Prinzips der Phasenkontrast-
Magnetresonanztomographie. (a) Bei einem konstanten Magnetfeld B
richten sich alle Wasserstoffatomkerne identisch aus. (b) Durch Hinzufiigen
eines positiven Gradientenfeldes erfolgt eine Phasenverschiebung in Gradien-
tenrichtung, die durch das anschliefende negative Gradientenfeld im statischen
Gewebe aufgehoben wird, jedoch im strémenden Gebiet entsprechend der
Flussgeschwindigkeit verbleibt (c¢) [LMLGO02].

3.2.2 Doppler Ultraschall

Neben der Verwendung von PC-MRI zur nichtinvasiven Quantifizierung von Blutfluss
kann auBerdem das in Kapitel 3.1.4 beschriebene Ultraschallverfahren eingesetzt wer-
den, wobei sich fiir die Flussgeschwindigkeitsmessung der Doppler-Effekt zunutze ge-
macht wird. Zwar konnen mithilfe von Doppler-US keine dreidimensionalen Informatio-
nen akquiriert werden, allerdings gelingt die Messung der Geschwindigkeitsmagnitude und
-richtung.

Der Doppler-Effekt basiert auf einer Frequenzverschiebung, die auftritt, sobald eine Re-
lativbewegung zwischen dem Sender und dem Empfanger einer Welle stattfindet. Eine
Frequenzerhohung stellt sich ein, sobald sich ein Objekt auf die Signalquelle zubewegt
und bei einer Entfernung desgleichen sinkt die entsprechende Frequenz. Bezogen auf
hdmodynamische Flussmessungen stellt die Signalquelle der US-Kopf dar und die sich
im Blut befindlichen Erythrozyten reflektieren die Schallwellen in Abhéngigkeit von ihrer
Stromungsgeschwindigkeit und Stromungsrichtung. Das aus dem Vergleich zwischen ge-
sendeter und empfangener Frequenz resultierende Vorzeichen gibt dariiber Aufschluss,
in welche Richtung die Bewegung stattfindet. Dabei wird mit farbcodierter Doppler-
Sonographie indiziert, ob das Fluid zum Schallkopf stromt (rot) oder von diesem weg
(blau). Die quantitative Berechnung der lokalen Blutgeschwindigkeit ergibt sich aus der

tatsdchlichen Frequenzverschiebung. Dies geschieht allerdings unter Einbeziehung des
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Winkels zwischen den Schallwellen und der tatséchlichen Bewegungsrichtung [GCS09].
Die Genauigkeit des Doppler-US wird signifikant durch den Winkel zwischen den emit-
tierten Schallwellen und der sich bewegenden Blutstromung beeinflusst. Finden Messun-
gen bei Winkeln > 60° statt, kénnen Uberschétzungen der Spitzengeschwindigkeiten um
25% die Folge sein [Gasl4]. Des Weiteren unterliegt die Methode einer Riickstreuung
der Schallwellen, die sich negativ auf die Qualitdt der Messergebnisse auswirkt. Auch
der Umstand, dass die Wellen beim Durchdringen des Schédelknochens stiarkeren Ein-
fliilssen als bei Weichteilgewebe unterliegen, limitiert die Blutflussmessung in zerebralen
Geféafiregionen.

Aus den genannten Griinden eignet sich dieses Verfahren der nichtinvasiven Flussmessung
somit nur fiir ein begrenztes Anwendungsfeld und lediglich, wenn die Durchfiihrung durch

Personen erfolgt, die {iber einen groflen Erfahrungsschatz verfiigen.

3.2.3 Particle Image Velocimetry

Einen génzlich anderen Ansatz, als die bisher beschriebenen Methoden zur Flussquan-
tifizierung bildet die Particle Image Velocimetry (PIV), deren experimenteller Aufbau
in Abbildung 3.6 (links) schematisch dargestellt wird. Dieses optische Laserschnittver-
fahren erfasst im Gegensatz zur PC-MRI und dem Doppler US den Fluss nicht in vi-
vo sondern lediglich in vitro, zeichnet sich jedoch durch eine signifikant hohere zeitli-
che und rdumliche Auflésung durch die Verwendung einer Hochgeschwindigkeitskame-
ra (3) aus. Die Messungen erfolgen dabei in Phantommodellen (4) der zu untersu-
chenden Objekte, die aus transparentem Silikon gefertigt werden. Fiir die Realisierung
realitdtsnaher Stromungsbedingungen wird eine Peristaltik- oder Kolbenpumpe (8) ver-
wendet, die zeitabhéngige Volumenstréme durch variable Querschnittsverdnderungen des
Schlauchsystems generieren kann. Da dies extern erfolgt, befindet sich das zu beférdernde
Fluid in keinem direkten Kontakt zur Pumpe. Die Kontrolle der sich einstellenden Volu-
menstrome kann fiir jeden kardialen Zyklus grafisch durchgefiihrt werden (7). Das fiir die
Messungen verwendete Medium muss besonderen Bedingungen unterliegen. Zum einen
ist es notwendig, dass es die physikalischen Eigenschaften von Blut mit bestmoglicher
Ubereinstimmung reproduziert. Dabei muss sowohl die Dichte, als auch die scherspan-
nungsabhéngige Viskositit angepasst werden. Zum anderen besitzt die Anpassung des
Reflexionsindex eine hohe Wichtigkeit, um qualitativ hochwertige Messungen zu sichern.
Gelingt dies nicht, kommt es zu Streuungen des Laserschnitts (2) an der Grenzfliche

zwischen Silikonmodell und Fluid und folglich zu einer mangelhaften Fokussierung. Am
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Ausstromrand wird der zeitlich variable Druck mithilfe eines Sensors (10) ermittelt, be-
vor sich das Kunstblut erneut im Reservoir (9) sammelt. Ein mit dem Kamerasystem
verbundener Computer speichert die aufgenommenen Bilddaten und erméglicht die an-
schlieBende Verarbeitung zur Ermittlung der existierenden Geschwindigkeitsfelder.

Das Messprinzip selbst basiert auf der Erfassung von Lichtreflektionen mit einer Hochge-
schwindigkeitskamera. Dazu werden dem transparente Kunstblut fluoreszierende Tracer-
Partikel hinzugefiigt, die einen Durchmesser von etwa 10 pm besitzen und somit die
Stromung nicht beeinflussen. Passieren die Partikel den durch eine konkave und eine bi-
konvexe Linse aufgespannten Laserlichtschnitt, werden in kiirzesten Zeitabstdnden mit bis
zu 5400 Hz Bilderreihen akquiriert [RBN'13]. Diese enthalten ausschlieSlich die illumi-
nierten Partikel und durch die Anwendung von Kreuzkorrelationsalgorithmen kénnen die
Geschwindigkeitsbetrige und -richtungen der Vektoren berechnet werden [TYF07] (siehe
Abbildung 3.6). Folglich gelingt jedoch lediglich die Messung der Geschwindigkeitskom-
ponenten innerhalb der aufgespannten Ebene und die Charakterisierung dreidimensiona-
ler Effekte kann nur durch wiederholte Messungen an unterschiedlichen Bereichen des
Stromungsgebiets realisiert werden.

Bei der Wahl der Partikel sollte beriicksichtigt werden, dass sie eine anndhernd identische
Dichte zum Trigermedium aufweisen, um sich nicht aufgrund der Schwerkraft abzuset-
zen. Bei den in dieser Arbeit durchgefithrten Experimenten wurden Rhodamin B Partikel
verwendet, die eine Dichte von etwa p = 1510 % besitzen. Auch der Konzentration der
Partikel im Fluid wird ein signifikanter Einfluss auf die Messergebnisse zugeordnet. Bei
zu wenigen Partikeln besteht die Gefahr, dass das Stromungsverhalten nicht realitétstreu
abgebildet wird. Im Gegensatz dazu kann eine zu hohe Partikelkonzentration zu einer
Stromungsbeeinflussung fithren und Probleme bei der anschliefenden Partikelkorrelation
verursachen.

Neben der beschriebenen zweidimensionalen Geschwindigkeitsmessung kann auflerdem ei-
ne Beriicksichtigung der dritten Raumrichtung erfolgen, indem mehrere Kamerasysteme
zum Einsatz kommen. In diesem Zusammenhang ist eine hochwertige Kalibrierung aus-

schlaggebend fiir die Qualitdt der gemessenen Geschwindigkeitsfelder.

3.3 Aufbereitung digitaler Bilddaten

Nachdem mithilfe bildgebender Verfahren Messungen im zu untersuchenden Getéf3bereich

durchgefiihrt wurden, ergeben sich zweidimensionale Schichtdaten in einem standardisier-
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Abb. 3.6: Schematischer Messaufbau zur Messung mittels optischer Laserschnittverfah-
ren (links): (1) Dauerstrichlaser, (2) Streuungslinse, (3) Hochgeschwindigkeits-
kamera, (4) Phantommodell, (5) Gestell, (6) Aufnahme-Computer, (7) Kon-
trolleinheit des instationdren Signals, (8) Peristaltik- oder Kolbenpumpe, (9)
Kunstblutreservoir, (10) Druckmesssensor, (11) Windkessel [RBNT13], Kreuz-
korrelation basierend auf zwei aufeinanderfolgenden Laserschnittaufnahmen
(rechts) [CKCT11].

ten Format!'4. Fiir die Fortsetzung der nachfolgenden Prozessschritte und im Speziellen
die Erzeugung dreidimensionaler Stromungssimulationen in intrakraniellen Aneurysmen
ist die Generierung eines Oberflaichenmodells der zu untersuchenden Geféaflerkrankung
notwendig. Hierbei ist herauszustellen, dass die Geometrieerzeugung nicht mithilfe einer
herkémmlichen CAD-Vorgehensweise, wie beispielsweise auf Basis technischer Zeichnun-
gen, gelingt, sondern einem auf medizinische Bilddaten zugeschnittenen Ablauf folgt. Da-
zu werden verschiedene Segmentierungs- und Rekonstruktionsansétze erldutert und deren

Moglichkeiten und Einschriankungen herausgestellt.

3.3.1 Segmentierung

Das Ziel der Segmentierung stellt eine deutliche Abgrenzung verschiedenartiger Struktu-
ren innerhalb des aufgenommenen Schichtdatensatzes dar. In Bezug auf die in dieser Ar-
beit durchgefiihrten Untersuchungen handelt es sich um das intrakranielle Geféafinetzwerk
und potentiell existierende Gefdflerkrankungen. Somit dient die Segmentierung der Frei-
setzung des Gefaflumens vom umliegenden Gewebe. Grundlage des Verfahrens bildet,
das kontrastierte Blut, sodass keine Informationen iiber die umschlieBenden Wandeigen-
schaften in die Methodik einflieBen. Da die auf diesem Wege erzeugte Geometrie einen
hohen Einfluss auf die im Anschluss stattfindende Stromungssimulation besitzt, wird der

Segmentierung eine besondere Wichtigkeit zugeordnet [TCS™10].

14 Die Bilddaten werden als DICOM-Datensatz fiir die Weiterverarbeitung gespeichert.



32 3.3 Aufbereitung digitaler Bilddaten

Im Allgemeinen besitzt die Qualitéit der zugrundeliegenden Bilddatensétze einen signi-
fikanten Einfluss auf das individuelle Segmentierungsergebnis. So konnen beispielsweise
aufgrund von Minimalbewegungen des Patienten Unschérfen in den Aufnahmen entstehen,
die eine weitere Prozessierung erschweren. Eine zusétzliche Problematik ergibt sich auf-
grund des Partialvolumeneffekts, der in seinem Ausmafl von der durch das Messverfahren
zugrunde gelegten Schichtdicke abhéngt. Folglich kénnen Strukturen, die eine rdumliche
Néhe zueinander aufweisen, als zusammengehorig interpretiert werden, obwohl sie durch
physische Barrieren abgegrenzt sind. Dieses Phinomen wird als Verschmelzungsartefakt
bezeichnet und bedarf einer manuellen und zum Teil zeitlich sehr umfangreichen Nach-
bearbeitung. Ein gegenteiliges Phinomen entsteht bei unzureichender Kontrastierung des
GefaBllumens zum umliegenden Gewebe. Zum einen tritt dieser Effekt auf, wenn das inji-
zierte Kontrastmittel aufgrund der Morphologie oder der Stromungscharakteristik nicht
jedes Gebiet im Geféflinneren erreichen kann. Auflerdem stellt sich ein schwacher Kon-
trast in Bereichen niedriger Blutflussgeschwindigkeiten ein, da keine klare Differenzierung
zum benachbarten unbeweglichen Gewebe gelingt. Unter den genannten Bedingungen
konnen sich Durchspiilungsartefakte einstellen, die vorrangig in sakkuldren Aneurysmen
mit groflen Durchmessern auftreten. In Abbildung 3.7 sind Beispiele fiir Verschmelzungs-
und Durchspiilungsartefakte enthalten, wobei jeweils eine reprisentative Schicht der CTA-

Aufnahme und das resultierende dreidimensionale Segmentierungsergebnis dargestellt

werden.

(a) (b) (0) (d)

Abb. 3.7: Darstellung moglicher Bildartefakte, die sich aufgrund von Limitationen der
bildgebenden Verfahren einstellen konnen. Der im zweidimensionalen CTA-
Schichtbild (a) erkennbare Partialvolumeneffekt fithrt nach der Segmentie-
rung des Aneurysmas (b) zu einem Verschmelzungsartefakt mit dem dista-
len Geféisegment. Bei unzureichender Kontrastmittelverbreitung (c) kann es
zusatzlich zu Durchspiilungsartefakten kommen, die in fehlerhaften Rekonstruk-
tionen (d) resultieren. Die Artefakte sind jeweils durch Pfeile gekennzeich-
net [Gasl4].
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Im Folgenden wird auf verschiedene Anséitze der Segmentierung eingegangen, wobei auf

eine ausfiihrliche Beschreibung der Methoden an dieser Stelle verzichtet wird®.

Intensitatsbasierte Methoden

Wie bereits in den Kapitel 3.1.1 bis 3.1.3 aufgezeigt, weisen die gemittelten Schichtda-
tensétze unterschiedliche Intensitédten auf, die die verschiedenen Strukturen charakteri-
sieren. Die einfachste, schnellste und am haufigsten verbreitete Methode ist die Anwen-
dung eines Schwellwertverfahrens. Dabei werden vom Nutzer mithilfe eines Histogramms
oder einer Grauwertverteilung Grenzwerte definiert, die entsprechende Strukturen erhal-
ten oder verwerfen. Da hierbei globale Grenzwerte definiert werden, ist das Verfahren sehr
anfillig fiir die zuvor beschriebenen Bildartefakte. Des Weiteren unterliegt das Threshol-
ding einer starken Grenzwertsensitivitéit, sodass sich in Abhéngigkeit der vom Nutzer defi-
nierten Schwellwerte zum Teil Uber- oder Unterschitzungen der tatséichlichen GefaBdicken
einstellen. Aufgrund der genannten Nachteile sind oftmals mehrere Segmentierungsversu-
che notwendig, um ein morphologisch sinnvolles Resultat zu erzielen.

Eine weitere intensitétsbasierte Methode stellt das Region Growing dar. Hierbei werden
multiple Saatpunkte in Geféfiregionen platziert und mit deren Nachbarvoxeln verkniipft,
bis ein deutlicher Intensitatssprung auftritt. Das Verfahren ist ebenfalls als sehr effizient
anzusehen, jedoch genau wie die Schwellwertmethode anfillig fiir Rauschen und die ge-
nannten Bildartefakte. Eine Verbesserung der Segmentierungsergebnisse kann durch die
Anwendung von lokal adaptiven Region Growing-Algorithmen [YRO03] oder Wellenaus-
breitungsansétzen [QKO01] erfolgen.

Explizit verformbare Modelle

Ein anderer Ansatz zur Segmentierung von Gefafistrukturen wird bei sogenannten ver-
formbaren Modellen verfolgt. Hier werden aktive Konturen eingesetzt, die mithilfe von
parametrisierten Umrissen beschrieben werden [MT99]. Dazu wird zunéchst manuell eine
Initialkontur im entsprechenden Bildbereich definiert. Anschlieend verédndert sich die-
se Kontur iterativ, bis sie sich hinsichtlich ihrer geometrischen Form und den auftre-
tenden Bildgradienten im Gleichgewicht befindet. Diese Methode basiert auf einer Sub-

voxelsegmentierung, wobei stufenartige Resultate vermieden und aufwendige Nachbear-

15 Eine umfangreiche Auseinandersetzung mit Gefiifisegmentierungsalgorithmen kann in [LABFLO0Y)
nachvollzogen werden.
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beitungsprozesse reduziert werden kénnen [Gasl4]. Dem gegeniiber steht allerdings die
Abhéngigkeit der Methoden von der initialen Konfiguration. Bei ungeniigender Definiti-
on der Startkontur sind im weiteren Verlauf mehrere Neu-Parametrisierungen notwendig.
Gleiches ist bei starken Topologieverdnderungen in den Bilddaten nétig und kann zu
unrealistischen Segmentierungsergebnissen fithren. Abhilfe schaffen dabei adaptive Kon-

turen, auf die in [MT99] niher eingegangen wird.

Implizit verformbare Modelle

Als Hauptvertreter einer impliziten Segmentierung ist das sogenannte Level-Set-Verfahren
zu nennen, das sich durch eine hohe Variabilitdt auszeichnet [OF01]. Grundlage bildet
eine Kontur, die mithilfe einer Skalarfunktion beschrieben wird. Diese resultiert aus der
Platzierung von zwei Saatpunkten an den Enden der zu segmentierenden Geféfstruktur.
Durch die Ausbreitung zweier Wellen in Richtung der jeweiligen Punkte erfolgt eine
Initialbeschreibung der Gefafiwénde auf Basis von Ankunftszeiten [APB108]. Mithilfe
einer partiellen Differentialgleichung kann anschliefend die zeitlich verdnderliche Level-
Set-Funktion berechnet und somit eine realitdtsnahe Abgrenzung der Arterien vom
umliegenden Gewebe erzielt werden.

Aufgrund der hohen Flexibilitat hinsichtlich der zu segmentierenden Topologie erfreuen
sich implizite Verformungsmodelle einer hohen Beliebtheit. Die fortgeschrittenen Algo-
rithmen erfordern allerdings im Gegensatz zu den zuvor beschrieben Verfahren einen
betrichtlich héheren Rechenaufwand [TS10]. Zusétzlich ist fiir das Erzielen sinnhafter
Ergebnisse eine sorgfiltige Behandlung dieser Differentialgleichung in hohem Mafe
notwendig. Im Speziellen bei erhohten lokalen Deformationen ist eine entsprechende
Parametrisierung obligatorisch. Infolge dieser Problematik wurden Modifikationen
entwickelt, die sich auf die Segmentierung von spezifischen Gefaerkrankungen, wie

beispielsweise intrakraniellen Aneurysmen, spezialisieren [BPVUT11; FNVV98g].

Fir die in dieser Arbeit untersuchten Gefafimodelle intrakranieller Aneurysmen
wurde das Softwarepaket MeVisLab 2.3 (Fraunhofer MEVIS, Bremen, Germany) ver-
wendet, da es viele Module zur Segmentierung beliebiger Eingangsdaten bereitstellt.
Aufgrund vielféltiger Visualisierungsmoglichkeiten zeichnet sich MeVisLab durch eine ho-
he Benutzerfreundlichkeit aus und kann eine kontinuierliche Kontrolle der segmentierten
Daten gewéhrleisten. Die Anwendung der benotigten Module wurde dabei in enger Ko-
operationen durch die Arbeitsgruppe ” Visualisierung”der Otto-von-Guericke-Universitét

Magdeburg, geleitet durch Prof. Dr. Bernhard Preim, unterstiitzt.
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3.3.2 Rekonstruktion

Nachdem die Segmentierung des zu untersuchenden Gefafibereichs durchgefiihrt wurde,
bedarf es der Erzeugung einer triangulierten Oberfliche zur finalen Beschreibung des
GefaBllumens. Dazu eignen sich unterschiedliche Rekonstruktionsansétze, auf deren detail-
liertes Eingehen an dieser Stelle verzichtet wird. Weiterfithrende Erlduterungen koénnen
aus [SNBT08; OBAT03; Blo94; WWLT10] entnommen werden.

Ein Standardverfahren stellt der sogenannte Marching-Cubes-Algorithmus dar, der auf
einer bindren Segmentierungsmaske oder dem Skalarfeld der entwickelten Level-Set-
Funktion basiert. Dabei wird die auf Voxeln basierende Oberfliche zunédchst mithilfe
von kleinen Wiirfeln dargestellt. Im Anschluss erfolgt aufgrund der Vorgabe von Schwell-
werten, wie die zu rekonstruierende Oberflache jeden einzelnen Wiirfel durchschneidet.
Verbesserungen hinsichtlich der Oberflachenglattheit, der Genauigkeit und der Dreiecks-
qualitat werden durch quadratische anstelle von linearen Approximationen erreicht. Dies
wird auflerdem durch die Verwendung kleinerer Dreiecke in Regionen mit starken Topolo-
giednderungen realisiert. Da Rekonstruktionsverfahren allerdings nicht in der Lage sind,
die im Segmentierungsprozess auftretenden Bildartefakte zu beriicksichtigen, ist bei einer
Vielzahl von Datensétzen eine manuelle Nachbearbeitung notwendig. Dies bedarf eines
hohen zeitlichen Aufwands und sollte nach Fertigstellung stets mit einem qualifizierten
Mediziner auf Plausibilitdt iiberpriift werden.

Wie bereits erwéhnt, zéhlen zu den am haufigsten auftretenden Oberflichenartefakten
Verschmelzungen nah beieinanderliegender Gefafle, Locher aufgrund von fehlerhafter
Durchspiilung und Uber- oder Unterschitzung der GefiBdurchmesser. Da diese zum Teil
in Regionen auftreten, die nicht von direktem Interesse sind, wird in einem ersten Nachbe-
arbeitungsschritt nur der fiir die spétere Simulation verwendete Bereich freigesetzt (siehe
Abbildung 3.8 - (a)). Dazu wird das Softwarepaket Blender 2.62 (Stichting Blender Foun-
dation, Amsterdam, Niederlande) genutzt, da es vielfiltige Moglichkeiten zur Geometrie-
bearbeitung zur Verfiigung stellt. Mithilfe Boolescher Operationen gelingt, wie in Abbil-
dung 3.8 (b) illustriert, eine gezielte Separierung von nicht benotigter Gefafliinformationen.
Da der auf dem beschriebenen Weg freigesetzte Bereich nach wie vor deutlichen Ober-
flichenunebenheiten ausgesetzt ist, schliefit sich eine lokale Glattung der betroffenen Ge-
biete an [MGJT11]. Diese erfolgt durch die Nutzung des Programms Sculptris 6 (Pixologic
Inc., Los Angeles, USA), das sich in besonderem Ma#f fiir die Modifikation von Netzober-
flichen eignet. Neben der Moglichkeit des Glattens konnen Aufweitungen, Abflachungen
und beliebige Verfeinerungen der Oberflache durchgefiihrt werden.
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Das Resultat dieses Teilschrittes bildet eine realistisches Model, das allerdings an den Ein-
und Ausgéngen jeweils Formen aufweist, die fiir die Durchfithrung einer hdmodynamischen
Simulation ungeeignet sind. Folglich bedarf es einer erneuten Beschneidung der Geometrie,
wobei jeweils Schnitte orthogonal zur entsprechenden Gefdfimittelinie stattfinden. Dies
gewahrleistet eine verlédssliche Implementierung der Stromungsrandbedingungen, wobei
darauf im Speziellen in Kapitel 3.4.4 eingegangen wird. Optional erfolgt eine Extrusion
des Einstrombereichs, wie in Abbildung 3.8 (e) dargestellt. Speziell wenn der Gefafverlauf
im vorderen Bereich deutliche Geometrieinderungen ausweist, ist eine Vergréferung des
Eintrittsgebiets als sinnvoll zu erachten, da sich das Stromungsprofil besser entwickeln
kann und der numerische Einfluss der Randbedingung auf die sich im Aneurysma ein-
stellenden Stromungsstrukturen reduziert wird. In diesem Zusammenhang sollte jedoch
herausgestellt werden, dass bei der Wahl des initialen Gefdafibereichs ein ausreichender
Gefaflabschnitt proximal zum Aneurysma beriicksichtig wird. Hierzu zéhlen insbesondere
starke Kriimmungen der Arterien und sich in der Ndhe befindende Bifurkationen.

Den Abschluss des manuellen Rekonstruktionsprozesses bildet die Verbesserung der Ober-
flichenqualitdt, um eine hochwertige Basis fiir nachfolgende Volumenvernetzungen zu
gewdhrleisten. Hierzu eignet sich das Vernetzungsprogramm NetGen 4.9.13 (Johannes
Kepler Universitiit Linz, Osterreich), das auf sehr intuitive Weise hochstqualitative Ober-
flachengitter erzeugt. Besonders in Gebieten mit starken Richtungsgradienten erfolgt
eine sehr feine Triangulation und somit die Sicherstellung geschmeidiger Geometrie-
verlaufe [Sch97].

Es gilt zum Abschluss dieses Teilkapitels hervorzuheben, dass fiir die gesamten Prozess-
schritte der Segmentierung und Rekonstruktion ausschliellich Subvoxel-Operationen An-
wendung finden. Dies bedeutet, dass jegliche Modifikationen an den dreidimensionalen
Geometrien unterhalb der Abmessung eines gemessenen Voxels stattfinden und somit
keine Verfilschung der urspriinglich gemessenen Schichtdaten erfolgt. Des Weiteren wer-
den fiir den Segmentierungs- und Rekonstruktionsprozess lediglich frei verfiighare Soft-
warepakete genutzt!®. Dies gewiihrleistet eine gewisse Unabhingigkeit, da die Verwen-
dung von zum Teil sehr teuren Programmen nicht vorgegeben wird. Somit kénnen gezielt
die Stérken jeder individuellen Software genutzt werden, um ein méoglichst realitdtsnahes

Oberflichenmodell erkrankter Hirnarterien zu generieren.

16 Die Durchfithrung der Strémungssimulationen erfolgt unter anderem mit kommerziellen Programmen
(z.B. ANSYS Fluent).
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(b) (c) (d) (e)

Abb. 3.8: Teilschritte bei der teilweise manuellen Nachbearbeitung eines dreidimensio-
nalen Aneurysmamodells: (a) Initiale Oberfliche mit Verschmelzungsartefakten
am Aneurysma und an naheliegenden Geféflen, (b) Freisetzung des Aneurysmas
und Entfernung einflussarmer KleinstgeféBe, (¢) Subvoxel-Gliattung zur Besei-
tigung unrealistischer Geometrieverldufe, (d) Beschneidung der Ein- und Aus-
trittsbereiche zur Gewéhrleistung korrekter Randbedingungsanwendungen fiir
die himodynamische Simulation, (e) Extrusion des Einstromgebiets zur Sicher-
stellung vollstandig entwickelter Geschwindigkeitsprofile.

3.4 Hamodynamische Modellierung

In den vorangegangenen Kapiteln wurde beschrieben, mit welchen Methoden aus rohen
patientenspezifischen Bilddaten geeignete Oberflichenmodelle generiert werden kénnen.
Diese bilden nun die Grundlage fiir eine stromungsmechanische Beschreibung der
Hémodynamik durch Verwendung verschiedener Erhaltungsgleichungen. Nachfolgend wer-
den diese ndher erldutert und Moglichkeiten der Diskretisierung diskutiert. Zusétzlich er-
folgt eine Beschreibung von Randbedingungsarten und der verwendeten Algorithmen zur

iterativen Losung von Stromungsproblemen.

3.4.1 Stromungsmechanische Grundgleichungen

Mithilfe der stromungsmechanischen Grundgleichungen gelingt es, nahezu jede Strémung
vollstéandig zu beschreiben. Dabei werden die extensiven Stromungseigenschaften Mas-
se, Impuls und Energie erhalten, wobei ein gekoppeltes Gleichungssystem, bestehend aus

fiinf partiellen Differentialgleichungen, resultiert. Fiir die Darstellung wird hauptséichlich
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zwischen der Integral- und Differentialform unterschieden, jedoch ist eine Uberfithrung
zwischen beiden Formulierungen moglich.

Hinsichtlich der Beschreibung von Blutstromungen im menschlichen Geféafsystem konnen
verschiedene Annahmen getroffen werden, die das zu losende Gleichungssystem erheb-
lich vereinfachen und deren Giiltigkeit vielfaltig nachgewiesen wurde [HR82; FADLI7].
Zum einen kann das betrachtete Medium Blut als inkompressibel angesehen werden, so-
dass keine Dichtedinderungen beriicksichtigt werden miissen. Auflerdem entfillt die Bi-
lanzierungsgleichung der Energie, da das menschliche Autoregulationssystem eine na-
hezu konstante Korpertemperatur sicherstellt. Bezogen auf die Stromungsstruktur tre-
ten in den Herzklappen beziehungsweise am blutférdernden linken Ventrikel turbulente
Stromungsmuster auf. Fiir die in dieser Arbeit betrachteten Stromungsgebiete des intra-
kraniellen Bereichs ergeben sich allerdings variierende Reynolds-Zahlen zwischen circa 200
und 500, wobei diese deutlich unterhalb des kritischen Verhéltnisses zwischen Tréagheits-
und Zahigkeitskriften liegen. Aus diesem Grund ist zusétzlich die Annahme eines lami-
naren Stromungsverhaltens gerechtfertigt.

Da die Herleitung der genannten Gleichungen bereits vielfiltig stattgefunden hat [FP02;
Hir07; Tem01], wird nachfolgend lediglich auf die grundlegende Vorgehensweise eingegan-

gen. Hierbei wird aus Anschauungszwecken die Differentialform gewahlt.

Massenerhaltung

Ausgehend von der Betrachtung eines infinitesimal kleinen Volumenelements kann die
zeitliche und rdumliche Massenbilanz aufgestellt werden. Hierbei ergibt sich die zeitliche

Anderung der Masse m mittels

g(m):%(p.v):%(p-dx-dy-dz) (3.1)

und durch die Terme (3.2) und (3.3) werden die ein- beziehungsweise austretenden Mas-
senstrome exemplarisch fiir die z-Richtung eines kartesischen Koordinatensystems be-

schrieben.

(p-u)-dy-dz (3.2)

(p~u)+%(p'u)~dx dy - dz (3.3)
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Dabei beschreiben t die Zeit, V' das Volumen, p die Dichte und z,y,z die kartesischen
Koordinaten des Raumes.

Werden anschlieBend die zeitlichen und rdumlichen Anderungen durch das betrachtete
Volumenelement fiir alle Raumrichtungen bilanziert, ergibt sich mit den Geschwindig-
keitskomponenten u, v und w die Massenerhaltungsgleichung in Differentialform. Diese
driickt aus, dass sich die zeitliche Dichteinderung und alle Massenstréme im Volumenele-

ment zu Null aufsummieren.

0 0 0

5ﬂm+55@%0+@ﬂﬂvﬂ7%@ww=0 (3.4)

Eine iibersichtlichere Darstellung gelingt in Gleichung (3.5) mithilfe der Divergenzform.

() +Velp-U)=0 (35)

Dabei stellt V den Differentialoperator a% mit x = x-e, +y-e, + 2-e, dar. Wird die
Inkompressibilitiat des Blutes beriicksichtigt, entfillt zusétzlich der Dichteterm und die
zeitliche Ableitung:

VeU=0 (3.6)

Impulserhaltung

Grundlage des Impulserhaltungssatzes bildet das zweite Newton’sche Axiom, bei dem das
Produkt aus der skalaren Grofle Masse und dem Beschleunigungsvektor im Gleichgewicht
mit dem Kraftvektor des betrachteten Fluides steht. Dieser gliedert sich in Kérperkrifte!”
und Oberflichenkrifte!®. Werden alle Ableitungen der am Volumenelement auftretenden
Driicke und Spannungen aufsummiert und die aus Gleichung (3.1) bekannte Masse mit
den Ableitungen der Geschwindigkeit nach der Zeit multipliziert, resultiert zunéchst die
nicht-konservative Form der Impulsgleichungen. Um spéter eine hohere Diskretisierungs-
genauigkeit zu erzielen, indem der Impuls vollstandig erhalten bleibt, erfolgen weitere

Umformungen, bis die konservative Form erreicht wird.

17 7Zu nennen sind beispielsweise die Schwerkraft, die Corioliskraft und elektromagnetische Kréfte.
18 Hierzu zdhlen Druck- und Reibungskrifte, wobei sich die Reibungskrifte in Normalspannungs- und
Schubspannungskréfte aufteilen lassen.
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Diese lautet in Differentialform fiir die kartesische z-Koordinate:

9, 9, ) 9, 9, B
pn (pu) + Er (pu® +p— Tuw) + ay (puv — 7yy) + p (puw — T,) — pge =0 (3.7)

mit dem Druck p, der Normalspannungskomponente 7,,, den Schubspannungskomponen-
ten 7., und 7., und dem Schwerkraftanteil g,.

Die Herleitung fiir die Koordinatenrichtungen y und z erfolgt analog. Eine zusammenfas-
sende Darstellung der drei Impulserhaltungsgleichungen gelingt erneut durch die Diver-

genzform mit der Einheitsmatrix I und dem anisotropen Anteil 7 des Spannungstensors.

0
E(p-U)—i—Vo(p-U@U%—pI—T):p-g (3.8)

3.4.2 Problemspezifische Gleichungsanpassung

Mithilfe der in Kapitel 3.4 aufgestellten NSG zur Erhaltung von Masse, Impuls und
Energie gelingt die exakte Beschreibung einer Strémung in Abhéngigkeit ihrer physi-
kalischen Eigenschaften. Da das Gleichungssystem allerdings eine hohe Komplexitéat auf-
weist, sollte zum Zweck der Vereinfachung versucht werden, vertretbare Annahmen zu
treffen. In diesem Zusammenhang erfolgen eine strukturierte Betrachtung verschiedener
Stromungseigenschaften und deren Anwendbarkeit auf das Stromungsverhalten des in die-
ser Arbeit untersuchten Blutflusses.

Grundsétzlich kann ein Fluid hinsichtlich des zeitlichen Verhaltens charakterisiert wer-
den. Sind alle Gréflen in einer laminaren Stréomung zeitunabhéngig, zum Beispiel bei

Vorgabe eines konstanten Volumenstroms, handelt es sich um ein stationdres Verhal-

9

ten. In diesem Fall konnen alle Ableitungen nach der Zeit 5

in den NSG vernachlassigt
werden [Lec09]. Da das Blut im menschlichen Korper jedoch aufgrund von Herzmuskel-
kontraktionen gefordert wird, liegt bei den betrachteten Variablen nicht nur eine orts-
sondern zusétzlich auch eine zeitabhingige Stromung vor. Dies wird als instationdres
Verhalten bezeichnet und resultiert im Fall des menschlichen Blutkreislaufs in periodisch
auftretenden Druck- und Geschwindigkeitsprofilen. Die Periodendauer, der Betrag und
die Auspriagung dieser Profile werden unter anderem durch den Puls und den Ort der Be-
trachtung bestimmt [NOO5|. Eine néhere Beschreibung der in dieser Arbeit verwendeten
Geschwindigkeitsprofile erfolgt in Kapitel 3.4.4.

Neben dem Aspekt der zeitlichen Abhéngigkeit gelingt eine weitere Klassifizierung von

Stromungen iiber die Betrachtung der Dichte p. Handelt es sich beim untersuchten Medi-
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um um eine Fliissigkeit mit niedrigen Druckschwankungen, wird die Dichte als rdumlich
und zeitlich konstant angesehen. Diese Annahme ist teilweise auch bei langsamen Gas-
stromungen zuldssig und wird als Inkompressibilitdt bezeichnet. Fiir die NSG bedeutet
es gleichzeitig, dass die Ableitungen der Dichte entfallen. Werden allerdings Gase hoherer
Geschwindigkeit betrachtet, miissen die Ableitungen der variablen Dichte beriicksichtigt
werden und das Verhalten wird als kompressibel angesehen. Da es sich bei Blut um eine
Suspension handelt, die sich aus Blutplasma und zelluldren Bestandteilen (Hamatokrit)
zusammensetzt, kann es ebenfalls als inkompressibel betrachtet werden und es vereinfa-
chen sich die zu losenden Gleichungen zusétzlich.

Viele Fliissigkeiten und Gase weisen bei einer konstanten Temperatur eine konstante Vis-
kositédt 1 auf und die in dem Fluid auftretenden Schubspannungen dndern sich propor-
tional zur Schergeschwindigkeit. Dazu zihlen Wasser, Luft und viele Ole, wobei solche
Medien als Newton’sche Fluide bezeichnet werden. Blut als mehrphasiges Fluid hingegen
besitzt eine Viskositéit, die sich mit der Schergeschwindigkeit &ndert, wodurch die Schub-
spannung 7T nun von zwei Groflen abhéngt. Fiir dieses Nicht-Newton’sche Fluid muss die
Verdanderung der Viskositdt approximiert werden und es ergibt sich eine zusétzliche zu
16sende Gleichung. Dabei wird in der Literatur!® auf unterschiedliche analytische Ansétze
zur Annéhrung des realen FlieBverhaltens verwiesen [RSKO08]. An dieser Stelle wird sich al-
lerdings nur auf das in dieser Arbeit verwendete Carreau-Modell bezogen, welches durch
Yasuda erweitert wurde [B6h00]. Hierbei wird die Viskositdt in Abhéngigkeit von der
Scherrate 4 durch Gleichung (3.9) dargestellt.

n—1

N(¥) = Neo + (M0 — Noo) [1 4+ (K4)*] = (3.9)

Dieser scherverdiinnende Ansatz beschreibt ein pseudoplastisches Verhalten und verwen-
det die folgenden Stoffparameter, die mithilfe von Rheologieexperimenten ermittelt wur-
den [BSJ*12].

e 19 - Nullviskositit (6,13 -1072 Pa - s)

® 1) - obere Grenzviskositit (4,5 - 1072 Pa - s)

e K - Zeitkonstante (10,3 s)

e n - FlieBindex als Exponent im Bereich potenzartigen Fliefens (0,35)

e o - dimensionsloser Steuerungsparameter (2)

19 Dazu zihlen unter anderem das Ostwald- und de Waele-Modell als einfachstes nichtlineares Gesetz
mit zwei Stoffparametern, sowie das Bingham- oder das Casson-Modell.
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Eine beispielhafter Vergleich zwischen Newton’schem und Nicht-Newton’schem Ansatz
erfolgt in Kapitel 4.3, wobei der Einfluss des scherabhéngigen Verhaltens in verschiedenen

intrakraniellen Gefaflabschnitten quantifiziert wird.

Werden die getroffenen Annahmen einer instationédren, inkompressiblen und iso-
thermen?® Stromung vollstindig auf die NSG bezogen, reduziert sich das in Kapitel 3.4.1
aufgestellte Gleichungssystem und es miissen nun vier Grundgleichungen geltst werden,
um die Himodynamik in zerebralen Aneurysmen beschreiben zu kénnen. Dabei wird der
anisotrope Anteil des Spannungstensors 7 = nVU mithilfe der dynamischen Viskositét
und der Schergeschwindigkeit ausgedriickt. Durch Umformen der Impulsgleichungen

resultiert mit der kinematischen Viskositiat v = %:

U
U U+ pl — VU

+Ve

ot

0
o - o1

3.4.3 Diskretisierung

Werden die in Kapitel 3.4.1 beschriebenen partiellen Differentialgleichungen weiter verein-
facht, ergeben sich verschiedene Sonderfille, fiir die analytische Losungen existieren. Da
es sich allerdings bei der betrachteten Problematik um ein komplexes Stréomungsproblem
handelt, werden numerische Ndherungsmethoden fiir die Losung benétigt. Damit diese
Methoden jedoch verwendet werden konnen, ist es zunéchst notwendig, die partiellen
Ableitungen der Differentialgleichungen (Differentiale) in endliche Differenzengleichun-
gen umzuformen. Somit resultiert aus dieser sogenannten Diskretisierung ein System
algebraischer Gleichungen.

Grundsétzlich kann zwischen drei verschiedenen Diskretisierungsmethoden unterschie-
den werden, die jeweils einen unterschiedlichen Grad an Flexibilitdt und Genauigkeit
aufweisen [OLO08]. Hierbei handelt es sich um die Finite-Differenzen-Methode (FDM),
die Finite-Volumen-Methode (FVM) und die Finite-Element-Methode (FEM), wobei
sich fiir die Beschreibung des Stromungsverhaltens von Fluiden hauptséchlich die FVM
durchgesetzt hat.

20 Durch die Annahme, dass die Temperatur in den betrachteten Blutgefifien als konstant angesehen
wird, entfillt die Beriicksichtigung der Energiegleichung.
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Diskretisierung des Losungsraumes

Nachdem mithilfe verschiedener Segmentierungs- und Rekonstruktionsansétze (siehe da-
zu Kapitel 3.3.1 und 3.3.2) ein realistisches Oberflichenmodell des zu untersuchenden
GeféBlabschnitts erzeugt wurde, ist es im Rahmen der Diskretisierung notwendig, ein Git-
ter bestehend aus einer endlichen (finiten) Anzahl an Zellen zu generieren. Diese Diskre-
tisierung des Raumes erfolgt in der FVM identisch zur FDM und der FEM, wobei die
Gitterzellen bei der FVM als Kontrollvolumen (KV) bezeichnet werden und im Gegen-
satz zur FDM und FEM nicht die Schnittpunkte der Gitterlinien die diskreten Punkte
bilden, sondern jeweils die Mittelpunkte der eingeschlossenen Flachen. Eine exemplarische
Darstellung mithilfe eines zweidimensionalen Gitters erfolgt in Abbildung 3.9, wobei eine

iibliche Notation angrenzender Kontrollvolumen stattfindet.

Abb. 3.9: Zweidimensionale Diskretisierung des Losungsraumes mit Notation benachbar-
ter Kontrollvolumen [Sch06]

Vor der Durchfithrung einer strémungsmechanischen Untersuchung muss zunéchst die Art
des Gittertyps festgelegt werden, wobei rdumliche Diskretisierungen in strukturierte und
unstrukturierte Netze klassifiziert werden. Beide Gittertypen weisen problemspezifische
Vor- und Nachteile auf, auf die nachfolgend eingegangen wird.

Strukturierte Gitter zeichnen sich durch die Existenz von logischen Zusammenhéngen zwi-
schen benachbarten Elementen aus. Dies bedeutet, dass fiir jeden Gitterpunkt die Lage
eindeutig iiber eine bekannte Indizierung definiert ist und somit auch die Nachbarelemente
eindeutig bestimmbar sind (siche Abbildung 3.10 links). Dabei ergibt sich ein Gleichungs-
system, das eine regulidre Matrix ausweist, die die Eigenschaft besitzt, durch numerische
Methoden effizient gelost werden zu konnen. Aufgrund der Form der im dreidimensiona-
len Fall zum Einsatz kommenden Hexaeder-Elemente ist die Anwendbarkeit strukturierter
Gitter in der Regel ausschliellich auf einfache Geometrien limitiert. Komplexere Formen
lassen sich zum Teil nur mit hohem manuellen Aufwand oder iiberhaupt nicht strukturiert

vernetzen.
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Abhilfe schaffen in diesem Zusammenhang unstrukturierte Gitter, bei denen keine logi-
sche Beziehung zwischen benachbarten Elementen existiert (siche Abbildung 3.10 rechts).
Aufgrund der hohen Flexibilitdt der zum Einsatz kommenden Tetraeder- und Polyeder-
Elemente, die sich aus mindestens vier miteinander verbundenen Flachen zusammenset-
zen, lassen sich neben einfachen Formen auch in sehr komplexen Geometrien Volumennet-
ze erzeugen. Dies resultiert jedoch oftmals in einer hohen Elementanzahl, was gleichzeitig
zu gesteigerten Simulationszeiten fiihrt. Eine zusétzliche Problematik stellt die Auflésung
wandnaher Stromungen dar. Hier eignen sich Tetraeder/Polyeder nur bedingt und es
werden in der Regel Prismenschichten integriert, die eine genauere Beschreibung der Ge-
schwindigkeitsgradienten ermdéglichen.

Das blockstrukturierte Gitter stellt eine Mischform aus dem beschriebenen strukturierten
und unstrukturierten Gitter dar. Dabei werden die Vorteile beider Typen genutzt, wobei
die einzelnen Bereiche fiir sich als strukturiert angesehen werden kénnen. Da jedoch zwi-
schen den jeweiligen Blocken die logischen Zusammenhénge benachbarter Zellen fehlen,

wird das Gesamtgitter jedoch als unstrukturiert charakterisiert.
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Abb. 3.10: Gittertypen: strukturiert (links), unstrukturiert (rechts) [Sch07]

Fiir die in dieser Arbeit untersuchten Geféfiregionen wurden aufgrund der Komplexitét der
Geometrien hauptsichlich unstrukturierte Netze erzeugt. Dabei kamen fiir die Volumen-
gittergenerierung Tetraeder- und Polyeder-Elemente in Kombination mit Prismenschich-
ten zum FKEinsatz. Fiir ausgewéhlte Fille erfolgte allerdings die Erzeugung blockstruk-
turierter Netze, wobei auf den Einfluss des Gittertyps und der Gitterfeinheit auf die

resultierenden Stromungslosungen in Kapitel 4.1 ausfiihrlich eingegangen wird.

Diskretisierung der Erhaltungsgleichungen

Die in Kapitel 3.4.1 eingefithrten NSG beschreiben das Stromungsverhalten von Flui-

den exakt. Nicht realisierbar ist jedoch die analytische Losung dieses Systems partieller
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Differentialgleichungen. Aus diesem Grund erfolgt zur Aufstellung entsprechender Glei-
chungssysteme eine Diskretisierung der Erhaltungsgleichungen, wobei diese in jedem Git-
terpunkt des diskretisierten Losungsraums gelost werden. Die dabei verwendeten Appro-
ximationen werden mithilfe der allgemeinen Form einer inkompressiblen Transportglei-
chung (3.11) ndher beschrieben. Diese setzt sich aus einem zeitabhéangigen Term, einem
konvektiven und einem diffusiven Transportterm und einem Quellterm g4 zusammen. Da-

bei repréisentieren ¢ eine beliebige Variable und I' einen gegebenen Diffusionskoeffizienten.
0
5 (P9) TV e (ppU) =V e (IVY) = ¢y (3.11)

Bei der FVM wird jedoch die Integralform der Erhaltungsgleichungen verwendet (siehe
Gleichung (3.12)). Mithilfe des Gauf’schen Integralsatzes®® kann weiterhin die Umwand-
lung von Volumen- in Oberflichenintegrale realisiert werden [K6n04]. Dabei beziehen sich
die Volumenintegrale auf das gesamte Kontrollvolumen V und die Oberflichenintegrale
ausschlieBlich auf die Mantelfliche S. Die Beschreibung der Richtung orthogonal zur Man-

telflache wird durch den Einheitsnormalenvektor n realisiert.

%/p¢dv+/p¢U-ndS—/rv¢-ndS:/q¢dv (3.12)

\%4 S S |4

e Réaumliche Diskretisierung

Damit die Losung eines linearen Gleichungssystems erfolgen kann, werden die Ober-
flichenintegrale des konvektiven und diffusiven Transportterms mithilfe der Mittel-
punktregel approximiert. Die jeweiligen Komponenten des Flussvektors normal zu
einer Kontrollvolumenseite ergeben sich dabei aus dem Produkt des Funktionswerts
im Seitenmittelpunkt und dem Betrag der entsprechenden Flache. In der Regel sind
die Funktionswerte im Mittelpunkt der KV-Seitenflichen jedoch zunéchst unbekannt
und miissen mithilfe der vorliegenden Funktionswerte in den umliegenden KV-Zentren
interpoliert werden. Diese Interpolation kann durch die Verwendung einer Vielzahl an

Methoden stattfinden, wobei nachfolgend auf die zwei meist verbreiteten eingegagen wird:

Zentrales Differenzenverfahren

Fiir die Bestimmung des Funktionswertes im Mittelpunkt einer KV-Fliche wird beim zen-

2L [V¢dV = [ ¢ndS
Vv S
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tralen Differenzenverfahren eine lineare Interpolation zwischen den Funktionswerten be-
nachbarter KV-Zentren durchgefiihrt. Exemplarisch wird das Prinzip mithilfe der Variable
®(e) demonstriert, wobei die benachbarten KV-Zentren die Bezeichnung P und E aufwei-
sen (siche Notation in Abbildung 3.9). Die Funktionswerte werden in Gleichung (3.13)
mittels eines Interpolationsfaktors 7, verkniipft, der iiber ﬁ den Abstand zwischen
dem Mittelpunkt der Seitenfliche zum KV-Zentrum ins Verhéltnis zum Abstand der be-
nachbarten KV-Zentren setzt [Berll].

Ole) =~ P(E) -7+ P(P)- (1 — ) (3.13)

Das Verfahren besitzt eine Genauigkeit 2. Ordnung, die sich allerdings durch das Ein-
beziehen von Funktionswerten entfernterer KV-Zentren erhohen lisst?2. Abbildung 3.11

(links) verdeutlicht schematisch die Vorgehensweise dieses Interpolationsverfahrens.

Upwind- Verfahren

Eine weitere Methode zur Approximation von Funktionswerten stellt das Upwind-
Verfahren dar. Dieses zeichnet sich durch eine hohe numerische Stabilitét aus, da aufgrund
der Beschrianktheitsbedingung keine Oszillationen entstehen [FP02]. Anders als beim
zuvor beschriebenen zentralen Differenzenverfahren besteht eine Abhéngigkeit zwischen
der Diskretisierungsrichtung und der physikalischen Ausbreitungsrichtung der Stromung.
Folglich wird dem Funktionswert im Mittelpunkt der KV-Seite in Abhéngigkeit der Rich-
tung des Massenstromes entweder derselbe Wert wie im eigenen oder im benachbarten

KV-Zentrum zugeordnet (sieche Abbildung 3.11 - rechts).

D(e) = (3.14)
. .

Das klassische Upwind-Verfahren besitzt eine Genauigkeit 1. Ordnung, allerdings exi-
stieren Erweiterungen mit hoherer Ordnung, die beispielsweise durch den kommerziellen

Stromungsloser ANSYS Fluent bereitgestellt werden (2. Ordnung).

Nachdem die Approximation der Funktionswerte in den jeweiligen Mittelpunkten der KV-

Flachen erfolgt ist, kann die Summe des gesamten konvektiven bzw. diffusiven Flusses

22 Eine Steigerung der Ordnung fiihrt jedoch stets zu einem hoherer Rechenaufwand und einer geringeren
numerischen Stabilitét.
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Abb. 3.11: Interpolationsmethoden: Zentrales Differenzenverfahren (links), Upwind-
Verfahren (rechts) [Son10]

eines KV aus der Summe aller Einzelfliissse gebildet werden. Die Approximation des Vo-
lumenintegrals, das sich auf der rechten Seite von Gleichung (3.12) befindet, kann analog
mithilfe der Mittelpunktregel durchgefiihrt werden. Dabei ist jedoch keine Verwendung
der beschriebenen Interpolationsansétze notig, da das Integral direkt aus dem Produkt
des Funktionswertes im KV-Zentrum und dem Betrag des Volumens berechnet werden

kann.

e Zeitliche Diskretisierung

Neben der rdumlichen Diskretisierung ist bei instationidren Stromungsproblemen eine
zeitliche Diskretisierung notwendig, wobei grundsétzlich zwischen zwei Verfahrensarten
unterschieden wird. Wie in Abbildung 3.12 illustriert, lasst sich bei expliziten Verfah-
ren eine betrachtete Grofle zum Zeitpunkt ¢,,; = t, + At direkt aus bereits ermit-
telten Groflen bestimmen. Dies bedeutet, dass nur Werte aus vorherigen Zeitschritten
benotigt werden. Zur Sicherstellung der numerischen Stabilitdt des Verfahrens sollte je-
doch die Zeitschrittweite At so gewéhlt werden, dass die Ausbreitungsgeschwindigkeit
der Simulation einen geringeren Wert als die physikalische Ausbreitungsgeschwindigkeit
aufweist. In diesem Zusammenhang gilt das explizite Euler-Verfahren als stabil, sobald
die konvektive CFL-Bedingung (Co < 1) erfiillt wird. Gleichung (3.15) enthélt dazu die
Stromungsgeschwindigkeit U, die Gittermaschenweite Ax und die Zeitschrittweite At und
ermoglicht durch Umstellen der Gleichung eine Abschéitzung des fiir eine stabile Simula-

tion benotigten Zeitschrittes.

At
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Dem expliziten Ansatz steht das implizite Verfahren gegeniiber, bei dem ein zuséatzliches
Gleichungssystem gelost werden muss. Dies ist notwendig, da bei der Bestimmung ei-
nes nachfolgenden Zeitschrittes die Flussgroflen der Nachbarkontrollvolumen einbezogen
werden, die zunéchst selbst noch unbekannt sind (sieche Abbildung 3.12 - rechts). Die
Ermittlung dieser vorerst unbekannten Nachbarwerte erfolgt durch eine Linearisierung
und Invertierung der Matrix des zusétzlichen Gleichungssystems. Im Anschluss wird das
selbige mithilfe eines Relaxationverfahrens iterativ gelost. Dieser zunéchst erhchte Re-
chenaufwand kann jedoch durch eine deutlich reduzierte Anzahl an Iterationsschritten
gerechtfertigt werden, um eine konvergierte Losung zu erhalten. Des Weiteren kann ei-
ne beliebige Zeitschrittweite gewédhlt werden und das Verfahren unterliegt bei linearen

Problemen keinen Bedingungen zur Gewihrleistung einer numerischen Stabilitét.

t Ax t Ax
4 e N A T
PL 4 l o
Zeitebene n+1 Zeitebene n+1
At X At
Zeitebene n T Zeitebene n T
i-1 i i+l i-1 i i+l
» X > X

Abb. 3.12: Zeitdiskretisierungsverfahren: explizit (links), implizit (rechts) [Lec09]

Die entsprechende Wahl der Methode zur Diskretisierung der zeitlichen Ableitungen %
héangt stets von der betrachteten Stromungsproblematik ab, da beide Ansétze spezifische
Vor- und Nachteile aufweisen. Fiir alle in dieser Arbeit durchgefiihrten instationdren
Simulationen kommen fiir die zeitlichen Diskretisierungen implizite Verfahren zum

Einsatz. Der Einfluss der Instationéritdt wird aulerdem gezielt in Kapitel 4.5 untersucht.

Abschlielend bleibt fiir dieses Teilkapitel hervorzuheben, dass bei einer Summation
der Gleichungen aller finiten Kontrollvolumen die Erhaltungsgleichung des gesamten
Losungsgebietes resultiert, da sich alle Oberflichenintegrale iiber den inneren Kontrollvo-
lumenseiten jeweils aufheben. Dies bedeutet, dass genau die Menge aus einem Kontrollvo-
lumen herausstromt, die herein geflossen ist und das betrachtete System als konservativ
charakterisiert werden kann. Aufgrund dieser fundamentalen Eigenschaft der FVM besitzt
diese Methode eine weite Verbreitung in der numerischen Stromungsmechanik, denn die

Groflen Masse, Moment und Energie bleiben direkt erhalten.
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3.4.4 Randbedingungen

Nachdem ein Volumennetz des zu untersuchenden Gefafibereichs generiert wurde, ist die
Definition von Anfangs- und Randbedingungen nétig [OLO08]. Im Allgemeinen erfolgt ei-
ne Unterscheidung von Randbedingungen in zwei grundlegende Arten. Bei physikalischen
Randbedingungen werden bekannte Werte direkt am Rand des Rechengebiets definiert.
Dabei handelt es sich oftmals um Driicke, Geschwindigkeiten, Massenstréme oder Tem-
peraturen, die aus Messungen ermittelt worden sind oder spezielle Annahmen widerspie-
geln [Lec09]. Numerische Randbedingungen hingegen verkniipfen den Rechenrand mit
dem Innenfeld und beschreiben die Gradienten der Variablen normal zu den Réndern.

Gleichung (3.16) und (3.17) beschreiben die jeweiligen Randbedingungsarten.

e Dirichlet-Randbedingung

U (x,t) = Up (x,t) (3.16)
e Neumann-Randbedingung
U (x,1)
-\ t 1
o Uy (x,1) (3.17)

In besonderem Mafe ist es wichtig, dass es zu keiner Unter- oder Uberbestimmung
des Losungsgebiets kommt. Dies hétte zur Folge, dass sich keine konvergierte Losung
einstellen wiirde oder unphysikalische Ergebnisse resultieren. Aus diesem Grund sollte
stets darauf geachtet werden, dass die Summe der physikalischen und numerischen
Randbedingungen gleich der Anzahl an zu lésenden Erhaltungsgleichungen entspricht.
Aufgrund der in Kapitel 3.4.2 beschriebenen Annahmen ist es erforderlich, Randbe-
dingungen fiir die drei Komponenten des Geschwindigkeitsvektors und den Druck zu

definieren.

Einstromrand

Dem als Inlet bezeichneten Gefiafbereich werden typischerweise gemessene oder aus der
Literatur entnommene Geschwindigkeiten zugeordnet, die eine realistische Verlaufsform
aufweisen [CPC06; CCB*05; FSNT05]. Die Akquise erfolgt dazu in der Regel durch die
im Kapitel 3.2.1 und 3.2.2 beschrieben Messverfahren. Da die aufgeprigten Geschwindig-

keitsverldaufe einen mafigeblichen Einfluss auf die resultierenden Strémungsfelder besitzen,
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sollten im Idealfall stets patientenspezifische Flussmessungen mit hoher Genauigkeit erfol-
gen. In der klinischen Routine lasst sich dies jedoch nicht umfassend realisieren, weshalb
in dieser Arbeit im Fall der Abwesenheit patientenspezifischer Flussdaten repriasentative
Messungen eines Probanden verwendet werden.

Die Implementierung der zeitabhéngigen Geschwindigkeiten kann grundsétzlich in drei un-
terschiedliche Profiltypen eingeteilt werden, wobei jeweils eine identische Volumenstrom-
variation gewéahrleistet wird.

Die einfachste und am weitesten verbreitete Methode stellt die Verwendung von sogenann-
ten Plug-Flow-Profilen dar, bei denen ein konstanter Geschwindigkeitswert iiber den Ge-
samtquerschnitt der Einstromflache definiert wird. Dabei handelt es sich um die im Quer-
schnitt auftretende mittlere Geschwindigkeit und es bedarf einer gewissen Distanz bis sich
ein realistisches Geschwindigkeitsprofil ausgebildet hat. Auflerdem ergeben sich fiir diese
Profilart am unmittelbaren Einstromrand unphysiologisch hohe Wandschubspannungen,
die ausschlieBlich durch die sprunghafte Geschwindigkeitsdnderung zur Gefafiwand verur-
sacht werden. Aus diesen Griinden wird in der Regel das zu untersuchende Gefafimodell
normal zum Eintrittsgebiet extrudiert, wobei die Extrusionslénge ein Vielfaches des mitt-
leren Durchmessers der Inlet-Flédche entsprechen sollte.

Die zweite Moglichkeit der Geschwindigkeitsimplementierung zeichnet sich durch die Ver-
wendung von bereits entwickelten parabolischen Geschwindigkeitsprofilen aus. Diese ba-
sieren auf der analytischen Losung der Poiseuille-Gleichung, die auf der Annahme einer
laminaren, stationdren Stromung in einem kreisrunden Rohr unendlicher Lénge beruht.
Da fiir die Himodynamik im menschlichen Geféiflsystem die genannten Annahmen nicht
zutreffen, bildet als dritte Moglichkeit das sogenannte Womersley-Profil eine Weiterent-
wicklung, die den pulsatilen Charakter des Blutflusses berticksichtigt [Womb5]. Diese
analytische Losung der NSG stellt zum aktuellen Zeitpunkt die beste mathematische
Anndherung an die tatséchlichen Stromungsverldufe dar. Grundlage bildet der Volumen-
stromverlauf Q(t) fiir einen kardialen Zyklus, der zunéchst durch die Anwendung einer

Fourier-Zerlegung in eine endliche Anzahl N Moden geteilt wird.

Q) =D Que™” (3.18)

Hierbei stellt w die Winkelgeschwindigkeit, die unter Verwendung der Periodendauer T’
eines kardialen Zyklus ermittelt werden kann, dar und ¢ repréasentiert die imaginére Ein-

heit. Mithilfe der zerlegten Fourier-Reihe kann im Anschluss durch die Verwendung von
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Gleichung (3.19) das ort- und zeitabhingige Geschwindigkeitsprofil berechnet werden.

N JO(/Bn%)
QQO 7\ 2 Qn L= Jo(Bn) inwt
o(r 1) = 5 {1 - <E> } +) o | TG | [ (3.19)
mit
_ i (M@
Bn =1 -

R beschreibt den mittleren Gefédfiradius am Stromungseinlass, v die kinematische
Blutviskositdt und Jy beziehungsweise .J; die Bessel-Funktionen 0. und 1. Ord-
nung [CCAT05; VLR'08|. Da sich aufgrund von Richtungséinderungen der Geféfiverlaufe
unsymmetrische Geschwindigkeitsprofile einstellen kénnen, sollte die Implementierung
der Womersley-Losung an einem geraden Gefiafibereich erfolgen (beispielsweise durch
Extrusion des Inlet-Querschnitts). Trotz der Vorteile gegeniiber den zuvor genannten
Profiltypen, unterliegt das Womersley-Profil ebenfalls verschiedenen Annahmen, da sich
die Giiltigkeit der Gleichung auf vollsténdig entwickelte Stromungen Newton‘scher Fluide
in geraden rigiden Rohren limitiert. Welchen tatsédchlichen Einfluss die verschiedenen
Profiltypen auf die resultierenden Stréomungsfelder besitzen, wird unter anderem in
Kapitel 4.4 diskutiert.

Grundsatzlich sollte kritisch reflektiert werden, dass die Messung zeitabhéngiger Fluss-
geschwindigkeiten im Patienten nur eine Momentaufnahme représentiert. Die Akquise
der Daten wird im Allgemeinen im Liegen bei beruhigtem Herzschlag durchgefiihrt. In
alltidglichen Situationen, die den Puls des Patienten erhohen (Treppensteigen, sportliche
Aktivitét, etc.), stellen sich jedoch von der Messung abweichende Stromungsszenarien

ein, die in der hamodymamischen Simulation nicht beriicksichtigt werden.

Gefaflwand

Alle Bereiche eines untersuchten Gefifimodells, durch die weder eine Ein- noch eine
Ausstromung stattfinden, werden als GefaBwande bezeichnet. Dabei erfolgt die Annahme
der Haftrandbedingung (no slip), bei der sich das Fluid an der Oberfliche mit der
identischen Geschwindigkeit bewegt, wie die Wand selbst. Da keine Relativbewegung
des Stromungsfeldes stattfindet und die Gefaflwéande beziehungsweise spéiter zusétzlich
der Stent als rigide betrachtet werden, erfolgt die Definition der Geschwindigkeit
U(x, t) = 0 auf der gesamten Oberfliche [SOT*04]. Weiterhin fiihrt die Annahme,

dass sich kein Stromungsaustausch durch die Gefafiwénde ergibt, zu der Definition eines
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Druckgradienten Ap - n = 0 normal zur Wand [Sun12].

Die genannten Annahmen stellen eine starke Vereinfachung der tatsdchlichen
GefidBeigenschaften dar, da Blutgefifie eine nachgiebige Struktur und ein nichtlineares
Materialverhalten aufweisen. Aufgrund der in Kapitel 2.1 beschriebenen Geféschichten
stellen sich insbesondere im Aortenbogen Windkessel-Effekte ein, die einen kontinu-
ierlichen Blutstrom gewéhrleisten. Die radiale Aufweitung im zerebralen Gefiafisystem
wird allerdings auf lediglich 5% des mittleren Gefafidurchmessers geschitzt [VLRT08].
Auflerdem unterliegen die Gefafischichten wahrend des Remodellierungsprozesses der
Aneurysmabildung morphologischen Verdnderungen, die unter anderem einen Abbau
des Strukturproteins Elastin zur Folge haben und dadurch zu einer Senkung der Deh-
nungsfihigkeit fithren [FPP*04]. Die Wanddicke nimmt zusétzlich eine zentrale Rolle bei
der Bewertung des Rupturrisikos intrakranieller Aneurysmen ein und zeichnet sich durch
eine stark inhomogene Verteilung aus.

Unterschiedlichste Ansétze, die Interaktion zwischen Blutfluss und Gefafiwand mittels
numerischer Methoden zu koppeln, basieren allerdings auf weiteren Vereinfachungen
(isotropes Material, konstante Wanddicken, etc.), die zu unrealistischen Simulationsergeb-
nissen fithren [VBIT13; TDST14; LZT"13]. Somit sollten Fluid-Struktur-Interaktionen
ausschliellich durchgefithrt werden, sobald verldssliche patientenspezifische Wandei-
genschaften mithilfe geeigneter Messverfahren akquiriert werden koénnen. In diesem
Zusammenhang stellen sowohl der intravaskulére Ultraschall (IVUS) als auch die optische
Kohérenztomografie (OCT) mogliche Techniken zur Ermittlung der GefaBwanddicke
dar und die Wandbeschaffenheit kann aufgrund von histologischen und mechanischen

Untersuchungen charakterisiert werden.

Ausstromrand

Grundsétzlich gilt es, die Massenerhaltung im betrachteten Gefafisystem zu garantieren,
wobei durch den Ausstromrand dieselbe Menge Blut heraus stromen sollte, die in das
System eingetreten ist. Da oftmals jedoch keinerlei Informationen iiber den Blutfluss an
den Stromungsauslédssen bekannt sind, wird dies durch die Anwendung von Druckrand-
bedingungen gewiihrleistet. Der zeitliche Druckverlauf?® wihrend eines kardialen Zyklus
ist allerdings nicht bekannt, weshalb in der Regel konstante Druckwerte (p = 0) definiert
werden [MLVO07].

23 Minimalinvasive Druckmessungen mithilfe eines Katheters kénnen im Herzen erfolgen, sind jedoch
intrakraniell aus Sicherheitsgriinden nicht durchfithrbar und wiirden aufgrund des Katheterdurchmes-
sers die Stromung betréchtlich beeinflussen.
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Dieser am weitesten verbreitetste Ansatz fithrt jedoch zu Abweichungen vom realen Blut-
fluss insbesondere bei der Existenz multipler Ausstromflichen. Eine Weiterentwicklung
stellt die Aufteilung des Stromes in Abhéingigkeit der jeweiligen Querschnittsflichen
dar. Hier wird die Flussaufteilung jedoch im numerischen Modell ausschliefSlich durch
die rekonstruierte Gefiafloberfliche bestimmt, wobei diese unter anderem von der Im-
pedanz des sich anschlieenden Gefiéflbettes abhéngt. Um diesen Einfluss abzubilden
und zuverléssigere Stromungsergebnisse zu erzielen, konnen die dreidimensionalen Mo-
delle mit eindimensionalen Modellen gekoppelt werden, die den Widerstand der einzel-
nen Gefiflabzweigungen mithilfe von porésen Medien beschreiben [VCFJT06; CCA105].
Solche Ansétze beruhen allerdings ebenfalls auf verschiedenen Annahmen, die zu Abwei-
chungen zur realen Hamodynamik fithren konnen.

Fiir die in dieser Arbeit durchgefiihrten Stromungssimulationen mit multiplen Aus-
stromflachen erfolgt, falls nicht anders beschrieben, eine Wichtung des Blutflusses auf

Basis gemessener PC-MRI Daten.

3.4.5 GleichungssystemlGsung

Damit fiir jeden Zeitschritt diskrete Druck- und Geschwindigkeitswerte in den KV-Zentren
des definierten Losungsraums ermittelt werden kénnen, muss das System aus diskretisier-
ten Gleichungen gelost werden. Dieses Gleichungssystem stellt sich in der allgemeinen
Form A - x = b dar, wobei die Matrix A alle aus den Diskretisierungen resultierenden
Koeffizienten enthélt, der Vektor x die gesuchten Gréflen beschreibt und der Vektor b auf
der rechten Seite die unabhédngigen Werte, wie zum Beispiel die Quellterme oder zeitliche
Ableitungen zu fritheren Zeitschritten, beriicksichtigt [FP02].

Eine Schwierigkeit bei der Losung besteht darin, dass es sich bei den NSG um ein ge-
koppeltes Gleichungssystem handelt. Zur Gewéhrleistung der Kontinuitdt wurden aus
diesem Grund unterschiedliche Druckkorrekturverfahren entwickelt. Fiir stationdre Be-
rechnungen wird der in [CGPST72] vorgestellte SIMPLE-Algorithmus (’Semi Implicit Me-
thod for Pressure-Linked Equations’) verwendet, wohingegen mit dem PISO-Algorithmus
("Pressure Implicit with Splitting of Operators’ [Iss86]) instationdres Verhalten behandelt
wird. Grundlage der Druckkorrektur bildet dabei die Druck-Poisson-Gleichung, die aus
Gleichung (3.10) unter Anwendung des Nabla-Operators V und der Massenerhaltungs-

gleichung fiir inkompressible Fliissigkeiten entsteht.

Ap=Ve[g+vAU— (U-V)U] (3.20)
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Folglich kann die Bestimmung des Drucks aus einem bereits ermittelten Geschwindig-
keitsfeld erfolgen. Der schematische Ablauf der genannten Algorithmen kann in [FP02]
nachvollzogen werden.

Da aufgrund der notwendigen Diskretisierung der NSG oftmals mehrere Millionen Glei-
chungen fiir jeden Zeitschritt in einem definierten Intervall gelost werden miissen, resul-
tieren zum Teil erhebliche Rechenzeiten, die sich auf herkommlichen Computern in einer
Groflenordnung von mehreren Monaten darstellen kénnen?*. Aus diesem Grund werden
oftmals Supercomputer® eingesetzt, mit denen es gelingt, aufgrund von Parallelisierungs-
algorithmen die Rechenzeiten stark zu reduzieren.

Dabei findet héaufig eine Gitterpartitionierung Anwendung, bei der das gesamte
Losungsgebiet in eine endliche Anzahl an Teilgebieten zerlegt wird. Durch diese Datende-
kompositionstechnik fiithrt jeder Prozessor nur die Operationen durch, die ihm zugewiesen
werden. Aufgrund der notwendigen Kommunikation zwischen den entsprechenden Teilbe-
reichen wird keine lineare Reduzierung der Simulationsdauer erzielt. Deshalb sollte bei der

126 an Elementen pro

Dekomposition stets darauf geachtet werden, dass eine Mindestanzah
Prozessor existiert, damit der Zeitgewinn nicht durch den erhohten Kommunikationsauf-

wand aufgehoben wird.

3.5 Analyse relevanter Stromungsparameter

Nach erfolgreicher Durchfithrung numerischer Blutflusssimulationen stellt die qualitative
und quantitative Analyse den abschlieBenden Teilschritt in der beschriebenen Arbeits-

kette dar.

Qualitative Analyse

Mithilfe der visuellen Blutflusscharakterisierung kénnen existierende
Stromungsstrukturen und -muster identifiziert und bewertet werden. In diesem Zu-
sammenhang sind beispielsweise Wirbelstrukturen zu nennen, die je nach Anzahl und
GroBe die Komplexitiat des Blutflusses in intrakraniellen Aneurysmen beschreiben. Ein

weiteres qualitatives Kriterium ist die Existenz von Rezirkulationsgebieten, die den

24 Ein Intel i7 920 mit 4 Kernen (2,66 GHz) erreicht maximal 27,6 GFlops [Vil14].

25 Zum Vergleich: Der 'Tianhe-2’ in Guangzhou (China) erreicht mit seinen 3,12 Millionen Kernen Spit-
zenwerte von 54,9 - 106 GFlops [Top14].

26 Fiir den in dieser Arbeit verwendeten Rechen-Cluster ergab sich nach einer ausfiihrlichen Analyse mit
dem Stromungsloser ANSYS Fluent 13.0 (Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA) und der Nutzung von
Tetraeder-Elementen eine Mindestanzahl von 50 000 Zellen [Berl1].
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Transport des Blutes aufgrund von Riickstromungen verlangsamen und folglich eine
Gerinnungskaskade initiieren konnen. Des Weiteren konnen sich aufgrund der mor-
phologischen Vielfalt intrakranieller Aneurysmen unterschiedlichste Einstrémszenarien
einstellen. Dabei variiert die Intensitdt und Breite des Einstrom-Jets und somit die
Ausdehnung der entsprechenden Auftrefffliche [GLvPT12]. Folglich kénnen patienten-
spezifisch hohe Unterschiede in Bezug auf das Aneurysmawachstum und potentielle
Rupturgefahren resultieren. Da mithilfe von qualitativen Analysen allerdings keine
statistisch signifikanten Aussagen ermoglicht werden, kommen iiblicherweise detaillierte

quantitative Auswertungen zum KEinsatz.

Quantitative Analyse

Die durch die Losung der NSG resultierenden Geschwindigkeiten und Driicke bilden die
Grundlage fiir weiterfithrende Analysen. Im Rahmen dieser Arbeit wird eine Vielzahl an
Parametern zur Beschreibung von hamodynamischen Charakteristiken verwendet, die sich
hauptséchlich aus den errechneten Geschwindigkeitsfeldern beziehungsweise deren Gradi-
enten ergeben. Eine {ibersichtliche Darstellung dieser Parameter erfolgt in Tabelle 3.2.

Anwendungsbeispiele und Vergleiche befinden sich in Kapitel 6 und 7.

3.6 Zusammenfassung

Die in Kapitel 3 beschriebenen Schritte, die fiir die Durchfithrung individueller bezie-
hungsweise patientenspezifischer Blutflusssimulationen notwendig sind, weisen jeweils eine
hohe Variabilitdt hinsichtlich ihrer Komplexitdt auf. Aus diesem Grund ist es zum aktu-
ellen Zeitpunkt sehr schwierig, automatisierte Abldufe zu implementieren. Verldssliche
und realitdtsnahe Ergebnisse kénnen zum Teil nur durch hohen manuellen und damit
verbunden auch zeitlichen Aufwand garantiert werden. Dabei wird in der Regel ein Ex-
perte aus dem jeweiligen Fachgebiet benétigt, da der beschriebene Arbeitsablauf einen
hohen interdisziplindren Charakter aufweist. Nichtsdestotrotz werden aufgrund der ra-
sant ansteigenden Rechenleistungen Fortschritte hinsichtlich effizienter und detaillierter
Losungen erzielt, wodurch sich die Verfahren an die Integration in den klinischen All-
tag schrittweise anndhern. In diesem Zusammenhang ist es stets notwendig, die erzielten
Ergebnisse kritisch zu bewerten und messbare Abweichungen zur Realitéit zu ergriinden.

Dazu sollen die folgenden Kapitel dieser Arbeit einen Beitrag leisten.
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3.6 Zusammenfassung

Tabelle 3.2: Auflistung aller himodynamischen Parameter, die fiir quantitative Analysen
verwendet werden [JBST09; CMWP11a; XTSM13].

‘ Parameter ‘ Abkiirzung ‘ Einheit ‘ Definition
Wandschubspannun 2 2 2
A o () () ()

WSS Pa

7 - kinematische Viskositéit
U; - Geschwindigkeitskomponente
n; - Komponente des Normalenvektors

Vektorielle Grofie,

die die Reibung des Bl

utes an der Gefaflwand quantifiziert.

Zeitlich gemittelte
Wandschubspannung

AWSS Pa

T
7 J, WSS - dt

T - Periodendauer eines kardialen Zyklus

Mittelung der Wandschubspannung {iber einen kardialen Zyklus.

Wandschubspannungs-
gradient

Pa

m

WSSG

e (252) (25’

x,y, 2 - kartesische Raumrichtungen

Réaumliche Ableitung der Wandschubspannung zur Identifikation

starkster Anderungen.

Turnover Time

TOT

Va
Qin
V4 - Aneurysmavolumen
Qin - Volumenstrom ins Aneurysma

Austauschzeit des in ein Aneurys

ma eintretenden Blutstroms.

Inflow Concentration
Index

ICI

Qin/Qinlet
Ain/Ao

Qin - Volumenstrom ins Aneurysma
Qinter - Volumenstrom im Hauptgefaf3
A;, - Einstromflache ins Aneurysma
A, - Ostiumsflache des Aneurysmas

Maf} zur Bewertung der Einstromkonzentration bezogen auf den Blutfluss

im parentalen Gefaf3.

Oscillatory Shear
Index

O8I

1 |L [Fwssdt
L [Twss|at

:( )

T - Periodendauer eines kardialen Zyklus

Maf3 zur Bewertung der Anderung der Wandschubspannungsrichtung
fiir einen kardialen Zyklus.

Relative Residence
Time

RRT Pa~!

1
L) [fwssat|

T - Periodendauer eines kardialen Zyklus

Relative Verweilzeit des Blutes an der Aneurysmawand.




4 Numerische Verifizierung

Die in dieser Arbeit untersuchten Themen basieren auf komplexen biologischen Zusam-
menhéngen, die bisher nur durch die Verwendung vereinfachter Modelle beschrieben
werden konnen. Dieser Prozess unterliegt einer Vielzahl an Arbeitsschritten, die jeweils
einen betrichtlich Einfluss auf die resultierenden Ergebnisse besitzen.

Aus diesem Grund werden im Folgenden basierend auf den rekonstruierten
GefidBoberflichen von vier intrakraniellen Aneurysmen die vielfdltigen Aspekte einer
hdmodynamischen Simulation beleuchtet. Dazu zéhlen die Erzeugung eines Volumengit-
ters mit hinreichender Feinheit, eine realitdtsnahe Blutmodellierung und die Verifizierung
des verwendeten Stromungslosers. Zusétzlich wird auf den Einfluss von instationdrem
Stromungsverhalten auf die numerische Vorhersage eingegangen. Abschliefend werden

die gewonnenen Erkenntnisse zusammengefasst.

Die erste untersuchte Geometrie wurde mittels einer 3D Rotationsangiographie
(3DRA) erzeugt, die aufgrund der hohen lokalen Auflosung den Goldstandard der
Bildgebungsverfahren darstellt. Die Segmentierung wurde durch den Einsatz eines
Region-Growing Algorithmus durchgefithrt, wobei optische Artefakte anschliefend
manuell entfernt wurden. Dazu zdhlen Verschmelzungsartefakte und Locher aufgrund von
fehlender Durchspiilung. Um eine hohe Oberflichenqualitéit zu erhalten, wurden die Seg-
mentierungsergebnisse abschlieBend in diskrete Netze iiberfithrt und geglittet [NJB110].
Das betrachtete zerebrale Aneurysma befand sich an der Arteria cerebri media (MCA),
die direkt mit dem Circulus arteriosus cerebri verkniipft ist. Abbildung 4.1 zeigt die
Oberfliache der untersuchten Geometrie aus verschiedenen Ansichten. Die Einstromflache
befindet sich auf der Unterseite und die beiden Ausstromgeféfle oberhalb.

Bei der zweiten Geometrie handelt es sich um ein Riesenaneurysma, das sich an der
linken Arteria carotis interna (ICA) befand. Es war Bestandteil einer umfangreichen
CFD Challenge [SHF*13], die auf der Grundlage einer Verdffentlichung durch Cebral
et al. [CMR"11] durchgefiihrt wurde. Die Rekonstruktion basiert ebenfalls auf 3DRA
Rohdaten in Kombination mit einer Region-Growing Segmentierung. Diese wurde jedoch
extern durchgefiithrt und durch die Organisatoren bereitgestellt.

Das dritte und vierte Aneurysmamodell war Bestandteil einer an der Otto-von-Guericke-
Universitiat Magdeburg organisierten CFD-Ruptur-Challenge. Nahere Details zum Ablauf
werden in Kapitel 6.2 erlautert. Beide Datensétze wurden von Dr. Sugiyama (Kohnan
Hospital, Sendai, Japan) bereitgestellt und in Magdeburg, wie fiir den ersten Fall

beschrieben, rekonstruiert.

o7
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In Abbildung 4.1 und Tabelle 4.1 werden die vier genannten Aneurysmen dargestellt
und deren FEigenschaften zusammenfassend aufgefiihrt. Dabei wird darauf hingewiesen,
dass sich der Einstromrand jedes der in der Arbeit untersuchten Aneurysmamodelle
in den Abbildungen jeweils an der Unterseite befindet und iiblicherweise den gréfiten
GeféaBldurchmesser aufweist. Abweichungen von dieser Regelung sind entsprechend

gekennzeichnet.

(a) (b) (c) (d)

Abb. 4.1: Patientenspezifische Geometrie der vier untersuchten zerebralen Aneurysmen:
(a) MCA, (b) ICA, (c) Challengel, (d) Challenge2.

Tabelle 4.1: Geometrische Beschreibung der untersuchten patientenspezifischen Aneurys-
men zur Verifizierung der numerischen Modellansétze.

parentaler Aneurysmabreite | Aneurysmahohe
Fall Lage GefaBdurchmesser binin/bmaz h in [mm]
in [mm] in [mm]
MCA Arteria c'erebrl 25 1,2/5.2 6.1
media
op | Arteria carotis 4,2 13,3/18,8 227
interna
Challengel | “Tteria cerebri 1.9 6,7/11,4 8,2
media
Challenge2 | ATteria cerebri 2,2 6,4/10,2 8,0
media

4.1 Einfluss der rdaumlichen Diskretisierung

Um den Einfluss der Gitterdichte auf verschiedene Parameter zu untersuchen, wurden

fir die erste Geometrie fiinf unstrukturierte Netze mit einer Elementanzahl zwischen
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230 000 und 12,5 Millionen generiert. Fiir die rdumliche Diskretisierung kam die kom-
merzielle Vernetzungssoftware ANSYS ICEM-CFEFD 13.0 (Ansys Inc., Canonsburg, PA,
USA) zum Einsatz. Die maximale Grofle der Tetraeder-Elemente liegt zwischen 0,2 und
0,05 mm. Aufgrund der hohen Flexibilitét, sich an komplizierteste Geometrien, wie z. B.
patienten-spezifische Aneurysmen anpassen zu konnen, ist die Vernetzung in kiirzester
Zeit, durchfithrbar. In Bereichen mit starken Richtungsdnderungen der Geometrie und
vor allem am Ubergang zwischen Aneurysma und den Gefifiverzweigungen wurden lokale
Netzverfeinerungen angewendet. Dadurch kénnen die Flussmuster in diesen Zonen deut-
lich besser aufgelost werden. Zusétzlich wurden drei prismatische Grenzschichten erzeugt,
um eine feine Auflésung in Wandnéhe zu garantieren. Neben den beschriebenen Netzen,
deren Elementanzahl in Tabelle 4.2 dargestellt ist, wurden fiinf zusétzliche Gitter ohne
Prismen generiert, um die Notwendigkeit der Prismenschichten bei Blutflusssimulationen

7zu untersuchen.

Tabelle 4.2: Elementanzahlen  der  unstrukturierten  Gitter mit und  ohne
Prismenelementen.

Gitter- | Elementanzahl | Elementanzahl

nummer | (ohne Prismen) | (mit Prismen)
1 228.317 256.723
2 516.230 551.612
3 1.678.508 1.667.308
4 3.142.530 3.016.046
5 12.468.478 12.274.395

Damit Ergebnisse auf Grundlage von strukturierten und unstrukturierten Netzen mit-
einander verglichen werden konnen, erfolgte auflerdem die Erzeugung eines block-
strukturiertes Netzes, bestehend aus circa 1,7 Millionen Hexaeder-Elementen. Abbil-
dung 4.2 zeigt beispielhaft ein unstrukturiertes Netz mit Grenzschichtprismen und das

strukturierte Gitter.

Zunéchst wurde der Einfluss des Gittertyps und dessen Auflésung auf verschiedene Para-
meter untersucht. Um numerische Periodizitdt zu erhalten, wurde dazu der dritte Herzzy-
klus ausgewertet. Wie in Gleichung (4.1) dargestellt, wurde eine Anderungsrate x definiert,
die beschreibt, wie sich ein beliebiger Parameter ® in Abhéngigkeit der Elementanzahl N

verindert. Die Multiplikation mit 10® verschiebt x in eine handhabbare GréBenordnung.

q)n—H - q)n

=2 1. 10® mit n=1.4
Noo =N, mit n

(4.1)

Kn
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Abb. 4.2: Unstrukturiertes Netz 3 mit Prismen (oben) und strukturiertes Netz (unten)
fiir das MCA Aneurysma (Fall 1).

Um die unterschiedlichen Vernetzungsstrategien quantitativ vergleichen zu konnen,
wurden zwei Variablen aus den stationdren, mit ANSYS Fluent durchgefiihrten
Stromungssimulationen abgeleitet. Die rdumlich gemittelte Geschwindigkeit U,,cq, und
die gemittelte Wandschubspannung 7,,,eq, der unstrukturierten Netze sind in Tabelle 4.3
und 4.4 mit den entsprechenden Anderungsraten dargestellt.

Mit steigender Elementanzahl sinkt x erwartungsgeméf in allen betrachteten Fillen. Der
Vergleich zwischen unstrukturierten Gittern mit und ohne Prismen zeigt nur marginale
Differenzen bzgl. U ean (0,17 — 0,81%). Im Gegensatz dazu treten deutliche Differenzen
bei der Auswertung der Wandschubspannungen auf, wobei diese zwischen 11 und 19, 7%

liegen. Durch den Einsatz der strukturierten Vernetzung konnten eine mittlere Geschwin-
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digkeit von 0,704 * und eine gemittelte Wandschubspannung von 29,68 Pa identifiziert
werden, die in guter Ubereinstimmung zu den Ergebnissen der Prismen-basierten Simula-
tionen stehen. Daraus lédsst sich schliefen, dass die Verwendung von Prismen-Elementen
fiir unstrukturierte Netze zwingend notwendig ist, falls gefiiwandbezogene Auswertungen

erfolgen.

Tabelle 4.3: Anderungsraten fiir unstrukturierte Netze ohne Prismen.

Nummer Unean K Tmean K
in [2] | in [2] | in [Pa] | in [Pa]
1 0,66 5,448 | 35,58 | 164,943
2 0,67 | 0,993 | 35,099 | 58,647
3 0,681 | 0,306 | 34,436 | 28,024
4 0,686 | 0,057 | 34,017 9,11
5 0,6913 - 33,1672 -
| strukturiert | 0,704 [ - [ 2968 | - |

Tabelle 4.4: Anderungsraten fiir unstrukturierte Netze mit Prismen

Nummer U ean K Tmean K
in [2] | in [2] | in [Pa] | in [Pa]
1 0,664 | 3,986 | 28,562 | 81,54
2 0,676 | 0,621 28,8 32,57
3 0,683 | 0,413 | 29,166 | 3,808
4 0,688 | 0,061 | 29,218 | 3,267
5 0,694 - 29,52 -
’ strukturiert \ 0,704 \ - \ 29,68 \ - ‘

Die Analyse zusétzlicher Parameter wie beispielsweise der Druckverteilung zeigten die
gleichen Tendenzen, wobei auf deren Présentation an dieser Stelle verzichtet wird. Die
grofften Unterschiede traten bei Vernetzungen mit weniger als 2 Millionen Elementen auf.
Obwohl die Anderungen zwischen 2 und 12 Millionen Zellen relativ niedrig blieben, er-
reichten die konvergierenden Werte nicht die der block-strukturierten Simulationen. Diese
Ergebnisse stiitzen die Annahme, dass ein erhohter Zeit- und Wissensaufwand fiir eine
strukturierte Netzgenerierung in genaueren Resultaten und kiirzeren Rechenzeiten resul-
tiert.

Nichtsdestotrotz kommen im weiteren Verlauf dieser Arbeit unstrukturierte Vernetzun-
gen unter Beriicksichtigung der gewonnenen Erkenntnisse hinsichtlich der Auflésung zum
Einsatz. Ursachen hierfiir liegen in der hohen Flexibilitdt der beschriebenen Elemente
bei komplexen Geometrien und insbesondere der fehlenden Realisierbarkeit strukturier-

ter Netze fiir Simulationen von feinmaschigen Stent-Strukturen. Konkrete Richtlinien
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beziiglich der rdumlichen Diskretisierung fiir die Durchfithrung himodynamischer Simu-
lationen in intrakraniellen Aneurysmen wurden zusétzlich im Zusammenhang mit dieser

Arbeit durch Janiga et al. [JBBT13] veroffentlicht.

4.2 Auswahl des Stromungslosers

Die fiir die Blutflussvorhersage verwendeten Softwarepakete basieren auf der in Kapi-
tel 3.4.3 beschriebenen Finite-Volumen-Methode. Die hier zugrunde liegenden Navier-
Stokes-Gleichungen werden iterativ gelst, bis ein vom Anwender festgelegtes Residu-
um erreicht wird. Die nachfolgenden Untersuchungen dienen der Uberpriifung verschiede-
ner CFD-Stromungsloser zur Einschédtzung ihrer Eignung, hdmodynamische Simulationen
durchzufithren. Dabei wird zunéchst das kommerzielle Softwarepaket ANSYS Fluent 14.0
mit dem frei verfiigharen Programm OpenFOAM 1.7.1 verglichen und im Anschluss der
Solver ANSYS Fluent dem ebenfalls kommerziellen Loser STAR-CCM+ 9 von cd-adapco
(Melville, New York, USA) gegeniibergestellt.

Abbildung 4.3 illustriert zundchst mithilfe einer Schnittebene die stationdren Geschwin-
digkeitsfelder des MCA Aneurysmas (Abb. 4.1 - (a)). Hier lasst sich qualitativ anhand des
Einstromjets eine sehr gute Ubereinstimmung feststellen, wobei lediglich geringfiigige Dif-
ferenzen im Aneurysmadom wahrnehmbar sind. Fiir die quantitative Analyse des Druck-
abfalls wurde im ICA Aneurysma eine Gefafimittellinie erzeugt und fiir vier stationére
Einstromintensitéiten 169 Druckwerte entlang dieser bestimmt. Der direkte Vergleich zwi-
schen beiden Stromungslosern zeigt, dass fiir alle untersuchten Félle eine nahezu identi-
sche Druckabschéitzung erfolgt. Lediglich bei hochstem Eintrittsvolumenstrom (11,42 m?l)

treten leichte Differenzen im Ausstromgefafl distal zum Aneurysma auf.

Zusétzlich  zu den verglichenen Geschwindigkeits- und Druckfeldern wurden
hémodynamische GroBen eingefithrt (siche Tabelle 3.2), die auf dem errechneten
Geschwindigkeitsfeld basieren. Die Turnover Time (TOT), die sich durch das Verhéltnis
aus Aneurysmavolumen V4 und dem in das Aneurysma eintretenden Volumenstrom @,
ergibt, beschreibt, wie lang das Blut im Aneurysma verweilt [BJT11]. Q;, wird {iber die
Eintrittsflache berechnet, die einen Teil der gesamten Ostiumfliche A, (Fliche zwischen
dem Aneurysma und dem umgebenden Gefifi) darstellt. Der Bluteintritt kann auferdem
mithilfe des Inflow Concentration Index (ICI) ausgedriickt werden, der zusétzlich den
Volumenstrom am Eingang des parentalen Geféfles Qe beriicksichtigt [CMWP11b].
Das Post-Processing wurde mit den Softwarepaketen EnSight 9.2 (CEI Inc., Apex, NC,
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OpenFOAM
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Abb. 4.3: Vergleich zwischen ANSYS Fluent und OpenFOAM: Geschwindigkeitsvertei-
lung fiir Fall MCA (links), Druckabfall im ICA Aneurysma fiir vier stationére
Simulationen.

USA) und Kitware ParaView 3.10.1 (Kitware, Inc., Clifton Park, NY, USA) durchgefiihrt.

Zunichst wurde die gemittelte Geschwindigkeit der stationédren Simulationen beider Sol-
ver fiir alle erzeugten Netzfeinheiten verglichen und es konnte eine gute Ubereinstimmung
festgestellt werden. Die Abweichung schwankt dabei zwischen 0,12% beim grobsten Gitter
und 0,34% fiir Netz #5 (siehe Tabelle 4.2). Beziiglich der eingefiihrten Parameter TOT
und ICI traten groflere Unterschiede auf, die zwischen 1,4 und 5,8% beziehungsweise
1,3 und 7,1% liegen (siehe Abbildung 4.4). Zusitzlich wurde die benétigte Rechenzeit
unter Verwendung verschiedener Prozessoranzahlen analysiert und es ergab sich, dass
Fluent in allen Féllen das geforderte Residuum von 107> schneller erreichte. Aufgrund
von Lizenzeinschrankungen wurden jedoch nur bis zu 8 CPUs beriicksichtigt. Hier liegt
der Vorteil auf der Seite von OpenFOAM, das eine beliebige Parallelisierung ermoglicht.
Dabei sollte jedoch stets der Speed-Up Faktor und die parallele Effizienz iiberpriift

werden?’.

Neben dem Vergleich zwischen einem kommerziellen und einem frei verfiighbaren
Stromungsloser erfolgt in Abbildung 4.5 die Gegeniiberstellung der am weitesten verbrei-
teten CFD-Solver. Es wurden stationdre Stromungssimulationen mit beiden Program-

men unter Verwendung der im Patienten gemessenen mittleren Einstromgeschwindigkeit

27 Diese Parameter beschreiben die Giite einer parallelisierten Simulation und geben Auskunft iiber die
Effektivitat des Parallelisierungsalgorithmus.
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Abb. 4.4: Vergleich zwischen ANSYS Fluent und OpenFOAM: mittlere Geschwindigkeit
(oben links), Simulationszeit in Abhéngigkeit der Prozessoranzahl fiir Netz 2
(oben rechts), Turnover Time (unten links), Inflow Concentration Index (unten
rechts)

durchgefiihrt. Die Isoflichen der Geschwindigkeit, die mithilfe eines Schwellwerts
das Gebiet gleicher und geringerer Geschwindigkeiten visualisieren, weisen eine hohe
Ubereinstimmung zwischen den Blutflussvorhersagen beider Solver auf. Lediglich im Dom-
bereich des Aneurysmas stellen sich bei STAR-CCM+- leicht niedrigere Geschwindigkeits-
werte ein, wobei dieser Unterschied als vernachléssighar angesehen werden kann.

Der Vergleich der Geschwindigkeitsfelder in zwei orthogonalen Schnittebenen bestétigt
den Eindruck der Gleichheit und es kann gezeigt werden, dass sich nahezu identische

Stromungsmuster als konvergierte Losung ergeben.

Zusammenfassend zeigt sich, dass die drei untersuchten Stromungsloser die betrachteten

Parameter mit ausschliefllich geringfiigigen Abweichungen errechnet haben. Im Speziellen
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Abb. 4.5: Vergleich zwischen ANSYS Fluent und STAR-CCM+: Isoflichen der Geschwin-
digkeit fiir 40 <* (oben), Geschwindigkeitsdarstellung in zwei orthogonalen
Schnittebenen (unten)

ergibt sich aufgrund dieses Vergleichs die Erkenntnis, dass frei verfiigbare Software einge-
setzt werden kann, um Blutflusssimulationen in zerebralen Aneurysmen durchzufiihren.
Dies fiihrt insbesondere bei aufwendigen Simulationen zu hohen Einsparungen an Li-
zenzgebiihren. Allerdings erreichen kommerzielle Solver die konvergierte Losung in einer
kiirzeren Zeit, sodass sie bei ausreichender Verfiigbarkeit vorhandener Lizenzen im Rah-

men dieser Arbeit bevorzugt wurden.
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4.3 Einfluss der Viskositat

Bei der Durchfiihrung hdmodynamischer Strémungssimulationen in intrakraniellen An-
eurysmen handelt es sich bei dem betrachteten Fluid um das Medium Blut. Aufgrund der
existierenden Stoffeigenschaften stellt Blut einen Repréasentanten fiir Nicht-Newtonsche
Fluide dar, also Fliissigkeiten oder Gase deren Viskositéit keine unabhéngige Stoffgrofie
beschreibt. Hauptséchliche Einflussfaktoren sind dabei die Temperatur oder die Scherra-
te, wobei die letztere Grofle fiir Blut zutrifft.

Wie bereits in den theoretischen Grundlagen beschrieben, handelt es sich bei Blut um
eine Suspension aus Plasma und zelluliren Bestandteilen, wobei diese hauptséchlich
aus Erythrozyten bestehen. Nimmt die Stromungsgeschwindigkeit in intrakraniellen
Blutgefafien aufgrund der kontinuierlichen Geféafiverzweigung und der damit verbundenen
Querschnittsreduzierung zunehmend ab, verringert sich aulerdem die Scherung innerhalb
des stromenden Fluids. Dies hat zur Folge, dass die Erythrozyten agglomerieren und die
lokalen Stoffeigenschaften beeinflussen. Dieses Phénomen wird als Geldrollenbildungen
bezeichnet und fiithrt zu einer Erhohung der gesamtheitlichen Viskositdt und der damit
verbundenen Zéahigkeit. Im Gegensatz dazu fiihren erh6hte Stromungsgeschwindigkeiten
zu einer Auflésung der beschriebenen Agglomerationen und die einzelnen Bestandteile
bewegen sich frei verteilt?® durch die Gefife.

Hinsichtlich der Modellierung des Stromungsmediums Blut existieren unterschiedliche
Ansétze in der Literatur. Eine tatsichliche Auflosung aller vorhandenen Fluidbestand-
teile stellt ein sehr kleinskaliges Modellierungsproblem dar, das mit extrem hohen
Rechenaufwand und einer betréchtlichen Einschriankung hinsichtlich des untersuchten
Volumens verbunden ist [FCK10]. Dem gegeniiber steht fiir die Untersuchung des
Stromungsverhaltens in intrakraniellen Aneurysmen der Ansatz, Blut als einphasiges,
inkompressibles (p = const) Medium mit konstanter Viskositdt anzunehmen. Dies
ermoglicht eine betréchtlich hoherskalige Untersuchung, wobei lokale Partikelinter-
aktionen jedoch nicht abgebildet werden. Um die Scherratenabhéngigkeit des Blutes
trotzdem zu beriicksichtigen, existieren Viskositédtsmodelle, die die Stoffeigenschaft je
nach Stromungsbedingung anpassen. Dabei hat sich fiir die Beschreibung von Blut der
scherverdiinnende Ansatz nach Carreau-Yasuda etabliert [B6h00].

Im nachfolgenden Teilkapitel erfolgt die Untersuchung des Einflusses unterschiedlicher

Viskositédtsbehandlungen auf die numerisch ermittelte Stromungsgeschwindigkeit. Dabei

28 Aufgrund der Stromungsprofilausbildung in den Gefiilen orientieren sich die zelluliren Bestandteile
zur Gefafimitte, sodass in wandnahen Bereichen hauptséchlich Blutplasma vorgefunden wird.
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wird die Annahme eines Newtonschen Fluids mit der Nutzung eines Viskositdtsmodells
verglichen. Folglich kann herausgestellt werden, ob eine zusitzliche Beriicksichtigung
von Einflussgrofen auf die Viskositéat fiir himodynamische Stromungssimulationen in

intrakraniellen Aneurysmen notwendig ist.

Methodische Vorgehensweise

Fiir den Vergleich zwischen Newtonscher und Nicht-Newtonscher Blutcharakterisierung
wurden zwei hdmodynamische Simulationen in dem als Challengel bezeichneten zerebra-
len Aneurysmamodell der Arteria cerebri media (siche Abbildung 4.1 - (¢)) durchgefiihrt.
Dieses wurde zunéchst mithilfe des Softwarepakets cd-adapco STAR-CCM+ 9 rdumlich
diskretisiert, wobei eine Kombination aus Polyeder- und Prismaelementen verwendet wur-
de. Das fiir die Simulationen genutzte Netz enthielt 2,01 Millionen Zellen mit 4 Prismen-
schichten am Gefafirand.

Die numerischen Simulationen wurden ebenfalls in STAR-CCM+ 9 durchgefiihrt. Da-
bei erfolgte die Annahme eines stationdren Stromungsverhaltens und die Definition einer
konstanten Einstromgeschwindigkeit von 0,733 =, die den spitzensystolischen Wert des
patientenspezifischen Geschwindigkeitsverlaufs darstellt. Die Gefalwand wurde als rigi-
de betrachtet und an den Ausstromriandern erfolgte die Aufpragung eines Relativdrucks
von 0 Pa. Fiir den Newtonschen Fall wurde eine konstante dynamische Viskositédt von
n = 4 mPa - s angenommen, wie es in der Mehrheit der aktuellen problembezogenen Pu-
blikationen stattfindet. Die einzige Unterscheidung in der Nicht-Newtonschen Betrachtung
stellt die Verwendung des Carreau- Yasuda-Modells dar, das eine Scherratenabhéngigkeit
der Viskositét beriicksichtigt. Die fiir das Modell benotigten Parameter wurden im insti-
tutsinternen Rheologielabor fiir ein charakteristisches Blutsubstitut experimentell ermit-
telt und wurden bereits in Abschnitt 3.4.2 aufgelistet. Die Simulationen erfolgten parallel
auf vier Prozessoren und die jeweilige Losung wurde als konvergiert eingestuft, sobald die
Residuen einen Wert unterhalb von 1079 erreichten.

Die anschlieBende Auswertung wurde ebenfalls mit STAR-CCM+ 9 durchgefiihrt. Dabei
umfasste die qualitative Analyse die Gegeniiberstellung der Geschwindigkeitsfelder mit-
hilfe von Schnittebenen und einen Vergleich der berechneten Wandschubspannungen. Zur
quantitativen Bewertung dienten sechs Linien, die verschiedene charakteristische Bereiche

im untersuchten Gefafimodell reprisentieren.
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Abb. 4.6: Illustration des fiir den Vergleich verwendeten Volumengitters bestehend aus
Polyeder- und Prismaelementen (links), Darstellung der fiir die quantitative
Analysen genutzten Linien in unterschiedlichen Bereichen des durchstrémten
Gefaflabschnitts.

Vergleich der Simulationsergebnisse

Durch die Verwendung von #&quidistanten Schnittebenen gelingt in Abbildung 4.7
die qualitative Visualisierung der sich im untersuchten Aneurysma auftretenden
Stromungsstruktur. Aufgrund der direkten Anstromung der GefiBaussackung tritt ein
Blutflussjet in das Aneurysma ein und trifft auf den dem Ostium gegeniiberliegenden
Geféfibereich. Dieses Stromungsscenario fithrt zu lokal erhohten Wandschubspannungen,
die deutlich hohere Werte im Vergleich zu den proximalen und distalen Gefaflabschnitten
aufweisen. Die Gegeniiberstellung der beiden Simulationsresultate zeigt auf, dass keine
Differenzen zwischen der Betrachtung als Newtonsches und als Nicht-Newtonsches Fluid
erkennbar sind. Fiir beide Anséitze werden visuell identische Flussvorhersagen erzeugt,
sodass eine Beriicksichtigung des letzteren Ansatzes fiir Blutflusssimulationen in intra-

kraniellen Aneurysmen als nicht notwendig erscheint.

Aufgrund fehlender Unterschiede der ersten Gegeniiberstellung, schliefft sich eine ge-
nauere Analyse der numerisch generierten Geschwindigkeitsfelder an. Dazu erfolgt in
Abbildung 4.8 die Darstellung der Geschwindigkeitsmagnitude entlang der in Abbil-
dung 4.6 definierten Linien. Hier zeigt sich fiir sechs charakteristische Positionen, dass
die numerisch generierten Geschwindigkeiten nahezu keine Differenzen aufweisen und die
Geschwindigkeitsprofile einen identischen Verlauf besitzen. Lediglich im Aneurysmasack
in Bereichen starker Geschwindigkeitsgradienten sind leichte Abweichungen zwischen

beiden Betrachtungen sichtbar, die allerdings unterhalb eines Prozents liegen.
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Abb. 4.7: Gegeniiberstellung der numerisch ermittelten Simulationsergebnisse mit-
hilfe von Newtonschen (links) und Nicht-Newtonschen (rechts) Visko-
sitdtsmodellannahmen - von oben nach unten: Schichtdarstellung zur Erfassung
der sich einstellenden Stromungsstruktur, reprédsentative Schnittebene durch
das Aneurysma, représentative Orthogonalebene, Darstellung der durch die
Stromung verursachten Wandschubspannung.
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Abb. 4.8: Quantitative Gegeniiberstellung der numerisch ermittelten Geschwindigkeits-
magnitude mithilfe von Newtonschen und Nicht-Newtonschen (Carreau-
Yasuda) Viskositédtsmodellannahmen.

Diese Analysen bestétigen somit die zuvor gewonnenen Eindriicke und fiithren zu der
Erkenntnis, dass auf die Nutzung des Carreau-Yasuda-Modells in Aneurysmasimulationen
verzichtet werden kann. Dennoch sollten spéter mehrphasige Stréomungssimulationen, die
die Interaktion der zelluldren Blutbestandteile beriicksichtigen, durchgefithrt und mit dem
in dieser Arbeit verwendeten Ansatz verglichen werden. Diese unterliegen jedoch zum
aktuellen Zeitpunkt einem hohen Rechenaufwand und sind somit momentan nicht in der
Lage, eine realitdtsnahe Wiedergabe der Bluteigenschaften fiir die betrachtete Art von

Simulationen zu gewahrleisten.

4.4 CFD-Ruptur-Challenge

Eine Kombination aus den vorherigen Teilkapiteln bildet die nachfolgend beschriebene
zweite Phase der CFD-Ruptur-Challenge 2013. Zielstellung war die Uberpriifung der Va-
riabilitdt unterschiedlichster Ansétze fiir die Simulation der Himodynamik in intrakraniel-
len Aneurysmen. Dabei war jedem Teilnehmer iiberlassen, welche rdumliche und zeitliche
Diskretisierung gewéhlt wird und welcher Stromungsléser zum Einsatz kommt. Insgesamt
folgten 26 Gruppen aus 15 Landern dem Aufruf (siche Tabelle 6.1), wobei alle fithrenden

Forschungseinrichtungen mit Schwerpunkt der zerebralen Blutflusssimulation vertreten

warerm.
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Methodisches Vorgehen

Um eine Vergleichbarkeit zu gewahrleisten, wurden die patientenspezifischen Ein-
stromrandbedingungen zur Verfiigung gestellt. Die entsprechenden Messungen fiihrte die
Arbeitsgruppe von Dr. Shin-Ichiro Sugiyama (Kohnan Hospital, Sendai, Japan) durch.
Fiir den Fall Challengel erfolgte die Flussmessung mittels 2D PC-MRI in einem 3 Tesla
Ganzkorperscanner (Signa HDxt, GE Healthcare Japan, Tokyo, Japan), wobei die Mes-
sungen durch ein EKG getriggert wurden. Die entsprechenden Scan-Parameter sind in
Tabelle 4.5 aufgefiihrt.

Tabelle 4.5: Scan-Parameter fiir die Bestimmung der zeitabhéngigen Geschwindigkeiten
mittels 2D PC-MRI (Fall: Challengel).

’ Parameter \ Value ‘

Repetition time [ms] 25
Echo time [ms] 5.4

Field of view [mm| | 160 x 160

Matrix 012 x 512

Voxel size [mm] 0.3x0.3
Venc [cm/s] 100
Imaging time [min] 5
Phases 30

Die patientenspezifischen Geschwindigkeiten im Fall Challenge2 wurden 14 Tage nach
der Ruptur mittels Doppler Ultraschall (LOGIQ P5, GE Healthcare Japan, Tokyo,
Japan) gemessen. Anschlielend wurden fiir beide Fille die Geschwindigkeitsmessungen
interpoliert und mit 100 Werten pro kardialen Zyklus zeitlich diskretisiert. Fiir die
instationdren Simulationen war es jedoch den Teilnehmern selbst iiberlassen, welche
Form der Einstromrandbedingung sie verwenden (plug-flow, parabolisch, Womersley).

Des Weiteren wurde verlangt, rigide GefaBwinde (Xwanq = 0) und einen Relativdruck
von 0 Pa an beiden Austrittsflichen anzunehmen. Die abschliefende Forderung ent-
hielt, Blut als inkompressibles (p = 1055 %), Newtonsches Fluid (np = 4 mPa-s) zu
modellieren und mindestens drei kardiale Zyklen zu simulieren, um den Erhalt einer
periodischen Losung sicherzustellen. Damit den Gruppen jedoch nicht alle Parameter fiir
die Durchfiihrung der himodynamischen Flussvorhersage vorgeschrieben werden, konnte
jeder Teilnehmer einen bevorzugten Gittertyp mit beliebiger Netzauflosung verwenden.
Zuséatzlich war die Wahl des Stromungslosers und der zeitlichen Diskretisierung offen ge-

halten. Tabelle 4.6 fasst die numerischen Details aller teilnehmenden Gruppen zusammen.
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Tabelle 4.6: Uberblick iiber die numerischen Details der Teilnehmer fiir die Durchfiihrung
hdmodynamischer Simulationen in den beiden Challenge-Aneurysmen. Jeder
Gruppe (Gr) wurde ein Buchstabe zugeordnet, um Anonymitét zu garantie-
ren. Falls lediglich ein Wert angegeben wird, bezieht er sich auf beide Félle.
Gittertyp: bs - block-strukturiert, us - unstrukturiert

Gr Vernetzer Gittertyp Elemente Solver Zeitschritt
in Mio. At in [s]

Challl/Chall2 Challl/Chall2

A DevisorGrid bs 0.12/0.086 in-house le-4

B Workbench us 1.2 ANSYS Fluent le-5

C ICEM-CFD us 0.71/0.82 ANSYS CFX 5e-3

D ICEM-CFD us 1.7 ANSYS Fluent 2.5e-4

E ICEM-CFD us 2.28/2.78 ANSYS CFX 5e-3

F ICEM-CFD us 1.9/1.6 ANSYS CFX 2.5e-3

G Netgen us 0.28/0.4 OpenFOAM le-3

H in-house bs 10 in-house 1.85e-4/1.62e-4

I VMTK us 28.8/31.2 in-house 3.7e-5/3.2e-5

J ICEM-CFD us 1 Star-CD le-3

K Gambit us 3/2 ANSYS Fluent le-3

L Gambit us 0.47 ANSYS Fluent | 4.625e-3/4.05e-3

M ICEM-CFD bs 2/2.5 ANSYS Fluent le-4

N Harpoon bs 0.422/0.349 | ANSYS Fluent 2.5e-5

0) ICEM-CFD us 1/0.77 ANSYS Fluent le-4

P | snappyHexMesh bs 0.87/2.16 OpenFOAM 9.25e-4/8.1e-4

Q iso2mesh us 0.142/0.166 in-house 9.25e-3/8.1e-3

R Gambit us 3.5 ANSYS Fluent le-3

S | snappyHexMesh bs 5 OpenFOAM 1.85e-4/1.62e-4

T | snappyHexMesh bs 0.24 OpenFOAM¢t le-4

U ICEM-CFD us 17/13.3 ANSYS CFX be-3

\Y% ICEM-CFD us 0.374/0.466 ANSYS CFX be-5

W Star-CCM+ us 3 Star-CCM+ 2.5e-3

X Star-CCM+ us 0.9 Star-CCM+ 2e-4

Y in-house us 0.584/3.428 in-house le-2

Z Gambit us 0.271/0.318 | ANSYS Fluent be-4

Analyse und Visualisierung

Fiir beide Aneurysmamodelle wurden die Geféfmittellinien mithilfe von VMTK (Vas-
cular Modeling Tool Kit [PVST09]) generiert. Die Teilnehmer wurden gebeten, ihre
Geschwindigkeits- und Druckergebnisse auf diese Kurven zu interpolieren und die ent-
sprechenden zyklusgemittelten und spitzensystolischen Werte einzureichen. Des Weiteren
wurden zwei orthogonale Schnittebenen pro Fall erzeugt, um die Geschwindigkeiten in-

nerhalb der Aneurysmen zu visualisieren. Dazu sollten die teilnehmenden Gruppen erneut
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ihre Losungen auf die vorgegebenen 15 000 Punkte pro Ebene interpolieren. Sowohl die
GefaBmittellinien als auch die Schnittflichen sind zur Verdeutlichung in Abbildung 4.9
dargestellt.

Abb. 4.9: Gefafimittellinien und orthogonale Schnittebenen wurden verwendet, um die
zyklusgemittelten und spitzensystolischen Blutflussvorhersagen aller Gruppen
zu vergleichen: Challengel (links), Challenge2 (rechts).

Ergebnisse

Die zyklusgemittelten und spitzensystolischen Geschwindigkeiten sind exemplarisch fiir
eine Gefafimittellinie pro Fall in Abbildung 4.10 dargestellt. Die Mehrheit der Kurven
weist dabei eine hohe Ubereinstimmung auf. Betriichtliche Abweichungen existieren ledig-
lich im Anfangsbereich der Gefafimittellinien, die sich auf die Anwendung verschiedener
Einstromrandbedingungen zuriickfithren lassen. Da ausschliellich mittlere Geschwindig-
keiten bereitgestellt wurden, wéahlten einige Gruppen iiber den Querschnitt konstante
Werte, wobei andere Teilnehmer bereits entwickelte parabolische oder Womersley-Profile
implementierten. Dies fithrte zu unterschiedlichen Maximalwerten in der Geféafimitte, die

allerdings distal zum Ostium wenige Differenzen aufweisen.

Neben den Geschwindigkeitsverlaufen zeigen auch die Druckabfille entlang der Mit-
tellinien eine hohe Ubereinstimmung zwischen der Mehrzahl der Gruppen (siche
Abbildung 4.11). Lediglich 6 Teilnehmer reichten Ergebnisse ein, die von der mehrheit-
lichen Losung abwichen. Der beschriebene Effekt der unterschiedlichen Einstromprofile
kann erneut beobachtet werden, allerdings nimmt die Abweichung mit zunehmender
Entfernung vom Einlass ab. Somit zeigt sich, dass unter Beriicksichtigung von gewissen
Bedingungen hinsichtlich der rdumlichen und zeitlichen Diskretisierung sowohl open-
source als auch kommerzielle Stromungsloser in der Lage sind, vergleichbare Druckabfille

vorherzusagen.
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Abb. 4.10: Zyklusgemittelte (links) und spitzensystolische (rechts) Geschwindigkeitsma-
gnitude entlang der bereitgestellten GeféaBmittellinien fiir Fall Challengel
(oben) und Challenge2 (unten). Von der Mehrheit abweichende Losungen sind
in grau dargestellt.
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Abb. 4.11: Représentative Darstellung der zyklusgemittelten Druckverldufe entlang der
bereitgestellten Geféafmittellinien fiir Fall Challengel (links) und Challenge2
(rechts). Von der Mehrheit abweichende Losungen sind in grau dargestellt.
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Fiir den Vergleich der qualitativen Geschwindigkeitsvorhersagen in den bereitgestellten
orthogonalen Ebenen wurden die eingereichten Ergebnisse anonymisiert und jeder Grup-
pe ein Buchstabe zugeordnet. In Abbildung 4.12 sind die 26 Losungen fiir Challengel
dargestellt, wobei zu erkennen ist, dass der in das Aneurysma eintretende Einstromjet
nahezu senkrecht durch die Ebene A fliefit. Auf der gegeniiberliegenden Seite durchquert
der Blutfluss die Ebene erneut, jedoch mit einer deutlich reduzierten Geschwindigkeit.
Alle weiteren Regionen weisen hauptséichlich niedrige Stromungsgeschwindigkeiten auf
und verdeutlichen die Existenz eines sich im Zentrum des Aneurysmas befindlichen Sta-
gnationsgebietes. Der Vergleich der Schnittflichen demonstriert, dass 19 Teilnehmer eine
hohe Ubereinstimmung in ihren Simulationen zeigen. Weitere 5 Gruppen besitzen leicht
niedrigere Magnituden, wobei die globalen Flussstrukturen ebenfalls identifiziert werden
konnten. Lediglich 2 Ergebnisse enthalten signifikante Abweichungen von der mehrheitli-
chen Losung. Bei der Vielzahl an eingereichten Ergebnissen wird besonders der Einfluss
der rdumlichen Diskretisierung sichtbar. Im Speziellen bei Gruppe T, deren Flussvorher-
sage auf einem mittels snappyHexMesh (OpenCFD Ltd., EST Group, France) erzeugten
block-strukturiertem Gitter (0,25 Millionen Elemente) basiert, sind sehr sprunghafte Ge-
schwindigkeitsdifferenzen erkennbar. Folglich ist eine detaillierte Charakterisierung der
Stromungsstruktur nur bedingt moglich.

In der senkrecht verlaufenden Ebene B kénnen die genannten Beobachtungen Bestéitigung
finden. Eine hohe Ubereinstimmung hinsichtlich der Wiedergabe globaler Flusscharakte-
ristika ist erkennbar und lediglich 3 Gruppen reichten deutlich abweichende Ergebnisse
ein. Da die Strukturen der Geschwindigkeitsmagnitude eine komplexere Erscheinung als
fiir Ebene A aufweisen, sind kleinere Unterschiede zwischen den Teilnehmern sichtbarer.
Diese Abweichungen kénnen zum einen auf den Effekt der Gitterauflosung und zum ande-
ren auf die Anwendung verschiedener Interpolationsmethoden wahrend des Flussanalyse
zuriickgefithrt werden.

Abbildung 4.13 zeigt auf, dass im Challenge2 Aneurysma die hochsten Geschwindig-
keiten hauptséichlich in unmittelbarer Ndhe zur Gefaflwand auftreten. Folglich ergibt
sich ein sehr langsamer Blutaustausch im Aneurysmazentrum. Die identischen Gruppen,
die fiir den ersten Fall abweichende Ergebnisse einreichten, weisen hochstwahrscheinlich
auch fiir das zweite Aneurysma unkonvergierte Losungen auf. Im Gegensatz zu den
Geféafimittellinienanalysen und den Schnittebenenresultaten fiir Fall Challengel sind die
Berechnungen der Gruppe V nicht Teil der mehrheitlichen Flussvorhersage. Da allerdings
die globalen Flussstrukturen trotzdem detektiert wurden, kénnte ein Skalierungsproblem

die Ursache der Abweichung darstellen. Nichtsdestotrotz zeigt sich, dass erneut etwa 80%
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der Teilnehmer in der Lage waren, vergleichbare Blutflusssimulationen durchzufiihren,

obwohl unterschiedlichste numerische Anséitze gewahlt wurden.
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Abb. 4.12: Vergleich der spitzelsystolischen Geschwindigkeitsverldaufe in zwei Schnittebe-
nen durch das Challengel Aneurysma: Ebene A (oben), Ebene B (unten)
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Abb. 4.13: Vergleich der spitzelsystolischen Geschwindigkeitsverlaufe in zwei Schnittebe-
nen durch das Challenge2 Aneurysma: Ebene A (oben), Ebene B (unten)

Kritische Reflexion der Challenge-Ergebnisse

Wird sowohl die qualitative als auch die quantitative Analyse in beiden Aneurys-
men betrachtet, zeigt sich, dass ingenieurtechnische Methoden auf medizinisch relevante
Thematiken angewendet werden konnen. Trotz der hohen Variabilitdt hinsichtlich der
Wahl von Netzen, zeitlichen Auflosungen, Stromungslésern und Blutmodellen konnten
Stromungsergebnisse mit hoher Ahnlichkeit generiert werden.

Bei den von der mehrheitlichen Losung abweichenden Gruppen konnten bei der Beschrei-

bung der Vorgehensweise keine eindeutigen Fehler identifiziert werden. Es kamen sowohl
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kommerzielle als auch in-house Stromungsléser bei der Blutflussvorhersage zum Einsatz.
Auch die Wahl der Netzfeinheit und der Zeitschrittweite kann als sinnvoll fiir diese Art
von Simulation gelten. Die grofiten Abweichungen von der Hauptlosung, die zusétzlich
betrichtliche Oszillationen aufwiesen, konnten jedoch Gruppen mit selbst entwickelten
Codes zugeordnet werden. Aus diesem Grund sind potentiell weitere Validierungen dieser
Entwicklungen notwendig. Die in der Ebenenanalyse identifizierten Unterschatzungen der
Geschwindigkeitsmagnituden konnten mit grober Gitterauflosung assoziiert werden. Folg-
lich scheinen die von den entsprechenden Gruppen verwendeten Netze fiir diese Art der
numerischen Simulation unpassend zu sein. In verschiedenen Studien wurde unter anderem
der Einfluss der Netzauflosung auf charakteristische himodynamische Parameter unter-
sucht [BJT12; JBB*13]. Es ergab sich, dass fiir Blutflussberechnungen in intrakraniellen
Aneurysmen bei der Verwendung von unstrukturierten Netzen mindestens eine Million
Tetraederelemente in Kombination mit passenden Prismenschichten an der Gefifiwand
notwendig sind, um gitterunabhingige Losungen zu erzielen.

Interessanterweise waren zum Teil die abweichenden Losungen bei der Analyse der
GeféaBmittellinie nicht identisch mit den Ausreiflern der Schnittflachenuntersuchung. Dies
kann auf den Umstand zuriickgefiithrt werden, dass die entsprechenden Gruppen in der La-
ge waren, die himodynamischen Simulationen mit vergleichbarer Genauigkeit wie die an-
deren Teilnehmer durchzufiihren, sich jedoch Fehler bei der Auswertung dieser Daten ein-
stellten. Auch eine falsche Implementierung der bereitgestellten Randbedingungen scheint
eine plausible Ursache fiir die existierenden Differenzen darzustellen, da &quivalente
Stromungsstrukturen vorhanden sind, diese jedoch eine unterschiedliche Skalierung auf-
weisen. Folglich ist eine sorgfiltige Durchfithrung numerischer Strémungssimulationen in
intrakraniellen Aneurysmen essentiell, um Riickschliisse aus den sich ergebenen Ergebnis-
sen zu ziehen.

Obwohl die durchgefithrten Vergleiche eine gute Ubereinstimmung zwischen den verschie-
denen Teilnehmern aufweisen, ist es nicht moglich, die Aussage zu treffen, dass eine Wie-
dergabe der tatséchlichen Stromungssituation in den beiden Aneurysmen erfolgt. Zwar
sind die patientenspezifischen Einstrémrandbedingungen notwendig, um realistische Er-
gebnisse zu erzielen, allerdings gestaltet sich die Modellierung der Ausstromréander im
Speziellen bei zwei oder mehreren Auslédssen als kompliziert. Aufgrund der fehlenden
Kenntnis beziiglich des zeitabhédngigen Druckverlaufs, werden in der Literatur haufig Flus-
saufteilungen® oder Windkessel-Modelle in den Ausstromgebieten angewendet [CCAT05].

Aus Griinden der Simplizitdt und der Tatsache, dass nicht alle Teilnehmer in der durch

29 Die Aufteilung erfolgt beispielsweise 50-50% oder gewichtet nach der GroBe der Querschnittsfliichen
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sie verwendeten Software erweiterte Auslassrandbedingungen anwenden konnten, wurde
eine sogenannte Zero-Pressure-Randbedingung vorgeschrieben. Nichtsdestotrotz sollten
realitdtsnahe Druckvariationen oder an die jeweilige Situation angepasste Widerstands-
modelle eine standardisierte Rolle in zukiinftigen CFD-Untersuchungen einnehmen.

Eine weitere Einschriankung bezieht sich auf die Behandlung der Gefafiwand. Fiir alle
Berechnungen erfolgte die Annahme rigider Gefifle mit unendlich hohem Widerstand.
In der Realitéit weisen intrakranielle Aneurysmen jedoch lokal signifikante Unterschiede
hinsichtlich der Wanddicken und Elastizitédtseigenschaften auf. Folglich reagieren diese
Bereiche sehr unterschiedlich auf den pulsatilen Blutfluss. Zum aktuellen Zeitpunkt wird
aufgrund von mangelnder Messbarkeit keine der genannten Wandeigenschaften in einem
realistischen numerischen Modell beriicksichtigt. Mithilfe von endovaskuldren Messverfah-
ren und histologischen Untersuchungen gesunder und erkrankter Zerebralgeféfle sollte die

Weiterentwicklung bestehender Modellansétze fortgefiihrt werden.

4.5 Untersuchung des Instationaritatseinflusses

Wie in den vorangegangenen Teilkapiteln beschrieben, unterliegt die Durchfiihrung
hiémodynamischer Simulationen basierend auf numerischen Methoden zahlreichen Ver-
einfachungen. Dennoch betragen iibliche Simulationszeiten zum aktuellen Zeitpunkt
hédufig nach wie vor mehrere Stunden bis zu Tage, was den Einsatz in einem klinischen
Alltag als momentan ungeeignet darstellt. Folglich riickt die Fragestellung in den Fokus,
ob die Betrachtung eines zeitlich unabhéngigen Stromungsverhaltens einen ausreichenden
Informationsgewinn generiert und sich somit die Rechenzeiten signifikant reduzieren
lasst.

Zur Uberpriifung des Einflusses des zeitlichen Verhaltens wurden sowohl stationre als
auch instationdre Simulationen im MCA und ICA Aneurysma durchgefiihrt. Hierbei fand
als Einstrombedingung fiir die zeitunabhéngigen Betrachtungen jeweils der gemittelte
beziehungsweise der spitzensystolische Volumenstrom der instationdren Berechnung
Verwendung und es kam der kommerzielle Stromungsloser ANSYS Fluent 14.0 zum
Einsatz.

Fiir den direkten Vergleich sind die benétigten Simulationszeiten in Tabelle 4.7 ge-

geniibergestellt3®. Des Weiteren werden im Fall MCA die Wandschubspannungen und im

30 Diese beziehen sich auf die Zeiten, die benétigt wurden, um das skalierte Residuum von 107° zu
erreichen. Es wurden in allen Fillen der gleiche Computer und die identische Anzahl an Prozessoren
verwendet,.
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Fall ICA die bereits eingefithrten Druckabfélle entlang der Geféafimittellinien ausgewertet.
Hierzu erfolgte die Durchfithrung von zwei instationdren Simulationen und sowohl

die mittleren (Q) als auch spitzensystolischen (@) Volumenstréme wurden mit den

korrespondierenden stationdren Berechnungen verglichen.

Tabelle 4.7: Vergleich der Simulationszeiten bei stationdrem und instationdrem

Stromungsverhalten.
’ Stationéar \ Instationér ‘

Fall Zeit tgy, in [min] Fall Zeit tgy, in [min]
MCA 330 MCA 2262

ICA Q0513 287 ICA Q0513 2054

ICA Q0641 298 ICA Q0641 2132

ICA Q0914 257 ICA Q0513 2069

ICA Q1142 311 ICA Q0641 2215

Die Gegeniiberstellung der Simulationszeiten verdeutlicht, dass unter identischen Bedin-
gungen die stationdren Berechnungen nur etwa ein Siebentel der Rechendauer fiir eine
zeitabhéngige Betrachtung bendtigen. Durch Erhéhung der Rechenkapazitit reduziert
sich zusétzlich die absolute Dauer erheblich, wodurch ein klinischer Alltagseinsatz
hinsichtlich der Zeitspanne denkbar wére. Allerdings wird dabei ausschliefllich eine Mo-
mentaufnahme des kardialen Zyklus betrachtet und jegliche Pulsatilitdt vernachléssigt.
Die qualitative Analyse der Wandschubspannungen fiir den Fall MCA erfolgt in Abbil-
dung 4.14 (oben). Hier sind sowohl das Ergebnis der stationdren Berechnung, als auch
die Losung der iiber einen kardialen Zyklus gemittelten Spannungen dargestellt. Anhand
der unterschiedlichen Intensitédten lédsst sich erkennen, dass die stationédre Losung nahezu
identische Ergebnisse zur zeitlich gemittelten Losung des instationdren Ansatzes aufweist.
Lediglich im Aneurysmadom und den distalen Geféflen kénnen leichte Differenzen in den
Wandschubspannungen identifiziert werden.

Beziiglich der quantitativen Druckermittlung entlang der Gefafimittellinien im ICA Aneu-
rysma lisst sich erkennen, dass die zeitunabéngige Berechnung eine gute Ubereinstimmung
zu den gemittelten Werten der instationdren Simulationen aufweist (siehe Abbildung 4.14
- unten). Im Bereich bis etwa 3,8 cm (Stenose) treten maximale Abweichungen von
etwa 0,2% auf. Im weiteren Verlauf kommt es zu einem starken Druckabfall, dessen
Steigung sich im distalen Gefafl wieder auf das anfiangliche Niveau einstellt. Hier treten

die hochsten Differenzen auf, wobei diese maximal 0,92% betragen.
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Abb. 4.14: Vergleich zwischen stationdrer und instationdr gemittelter Losung: Wand-
schubspannung fiir Fall MCA (oben), Druckabfall im ICA Aneurysma bei mitt-
lerer (unten links) und spitzensystolischer Stromung (unten rechts).

Aus den dargestellten Ergebnissen ldsst sich ableiten, dass stationéire Berechnungen in
der Lage sind, den gleichen Informationsgehalt wie die iiber einen kardialen Zyklus gemit-
telten Losungen zu generieren [GLMF14]. Dies fithrt zu einer erheblichen Verkiirzung der
Simulationszeit, jedoch gleichzeitig zu der Tatsache, dass zeitabhéngige Ereignisse durch
die numerische Vorhersage nicht erfasst werden kénnen. Dazu zéhlen beispielsweise die
Entwicklung komplexer Stromungsstrukturen. An dieser Stelle soll betont werden, dass
die gewiihlte ICA Geometrie eine sehr komplizierte Konfiguration®' darstellt und folglich
die gezeigten Differenzen zwischen stationérer und instationdrer Betrachtung als maximal

angesehen werden kénnen.

31 Die Existenz einer Stenose, die sich proximal zum Aneurysma befindet, fiihrt auf kurzer Distanz zu
einer starken Geféfquerschnittséinderung und folglich zu betrachtlichen Druckabfillen.
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Zusétzlich muss herausgestellt werden, dass die Vielzahl der Parameter, die derzeit fiir
eine Rupturvorhersage intrakranieller Aneurysmen Anwendung finden, nur mithilfe einer
instationdren Simulation ermittelt werden konnen (siehe Kapitel 6). Deshalb sind in den
nachfolgenden Kapiteln, falls nicht anders beschrieben, vorrangig Betrachtungen eines

gesamten kardialen Zyklus durchgefiihrt worden.

4.6 Zusammenfassung

Die in diesem Kapitel gewonnen Erkenntnisse hinsichtlich der Verifizierung
hdmodynamischer Flusssimulationen in intrakraniellen Aneurysmen werden wie folgt

zusammengefasst:

e Volumenvernetzung

Die rdumliche Diskretisierung des betrachteten Gefidfbereichs besitzt einen signifikan-
ten Einfluss auf die sich ergebenden Stromungsléosungen. Block-strukturierte
Vernetzungen weisen bei geringen Elementanzahlen hohe Genauigkeiten auf, benotigen
jedoch einen erhohten Aufwand bei der Gittergenerierung. Unstrukturierte Volumennetze
konnen fiir Blutflusssimulationen ebenfalls eingesetzt werden, wobei auf eine hinreichende

Feinheit und die Verwendung von Prismenrandschichten zu achten ist.

o Viskositat

Die Annahme, Blut als Newtonsches Fluid mit konstanter Viskositidt zu betrachten,
kann als vertretbar eingeschitzt werden, da sowohl qualitative als auch quantitative
Vergleiche mit einem etablierten Modell zur Beschreibung Nicht-Newtonschen Verhaltens
keine Unterschiede in den Blutflussvorhersagen hervorbrachten. Mithilfe weiterer Verglei-
che zu Ansitzen, die die zelluldren Blutbestandteile berticksichtigen, kénnen zusétzliche

Erkenntnisse fiir die Nutzbarkeit einer Newtonschen Betrachtung abgeleitet werden.

e Stromungsloser

Bei der Untersuchung verschiedener Softwarepakete zur iterativen Losung der
stromungsmechanischen Grundgleichungen konnte festgestellt werden, dass sowohl

kommerzielle Loser als auch frei verfiighare Codes gleichwertige Ergebnisse generierte.
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Dies wurde ebenfalls durch umfangreiche Analysen der CFD-Ruptur-Challenge bestétigt,
bei der eine Vielzahl an kommerziellen, freien und in-house Softwarepaketen verwendet
wurden. Folglich kann angenommen werden, dass die etablierten Stromungsloser
geeignet sind, Blutflusssimulationen in intrakraniellen Aneurysmen durch-

zufiihren, so lange eine ernsthafte Solvervalidierung vorgenommen wurde.

e Instationaritit

Es konnte weiterhin gezeigt werden, dass die Annahme eines zeitlich unabhingigen
Stromungsverhaltens vergleichbare Ergebnisse zu der mittleren Losung einer
instationidren Simulation liefert. Liegt das Interesse bei zeitlich gemittelten Grofien wie
beispielweise den gemittelten Wandschubspannungen oder der durchschnittlichen Verweil-
dauer des Bluts im Aneurysma, konnen stationire Simulationen eine erhebliche Rechen-
zeitersparnis bedeuten. Fiir die Bestimmung von zeitlich bedingten Ereignissen wie dem
oszillierenden Verhalten der Wandschubspannungsrichtungen oder der Wirbelstruktur-
bewegung im Aneurysma miissen allerdings instationdre Berechnungen erfolgen. Dabei
sollten mindestens drei kardiale Zyklen berechnet werden, um eine Periodizitdt der nu-

merischen Losung zu gewéhrleisten.






5 Experimentelle Validierung

Neben der numerischen Verifizierung wird in dieser Arbeit der experimentellen Validie-
rung eine hohe Wichtigkeit zugeordnet. Nur wenn sichergestellt werden kann, dass die in
Kapitel 4 beschriebenen Methoden zu realistischen Vorhersagen fithren, ist deren Verwen-
dung hinsichtlich der nachfolgenden Themenschwerpunkte verléasslich.

Des Weiteren dient die Validierung der Forderung der Akzeptanz von numerischen Metho-
den in Bezug auf medizintechnische Fragestellungen. Da es fiir aktuelle Modelle zwingend
notwendig ist, die hohe Komplexitéit der menschlichen Regulationssysteme durch Ver-
einfachungen und Annahmen zu approximieren, erfolgt die Verwendung der numerischen
Stromungsmechanik in der Regel ausschlieSlich auf dem Gebiet der Grundlagenforschung.
Eine schrittweise Integration der Methoden in den klinischen Alltag kann deshalb nur
gelingen, wenn mithilfe von Simulationen valide Resultate erzielt werden konnen.

Ziel des Kapitels ist die Gegeniiberstellung der numerischen Blutflussvorhersage mit expe-
rimentellen Methoden. Dabei erfolgt eine Unterteilung in Vergleiche zu optischen Laser-
messverfahren und Flussmessungen basierend auf Magnetresonanztomographie. Abschlie-
Bend werden die erzielten Erkenntnisse zusammengefasst und jeweilige Einschrankungen

der Verfahren kritisch diskutiert.

5.1 Optische Lasermessung

Das in Kapitel 3.2.3 beschriebene Verfahren der Particle Image Velocimetry eignet sich
aufgrund seines beriihrungslosen Charakters in besonderem Mafle fiir die Erfassung des
Stromungsverhaltens in Modellen zerebraler Aneurysmen. Des Weiteren gelingt die Mes-
sung von bis zu drei Geschwindigkeitskomponenten in einer betrachteten Ebene mit einer
hohen Auflésung. Im Folgenden wird zunéchst auf die im Rahmen dieser Studie unter-
suchten Aneurysmen eingegangen und die methodische Vorgehensweise sowohl fiir den
experimentellen als auch numerischen Ablauf beschrieben. Im Anschluss werden die Mes-
sergebnisse den Vorhersagen der numerischen Strémungsmechanik gegeniibergestellt und

die jeweiligen Vergleiche bewertet.

5.1.1 Fallbeschreibung

Fiir die Validierungsstudie auf Basis von optischen Lasermessungen wurden zwei Aneu-

rysmen ausgewéhlt, die die beiden Haupterscheinungsformen représentieren.

85
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e Der erste Fall wurde bereits in Kapitel 4 beschrieben, da er einen Bestandteil der
durchgefiihrten CFD-Ruptur-Challenge darstellt. Hierbei handelt es sich um ein
terminales Aneurysma, das sich an der Bifurkation der Arteria cerebri media gebildet
hatte. Die GefaBaussackung wurde bei einer 83-jahrigen Patientin in Sendai (Japan)

diagnostiziert und vorsorglich durch ein Coiling behandelt.

e Der zweite Patient besaf} ein laterales Riesenaneurysma, das sich seitlich an der Arte-
ria carotis interna gebildet hat. Die Behandlung umfasste die Platzierung eines Flow
Diverters unterhalb des Aneurysmaostiums, wodurch der eintretende Blutstrom re-

duziert und das Rupturrisiko gesenkt wurde.

5.1.2 Methodenbeschreibung

GefaBrekonstruktion

Die von beiden Patienten akquirierten Bilddaten (3DRA) bildeten die Grundlage fiir die
Rekonstruktion der dreidimensionalen Gefafimodelle. Die Erzeugung dieser Oberflichen
erfolgte mithilfe des frei verfiigharen Programmpakets MeVisLab 2.3 (MeVis Medical So-
lutions AG, Bremen, Germany). Dabei kam eine durch Dr. Rocco Gasteiger und Dr. Ma-
thias Neugebauer (beide ehemals Institut fiir Simulation und Grafik, Otto-von-Guericke-
Universitat Magdeburg) entwickelte Modulverkniipfung zum Einsatz. Die initialen Re-
konstruktionsresultate wurden anschliefend manuell nachbearbeitet, um Bildartefakte zu
entfernen und eine realistische Reprasentation des Gefafiverlaufs zu erhalten. Abschlie-
Bend erfolgte eine Priifung auf Plausibilitdt durch einen Neuroradiologen des Magdeburger
Universitédtsklinikums. Abbildung 5.1 illustriert die Modelle des terminalen und lateralen
Aneurysmas und Tabelle 5.1 stellt die grundlegenden morphologischen Parameter beider

Fille gegeniiber.

Experimentelle Flussmessungen

Fiir die Durchfithrung optischer Lasermessungen ist es zunéchst notwendig, ein realisti-
sches Phantommodell des zu untersuchenden Gefaflabschnitts zu fertigen. Da der sich
einstellende Fluss mithilfe eines High-Speed-Kamerasystems aufgenommen wird, existiert
als Anforderung an das entsprechende Modell, eine bestmogliche Durchsichtigkeit bei

gleichzeitig langlebiger Formstabilitédt zu besitzen. Hierfiir eignen sich in besonderem Ma-
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Abb. 5.1: Darstellung der Gefafirekonstruktionen auf Basis der im Patienten akquirierten
Bilddaten. Fall 1 - terminales Aneurysma (links), Fall 2 - laterales Riesenaneu-
rysma (rechts).

Tabelle 5.1: Morphologische Parameter der fiir den Vergleich zwischen Messung und Si-
mulation verwendeten Aneurysmamodelle.

parentaler Aneurysmabreite | Aneurysmahohe
Fall Lage Gefafidurchmesser bimin /bmaz h in [mm]
in [mm] in [mm]
Arteria cerebri
1 media 1,9 6,7/11,4 8,2
(terminal)
Arteria carotis
2 interna 3,6 19,1/21,3 18,7
(lateral)

Be Modelle aus Polymethylmethacrylat (PMMA )32 oder klaren Silikonen. Fiir die in dieser
Arbeit durchgefiihrten Messungen wurden Silikonmodelle durch die Firma ac.biomed (Aa-
chen, Deutschland) auf Basis der in Abbildung 5.1 dargestellten Rekonstruktionen herge-
stellt (Abmessungen: 56x67x40 mm?). Die Resultate des Gie- und Entkernungsprozesses
sind in Abbildung 5.2 vor der Brechungsindexanpassung des Blutsubstituts prasentiert.

Die anschliefenden PIV-Messungen wurden durch Dipl.-Ing. Christoph Roloff (Insti-
tut fiir Stromungsmechanik & Stromungstechnik, Otto-von-Guericke-Universitat Mag-
deburg) durchgefithrt und umfassten insgesamt sechs unterschiedliche stationdre Ein-
stromszenarien, die mithilfe eines Uberlauftanks realisiert wurden. Diese repriisentieren
jeweils das minimale, mittlere und maximale Strémungsverhalten der beiden Aneurysmen.
Da auf den prinzipiellen Ablauf der Particle Image Velocimetry bereits in Kapitel 3.2.3
eingegangen wurde, erfolgt in Tabelle 5.2 lediglich die Auffithrung der fiir die Messun-

32 PMMA wird umgangssprachlich als Plexiglas bezeichnet.
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gen verwendeten Parameter. Exemplarisch ist auflerdem der reale Messaufbau und ein
vom Linsensystem erzeugter Laserlichtschnitt im Phantommodell dargestellt (siehe Ab-
bildung 5.2). Weitere Details zum Messablauf kénnen zusétzlich aus [BRJT14] entnommen

werden.

Tabelle 5.2: Gegeniiberstellung der verschiedenen Messungen und die dazugehorigen

Messparameter.
’ Fall ‘ Messgrofie ‘ minimal ‘ gemittelt ‘ maximal ‘
Volumenstrom [ml/s] 119,1 £ 2.0 176,0 £ 1,8 289,6 + 1,8
1 Relativdruck [mmHg] 151,22 + 0,33 | 136,02 4+ 0,18 | 102,78 4+ 0,56
Druckverlust Auslass 1 [Pa] | 833,8 £ 11,71 | 1362,6 £ 6,0 | 2692,3 + 26,7
Druckverlust Auslass 2 [Pa] | 712,42 + 8,75 | 1159,4 + 5,3 | 2463,5 + 24,6
Volumenstrom [ml/s] 200,1 + 1,1 299,5 + 0,7 400,1 + 0,6
2 Relativdruck [mmHg] 106,1 £ 0,2 95,4 + 0,1 83,3 £ 0,1
Druckverlust [Pa] 3338 + 44 667,6 + 3,7 11427 + 4,2

Hamodynamische Simulationen

Um einen Vergleich zwischen experimentellen und numerischen Ansétzen zu ermoglichen,
wurden CFD Simulationen unter den in Tabelle 5.2 aufgefiithrten Bedingungen durch-
gefithrt. Damit sichergestellt war, dass der Vergleich auf identischen Geometrien basierte,
schloss sich eine rdumliche Vermessung der produzierten Phantommodelle mithilfe eines
Mikro-CT-Verfahrens an. Aufgrund der hohen raumlichen Auflésung (50 gm) und einem
sehr guten Kontrast zwischen Luft und Silikon gelang dabei eine sehr realistische Wieder-
gabe der in den Phantommodellen existierenden Hohlvolumina. Abbildung 5.3 illustriert
den Unterschied zwischen den urspriinglich rekonstruierten und den tatséchlich produzier-
ten Aneurysmamodellen und verdeutlicht die absolute Notwendigkeit der Durchfithrung

eines solchen Vergleichs.

Die auf Basis der Silikonmodellvermessung entstandenen Rekonstruktionen wurden an-
schliefend, wie in Kapitel 4.1 beschrieben, raumlich diskretisiert. Dabei kamen aufgrund
der hohen Flexibilitat Tetraeder-Elemente fiir den hauptsédchlichen Stromungsraum zum
Einsatz. Entlang der Geféalwinde erfolgte die Generierung von vier Prismenschichten, die
eine Auflésung der lokalen Geschwindigkeitsgradienten gewéhrleisteten. Dies resultierte
jeweils in einer Volumengitterelementanzahl von 6,1 Millionen (Fall 1) und 5,3 Millionen
(Fall 2) Elementen.

Fiir die Durchfithrung der hdmodynamischen Stromungssimulationen wurden als Ein-

stromrandbedingungen die wihrend den Messungen aufgenommen Volumenstréme defi-
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Abb. 5.2: Darstellung der gefertigten Silikonmodelle der untersuchten Geféafibereiche, die
nach der Brechungsindexanpassung des transparenten Blutsubstituts fiir die
Charakterisierung des im Aneurysma auftretenden Stromungsverhaltens die-
nen: Fall 1 (links oben); Fall 2 (rechts oben); Exemplarische Illustration des
Messverfahrens: fokussiertes High-Speed-Kamera-System, aufgespannter Laser-
lichtschnitt im Phantommodell, Integration des Silikonblocks im stationéren
Stromungskreislauf (unten).

niert (siehe Tabelle 5.2). An den jeweiligen Ausstromréndern erfolgte die Annahme eines
konstanten Relativdrucks (zero pressure outlet) und die Gefafiwénde wurden als rigide
betrachtet. Dem in der Simulation verwendeten Fluid wurden die Stoffeigenschaften des
Blutsubstituts zuwiesen. Den Nicht-Newtonsche Charakter approximierte das Carreau-
Yasuda-Modell, wobei vorab die Modellparameter im institutseigenen Rheologielabor be-

stimmt wurden (siche Abschnitt 3.4.2). Die jeweiligen Simulationen wurden mit dem
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Abb. 5.3: Transparente Darstellung der fiir die Phantommodellproduktion zur Verfiigung
gestellten Oberflichengeometrien (rot) und der resultierenden Silikonmodelle
nach der Vermessung mittels Mikro-CT (blau): Fall 1 (oben), Fall 2 (unten).

kommerziellen Stromungsloser ANYSYS Fluent 14.0 durchgefiihrt und die numerischen
Losungen galten als konvergiert, wenn die skalierten Residuen unter einen Wert von 107°

fielen.

Analyse und Visualisierung

Fiir die Aufnahme und Weiterverarbeitung der PIV-Messungen wurden das Softwarepa-
ket DaVis 8.16 (LaVision, Gottingen, Deutschland) verwendet. Dabei wurden in jeder
Messebene drei Bildpaare pro Sekunde iiber einen Zeitraum von fiinf Minuten aufge-
zeichnet. Mithilfe einer abschlieBenden Multi-Pass-(Stereo-)Kreuzkorrelation wurden die
entsprechenden Geschwindigkeitsvektoren erzeugt und anschlieBend so umgewandelt, dass
sie zusammen mit den numerischen Losungen in der Post-Processing-Software EnSight 9

(CEI, Apex, USA) ausgewertet und visualisiert werden konnten.
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Fiir den Vergleich zwischen den experimentellen und numerischen Geschwindigkeitsfeldern
wurden die in Abbildung 5.4 dargestellten Schnittebenen verwendet. Dabei werden fiir das
terminale Aneurysma ausschlieflich die Geschwindigkeitskomponenten in der entsprechen-
den Ebene und fiir das laterale Aneurysma alle drei Vektorkomponenten présentiert. Dies
ist auf die unterschiedlichen Messkonfigurationen zuriickzufiihren, da die Bilder fiir Fall 1

mit einer Kamera und fiir Fall 2 mit zwei Kameras akquiriert wurden?3.

Abb. 5.4: Darstellung der fiir den Vergleich zwischen experimentellen und numerischen
Geschwindigkeitsfeldern verwendeten Schnittebenen: Terminales Aneurysma
(links), laterales Aneurysma (rechts).

5.1.3 Ergebnisse

Fall 1 - Terminales Aneurysma

In Abbildung 5.5 sind die simulierten (CFD) und gemessenen (PIV) Geschwindigkeits-
felder fiir die in Tabelle 5.2 aufgefithrten Messvarianten gegeniibergestellt. Fiir die auf
der linken Seite dargestellten Ebenen zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung in den
meisten Bereichen des Stromungsfelds und der Verlauf der Geschwindigkeitskonturen wird
nahezu identisch von beiden Methoden wiedergegeben. Kleinere Differenzen hinsichtlich
der Geschwindigkeitsmagnitude sind jeweils im oberen Teilbereich erkennbar, allerdings
werden ebenfalls die Strukturen der sich einstellenden Strémung von beiden Verfahren
repliziert. Potentielle Ursachen fiir die existierenden Unterschiede konnen geringfiigige

Geometriedifferenzen zwischen dem virtuellen und fabrizierten Modell darstellen, oder

33 Mit einer Kamera kiénnen in einer Ebene zwei Komponenten der Geschwindigkeit (2D-2C) gemessen
werden, wohingegen mit einer weiteren Kamera auch die dritte rdumliche Richtung berticksichtigt
werden kann (2D-3C: two dimensions-three components).
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aus einer leichten Windschiefe zwischen den fiir die Auswertung verwendeten Ebenen re-
sultieren.

Die auf der rechten Seite der Abbildung gegeniibergestellten Geschwindigkeitsverlaufe in
der Orthogonalebene bestitigen die zuvor beschriebene Ubereinstimmung beider Metho-
den. Im Speziellen werden Gebiete hoher Geschwindigkeiten, die den Einstromjet in das
Aneurysma reprisentieren, von beiden Verfahren mit sehr hoher Ahnlichkeit wiederge-
geben. Hauptséchlich im wandnahen Bereich sind kleinere Geschwindigkeitsunterschiede
erkennbar und der Einfluss der verfahrensbedingten Auflésungsdifferenz wird in kleineren
Stromungsmustern sichtbar.

Ein qualitativer Vergleich zwischen CFD-Simulation und PIV-Messung auf Basis der in-
itial rekonstruierten Gefafigeometrie (sieche Abbildung 5.3) belegte den deutlichen Einfluss
des betrachteten Stromungsraums auf das sich einstellende Geschwindigkeitsfeld3?. Aus
diesem Grund existiert die Notwendigkeit, dass fiir Vergleiche mithilfe von numerischen
Methoden eine exakte Kenntnis hinsichtlich des Phantommodellvolumens und der ent-

sprechenden Positionierung im Raum existiert.

Fall 2 - Laterales Aneurysma

Die Gegeniiberstellung der Simulations- und Messergebnisse fiir das zweite untersuchte
Aneurysma ergaben ebenfalls eine sehr gute Ubereinstimmung. Abbildung 5.6 zeigt fiir
eine exemplarische Messung die Geschwindigkeitsmagnituden an drei unterschiedlichen
Positionen entlang des Aneurysmas, wobei diese den Einstrombereich am Hals, das Zen-
trum und das domnahe Gebiet beschreiben. Erneut wird das Stromungsmuster von beiden
unabhéngigen Methoden nahezu identisch erfasst und der sich aufgrund der Geometrie ein-
stellende Stromungswirbel jeweils wiedergegeben. Insbesondere Bereiche hoher Geschwin-
digkeitsgradienten existieren an gleichen Positionen, wobei diese vorranging im wandnahen
Stromungsgebiet auftreten. Leichte Unterschiede zwischen den beiden Ansétzen kénnen
in der Ndhe des Aneurysmazentrums und damit im Bereich niedriger Flussbewegungen
wahrgenommen werden. Die numerische Losung iiberschétzt hierbei die Grofle der Stagna-
tionszone, gibt die Form dieser allerdings identisch wieder. Weiterfithrende Auswertungen
bilden quantitative Analysen der akquirierten Geschwindigkeitsfelder, die im Rahmen die-
ser Arbeit allerdings nicht gezeigt werden. Die Vergleiche zeigen allerdings erneut, dass
es moglich ist, die Methoden der numerischen Stromungssimulation einzusetzen, um den

Blutfluss in intrakraniellen Aneurysmen virtuell mit hoher Genauigkeit zu beschreiben.

34 Die entsprechenden Ergebnisse sind hier nicht dargestellt.
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Abb. 5.5: Fall 1 - Vergleich der Geschwindigkeitsfelder zwischen CFD-Simulationen (je-
weils links) und PIV-Messungen (jeweils rechts) fir drei unterschiedliche Ein-
stromgeschwindigkeiten: Minimale (oben), zeitlich gemittelte (Mitte) und spit-
zensystolische (unten) Geschwindigkeit des kardialen Zyklus.

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass der Vergleich zwischen gemessenen und
simulierten Geschwindigkeitsfeldern in zwei représentativen intrakraniellen Aneurysmen
eine hohe Ubereinstimmung aufweist. Somit kann gezeigt werden, dass fiir die beiden
voneinander unabhéngigen Methoden zur Blutflusscharakterisierung eine Teilvalidierung
erfolgte. Um diese Aussage nachhaltig zu belegen, bedarf des es Vergleichs weiterer pati-

entenspezifischer Aneurysmamodelle hinsichtlich ihrer Himodynamik.

Limitationen

Obwohl eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen der numerischen und experimentellen

Flussbeschreibung erzielt worden ist, unterliegt der Vergleich verschiedenen Limitationen
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Abb. 5.6: Fall 2 - Vergleich der Geschwindigkeitsfelder zwischen CFD-Simulationen (links)
und PIV-Messungen (rechts) fiir eine exemplarische Einstromgeschwindigkeit
in drei verschiedenen Schnittebenen: Hals (oben), Zentrum (Mitte) und Dom
(unten).

hinsichtlich des tatsidchlichen Blutflussverhaltens im menschlichen Geféfisystem.

Zum einen konnte in den Experimenten kein reales Blut als Fluid verwendet werden, da
verfahrensbedingt die Nutzung eines transparenten Mediums notwendig war. Zwar konnen
durch abgestimmte Mischungsrezepturen die Dichte und der Nicht-Newtonsche Charakter
reproduziert werden, es gelingt jodeoch nicht, zelluldre Bestandteile und mogliche Agglo-
merationen der Erythrozyten zu beriicksichtigen.

Eine weitere Einschriankung stellt die Verwendung eines Silikons zur Beschreibung der pa-
tientenspezifischen Aneurysmageometrie dar. Auch hier gewéhrleistet die Durchsichtigkeit
des Materials die Visualisierung der sich in der Stromung befindlichen Partikel, allerdings
wird das tatséichliche Verhalten intrakranieller Gefafiwénde nicht identisch wiedergegeben.
Zwar konnten bei pulsatilen Stromungsbedingungen leichte, nicht quantifizierte Bewegun-
gen visuell detektiert werden, jedoch kénnen die in der Messung verwendeten Phantom-
modelle grundsétzlich als rigide angenommen werden.

Die dritte Limitation fiir den durchgefithrten Vergleich ergibt sich aus der Annahme

eines stationdren Stromungsverhaltens. Dieses eignet sich zwar gut, um charakteristi-
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sche Zeitpunkte des kardialen Zyklus zu reproduzieren (z.B. Spitzensystole), instationére
Effekte konnen allerdings nicht beriicksichtigt werden. Eine hohe Schwierigkeit bei der
Durchfiihrung zeitabhéngiger Stromungsmessungen ist die Gewéhrleistung eines periodi-
schen Signals, das in Bezug auf die im Menschen existieren Volumenstréme einen kom-
plexen Verlauf aufweist.

Abschlielend bleiben Unsicherheiten bei der Auswertung der experimentellen und numeri-
schen Daten zu nennen, die zu Differenzen in den présentierten Ergebnissen gefithrt haben
konnen. Dazu zéhlen auf der simulativen Seite Interpolationen zwischen den an diskre-
ten Punkten berechneten Geschwindigkeitsfeldern. Dem gegeniiber steht die Berechnung
der Geschwindigkeitsvektoren auf Basis der gemessenen Rohbilder. Diese erfolgt mithilfe
einer Kreuzkorrelation und unterliegt ebenfalls einer Unsicherheit. Auflerdem kénnen Ab-
weichungen aus der Lage der fiir den Vergleich gewéhlten Schnittebenen resultieren, da
fiir beide Verfahren ein eigenes lokales Koordinatensystem existiert, das vorab mit hoher

Sorgfalt in Ubereinstimmung gebracht werden musste.

5.2 4D Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie

Neben der zuvor beschriebenen Moglichkeit, Geschwindigkeitsfelder in patientenspezifi-
schen Phantommodellen zu erfassen, kénnen zeitabhéingige Geschwindigkeitskomponenten
direkt in vivo gemessen werden. Dabei wird das Prinzip der in Kapitel 3.2.1 beschriebenen
Magnetresonanztomographie verwendet, um beriihrungslos und ohne die Existenz ionisie-
render Strahlung hdmodynamische Flusscharakteristika zu beschreiben.

Nachfolgendend werden die in der Studie enthaltenen Fille beschrieben und erldutert,
welche Methoden fiir die durchgefiihrten Vergleiche verwendet wurden. AnschlieBend er-
folgt die sowohl qualitative als auch quantitative Gegeniiberstellung und Diskussion der

erzielten Ergebnisse [BSJ*13].

5.2.1 Fallbeschreibung

Vergleiche zwischen der Blutflussbeschreibung mittels CFD und MRI wurden in drei
Féllen durchgefiihrt, wobei jeweils eine schriftliche Einversténdniserklarung des Proban-

den vorlag.

e Grundlage des ersten Falls bildet ein kompletter Circulus arteriosus cerebri (Circle

of Willis - CoW) eines gesunden Probanden. Dieser ist ménnlich und war zum
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Zeitpunkt der Messung 31 Jahre alt.

e Der zweite Fall (AcomA) basiert auf einem breithalsigen intrakraniellen Aneurysma
einer 59-jahrigen Patientin, das sich an der Arteria communicans anterior befand.
Aufgrund des fehlenden A1-Segments auf der rechten Seite, wurde dieses ausschlief3-

lich durch die linke Seite durchblutet.

e Der zweite Patient (ménnlich, 51) besafl ein intrakranielles Aneurysma am oberen
Bereich der linken Arteria cerebri media, das ebenfalls einen weiten Halsbereich
aufwies. Wahrscheinlich verursachte das Aneurysma eine Thromboembolie, die zu

einem ischdmischen Ereignis fiihrte.

5.2.2 Methodenbeschreibung

Magnetresonanztomographie

Die Aufnahme der Schichtbilder erfolgte mithilfe eines 3 Tesla (Siemens Magnetom Sky-
ra) und eines 7 Tesla (Siemens Magnetom) Ganzkoérpermagnetresonanztomographen in
Kombination mit einer 32-kanaligen Kopfspule der Firma Nova Medical (Wilmington,
MA, USA). Alle Messungen wurden vom o6rtlichen Ethikkomitee bewilligt. Die Flussdaten
wurden mittels 4D PC-MRI aufgenommen [MCA*03; MHB*07]. Die Messungen basierten
auf einer EKG getriggerten Gradient-Echo-Sequenz mit quantitativer Flusskodierung in
alle drei raumlichen Richtungen. Ein akustisches Herz-Gating-Device (MRI.Tools GmbH,
Deutschland) lieferte periphere Gating Informationen.

Bei der Flussmessung wurden fiir jede Geschwindigkeitskomponente (u,v,w) und den da-
zugehorigen Geschwindigkeitsbetrag ein Bild aufgenommen. Dies wurde fiir alle 52/48 /48 /
Schichten wihrend 14/9/15 Phasen durchgefiihrt, sodass sich insgesamt fiir die drei Félle
2912/1728/2880 Bilder ergaben.

Neben den PC-MRI Flussmessungen wurden prézise Anatomieaufnahmen der Gefiafie mit-
tels Time-of-Flight (ToF) Sequenz durchgefiihrt. Die charakteristischen Morphologiepa-
rameter und die verschiedenen Scanparameter der einzelnen Fille sind in Tabelle 5.3

zusammengefasst.

Die Datensétze wurden nach den Messungen mithilfe eines automatisierten Programms
nachbearbeitet. Dies beinhaltete Rauschmaskierung, Antialiasing, Wirbelstromkorrektur
und die Umwandlung in das Format des kommerziellen Softwarepakets EnSight 9.2 (CEI,
Apex, NC, USA) [BKHMOT].



5 Experimentelle Validierung

97

Tabelle 5.3: Vergleich der relevanten Scanparameter fiir alle untersuchten Fille. Bei dem
gesunden Probanden (CoW) wurde ausschliefilich eine 3T Flussmessung
durchgefiihrt, wohingegen bei den Aneurysmapatienten (AcomA und MCA)
sowohl 7T Fluss- als auch 7T ToF-Messungen durchgefiihrt wurden.

Fall CoW AcomA MCA
(3 Tesla) (7 Tesla) (7 Tesla)
Morphologische Parameter der Aneurysmen
Hohe h [mm] - 12,8 6,9
Weite w [mm)] - 9,5 4,3

Scan-Parameter (PC-MRI)

Bildmatrix

208 x 256 x 52

224 x 256 x 48

224 x 256 x 48

Sichtfeld (FoV) [mm]

165.75 x 204 x 41.6

168 x 192 x 39

168 x 192 x 39

Voxelgrofe [mm] 0.8 x0.8x0.8 0.7 x0.75x 0.8 [ 0.75 x 0.75 x 0.8
Fractional phase / 100 / 100 91 / 92 91/92
slice FoV [%]

Repetitionszeit / 7.9 / 4.985 6.5 / 3.411 6.2 / 3.131
Echozeit [ms]

GRAPPA Faktor 2 3 3
Anregungswinkel [°] 7 5 12
Bandweite [Hz/Px] 450 360 360
Venc [m/s] 0.8 0.8 0.8
Zeitliche Auflosung [ms] 63.2 52 49.6
Phasen 14 9 15
Aufnahmezeit [min] 01:03:21 18:02 26:51

Scan-Parameter (Time of Flight)

Bildmatrix

384 x 512 x 216

D76 x 768 x 149

Sichtfeld (FoV) [mm]

150 x 200 x 84.24

149 x 199 x 74.5

Voxelgrofie [mm]

0.39 x 0.39 x 0.39

0.26 x 0.26 x 0.5

Fractional phase / - 100 / 69 75 / 69
slice FoV [%]

Repetitionszeit / - 24 / 4.95 24 / 4.95
Echozeit [ms]

GRAPPA Faktor - 3 3
Anregungswinkel [°] - 19 17
Bandweite [Hz/Px] - 121 121
Aufnahmezeit [min] - 11:21 8:17

Rekonstruktion der Gefiafimodelle und rdumliche Diskretisierung

Auf Grundlage der hochaufgelosten 3D ToF Messungen wurden die Oberflichenmodelle
durch die Nutzung des Softwarepakets MeVisLab 2.3 (MeVis Medical Solutions AG, Bre-

men, Germany) rekonstruiert. Optische Artefakte, die wahrend des Aufnahmeprozesses

auftraten, wurden entfernt. Dazu zéhlen hauptséchlich Verschmelzungsartefakte und ver-

einzelte Locher. Zur Erzielung einer hohen Oberflichenqualitdt wurden die Segmentie-
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rungsergebnisse in diskrete Netze iiberfiihrt (Auflésung circa 0,1 mm) und anschliefend
geglattet [MGJT11]. Alle manuellen Operationen wurden auf Sub-Voxel Level durch-
gefiihrt und abschlieBend von einem Neuroradiologen auf Sinnhaftigkeit iberpriift. Damit
sich der Einfluss der zum spéteren Zeitpunkt verwendeten Randbedingungen reduziert,
wurden die Einstromquerschnitte in normaler Richtung um mindestens das sechsfache
des mittleren GefédBdurchmessers extrudiert. Abbildung 5.7 illustriert sowohl den gesun-
den Geféalkreis, als auch die untersuchten Aneurysmamodelle und zeigt deren Lage im
CoW. Die Einstrombereiche (Arteria cerebri anterior fir Fall AcomA und Arteria cerebri

media fiir Fall MCA) sind von unten nach oben ausgerichtet.

Um den Einfluss der rdumlichen Diskretisierung zu untersuchen, wurden, wie in Kapitel 4
beschrieben, unterschiedliche Volumennetze erzeugt und auf Gitterunabhingigkeit
tiberpriift [BJT12]. Die resultierenden Netze, die schlieBlich fiir die Simulationen zum

Einsatz kamen, bestanden aus 2,1 beziehungsweise 1,1 Millionen Elementen.

Himodynamische Simulation

Basierend auf den ausgewihlten Volumengittern erfolgte die Durchfiihrung der insta-
tiondren Blutflusssimulationen mithilfe des Finite-Volumen-Gleichungslosers ANSYS
Fluent 14.0 (Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA). Dabei wurde die Integralform
der FErhaltungsgleichungen fiir Masse und Moment gelost. Blut, als Suspension
aus Plasma und zelluliren Bestandteilen, wurde als isothermes, inkompressibles
(p = 1055 %) und Newtonsches Fluid mit einer konstanten dynamischen Viskositit
n = 4,265 - 1073 Pa-s [MSL*11] angenommen. Obwohl die Viskositit von Blut eine
starke Scherabhéngigkeit aufweisen kann, zeigte ein Vergleich mit dem typischerweise
verwendeten Carreau- Yasuda Modell keine signifikanten Geschwindigkeitsprofilunter-
schiede fiir die vorliegenden Geféddurchmesser (sieche Kapitel 4.3).

Im Gegensatz zu analytisch beschriebenen Einstromrandbedingungen (z.B. parabolische
oder Womersley-Profile), die oftmals auf zahlreichen Annahmen basieren, wurden
Volumenstrome mithilfe von MRT Messungen extrahiert und fiir die Simulation imple-
mentiert. Dies geschah sowohl fiir die Arteria cerebri anterior, als auch fiir die Arteria
cerebri media. Die Ermittlung der zeitabhéngigen Werte fiir einen kardialen Zyklus
erfolgte direkt aus den aufgenommenen Bilddaten mit der Software EnSight 9.2 und
einem von Stalder et al. [SRFT08] entwickelten Programm. Die Gefafiwinde wurden

als starr angenommen und Haftrandbedingungen vorgeschrieben. Im Gegensatz zu den

deutlich erkennbaren Gefafiwandbewegungen des Aortenbogens beschrinkt sich die
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Abb. 5.7: Oberflachenmodelle der untersuchten Félle: kompletter Circulus arteriosus cere-
bri des gesunden Probanden (CoW, oben), Arteria communicans anterior An-
eurysma (AcomA, unten links), Arteria cerebri media Aneurysma (MCA, unten
rechts). Die Rekonstruktion der Oberfliche des gesamten Zirkulationssystems
basiert auf der Flussmessung, wohingegen beide Aneurysmen auf Grundlage
der préaziseren ToF-Sequenz rekonstruiert wurden. Die roten Kreise kennzeich-
nen die Lage der Aneurysmen im Circulus arteriosus cerebri.

radiale Aufweitung der Gefile im CoW auf einen Maximalwert von 5% des entsprechen-
den Durchmessers [VLRT08]. Aktuell ist es zusétzlich unmoglich, patientenspezifische
GefaBwandeigenschaften zu bestimmen, um Fluid-Struktur-Interaktionen realitédtsnah

zu beriicksichtigen. In der Regel werden homogene und isotrope Materialeigenschaften
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und konstante Wanddicken angenommen, was jedoch als stark unrealistisch einzustufen
ist. Aulerdem ist die Entstehung von Aneurysmen unter anderem auf den Abbau von
Elastin in den Geféfischichten Media und Adventitia zuriickzufithren [RB10]. Dies fiihrt
zu einer Senkung der Flexibilitdt, weshalb die Annahme von nicht-flexiblen Wénden fiir
die numerische Untersuchung als gerechtfertigt angesehen werden kann.

Fiir alle Ausstromrandbedingungen wurden Flussraten definiert, die den Massenstrom
in Abhéngigkeit der gemessenen Werte fiir jedes Gefifl wichtet. Diese Methode wurde
aufgrund der fehlenden Kenntnis iiber die Druckvariationen in den entsprechenden
Gefaflzweigen gewéhlt. Dabei ist es wichtig, auf die Vernachlédssigung sehr kleiner intra-
kranieller Geféafle in den numerischen Untersuchungen hinzuweisen, da sie durch aktuelle
Bildgebungstechniken nicht realitétstreu aufgelost werden kénnen. Dies fiihrt jedoch zu
dem Umstand, dass fiir die rekonstruierten Gefafie die gemessene Summe aller Ausflussra-
ten kleiner als die der Einstromraten ist. Fiir beide Aneurysmafille, deren Domain sich
verhéltnisméfBig klein im Vergleich zum kompletten Circulus arteriosus cerebri darstellt,
ist der Effekt vernachléssigbar gering. Fiir den Fall CoW hingegen betrégt die Differenz
zwischen Ein- und Ausstrom circa 15%. Da jedoch fiir die Ausstromrandbedingung keine
Absolutwerte, sondern die Verhéltnisse der Flussraten untereinander beschrieben werden,
kénnen die gemessenen Volumenstrome der einzelnen Austromgefifle auf 1 normalisiert
werden.

Um die existierenden Geschwindigkeitsfelder in den betrachteten GefaBbereichen zu
bestimmen, wurde ein impliziter Drucklosungsalgorithmus (PISO) fiir die instationéren
Simulationen verwendet. Zwei Druckkorrekturschritte erfolgten dabei in jedem Iterations-
schritt. Die konstante Zeitschrittweite betrug 4,41 - 10~ s beziehungsweise 7,19 - 10* s
und wurde vorab mithilfe des CFL-Stabilitéitskriteriums abgeschitzt. Auflerdem pas-
sen die Zeitschritte der Simulation zu den in den Messungen existierenden, um eine
tatsiachliche Vergleichbarkeit zu gewéhrleisten.

Die Losungen wurden als konvergiert erachtet, sobald die skalierten Residuen fiir Druck
und Geschwindigkeit unterhalb des Werts 10~ in jedem Zeitschritt fielen. Aufgrund der
hohen Elementanzahl erfolgte eine Zerlegung der Stromungsgebiete und es wurden jeweils
8 Prozessoren zur Losung verwendet. Dabei kam der institutseigene Cluster Karméan zum
Einsatz, der tiber 544 Prozessoreinheiten (AMD Quad Core 2,1 GHz) und ein InfiniBand

Netzwerk verfiigt.
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Analyse und Visualisierung
e Qualitativer Vergleich der Geschwindigkeitsfelder

Die qualitative Analyse des Falls CoW fokussiert sich auf den Vergleich zwischen gemes-
senen und simulierten Geschwindigkeitsprofilen an charakteristischen Orten des Zirkulati-
onssystems. Hier wurden konkret die linke und rechte Arteria carotis interna, die Arteria
basilaris und die Arteria cerebri anterior ausgewéhlt.

Damit die durch Messung und Simulation beschriebenen Flussstrukturen in den in-
trakraniellen Aneurysmen bewertet werden konnen, wurden Schnittflichen in den
Stromungsgebieten positioniert. Zwei Ebenen pro Fall gewéhrleisten eine visuelle Cha-
rakterisierung des Flusses. Abbildung 5.8 enthélt die entsprechenden Fléachen, farblich

getrennt zur besseren Unterscheidung.
e Quantitative Analyse

Neben der qualitativen Analyse ist ein quantitativer Vergleich von besonderer Wichtigkeit,
um signifikanten Ubereinstimmungen beziehungsweise Unterschiede zu identifizieren. Aus
diesem Grund wurden in jedem Fall Punktewolken generiert, deren Koordinaten zufillig
im Raum verteilt sind. Diese bestehen aus 1670 (CoW), 1564 (AcomA) bezichungsweise
574 (MCA) Punkten und sind ebenfalls in Abbildung 5.8 durch blaue Kugeln fiir die
beiden Aneurysmen illustriert. Die gewéhlte Punktdichte ermoglicht eine aussagekriftige

Wiedergabe der existierenden Geschwindigkeitsbetrége.

Abb. 5.8: Darstellung der Methoden zur qualitativen beziechungsweise quantitativen Ana-

lyse: orthogonale Schnittflichen (rot und griin), zuféllige verteilte Punktewolke
(blau).
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Um die Ubereinstimmung zweier unabhingiger Geschwindigkeitsfelder zu messen, wur-
den in [LS06] und [RMB*12] zwei Methoden eingefiihrt. In der ersten wird der Winkel
zwischen zwei Vektoren an einem konkreten Punkt ermittelt. Wenn der Kosinus dieses
Winkels einen Wert nahe 1 erreicht, besteht eine hohe Ubereinstimmung der Vektorrich-
tungen. Gleichung 5.1 beschreibt den Angular Similarity Index (ASI) mit dem Geschwin-

digkeitsvektor der Simulation ucpp und dem der MRI Messung up;g;.

AS] — YCFD UMRI (5.1)
|UCFD| |UMRI|

mit —1 < AST <1
Der zweite Index, der als Magnitude Similarity Index (MSI) bezeichnet wird, setzt sich

aus der Differenz der normalisierten Geschwindigkeiten zusammen (siehe Gleichung 5.2).

Desto groBler der MSI, umso dhnlicher sind die betrachteten Vektoren.

MST =1 | Mterol _ luar] (5.2)
maz(|ucrpl)  maz(|uyrr|)

mit 0 < MST <1

5.2.3 Ergebnisse

Qualitativer Vergleich

Die Geschwindigkeitsprofile an verschiedenen Stellen des Circulus arteriosus cerebri
ermoglichen einen qualitativen Vergleich der auftretenden Flussstrukturen. Abbildung 5.9
zeigt acht Profile (vier aus der Simulation und vier aus der Messung) zum Zeitpunkt der
Spitzensystole. Die Messung wird dabei jeweils opak dargestellt, wohingegen die Profile der
CFD Losungen eine transparente Oberfliche besitzen. Zusétzlich sind die dazugehérigen
Geschwindigkeitsmagnituden in den Schnittflichen illustriert.

Grundsétzlich kann eine sehr gute Ubereinstimmung der beiden Methoden beobachtet
werden. Dies gilt im Speziellen fiir die beiden Carotis Arterien, bei denen die Geschwin-
digkeitsbetrdge nur geringfiigige Abweichungen aufweisen. Die Darstellung der Schnitt-
flaichen offenbart, dass die CFD bei gekriimmten Gefafverlaufen héhere Geschwindig-
keiten im wandnahen Bereich vorhersagt. Auch die Form der Winde selbst erscheint
beim numerischen Ansatz deutlich glatter verglichen mit der Messung. In der Basilar-
und Anteriorarterie ergeben sich aus der MRI Aufnahme leicht niedrigere Geschwindig-

keitswerte als die numerisch bestimmten. Dies hidngt mit der Tatsache zusammen, dass
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die gemessenen Geschwindigkeitsprofile breiter erscheinen, als das rekonstruierte Lumen.
Folglich fithren kleinere Gefédfdurchmesser zu erhohten Geschwindigkeiten. Der Einfluss
der Auflésung wird aus den Profilformen ebenfalls deutlich. Wahrend sich die transparen-
ten CFD Losungen als glatte und kontinuierliche Profile darstellen, ist bei der Messung
zum Teil eine stufenartige Erscheinung sichtbar. Dieser Effekt fallt am stdrksten in der
rechten Arteria cerebri anterior (4) aus, die im Gegensatz zu den anderen untersuchten
Geféden den geringsten Durchmesser besitzt und folglich durch deutlich weniger Voxel als

beispielsweise eine Carotis-Arterie abgedeckt werden kann.

Left internal carotid artery (1) Right internal carotid artery (2)

velocity in [m/s]

[ ] /]
/: 0.00 0.20 0.40 0.60 0.80 [
O
Basilar artery (3) O (1) Right anterior cerebral artery (4)
© 0o

(2)

| f N -
/
velocity in [m/s]
| __mn  a
0.00 0.13 0.25 0.38 0.50

opaque - MRl  transparent - CFD

Abb. 5.9: Vergleich der spitzensystolischen Geschwindigkeitsprofile an charakteristischen
Orten des zerebralen Zirkulationssystems. Die numerischen Ergebnisse (CFD)
sind als transparente Profile dargestellt, wohingegen die Flussmessungen (MRI)
opak visualisiert werden. Zusétzlich sind an jeder betrachteten Position die
Geschwindigkeitsbetrége in der Schnittebene dargestellt (oben - MRI, unten
- CFD). Die beiden Carotis-Arterien werden der oberen und die Basilaris bezie-
hungsweise die Anterior-Arterie der unteren Skale zugeordnet. Die unterschied-
liche Skalierung erfolgt, um eine vergleichbare Profilhéhe zu erhalten.

Aufgrund der morphologischen Situation entwickeln die beiden untersuchten Aneurysmen
unterschiedliche Flussszenarien. Im Fall AcomA wird das stromende Blut direkt in das
Bifurkationsaneurysma geleitet. Der eintretende Jet erreicht den Dom und erfdhrt dort
eine deutliche Geschwindigkeitsreduzierung. Der Blutfluss legt sich im weiteren Verlauf
an die innere Aneurysmawand an, sodass sich im Zentrum der Dilatation eine Stagnati-
onszone bildet. Da der gesamte Gefiafibereich eine nahezu symmetrische Form aufweist,

verlasst das Blut das Aneurysma in etwa zu gleichen Teilen. Hierbei bildet sich distal eine
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helikalische Flussstruktur aus.

Unterschiede zwischen Simulation und Messung werden beziiglich des Einstrém-Jets sicht-
bar. Wie in Abbildung 5.10 (1b) zu erkennen, verlauft der Jet bei der numerischen Vor-
hersage eher in Richtung des linken Gefédflastes, wohingegen die Flussmessung einen Jet
beschreibt, der der GefaBmittellinie des Hauptgefafies zuzuordnen ist. In diesem Zusam-
menhang wird allerdings der Effekt eines rdaumlichen Versatzes zwischen der PC-MRI
Flussmessung und der ToF-Sequenz sichtbar. Es lédsst sich dabei im Speziellen erkennen,
dass die Flussmessung eine leichte Verschiebung gegeniiber dem rekonstruierten Gefafl
aufweist.

Im Gegensatz zum ersten Patienten, tritt im Fall MCA kein Bifurkationsaneurysma auf.
Der eintretende Fluss-Jet wird ebenfalls stark gebremst, was zu sehr niedrigen Geschwin-
digkeitswerten im Dombereich fiithrt. Dieser Umstand wird durch den Fakt verursacht,
dass das gesamte Blut durch ein einzelnes Gefafl weiterflieft und sich nicht, wie im vor-
herigen Beispiel, auf zwei Gefiafle aufteilt.

Wie in Abbildung 5.10 dargestellt, offenbart der Vergleich erneut, dass zum Zeitpunkt
der Systole die vorhergesagten Geschwindigkeiten beider Methoden eine hohe Ahnlichkeit
aufweisen. Die hauptséachlichen Flussstrukturen werden jeweils an nahezu den identischen
Positionen beschrieben und auch die Geschwindigkeitsbetrige befinden sich in der selben

Groflenordnung.

Quantitativer Vergleich

Die quantitative Analyse der drei Fille basiert auf den zuvor beschriebenen zufillig
verteilten Punktewolken. Als erstes wurde ein Vergleich im gesunden Clirculus arteriosus
cerebri durchgefiihrt. Die Geschwindigkeitsbetrige der Messung und Simulation sind
direkt gegeneinander abgetragen, wobei als charakteristische Zeitpunkte die Spitzensy-
stole und das Ende der Diastole gewihlt wurden (siche Abbildung 5.11). Die rote Linie
beschreibt jeweils die theoretisch beste Ubereinstimmung. Es kann festgestellt werden,
dass sich die Mehrheit der Punkte sehr nah an dieser Linie befinden.

Beziiglich der Bewertung des ASI, der zum Ausdruck bringt, wie dhnlich sich die Rich-
tungen zweier Vektoren verhalten, kann eine gute Ubereinstimmung festgestellt werden.
91% beziehungsweise 92,3% der Punkte weisen zum Zeitpunkt der Systole/Diastole einen
Wert von 0,8 oder hoher auf. Die Uberpriifung des MSI zeigt, dass 76,6%/78,3% der
Punkte mit einer Genauigkeit von 80% oder hoher iibereinstimmen. Indexwerte, die
kleiner als 0,5 aufweisen, konnten den Punkten zugeordnet werden, die sich nah an der

GefdaBwand befanden. Hier fithren kleine Unterschiede zu stédrkeren Abweichungen im
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Abb. 5.10: Vergleich der spitzensystolischen Geschwindigkeitsfelder an ausgewéhlten or-
thogonalen Schnittebenen. Oben: Arteria communicans anterior Aneurysma
aus Fall AcomA (t4, = 0,286 s). Unten: Arteria cerebri media Aneurysma
aus Fall MCA (t); = 0,074 s). Die erste und dritte Spalte jedes Falls re-
prasentiert die CFD-Ergebnisse, wobei die jeweils zweite und vierte Spalte den
MRI-Messungen zugeordnet werden kann. Der Zeitpunkt der Spitzensystole
im kardialen Zyklus wurde fiir die hochste Flussrate im Einstrémquerschnitt
angenommen.

Vergleich zu den Bereichen, die sich ndher am Gefafizentrum befanden.

Im zweiten Teil wurden die identischen Analysen fiir die Geschwindigkeitsfelder der
beiden Aneurysmen durchgefiihrt. Da im vorherigen Fall eine bessere Ubereinstimmung
wahrend der Diastole festgestellt wurde und sich die Abweichungen mit zunehmender
Einstromgeschwindigkeit verstérkten, werden nachfolgend ausschliefllich Vergleiche

zum Zeitpunkt des spitzensystolischen Einstromens présentiert. Diese Ergebnisse re-
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prasentieren gleichzeitig die hochsten in dieser Studie enthaltenen Abweichungen. Der
direkte Vergleich der Geschwindigkeitsmagnituden zeigt auf, dass sich fiir das AcomA
Aneuysma eine Vielzahl der Punkte nah an der idealen Linie befindet. Tatséchlich weisen
66% der MRI-Geschwindigkeiten einen hoheren Wert auf, als den durch die CFD vorher-
gesagten. Dieser Eindruck wird durch die Analyse der Winkel- und Magnituden-Indices
bestétigt, denn 60,1% (ASI) und 85,1% (MSI) der betrachteten Proben besitzen einen
Wert grofler 0,8. Fiir das MCA-Aneurysma, das annidhernd die Hélfte des Volumens des
vorherigen Falls besitzt, werden sogar niedrigere Werte errechnet. Hier fallen die 47,4%
des Winkel- und 60,6% des Magnituden-Index in den Bereich zwischen 80% und 100%.

Im Allgemeinen kann aus den Analysen festgestellt werden, dass mit abnehmender Grofie
der betrachteten Region die Abweichungen zwischen Messungen und Simulation zuneh-
men. Dieser Effekt hédngt eindeutig mit der limitierten MR Voxelauflosung zusammen,
die ab einer gewissen Gefialdurchmessergrofie nicht mehr in der Lage ist, die auftretenden
Geschwindigkeitsgradienten in Wandnéhe zu bestimmen. Grundsétzlich kann jedoch
zum Ausdruck gebracht werden, dass die dargestellten Abweichungen trotz zahlreicher
Annahmen der Methoden keine drastischen Unterschiede offenbaren. Auflerdem wurden

jeweils bessere Ubereinstimmungen zum Zeitpunkt der diastolischen Zeitpunkte gefunden.

Die analysierten Fille zeigen auf, dass eine gute Ubereinstimmung zwischen den MR-
Messungen und den CFD-Simulationen erzielt werden konnte. Geschwindigkeitsprofile
und Schnittebenenvergleiche illustrierten eine hohe Ahnlichkeit der Flussstrukturen und
Bereiche erhohter Geschwindigkeiten.

Beim Vergleich der mittels MRI und CFD ermittelten spitzensystolischen Geschwin-
digkeitsfelder in den intrakraniellen Aneurysmen kann eindeutig erkannt werden, dass
Unterschiede aufgrund der rdumlichen Auflésungen entstehen. Wie in Abbildung 5.10
zu erkennen, stellt sich die numerischen Losung aufgrund der hohen Elementanzahl als
sehr glatt und kontinuiertlich dar, wohingegen die Messungen Unterbrechungen und
Diskontinuitdten aufweisen. Dies lédsst sich durch die unterschiedliche Auflésung erkléren,
die bei der Simulation eine mittlere Tetraederkantenldange von circa 0,13 mm aufweist
und bei der Messung Voxelgroflen von etwa 0,75 mm existieren. Dennoch werden von
beiden Methoden die grundsétzlichen Stromungsstrukturen erfasst.

Auftretende Diskrepanzen werden hauptséchlich aufgrund geringfiigiger Ungenauigkeiten
wihrend des Rekonstruktionsprozesses der 3D-Gefafimodelle verursacht. Da die Geo-

metrie einen primédren Einfluss auf die numerisch generierten Geschwindigkeitsfelder
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Abb. 5.11: Quantitative Analyse der gemessenen und simulierten dreidimensionalen Ge-
schwindigkeitsfelder. Spalten von links nach rechts: Gesunder CoW zum Zeit-
punkt der Systole und Diastole, AcomA und MCA Aneurysma wahrend der
Systole. Reihen von oben nach unten: Direkter Vergleich der experimentellen
und numerischen Geschwindigkeitsbetrige, Angular Similarity Index (ASI),
Magnitude Similarity Index (MSI). Jede rote Linie beschreibt die theoretisch
perfekte Ubereinstimmung.

besitzt, fithren selbst geringe Abweichungen zu signifikanten Losungsfehlern. Dieses
Phé&nomen lésst sich leicht von der Hagen-Poiseuille-Gleichung ableiten, die besagt, dass
fiir laminare Rohrstromungen die Flussrate von der vierten Ordnung des entsprechenden
Durchmessers abhingt. Eine weitere Ursache fiir die auftretenden Differenzen liegt in
der Existenz eines rdumlichen Versatzes zwischen den Mess- und Simulationsdaten. Dies
bezieht sich jedoch ausschliefllich auf die Aneurysmafille, die im Gegensatz zum Fall
CoW auf Basis der ToF-Sequenzen rekonstruiert wurden. Dieser Umstand fiihrt zu dem
Effekt, dass beispielsweise wandnahe niedrige Geschwindigkeiten des einen Datensatzes
hoheren Geschwindigkeiten des anderen Datensatzes zugeordnet werden, obwohl die
entsprechenden Punkte in der Realitédt nicht die identischen Positionen besitzen. Aus
diesem Grund ist es sehr wichtig hervorzuheben, die maximal mogliche Genauigkeit bei
der Rekonstruktion einzuhalten, um anschliefend realitdtsnahe Simulationsergenisse zu
erzeugen.

Eine Erhohung der Bildgebungsauflosung des Magnetresonanztomographen fithrt jedoch
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gleichzeitig zu einer Steigerung der bereits langen Messzeiten. Bewegungen beziehungs-
weise Bewegungsartefakte fithren wiahrend der Messung zusétzlich zu einer Reduzierung
der effektiven Auflosung. Die Teilnehmer der Studie mussten zum Teil bereits bis zu
45 Minuten stillliegen, um die PC-MRI- und ToF-Messungen durchzufiihren. Selbst fiir
trainierte Probanden ist es sehr schwierig, den Kopf fiir solch einen Zeitraum ruhig zu
halten. Zur Unterstiitzung wurde der Kopf wihrend der Messungen durch Polster und
Kissen fixiert. Zukiinftige Bewegungskorrekturen wiahrend der Messung wiirden helfen,
den Einfluss der auftretenden Artefakte weiter zu reduzieren und damit unvermeidbaren
Bewegungen, verursacht beispielsweise durch das Atmen oder den Herzschlag, entgegen

7u wirken.

Limitationen

Da der gesamte Prozess von der Bilderzeugung bis hin zu den finalen Simulationser-
gebnissen aus zahlreichen Arbeitsschritten besteht, miissen verschiedene Annahmen
getroffen werden, damit ein handhabbarer Umfang erhalten bleibt. Erstens wurden bei
den MR-Messungen zwei Sequenzen aufgenommen. Dabei diente die Phasenkontrast-
Bildgebung zur Ermittlung zeitabhéngiger Geschwindigkeitskomponenten und die
ToF-Sequenz bildete aufgrund der deutlich héheren rdumlichen Auflésung die Grundlage
fiir die Gefafirekonstruktion. Obwohl beide unabhéngige Techniken zwischen Gefaflumen
und -wand unterscheiden konnen, sind leichte Unterschiede beim Représentieren der
tatsidchlichen Morphologie erkennbar. Folglich werden die numerischen Lésungen beein-
flusst. Aus diesem Grund ist es zwingend notwendig, die Rekonstruktion so realistisch
wie moglich durchzufiihren, da sie einen Haupteinfluss auf die Flussvorhersage besitzt.
Als zweite Einschrankung ist zu nennen, dass die betrachteten Regionen nicht die gesamte
zerebrale Blutflusszirkulation abdecken. AusschliefSlich die Hauptgefifle, die sich distal
und proximal zu den Aneurysmen befinden, werden beriicksichtigt. Zur Reduzierung
von Reflektionen, die durch die Randbedingungen auftreten kénnen, wurden vor den
Simulationen die Geféifle normal zum Querschnitt extrudiert.

Die dritte Annahme, die kritisch diskutiert werden sollte, bezieht sich auf die angewen-
deten Randbedingungen fiir die CFD Simulationen. Aufgrund der Gefaflexpansion und
-kontraktion wihrend des kardialen Zyklus ist die Beriicksichtigung von flexiblen Wénden
besonders wichtig bei Simulationen, die beispielsweise den Aortenbogen betreffen. Bei

intrakraniellen Gefaflen betridgt die radiale Aufweitung allerdings maximal 5% des
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GefaBldurchmessers. Eine realistische Simulation, die eine Fluid-Struktur-Interaktion
enthélt, wire definitiv erst sinnvoll, wenn verléssliche Messungen der Wandeigenschaften
im Circulus arteriosus cerebri umsetzbar sind.

Obwohl  patientenspezifische  Flussdaten den  Goldstandard fiir die Ein-
stromrandbedingungen darstellen, existiert bislang keine Standardisierung hinsichtlich
der Ausstrombereiche. Es wurde bereits gezeigt, dass verschiedenste Modelle physikalisch
inkorrekte Flussvorhersagen liefern, weshalb die Kenntnis {iber lokale Druckvariationen
die Qualitat der Ergebnisse signifikant erhohen wiirde. Dabei konnten Druckberechnungen
aus 7 Tesla MRI Geschwindigkeiten eine wichtige Rolle in der Zukunft spielen [EF09].
Abschlieflend ist es wichtig zu erwidhnen, dass die Studie aus einer geringen Fallanzahl
besteht. Ausschliefllich ein AcomA und ein MCA-Aneurysma wurden untersucht, aller-
dings erfolgte keine Beriicksichtigung der posterioren Zirkulation. Aus diesem Grund
sollten zukiinftige Studien eine hohere Anzahl an Fillen enthalten, um die préisentierten
Ergebnisse zu unterstiitzen. Des Weiteren sind quantitative Auswertungen notwendig, um
statistisch signifikante Ubereinstimmungen und Unterschiede zwischen den untersuchten

Verfahren zu belegen.

5.3 Zusammenfassung

e Particle Image Velocimetry

Optische Lasermessungen wurden zur Erfassung der Stromungsgeschwindigkeiten in
zwei Phantommodellen intrakranieller Aneurysmen durchgefithrt und den numerisch
generierten Blutflussgeschwindigkeiten gegeniibergestellt. Dabei wurde fiir die Validie-
rung der numerischen Blutflussvorhersage ein terminales und ein laterales Aneurysma
gewdhlt, um zwei Représentanten moglicher Phianotypen zu untersuchen. Die Vergleiche
der gewdhlten Schnittebenen, die zwei beziehungsweise drei Komponenten der Ge-
schwindigkeit enthielten, wiesen eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen den
beiden voneinander unabhingigen Methoden der Stréomungsbeschreibung
auf. Wihrend der vielfiltig durchgefithrten Vergleiche stellte sich insbesondere die
Wichtigkeit der untersuchten Geometrie heraus. Dabei konnte gezeigt werden, dass
bei der Silikonmodellherstellung betréchtliche Differenzen gegeniiber der urspriinglich
rekonstruierten Gefafimodelloberfliche auftraten, die sich auf entsprechende Messergeb-
nisse niederschlugen. Aus diesem Grund existiert die Notwendigkeit der Sicherstellung

identischer Geometrien als Grundlage jeglicher Vergleichsstudien zwischen
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CFD und optischer Flussmessung. Fiir zukiinftige Validierungen ist eine Erweiterung der
Messung auf zeitabhiingige Einstrombedingungen notwendig, um die Ubereinstimmung
zur tatséchlichen, im Patienten existierenden Stromungssituation weiter zu erhohen.
Hierbei bestehen im Speziellen sehr hohe Anforderungen an die zum Einsatz kommende
Pumpe zur Generierung des instationdren Signals, da eine reproduzierbare Periodizitét
gewéhrleistet werden muss. Neben der PIV stellt die Particle Tracking Velocimetry ein
wertvolles Lasermessverfahren fiir die Bestimmung von Partikeltrajektorien dar, die
den numerisch ermittelten Bahnlinien des Blutflusses gegeniibergestellt werden kénnen.

Hierdurch ergeben sich zusétzliche Validierungsmoglichkeiten.

e Phasenkonstrast-Magnetresonanztomographie

Im zweiten Teil des Kapitels wurden Vergleiche zwischen der Geschwindig-
keitsvorhersage mittels numerischer Stromungsmechanik und Phasenkonstrast-
Magnetresonanztomographie durchgefithrt. Dabei wurden ein kompletter Circulus
arteriosus cerebri und zwei intrakranielle Aneurysmen untersucht, um die beiden
unabhéingigen Methoden zu validieren. Im Allgemeinen zeigte sowohl die qualitative als
auch die quantitative Gegeniiberstellung der 3T-/7T-Messdaten mit den numerischen
Losungen eine gute Ubereinstimmung. Auftretende Abweichungen zwischen den
Geschwindigkeitsfeldern wurden hauptséchlich durch den rédumlichen Versatz zwischen
PC-MRI- und ToF-Sequenz verursacht. Um den Vergleich zwischen beiden Methoden
der Blutflussermittlung weiter zu verbessern, konnen Registrierungsansétze verwendet
werden, die den Versatzeffekt reduzieren. Da die numerische Losung primér durch die
zugrunde liegende Geometrie beeinflusst wird, ist es aulerdem besonders wichtig, die
Rekonstruktion der intrakraniellen Geféfle mit maximaler Sorgfalt durchzufithren. Au-
Berdem ist die Bereitstellung realistischer Stromungsrandbedingungen mithilfe

der MR-Bildgebung essentiell.

Abschlielend zeigen die in diesem Kapitel prisentierten Ergebnisse, dass CFD als
numerisches Werkzeug in der Medizintechnik es ermoglicht, realistische Blutflussinfor-
mationen zu generieren. Dies setzt jedoch voraus, dass prézise Rahmenbedingungen
zur Unterstiitzung der Simulation bereitgestellt werden. Aufgrund der sehr hohen
rdumlichen als auch zeitlichen Auflésung kann CFD somit fiir Untersuchungen der
Héamodynamik zerebraler Aneurysmen dienen und folglich eine wertvolle und fun-

dierte Unterstiitzung des behandelnden Arztes darstellen. Besonders hilfreich
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wiaren in diesem Zusammenhang, wenn valide Kriterien zur Aneurysmarupturvor-
hersage identifiziert werden konnten. Aus diesem Grund wird auf diese Problematik
im nachfolgen Kapitel detailliert eingegangen und anhand von patientenspezifischen
Blutflusssimulationen die Moglichkeiten und Grenzen beziiglich einer Rupturpradiktion

aufgezeigt.






6 Rupturvorhersage

Zu Beginn der Arbeit wurde bereits herausgestellt, dass im Falle einer Aneurysmadia-
gnose die Vermeidung einer Ruptur die hochste Prioritét besitzt (siehe Kapitel 2.2). Der
behandelnde Arzt muss deshalb dem Patienten stets eine Empfehlung aussprechen, ob
ein sofortiger Eingriff oder wiederholte Beobachtungen die beste Vorgehensweise darstellt.
Speziell in komplexen Fallszenarien kann das Risiko fiir Komplikationen, die durch die Be-
handlung entstehen, sogar hoher sein, als das potentielle Rupturrisiko selbst. Aus diesem
Grund stellt jede verldssliche Hilfestellung bei der Therapieplanung eine Unterstiitzung
dar und kann den Ausgang fiir den Patienten verbessern.

Wiéhrend der letzten Jahre wurde die numerische Stromungsmechanik bereits erfolgreich
verwendet, um den Rupturstatus intrakranieller Aneurysmen vorherzusagen. Grundlage
bildete der Zusammenhang zwischen der lokalen Himodynamik und der Umformung be-
ziehungsweise dem Abbau der Aneurysmawand [QTUM11; TMO™12; GSK*12; ZMC*11].
Trotzdem wird in der Literatur zum aktuellen Zeitpunkt kontrovers iiber die retrospektive,
aber vor allem auch {iber die prospektive Rupturvorhersage intrakranieller Aneurysmen
diskutiert. Xiang et al. [XNT*11] fand heraus, dass rupturierte Aneurysmen mit signi-
fikant niedriger Wandschubspannung (WSS) und einem hohen Oscillatory Shear Index
(OSI) korrelierten. Im Gegensatz dazu entdeckte Cebral et al. [CMWP11a] hohe maxima-
le WSS und konzentrierte Auftrittsflichen des einstromenden Blutflusses in rupturierten
Aneurysmen. In beiden Studien wurden mehr als 100 intrakranielle Aneurysmen unter-
sucht und die Autoren versuchten Korrelationen zwischen hdmodynamischen oder mor-
phologischen Parametern und dem bekannten Rupturstatus herauszufinden. Neben den
unterschiedlichen Theorien wurde iibereinstimmend beobachtet, dass rupturierte Aneu-
rysmen komplexe Flussstrukturen und konzentrierte Einstromungen aufwiesen. Meng et
al. [MTXS13; XTSM13] veroffentlichte vor kurzem einen zweiteiligen Uberblick, der die
unterschiedlichen Rupturvorhersagekriterien zusammenfasst und eine Hypothese enthélt,
bei der sowohl niedrige als auch hohe WSS zu einer Aneurysmaruptur fithren kénnen.
Im folgenden Kapitel wird zunéchst die numerische Blutflussvorhersage in verschiedenen
Aneurysmen bewertet, bei denen die tatséchliche Rupturstelle bekannt ist und diese mit
unrupturierten Aneurysmen verglichen. Somit gelingt es neben globalen Aussagen auch lo-
kale Erkenntnisse abzuleiten. In einem weiteren Teilkapitel erfolgt die Beschreibung einer
CFD-Ruptur-Challenge, bei der verschiedene Gruppen aufgefordert wurden, mit ihren ei-
genen hamodynamischen Simulationen Rupturvorhersagen zu treffen. Das Kapitel schlief3t

mit einer Zusammenfassung der erzielten Ergebnisse ab.
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6.1 Vergleichsstudie (rupturiert versus unrupturiert)

Studien, die sich mit der Ruptur intrakranieller Aneurysmen auseinandersetzen, betrach-
ten hauptséchlich das globale Ereignis der Ruptur selbst. Mithilfe der Information, dass
eine Ruptur stattgefunden hat, wird im Anschluss versucht, durch einen Vergleich zu
unrupturierten Féllen Unterschiede in den hdmodynamischen Parametern zu identifizie-
ren. Dabei werden jedoch in der Regel keine Aussagen beziiglich der konkreten Rup-
turstelle getroffen. Im Gegensatz dazu enthélt die in diesem Kapitel beschriebene Stu-
die vier Aneurysmadatensétze, bei denen der behandelnde Neuroradiologe des Univer-
sitatsklinikums Magdeburg in der Lage war, die jeweilige Rupturstelle zu dokumentieren.
Fiir die Realisierung eines Vergleichs enthélt die Studie zusétzlich vier von den Klinikern

als unrupturiert eingestufte Falle.

6.1.1 Fallbeschreibung

RUPTURED

¢

UNRUPTURED

& 2G4

Abb. 6.1: Darstellung der fiir die Rupturvorhersage untersuchten Aneurysmamodelle:
Oben - rupturiert, Unten - unrupturiert. Die Rupturstellen sind mit roten Krei-
sen vom behandelnden Neuroradiologen markiert worden.
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6.1.2 Vorgehensweise

In den folgenden Abschnitten wird auf die Bedingungen, unter denen die
hémodynamischen Simulationen durchgefiihrt wurden, eingegangen und beschrieben, auf
welchen Aspekten der Fokus beim Vergleich zwischen rupturierten und unrupturierten
Aneurysmen lag. Dabei wird auf eine detaillierte Beschreibung der einzelnen Schritte an
dieser Stelle verzichtet, da die Diskusion dieser bereits in vorherigen Kapiteln der Arbeit

stattfand.

Hamodynamische Simulationen

Die Berechnungen der Stromungsfelder basieren auf Volumengittern, die mit der je-
weils notwendigen raumlichen Auflosung generiert wurden (siehe dazu Kapitel 4.1).
Da fiir die Rekonstruktion die Bilddaten der 3D-DSA-Aufnahmen zum Einsatz ka-
men und somit keine patientenspezifischen Flussmessungen vorlagen, wurden als Ein-
stromrandbedingungen die aus einer PC-MRI Messung eines gesunden Probanden extra-
hierten Flussraten genutzt. Durch die Anpassung der gemessenen Volumenstrome an den
jeweiligen Querschnittsflichen der untersuchten Fille, konnte die Verwendung realisti-
scher Stromungsbedingungen gewéhrleistet werden.

Fiir die Randbedingungen an den Ausléssen erfolgte bei mehreren Ausstromgefifien eine
Wichtung des Gesamtvolumenstroms nach der Gréfle der jeweiligen Querschnittsflichen.
Die Gefaflwdnde wurden bei allen Simulationen als rigide betrachtet und Blut als in-
kompressibles, Newtonsches Fluid angenommen. Die zeitliche Diskretisierung der insta-
tiondiren Simulationen erfolgte mit einem Zeitschritt At von etwa 1 - 1074, sodass sich
fiir jeden kardialen Zyklus etwa 10000 Schritte einstellten. Fiir die Gewéhrleitung einer
periodischen Losung erfolgte die Berechnung von drei kardialen Zyklen und ausschlie8lich

der jeweils letzte wurde in die Analyse integriert.

Visualisierung und Analyse

Da es sich bei einer Ruptur um ein plétzliches Reiflen der vorhandenen Aneurysma-
wand handelt, findet nachfolgend eine Fokussierug auf himodynamische Parameter statt,
die einen direkten Einfluss auf die GefdBwénde besitzen. In diesem Zusammenhang er-
folgt die qualitative Analyse der zeitlich gemittelten Wandschubspannungen, der Rich-

tungsidnderungen der Wandschubspannungsvektoren (OSI), des auf die Gefawand wir-
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kenden Drucks und der relativen Verweilzeiten (RRT). Eine detaillierte Beschreibung der

genannten Groflen kann Kapitel 3.5 entnommen werden.

6.1.3 Ergebnisse

Die Gegeniiberstellung der untersuchten Aneurysmamodelle erfolgt in Abbildung 6.2
und 6.3. Die Rupturstelle wurde dabei jeweils von dem behandelnden Neuroradiologen
mit einem roten Kreis gekennzeichnet und ermoglicht die lokale Analyse der betrachteten
hiémodynamischen Parameter. Es zeigt sich fiir die am héufigsten bewertete Wandschub-
spannung, dass am rupturierten Bereich fiir drei der vier Aneurysmen niedrige Werte im
Vergleich zum gesunden parentalen Gefédfabschnitt vorliegen. Dies wird ebenfalls von
Xiang et al. postuliert [XNT*11], kann aber fiir diese Studie nicht als allgemeingiiltig
abgeleitet werden. Die Ursache hierfiir liegt voraussichtlich darin, dass die Rupturstelle
fiir ein Aneurysma verhéltnisméfliig hohe WSS besitzt und grundsétzlich in allen als
‘nicht-rupturiert’ klassifizierten Féllen ebenfalls hauptsichlich niedrige Scherspannungen
an der Aneurysmawand und erhohte Werte am restlichen Gefafiverlauf existieren.

Ein weiterer Parameter, der mit rupturierten Aneurysmen korreliert wurde, stellt der
OSI dar, der als Ma8 fiir die Anderung der Wandschubspannungsrichtungen dient. Dieser
kann Werte zwischen 0 und 0,5 annehmen, wobei ein héherer OSI stirkere Anderungen
beschreibt. Die Analyse der untersuchten acht Aneurysmen zeigt, dass im Speziellen an
den Rupturstellen kaum von Null abweichende OSI-Werte auftreten. Erhéhungen sind
zum Teil an den Seitenwinden der Aneurysmen erkennbar, wobei keine Unterscheidung
zwischen 'rupturiert’” und 'unrupturiert’ moéglich ist.

Die Betrachtung des auf die Gefafiwand ausgeiibten Drucks zeigt fiir sechs der acht
Aneurysmen eine homogene Verteilung und kann ebenfalls nicht dem Rupturereignis
zugeordnet werden. Ausschliellich zwei rupturierte Aneurysmen weisen Druckerhéhungen
in den Gefahrbereichen auf, die auf den am Aneurysmadom auftretenden Einstromjet
zuriickzufiihren sind.

Auch die in der Literatur mehrfach in die Betrachtung einbezogene relative Verweilzeit
eignet sich im Rahmen dieser Studie nicht fiir die Erkundung der Rupturursache.
Es zeigen sich keine klaren Differenzen zwischen den tatséchlichen Rupturstellen und
den unrupturierten Aneurysmen, weshalb eine eindeutige Zuordnung hinsichtlich des
Rupturstatus nicht gelingt.

Unter Beriicksichtigung der durchgefithrten Analysen lédsst sich somit feststellen, dass

keiner der in der Literatur existierenden Ansétze zur Erkldrung einer Aneurysmaruptur
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auf Basis himodynamischer Ursachen bestétigt werden kann. Dabei ist anzumerken, dass
diese retrospektiven Studien ausschlieflich iiber die Aneurysmawand gemittelte oder
maximale Werte der genannten Parameter in die Analyse einbezogen, da die konkreten
Rupturstellen fiir keine Aneurysmen bekannt waren. Es erscheint notwendig, lokale
patientenindividuelle Wandinformationen in den Modellierungsprozess zu integrieren,
um Aussagen iiber potentielle Gefdhrdungen treffen zu kénnen. Dazu muss allerdings
sichergestellt werden, dass die Ermittlung dieser Informationen mit verlasslicher Genau-
igkeit erfolgt, was aktuell eine hohe Herausforderung an die existierenden bildgebenden

Verfahren darstellt.

Limitationen

Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrte Studie unterliegt verschiedenen FEin-
schriankungen, sodass die abgeleiteten Erkenntnisse keinen Anspruch auf Allge-
meingiiltigkeit erheben. Zum einen handelt es sich um eine kleine Anzahl an Aneurysmen,
die in die Untersuchung einbezogen wurden. Dies ist dem Umstand geschuldet, dass nur ei-
ne sehr geringe Anzahl an Datensétzen rupturierter Aneurysmen zur Verfiigung stand. Die
Bedingung, Informationen iiber die Lage der korrekten Rupturstelle zu kennen, schrinkte
die Auswahl zusétzlich erheblich ein, weshalb ausschlieflich vier patientenspezifische Félle
existierten. AuBlerdem handelt sich es sich bei diesen Datensétzen um drei Aneurysma-
modelle der Arteria cerebri media und eines der Arteria basilaris, wohingegen die als
‘unrupturiert’ kategorisierten Félle entlang der Arteria carotis interna lokalisiert wur-
den. Fiir weiterfithrende Vergleiche sollte je nach Verfiigbarkeit stets ein Aneurysma an
der identischen Position gegeniibergestellt werden. Abschlieflend ist anzufiihren, dass im
betrachteten Geféafibereich ausschliefllich die Losung der strémungsmechanischen Grund-
gleichungen zur Massen- und Impulserhaltung erfolgte und keinerlei Beriicksichtigung der

Interaktionen zwischen Stromungsgebiet und Gefalwand stattfand.



118 6.1 Vergleichsstudie (rupturiert versus unrupturiert)
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Abb. 6.2: Vergleich himodynamischer Parameter in rupturierten und unrupturierten An-
eurysmen: Oben - Zeitlich gemittelte Wandschubspannung (AWSS), Unten -
Zeitliche Anderung der Wandschubspannungensrichtungen (OSI)
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Abb. 6.3: Vergleich hamodynamischer Parameter in rupturierten und unrupturierten An-
eurysmen: Oben - Druck, Unten - Relative Verweilzeit (RRT)
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6.2 CFD-Ruptur-Challenge

Grundlage der im Jahr 2013 durch den Lehrstuhl fiir Strémungsmechanik und
Stromungstechnik (Universitat Magdeburg) durchgefithrten CFD-Ruptur-Challenge bil-
dete die Fragestellung, ob Ingenieurgruppen in der Lage sind, Rupturvorhersagen in in-
trakraniellen Aneurysmen zu treffen. Dabei standen zwei Problemstellungen im Fokus:
1) Kann das Ereignis einer Aneurysmaruptur durch CFD vorhergesagt werden? 2) Wie
grof} ist die Variabilitdat der verschiedenen Strémungsloser, die fiir die Berechnungen der
Hémodynamik verwendet wurden?

In der ersten Phase wurden die Teilnehmer dazu aufgefordert, herauszufinden, bei wel-
chem der zwei bereitgestellten Aneurysmen es sich um das rupturierte handelt und wo sich
die genaue Rupturstelle befindet. Informationen iiber die Patientenfille und die Herkunft
der Datensétze wurden nicht kommuniziert. Fiir die zweite Phase erhielten die Teilneh-
mer die patientenspezifischen Randbedingungen und weitere Simulationsvorgaben von den
Organisatoren. Anschliefend sollten die Simulationen unter vergleichbaren Bedingungen
wiederholt werden, wobei eine Beschreibung der Ergebnisse der zweiten Phase bereits in

Kapitel 4.4 stattfand.

6.2.1 Vorgehensweise

Falldetails

Eine Herausforderung bildete das Finden unveroffentlichter Datensétze, bei der die Rup-
turstelle bekannt war. Dr. Shin-Ichiro Sugiyama (Kohnan Hospital, Sendai, Japan) konnte
fiir die Durchfithrung der Challenge zwei Fille zur Verfiigung stellen: ein unrupturiertes
Aneurysma, dessen Wachstum und Stabilitéat iiber fiinf Jahre halbjéahrlich kontrolliert
wurde und ein rupturiertes Aneurysma mit dokumentierter Rupturstelle. Beide Félle wie-
sen dhnliche geometrische Charakteristika auf und befanden sich am M1 Segment der
linken Arteria cerebri media. Tabelle 6.1 fasst die Eigenschaften der beiden Fille zusam-

men.

GefaBrekonstruktion

Die Bildakquise erfolgte mithilfe einer dreidimensionalen Subtraktionsangiographie (siehe

Kapitel 3.1.1). Damit alle Teilnehmer eine identische Geometrie untersuchten, wurde die
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Tabelle 6.1: Charakterisierung der fiir die Challenge bereitgestellten Aneurysmen.

Challengel Challenge2
Geschlecht weiblich weiblich
Alter 83 63
Geometrische Parameter
Hals [mm)] 5.7 5.3
Héhe [mm] 8.2 8.0
Max. Durchmesser [mm)] 11.6 10.5
GroBe [mm)] 114x82x81 |102x83x7.0
Risikofaktoren
Bluthochdruck - +
Diabetes mellitus - -
Fettstoffwechselstérung — —
Vergangenheit: Aneurysm - -
Familie: Aneurysma - -
Rauchen - +
Body-Mass-Index 18.9 21.8
‘ Behandlung ‘ Coil-Embolisation ‘ Hals-Clipping ‘

digitale Segmentierung in Magdeburg durchgefithrt [NLBP13]. Ein Neuroradiologe be-
gutachtete anschliefend die Plausibilitdt der rekonstruierten Gefafimodelle. Die erzeugten
Oberflichen wurden allen Teilnehmern als triangulierte Netze bereitgestellt und sind aus

jeweils drei Ansichten in Abbildung 6.4 dargestellt.

Teilnehmende Gruppen

Die erste Phase der CFD-Ruptur-Challenge® 2013 startete am 1. Juli und jede Gruppe,
die an einer Teilnahme interessiert war, konnte die geforderten Daten bis zum 23. August
zusenden. Mehr als 30 Gruppen aus akademischen und industriellen Bereichen akzeptier-
ten die Herausforderung, wobei schliellich 26 Gruppen einen einseitigen Abstract mit
der Beschreibung ihrer Vorgehensweise und den Rupturvorhersagen einreichten. Die Teil-
nehmer kamen aus 15 Léndern, verteilt auf vier Kontinente, und représentieren somit
eine weltweite Momentaufnahme der numerischen Blutflusssimulation in intrakraniellen

Aneurysmen. Tabelle 6.2 listet die Teilnehmergruppen auf.

35 Der vollstiindige Aufruf kann unter http://www.ovgu.de/isut/LSS/CFD/CFD_Challenge.html ein-
gesehen werden.
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Abb. 6.4: Oberflichenmodelle der untersuchten Media-Aneurysmen, die den Challenge-
Teilnehmern zur Verfiigung gestellt wurden, um den rupturierten Fall und die
Rupturstelle vorherzusagen. Oben - Challengel, Unten - Challenge2. Ansichten:
C - coronal, S - sagittal, A - axial

CFD Methoden

Ublicherweise werden in CFD-Challenges sehr genaue Vorgaben beziiglich der Simulati-
onsbedingungen gegeben, um die Variabilitdt der Losungen zu bewerten [SHF13]. Da
allerdings eine Vielzahl an Rupturvorhersageanséitzen in der Literatur existiert, trafen
die Organisatoren bereits vor der Challenge die Entscheidung, dass ausschliefflich die
Oberflachenmodelle der intrakraniellen Aneurysmen zur Verfiigung gestellt werden. So-
mit hatte jede Gruppe die freie Wahl hinsichtlich Volumengitter, Elementtyp, rdumlicher
und zeitlicher Auflésung, Randbedingungen, Stromungsloserauswahl, Blutrheologie, etc.
Die Mehrheit der Simulationen (16 von 26) wurde mithilfe von kommerziellen CED-Losern
durchgefiihrt, wobei allerdings auch open-source und selbstentwickelte Codes Anwendung
fanden. 10 Gruppen entschieden sich fiir stationire Berechnungen, wobei 14 Gruppen in-
stationdre Simulationen fiir ihre Vorhersagen nutzten und 2 Teilnehmer beide Ansétze
verfolgten. Die zeitabhdngigen Berechnungen wurden mit unterschiedlichen Zeitschritten
durchgefiihrt und befanden sich ein einem Bereich von At = 1-107° s bis 5- 1072 s
mit einem Median von 7,5 - 107* s. Dies entspricht etwa 100 000 bis 200 Zeitschritte
pro kardialen Zyklus und zeigt die hohen Unterschiede der Herangehensweisen einzelner
Gruppen. Die berichteten Netzgrofien schwankten zwischen 283 000 und 17,97 Millio-

nen Elementen (Median: 2,1 Millionen). Drei Gruppen nutzten allerdings quadratische
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Tabelle 6.2: Liste der Gruppen, die an der CFD-Ruptur-Challenge 2013 teilgenommen

haben.
] Gruppe \ Zugehorigkeit \ Herkunft ‘
W. Fu, A. Qiao Beijing University of Technology China
S. Ramalho, N. Marques blueCAPE Lda - CAE solutions Portugal
P. Menon, P. Albal Sun Yat-sen & C. Mellon Univ. China/USA
S. Sanchi CFS Engineering Schweiz
J. Osman, L. Goubergrits Charité-Universitédtsmedizin Berlin | Deutschland
J. Hron, M. Madlik Charles University Tschechien
N. Aristokleous, A. Anayiotos | Cyprus University of Technology Zypern
B. Chung, J. Cebral George Mason University USA
A. Passalacqua lowa State University USA
S. Piskin, K. Pekkan Istanbul Technical University Tiirkei
S. Hodis, D. Dragomir-Daescu | Mayo Clinic USA
K. Schumacher, J. Sturgeon MRIGlobal USA
E. Imdieke North Dakota State University USA
H. Morales Medisys - Philips Research Frankreich
A. Brown CD-adapco Groflbritannien
H. Meng, J. Xiang State Univ. of New York at Buffalo | USA
G. Usera, M. Mendina Universidad de la Republica Uruguay
G. Copelli Universita degli Studi di Parma Italien
A. Geers Universitat Pompeu Fabra Spanien
O. Mierka, R. Miinster University of Dortmund Deutschland
P. Berg, G. Janiga University of Magdeburg Deutschland
N. Ashton University of Manchester Grofibritannien
N. Bressloft University of Southampton Grofibritannien
O. Khan, K. Valen-Sendstad | University of Toronto Kanada
J. Pallares, S. Cito University Rovira i Virgili Spanien
K. Kono Wakayama Rosai Hospital Japan

Tetraeder-Elemente, deren effektive Anzahl mit einem Faktor 8 versehen werden muss,

um mit linearen Tetraedern verglichen werden zu konnen. Gitterunabhéngigkeitsstudien

wurden ausschliefllich von 5 Teilnehmern beschrieben.

In Vorbereitung auf die hdmodynamischen Simulationen extrudierten 7 Teilnehmer die

Einstrombereiche der Gefafimodelle. 16 Gruppen definierten ein gleichméafiges (plug-flow)

Geschwindigkeitsprofil, wobei 7 Gruppen sich fiir ein parabolisches und 3 Gruppen fiir ein

Womersley-Profil entschieden. 19 Teilnehmer nannten den Wert der verwendeten Flussra-

ten, Geschwindigkeiten oder Reynolds-Zahlen (Re). Dabei nutzten die meisten physio-

logisch sinnvolle Flussraten im Bereich von 0,9 m?l bis 11, 36 m?l mit einem Median von

3,5 m?l Die entsprechenden Einstromgeschwindigkeiten und Re-Zahlen betragen 0,25 2

bis 1,51 2 (Median: 0,61 ) beziehungsweise 134 bis 815 (326). Wichtig ist zusétzlich
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herauszustellen, dass neben den genannten Werten auch unrealistische Simulationsbe-
dingungen angegeben wurden (beispielsweise Re = 1; e = 10 %) Die tatséachlich
gemessenen und in Phase Il verwendeten patientenspezifischen Flussraten betrugen zy-
klusgemittelt 1,76 m?l fiir Fall Challengel (max. 2,61 “?ﬂ) und 2,5 m?l fiir Fall Challenge2
(3,5 1.

Beziiglich der Ausstromrandbedingungen nutzte etwa die Halfte (12) einen fixen Re-
lativdruck an allen Auslissen (p = 0). Weitere 12 Gruppen wendeten explizite
Flussaufteilungen durch beide Ausstromflichen an (beispielsweise 50%-50% oder basie-
rend auf dem Gesetz der minimalen Arbeit nach Murray®®). Ausschliellich 2 Teilneh-
mer implementierten ein Windkesselmodell, um den Fluss durch das angrenzende Mikro-
gefaBsystem nachzuempfinden.

Die meisten Gruppen (18) modellierten Blut als inkompressibles Fluid mit einer konstan-
ten dynamische Dichte, die zwischen 3,5 mPa - s und 4,01 mPa - s (Median: 4 mPa - s) lag.
Andere Teilnehmer beschrieben die Scherabhéngigkeit des Bluts mithilfe eines Carreau-
Yasuda-, einem Cross- oder einem Potenzgesetzmodell. Grundsétzlich zeigte die Begutach-
tung der eingereichten Abstracts, dass eine hohe Vielfiltigkeit an Ansétzen gewahlt und

somit das Gebiet der numerischen Stromungsmechanik weitreichend représentiert wurde.

Vorhersage des Rupturfalls und der Rupturstelle

Unterschiedlichste Kriterien fiir die Beurteilung des Rupturstatus und folglich der kon-
kreten Rupturstelle fanden Anwendung. Dabei stellte die Wandschubspannung (WSS)
den meistgewihlten Parameter dar, wobei auch uniibliche Gréflen wie beispielsweise die
maximale Geschwindigkeit am Aneurysmaostium genutzt wurden. Bei 11 Gruppen basier-
te die Vorhersage auf einer einzelnen Grofle, die meisten kombinierten jedoch zwei oder
drei Variablen. Alle verwendeten Paramater sind in Tabelle 6.3 zusammengefasst. Dabei
ist anzumerken, dass redundante Groflen ebenfalls ausgewéhlt wurden, wie beispielswei-
se die relative Verweilzeit (RRT) als direkte Konsequenz aus niedriger WSS und hohem
OSI [SNN*13].

Wandschubspannungsberechnung

Neben der Rupturvorhersage wurden die Teilnehmer der Challenge aufgefordert, die

dreidimensionalen Losungen der WSS-Verteilung zu iibermitteln. Dies ermoglichte eine

36 Mithilfe von bekannten Gefifiradii kénnen Volumenstromverhiltnisse geschitzt werden.
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Tabelle 6.3: Auflistung der himodynamischen Parameter, die zur Vorhersage der Ruptur-
stelle verwendet wurden.

Anzahl an Anzahl an
Parameter
Parametern Gruppen

+ WSS

T WSS

1 Druck

max. Geschwindigkeit

4 WSS, 1 Druck

+ WSS, 1 OSI

1T WSS, 1 Druckgradient

+ WSS, komplexer Fluss

1T WSS, komplexer Fluss

1T WSS, direkter Einstrom

+ WSS, 1 OSI, 1+ RRT

3 WSS Verteilung, komplexer Fluss, Flussteilung
1T WSS, direkter Einstrom, 1 Druckgradient

(=}

== =] =] = = o Lo W = = W

direkte Beurteilung der Variabilitdt der WSS-Berechnungen. Nebenbei konnte zusétzlich
sichergestellt werden, dass die Gruppen tatséichlich hdmodynamische Simulationen
in den bereitgestellten Aneurysmamodellen durchgefithrt hatten. Die eingereichten
WSS-Verteilungen zeigten sehr unterschiedliche Maximalwerte, die zum Teil durch
unterschiedliche Gitterauflosungen in Wandnéhe resultierten, jedoch hauptsachlich auf
Differenzen in den am Einstromrand angewendeten Randbedingungen zuriickzufiihren
sind. Um die Losungen direkt miteinander zu vergleichen, wurde jeder Datensatz an
einem konkreten Ort des parentalen GefiBes beschnitten®” und anschlieBend mit dem im

verbleibenden Gebiet auftretenden Maximalwert normalisiert.

Neurochirurgen-Challenge

Neben der CFD-Ruptur-Challenge organisierte der Japaner Kenichi Kono, der sowohl
endovaskulare Eingriffe als auch CFD-Simulationen durchfiihrt, eine parallele Challenge,
bei der Neurochirurgen die gleichen Rupturvorhersagen durchfithren sollten. Dabei
wurde ein einseitiger Fragebogen vorbereitet, der ausschliellich die dreidimensionalen

Rekonstruktionen der beiden Aneurysmen aus vier Ansichten enthielt. Zusétzlich wurden

37 Dieser Prozessschritt ist im Speziellen notwendig, wenn iiber den Querschnitt konstante Geschwindig-
keiten definiert werden. Dies fithrt am Einlass zu numerischen Losungen mit unrealistischen Werten
und wurde bei der Normalisierung beriicksichtigt.
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die folgenden Informationen bereitgestellt: maximale Grofle, Aneurysmahalsdurchmesser,
Hohe, Durchmesser der Aneurysmen in drei Achsen und Durchmesser der parentalen
Gefidle. Weitere Informationen beziiglich der Patienten, der Risikofaktoren oder der
durchgefiithrten Behandlungen wurden zuriickgehalten.

Zusétzlich sollten die 43 teilnehmenden Neurochirurgen, neben der Vorhersage des
Rupturfalls und der Rupturstelle, die Jahre ihrer Erfahrung und die Ursachen fiir
ihre Entscheidungen berichten. Die Befragung wurde vor den entsprechenden CFD-

Berechnungen und somit doppelblind durchgefiihrt.

6.2.2 Ergebnisse

Vorhersage des Rupturfalls und der Rupturstelle

Von den 26 Gruppen, die an der ersten Phase der CFD-Ruptur-Challenge teilgenommen
haben, entschieden sich vier fiir das Aneurysma Challengel. 21 Gruppen waren iiberzeugt,
dass es sich bei dem zweiten Aneurysma um das rupturierte handele und eine Gruppe blieb
unsicher und traf keine Vorhersage. Wie in Abbildung 6.5 dargestellt, konzentrieren sich
die genannten Rupturstellen fiir Fall 1 auf zwei Bereiche. Drei der vier Gruppen wahlten,
dass der Auftrittsbereich des einstromenden Blutflusses die hochste Wahrscheinlichkeit
besitzt (blau). In diesem Zusammenhang wurde hohe WSS und erhéhte Druckgradienten
mit dem genannten Bereich assoziiert. Ausschliellich ein Teilnehmer entschied sich im
ersten Fall wegen der niedrigen WSS fiir die Domregion (rot).

Eine deutlich hohere Variabilitdt zeigte sich hingegen fiir das tatséchlich rupturierte
Challenge2-Aneurysma. Hier entschied sich aufgrund der Berechnungen die Mehrzahl (10)
fiir ein kleines Bldschen als Rupturstelle, das sich am Dom von Fall 2 befand (blau), wobei
eine Kombination aus niedriger WSS und erhéhtem Druck vorlag. Bei der zweithdufigsten
Prognose handelte es sich um den Halsbereich, der dem eintretenden Blutfluss und somit
hohen WSS ausgesetzt war (rot). Von diesen 4 Gruppen fiigten 2 einen hohen Druck-
gradienten als Kriterium fiir die Ruptur hinzu. Weitere 4 Teilnehmer assoziierten die
Rupturstelle mit lateralen Bereichen des Aneurysmas (griin und lila), wobei sie ihre Ent-
scheidungen auf niedrigen WSS und erhchtem OSI basierten. Da allerdings mehrere Orte
mit hoher Oszillation identifiziert wurden (siehe Abbildung 6.6 Bereich D), erfolgte die
Auswahl unterschiedlicher Rupturorte. 2 weitere Gruppen korrelierten die Auftrittsfliche

des Einstromjets mit einer Ruptur (tiirkis) und schlielich entschied sich eine Gruppe fiir
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den Endbereich des parentalen Gefidfles, da dort aufgrund des geringsten Querschnitts
die hochsten Geschwindigkeiten auftraten (orange). Nach Begutachtung des eingereichten
Abstracts dieses Teilnehmers kénnen die Stromungslosungen jedoch als unrealistisch ange-
sehen werden, da als Einstromrandbedingung eine Geschwindigkeit von 10 7 angenommen
wurde. Zusammenfassend sind die Vorhersagen aller 25 Gruppen in Abbildung 6.5 darge-
stellt, wobei laterale Ansichten gewahlt wurden und sich der parentale Einstrombereich

an der Unterseite befindet.

Challenge1 Challenge2
n=4 (15%) n=21 (81%)
_ 100
16 o0 3 4o 02 (]
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Abb. 6.5: Vorhersagen der Rupturstellen fiir Fall 1 und Fall 2 (drei Ansichten). Von 26
Einreichungen wéhlten 4 das erste Aneurysma und 21 entschieden sich fiir das
zweite als rupturiertes. Eine Gruppe blieb unsicher und teilte keine Entschei-
dung mit.

Wiéhrend der gesamten Challenge waren sowohl die Teilnehmer als auch die Organisa-
toren im Unwissen {iber die Rupturlosung, um absolute Objektivitdt zu gewéhrleisten.
Nach Ablauf der Fristen offenbarte Dr. Sugiyama, welcher Fall das rupturierte Aneurys-
ma darstellt und wie er die entsprechende Rupturstelle lokalisierte:

Der behandelnde Chefarzt berichtete, dass die Patientin, die Fall 2 darstellte, iiber
plotzliche Kopfschmerzen klagte. Eine CT-Untersuchung ergab die Diagnose einer Sub-
arachnoidalblutung. Wihrend der Clipping-Behandlung wurde das Aneurysma komplett
freigelegt und die Rupturstelle konnte aufgrund der sichtbaren Fibrin-Vernetzung® de-
tektiert werden. Versehentlich wurde bei diesem Eingriff eine erneute Ruptur an der ent-
sprechenden Stelle verursacht. Abbildung 6.6 zeigt in Bereich A die Ruptur, die wiahrend
der Intervention auftrat. Bereich B enthélt eine laterale Ansicht des rekonstruierten An-

eurysmamodells, um die Rupturstelle deutlicher zu visualisieren.

38 Das Protein Fibrin dient zum Wundverschluss, indem sich nach einer Polymerisation ein weifler Throm-
bus bildet.
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Abb. 6.6: A Live-Aufnahme des offenen Eingriffs, der die Ruptur im Fall Challenge2
zeigt. Der weile Pfeil indiziert die Rupturstelle, aus der das Blut heraus-
stromt, B Rekonstruiertes Oberflichenmodell des rupturierten Aneurysmas mit
indizierter Rupturstelle, C Zeitlich gemittelte Wandschubspannung (TAWSS)
und D oszillierende Scherung (OSI) einer représentativen Gruppe von zwei
gegeniiberliegenden Ansichten. Die Rupturstelle ist mit einem weiflen Kreis
hervorgehoben. Sowohl niedrige WSS als auch ein erhohter OSI sind dort
erkenntbar.

Die nun bekannte Rupturstelle kann folglich mit simulativ ermittelten himodynamischen
Parametern, die zur Charakterisierung des Blutflusses in Aneurysmen zum Einsatz kom-
men, verglichen werden. Dabei wurde sich im Rahmen dieser Arbeit auf die {iber einen
kardialen Zyklus gemittelte WSS (TAWSS) und den OSI als Hauptrepriisentanten der
Vorhersagen fokussiert (sieche Tabelle 6.3). Die Simulationsergebnisse wurden von einer
Gruppe ausgewihlt, deren Einstromrandbedingungen nah an den patientenspezifischen
Werten lagen. Wie in Bereich C von Abbildung 6.6 angedeutet, befindet sich die Rup-
turstelle in einem Gebiet mit niedrigen TAWSS, verglichen mit dem parentalen Gefaf,
das Werte deutlich grofler als 5 Pa aufweist. Im markierten Bereich ergeben sich gemit-
telte Wandschubspannungen zwischen 0 und 1,9 Pa. Des Weiteren ist ein erhéhter OSI
(sieche Abbildung 6.6 D) sichtbar. Dabei ist jedoch anzumerken, dass sehr niedrige WSS
(<1,9 Pa) und hohe OSI-Werte (bis zu 0,42) leicht versetzt zur markierten Rupturstelle

auftreten.

Wandschubspannungsverteilung

Die WSS Verteilungen, die von den teilnehmenden Gruppen eingereicht wurden, sind in
Abbildung 6.7 fiir die beiden Aneurysmen dargestellt. Die WSS-Muster auf dem Ober-
flichenmodell basieren auf den verschiedensten Annahmen, die zur Simulation des Blut-
flusses genutzt wurden. Grundsétzlich zeigen die normalisierten Werte qualitative Simi-
laritdten, jedoch sind ebenfalls signifikante Unterschiede beziiglich der Grofle einzelner

Felder erkennbar. Dies belegt die Variabilitdt der CFD-Losungen und kann unter ande-
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rem als Ursache fiir die weite Streuung der Rupturstellenvorhersage angesehen werden.
Die unterschiedlichen WSS-Vorhersagen offenbaren die Notwendigkeit, realistische Rand-
bedingungen - idealerweise patientenspezifisch - bei himodynamischen Simulationen ein-

zusetzen.

Vorhersage der Neurochirurgen

Der unter den Neurochirurgen® durchgefithrte Fragebogen zur Vorhersage der Ruptur
resultierte darin, dass die deutliche Mehrheit (39 von 43) das Aneurysma Challenge2 als
rupturiertes identifizierten. Die Entscheidung wurde mit der Existenz von Bléschen (56%)
und einer irreguléren Form (44%) begriindet. Die Vorhersage der konkreten Rupturstelle
teilte sich dabei auf zwei Bereiche auf (sieche Abbildung 6.8). 19 der 39 Neurochirurgen
wéhlten die Spitze des Aneurysmas (rot) und weitere 20 entschieden sich aufgrund eines
groferen Blédschens in Kombination mit einem Stagnationsgebiet fiir die blau markierte
Stelle.

6.2.3 Diskussion

Die Présentation der Ergebnisse der Challenge erfolgte zum ersten Mal wihrend eines
Plenarvortrags durch PD Dr.-Ing. Gabor Janiga auf dem Interdisciplinary Cerebrovas-
cular Symposium, das als Verbund-Meeting mit dem WFITN-Kongress* im November
2013 in Buenos Aires abgehalten wurde. Zu Beginn des Vortrags und vor Bekanntgabe
des rupturierten Aneurysmas wurden ausschliefSlich die im Publikum sitzenden Neuro-
chirurgen und Neuroradiologen gebeten, an einer Abstimmung zur Rupturvorhersage teil-
zunehmen. 5 Personen wihlten das erste Aneurysma und weit iiber 20 entschieden sich
fiir den Fall Challenge2. Die Klinikern sahen vor ihrer Entscheidung ausschlieflich die
Geometrie der Aneurysmen und Tabelle 6.1 (ohne geometrische Parameter)*!. Dabei ist
zu erwahnen, dass das Aneurysma aus Fall 1 etwas grofler war, wihrend die Patientin
aus Fall 2 rauchte und unter Bluthochdruck litt. Diese Informationen koénnten die ad-hoc
Umfrage beeinflusst haben. Nichtsdestotrotz stellt es sich als sehr interessant dar, dass
sich ein sehr &hnliches Vorhersageverhiltnis wie bei den CFD-Challenge-Teilnehmern und

auch dem unabhéingigen Neurochirurgenfragebogen ergab.

39 Die durchschnittliche Erfahrung der Neurochirurgen betrug 14,5 Jahre mit einer Standardabweichung
von 9,4 Jahren.

40 World Federation of Interventional and Therapeutic Neuroradiology

41 Tabelle 6.1 stand den Teilnehmern wihrend der Challenge nicht zur Verfiigung.
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Abb. 6.7: Sagittale Ansicht der normalisierten Wandschubspannungsverteilungen fiir Fall
Challengel (oben) und Challenge2 (unten). Obwohl die Losungen zum Teil qua-
litative Ubereinstimmungen aufweisen, sind betrichtliche Unterschiede in den
Schermustern erkennbar, die sich aufgrund verschiedener Simulationsumgebun-
gen einstellen.
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Abb. 6.8: Rupturvorhersage von 43 Neurochirurgen. 9% wahlten den unrupturierten Fall
Challengel und 91% entschieden sich fiir den tatséchlich rupturierten Fall Chal-
lenge2. Dabei wurden zwei Rupturstellen identifiziert, die mit nahezu identischer
Verteilung genannt worden sind.

Ein eindeutiges Ziel der CFD-Forschung besteht darin, himodynamische Simulationen
klinisch sinnvoll zu nutzen. Zum aktuellen Zeitpunkt existieren allerdings lediglich weni-
ge Berichte, die aufzeigen, dass CFD-Simulationen verwendet werden, um Behandlungs-
strategien zu gestalten [KSFT12|. Falls CFD-Analysen zu identischen Losungen wie die
Intuition oder Erfahrung durch Kliniker fiihren, wéren diese keineswegs hilfreich. Nume-
rische Berechnungen des zerebralen Blutflusses héitten tatsdchlich nur dann einen Mehr-
wert, wenn sie die potentiellen Entscheidungen der Arzte beeinflussen oder dndern. In
der hier durchgefithrten CFD- und Neurochirurgen-Challenge ergaben die Vorhersagen
dhnliche Resultate. Zwar bedeutet dies, dass Ingenieure aus biomedizintechnischen Fach-
bereichen vergleichbare Ergebnisse wie langjiahrig erfahrene Mediziner erzeugten, aller-
dings benétigten die jeweiligen Simulationen mehrere Stunden und die Vorhersage der
Arzte erfolgte in weniger als einer Minute. Folglich wiirden in diesem konkreten Fall die
befragten Neurochirurgen CFD nicht als Hilfestellung zur Entscheidungsfindung heran-
ziehen. Aus diesem Grund ist es zwingend notwendig, moégliche Anwendungsfelder fiir
numerische Berechnungen im klinischen Alltag zu identifizieren und somit Fragestellun-
gen zu beantworten, die den Erfahrungsschatz der Kliniker iibertreffen. Des Weiteren
sollten sich Mediziner iiber die getroffenen Annahmen, denen die numerischen Methoden
unterliegen, bewusst sein. Folglich kénnten Simulationen in gezielten Situationen Anwen-
dung finden und damit individuell die Behandlung der Patienten verbessern.

Beziiglich der zweiten Teilaufgabe der CFD-Challenge, in der die konkrete Rupturstelle

benannt werden sollte, muss klar herausgestellt werden, dass die Vorhersagen mit sechs
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verschiedenen Orten eine sehr hohe Variabilitdt aufweist. Ein essentieller Grund kann
in der Tatsache liegen, dass lediglich eine geringe Anzahl an hdmodynamischen Studien
existiert, die sich mit den exakten Rupturstellen auseinandersetzen [KFST12; OSIT12].
Ublicherweise werden in der Literatur retrospektiv rupturierte und unrupturierte Aneu-
rysmen miteinander verglichen, ohne dass Informationen beziiglich der tatséachlichen Rup-
turstelle abgeleitet werden kénnen. Auch Untersuchungen, in denen diinne GeféaBwénde
oder Blischen adressiert werden, indizieren nicht zwangslaufig konkrete Rupturorte. Eine
weitere Ursache fiir die verschiedensten Vorhersageergebnisse kann im potentiellen Erfah-
rungslevel einzelner Gruppen beziiglich himodynamischer Simulationen in intrakraniellen
Aneurysmen gesehen werden. Obwohl einige Teilnehmer hohe Expertisen in anderen inge-
nieurtechnischen Fachgebieten aufweisen, offenbarte die Begutachtung der eingereichten
Abstracts, dass teilweise physikalisch unrealistische Simulationsbedingungen angewendet
wurden. Beispielsweise definierte eine Gruppe Einstromgeschwindigkeiten von 10 % und
ein anderer Teilnehmer setzte ein Turbulenzmodell ein, das fiir industrielle Anwendungen
entwickelt, jedoch keineswegs fiir Blutfliisse in zerebralen Aneurysmen getestet wurde.
Zusiétzlich wurden bei einigen Gruppen sehr grobe Gitter und/oder grofie Zeitschritte
verwendet, sodass sich unrealistische Losungen aufgrund von ungeniigenden rdumlichen
und zeitlichen Auflésungen ergeben kénnen.

Des Weiteren soll erwiahnt werden, dass sowohl Reprasentanten der Theorie niedriger WSS
als auch hoher WSS in der Lage waren, den korrekten Rupturfall zu identifizieren. Eine
Gruppe stellte heraus, dass Fall Challenge2 zwar niedrigere rdaumliche gemittelte WSS
aufwies als der erste Fall, dafiir jedoch gleichzeitig eine hohere maximale WSS. Dies zeigt,
dass die Ergebnisse sich nicht widersprechen miissen und sowohl |WSS als auch TWSS
mit einer Aneurysmaruptur assoziiert werden kénnen. Obwohl an der tatséchlichen Rup-
turstelle relativ niedrige WSS und ein teilweise erhohter OSI festgestellt wurde, konnten
die Gruppen, die diese Parameter zur Vorhersage nutzen, die korrekte Stelle nicht identi-
fizieren. Dies ist auf den Umstand zuriickzufiihren, dass mehrere Bereiche am Aneurysma
diese Bedingungen mit zum Teil stérkerer Auspriagung erfiillten (siehe Abbildung 6.6 C)
und folglich von den entsprechenden Gruppen ausgewéhlt wurden.

Da die Ergebnisse der zweiten Challenge-Phase*? demonstrierten, dass fast alle Teilneh-
mer in der Lage waren, unter gegebenen Bedingungen nahezu identische Stromungsfelder
zu generieren, unterstreicht es erneut die Notwendigkeit eines realistischen numerischen
Setups. Falls die numerische Stromungsmechanik also in der mittel- oder langfristigen Zu-

kunft im klinischen Alltag integriert werden sollte, miissen Richtlinien, die aufgrund jahre-

42 Siehe dazu Kapitel 4.4.
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langer Erfahrungen entstanden sind, eingehalten werden, um die Erzeugung verlésslicher

Ergebnisse zu gewéhrleisten.

Limitationen der Studie

Obwohl die hier durchgefithrten Rupturvorhersagen in intrakraniellen Aneurysmen
auf zum Teil hochaufgelosten numerischen Simulationen basieren, wird zum aktuellen
Zeitpunkt kein Anspruch erhoben, dass verldssliche Abschidtzungen des Rupturrisikos
moglich sind.

Als erstes ist es sehr wichtig hervorzuheben, dass die durchgefiihrte Studie lediglich die
Datensétze von zwei Aneurysmen umfasst. Da es die erste Studie ihrer Art darstellt,
sollten sich die Teilnehmer ausschliefllich auf die beiden Aneurysmen mit vergleichbaren
geometrischen Eigenschaften fokussieren. Da die Anzahl an Fillen jedoch zu gering ist,
um reprisentative Aussagen hinsichtlich der Verlasslichkeit von CFD-Vorhersagen zu
treffen, miissten deutlich mehr Aneurysmen betrachtet werden. Ausgewéhlte Félle aus
den umfangreichen Datenbédnken von Cebral oder Meng [CMWP11a; XNT*11] kénnten
dazu geeignet sein.

Die zweite Einschréinkung bezieht sich auf die implementierten  Aus-
stromrandbedingungen. Einige Gruppen verwendeten Flussaufteilungen durch die
verschiedenen Ausginge oder Windkessel- und Widerstandsmodelle, um die Vereinfa-
chungen der Annahmen eines konstanten Druckes zu verbessern. Nichtsdestotrotz fiihrt
der Mangel an Wissen beziiglich der tatsdchlichen zeitlichen Variation des Druckes an den
Ausstromquerschnitten mit Sicherheit zu Ungenauigkeiten in den Blutflusssimulationen.
Der dritte Aspekt adressiert die Annahme rigider Gefafwéinde in allen Simulationen
dieser Studie. Obwohl die radiale Aufweitung intrakranieller Gefafle wihrend eines
kardialen Zyklus als relativ gering angesehen wird und Aneurysmawinde einen Mangel
an Elastin aufweisen, das die entscheidende Komponenten zur Gewéhrleistung von
Flexibilitdt darstellt, zeigten Untersuchungen jedoch betréchtliche Unterschiede hin-
sichtlich der Wanddicke. Als Konsequenz ist der Widerstand gegen die ins Aneurysma
eintretenden Flussstrukturen nicht gleichméfig verteilt. Gefaiwandinformationen wie die
Dicke und die Festigkeit sollten in zukiinftige Untersuchungen integriert werden, sobald
verlassliche Messungen wie beispielsweise die optische Kohérenztomografie (OCT) oder

die intraoperative Mikroskopie [KDM13] durchfithrbar sind.
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6.3 Zusammenfassung

Da in bisherigen Studien hauptséchlich rupturierte Aneurysmen mit unrupturierten
gesamtheitlich verglichen wurden, fokussiert sich die Untersuchung im Rahmen dieser

Arbeit auf die Analyse konkreter Rupturstellen.

e Vergleichsstudie

Hierbei standen zunéchst vier Datensétze von Patienten mit rupturierten Aneurysmen
zur Verfiigung, denen vier als nicht-rupturiert klassifizierte Aneurysmen gegeniibergestellt
wurden. Die Durchfiihrung hdmodynamischer Stromungssimulationen und die anschlie-
fende Analyse der als rupturrelevant eingestuften Parameter lisst keinen
Zusammenhang zur Rupturstelle erkennen. Folglich fiihrt dies zu der Vermutung,
dass das Ereignis einer Aneurysmaruptur nicht ausschlieflich auf Basis himodynamischer
Wechselwirkungen erkldrbar scheint. Insbesondere die Integration verlésslicher Wandin-
formationen und damit die Kenntnis iiber lokale Schwachstellen erscheint als sinnvoller
weiterfithrender Ansatz. Trotz deutlich hoherer Rechenzeiten, die mit wachsender Compu-
terleistung zunehmend reduziert werden konnen, ist ein betréchtlicher Verstdndnisgewinn

in Bezug auf das Rupturverhalten intrakranieller Aneurysmen zu erwarten.

e CFD-Ruptur-Challenge

Beziiglich der durchgefiihrten CFD-Ruptur-Challenge kann zusammengefasst werden,
dass 21 von 26 Teilnehmern (~ 80%) in der Lage waren, mithilfe numerischer Metho-
den, das rupturierte Aneurysma zu identifizieren. Dies verdeutlicht, dass die angewen-
deten Ansitze Unterscheidungen zwischen den bereitgestellten Féllen treffen konnten.
Da die Vorhersage der konkreten Rupturstelle eine hohe Variabilitdt aufwies, lasst sich
schlussfolgern, dass sich durch die Verwendung der CFD zum aktuellen Zeitpunkt
keine verlidssliche Rupturstellenvorhersage realisieren lésst. In diesem Zusammen-
hang konnten jedoch niedrige WSS und ein erhchter OSI mit der Rupturstelle assoziiert
werden. Nach der Begutachtung der eingereichten Abstracts zeigte sich, dass zum Teil
Gruppen, die zwar einen grofien Erfahrungsschatz beziiglich ingenieurtechnischer Pro-
bleme besitzen, Schwierigkeiten bei der Modellierung der Blutflusses in intrakraniellen
Aneurysmen aufwiesen. Folglich ist es besonders wichtig, zunéchst Kenntnisse beziiglich

zerebrovaskuldrer Stromungssimulationen zu sammeln, bevor Riickschliisse aus den ermit-
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telten Ergebnissen gezogen werden konnen.

Damit das Ziel der Integration von CFD in den klinischen Alltag erreicht werden kann,
ist es zwingend notwendig, die Ursachen, die zur Verdnderung und zum Abbau der An-
eurysmawand fithren, zu untersuchen. Es sollte jedoch in diesem Zusammenhang stets
beriicksichtigt werden, dass die Nutzung der CFD bei der Therapieplanung des behan-
delnden Arztes lediglich als ein Aspekt anzusehen ist. Weiterhin spielen beispielsweise
die Beriicksichtigung der Patientenhistorie oder die Analyse der Aneurysmaform eine er-
hebliche Rolle. Als numerisches Hilfsmittel sollen die beschriebenen Ansétze die Kliniker
lediglich unterstiitzen, ihnen jedoch nicht die Entscheidungen abnehmen.

Zukiinftige Challenges, die auf die retrospektive Vorhersage von Rupturen in intrakrani-
ellen Aneurysmen abzielen, sollten zusétzlich biologische Effekte beriicksichtigen. Dazu
zéhlen neben der Integration von Wandeigenschaften die numerische Modellie-
rung von Blutgerinnsel- oder sogar Thrombenbildungen. Diese Informationen lie-
gen jedoch bisher nicht in verldsslichem Umfang vor, sodass eine Erhéhung der Fallanzahl
ebenfalls einen sinnvollen néchsten Schritt zur prospektiven Rupturgefahrabschiatzung

darstellen kann.






7 Virtuelles Stenting

Die Abschétzung des im vorherigen Kapitel thematisierten Rupturrisikos eines intrakra-
niellen Aneurysmas besitzt einen hohen Stellenwert, um die Erforderlichkeit einer Be-
handlung einschétzen zu konnen. Da Rupturvorhersagen jedoch zum aktuellen Zeitpunkt
keine verlésslichen Aussagen ermdoglichen, erfolgt die Behandlungsplanung in der Regel
auf Basis vorhandener Erfahrungen. In diesem Zusammenhang bieten numerische Blut-
flusssimulationen zusétzlich die Moglichkeit, verschiedenste Behandlungsszenarien (siche
Kapitel 2.2.3) bereits virtuell zu betrachten, wodurch versucht wird, eine fiir den Patien-
ten optimale Therapieentscheidung zu identifizieren.

Um den Einfluss eines Stents auf den existierenden Blutfluss zu evaluieren, wer-
den grundsétzlich zwei unterschiedliche Ansétze verfolgt. Zum einen wird an einer
gewiinschten Position im parentalen Gefdfimodell eine zylindrische Schicht eingesetzt, die
den tatséchlichen Stent reprasentiert. AnschlieBend wird dieser Fliche eine Porositét zu-
gewiesen, die auf Grundlage des Gesetzes von Darcy*® den Einstrom in ein Aneurysma
reduziert. Die Erhohung des Rechenaufwandes aufgrund der Losung weiterer Gleichungen
und einer zusétzlichen Gitterverfeinerung kann als geringfiigig angesehen werden. Da al-
lerdings die Gewinnung korrekter Modellparameter fiir das porése Medium zum Teil nur
sehr ungenau gelingt und lediglich wenige Validierungsansétze existieren [ARRS11], kann
aktuell nicht garantiert werden, dass dieser Ansatz realitdtsnahe Simulationsergebnisse
generiert.

Die zweite Moglichkeit, ein virtuelles Stenting durchzufithren, gelingt durch die
tatsdchliche Auflosung der Geometrie. Dabei werden die exakte Stent-Lénge, der ent-
sprechende Durchmesser und jede einzelne Masche beriicksichtigt. Vor der Durchfithrung
numerischer Stromungssimulationen muss zunéchst das Stent-Modell auf Grundlage einer
Gefafmittellinie virtuell deformiert und an den entsprechenden Geféfiverlauf angepasst
werden. Cebral et al. [CMS™11] untersuchten die Auswirkungen einer virtuellen Stent-
Platzierung auf den lokalen Blutfluss, wobei der Stent als starres Medium angenommen
wurde. Einen weiteren Ansatz entwickelten Ma et al. [MDNT12], bei dem die Entfaltung
des Stents mithilfe einer Finiten-Element-Methode gelingt. Fine Validierung durch den
Vergleich zu realen Stent-Platzierungen in patientenspezifischen Phantommodellen zeigte
eine hohe Ubereinstimmung des numerischen Ansatzes [MDK™13]. Da jedoch bei diesem
Stenting-Verfahren eine komplette Beriicksichtigung der Materialeigenschaften stattfin-
det, werden einige Stunden fiir die vollstdndige Entfaltung benotigt. Folglich eignet es

43 Das nach Henry Darcy benannte Gesetz (1856) formuliert den linearen Zusammenhang zwischen einer
durchstrémten Querschnittsfliche und dem hydraulischen Gradienten.

137
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sich zum aktuellen Zeitpunkt nicht fiir die Erzeugung von zahlreichen Stent-Szenarien
beziehungsweise fiir die Anwendung im klinischen Alltag.

In den folgenden Teilkapiteln wird detailliert auf den in dieser Arbeit verwendeten virtuel-
len Stenting-Ansatz eingegangen und im Anschluss erfolgt die Beschreibung unterschied-
licher Anwendungsbeispiele. Dabei werden vielfiltige Stent-Konfigurationen betrachtet,
sodass der Einfluss einer méglichen Behandlung auf die lokale Himodynamik charakteri-

siert werden kann.

7.1 VISCA

Wie bereits erwéihnt, weisen die in Kapitel 3 beschriebenen Arbeitsschritte einen zum Teil
sehr hohen manuellen Aufwand auf und es werden jeweils sogenannte Domain Fxperts
benotigt, wodurch sich eine Automatisierung erschwert. Einen weiteren Schritt, der sich
durch eine hohe Komplexitiat auszeichnet, stellt die realistische Deformation eines Stent-
Modells dar [JRST13]. Um die Anwendbarkeit zu vereinfachen und das gewéhlte Verfahren
einem beliebigen Nutzer zugéingig zu machen, entstand 2013 am Institut fiir Simulation
und Graphik der Otto-von-Guericke-Universitit Magdeburg eine Masterarbeit, die von
Tobias Hann angefertigt wurde [Hanl3]. In diesem Rahmen wurde die Software VIS-
CA (VIrtual Stenting for Cerebral Aneurysms) entwickelt, die es dem Nutzer erméglicht,
ohne umfangreiche Kenntnisse zum Deformationsverfahren selbst, verschiedenste Stent-
Platzierungen durchzufiihren. Dabei miissen lediglich die Gefafigeometrie, das auf die
GefaBigrofie abgestimmte undeformierte Stent-Modell und eine Gefafimittellinie eingelesen
werden (siehe Abbildung 7.1 (c)). Fiir die Oberflichenmodelle wird das STL-Dateiformat
benotigt und die Mittellinie kann mithilfe der freien Software VMTK [PVST09] erzeugt
werden. Bevor die Deformation durchgefiihrt werden kann, ist abschliefend die Einstel-
lung verschiedener Parameter notwendig, die beispielsweise die axiale Position des Stents
entlang der Mittellinie oder den radialen Abstand des Stents zum Gefafirand definieren.
Das fiir die Stent-Implantation verwendete Verfahren basiert auf einem Free-Form De-
formation-Ansatz, bei dem zunéchst der gerade Stent mithilfe eines zylindrischen Proxy-
Netzes approximiert wird. Anschlieend erfolgt eine Zuordnung einzelner Knotenpunkte
des Zylinders auf die Oberfliche des Gefiimodells, sodass nicht jeder einzelne Stent-
Draht beriicksichtigt werden muss. Nach der Extraktion geeigneter Randbedingungen
erfolgt eine initiale Deformation, die anschlieflend schrittweise verfeinert wird (siehe

Abbildung 7.1 (e und f)). Da bei dem diesem Prozessschritt ein Gleichungssystem zu
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16sen ist, das in Abhéngigkeit der gewédhlten Deformationsparameter eine dicht besetzte
Systemmatrix mit schlechter Kondition besitzen kann, besteht die Gefahr, dass unreali-
stische Stent-Platzierungen erzeugt werden. Hierzu zéhlen beispielsweise gescherte Stent-
Streben oder Uberschneidungen mit der GefiBoberfliche. Deshalb ist es stets notwendig,
das Deformationsergebnis hinsichtlich der physikalischen Plausibilitéit zu iiberpriifen. In
diesem Zusammenhang wurde ein virtuelles Resultat mit Mikro-CT-Aufnahmen eines
realen Stents verglichen. Janiga et al. [JRST13] konnten nachweisen, dass sich eine hohe
Ubereinstimmung zwischen der tatséichlichen und der virtuellen Deformation ergab und
sich die Methode somit fiir die Durchfithrung hidmodynamischer Blutflusssimulationen

unter Beriicksichtigung endovaskulédrer Stents eignet.

Neben der realistischen Deformation weist VISCA zusétzlich zwei besondere Funktio-
nen auf. Zum einen besitzt der Nutzer die Moglichkeit, die Porositdt des Stents lokal
zu verandern. Fiir die Umsetzung befinden sich zehn zunéchst dquidistant verteilte Mar-
kierungen auf dem Stent, die manuell zueinander verschoben werden kénnen. Als Folge
kann eine lokale Kompression erzielt werden, wobei sich die urspriingliche Stent-Lénge ent-
sprechend anpasst. Beispielhaft ist diese Funktion in Abbildung 7.2 dargestellt. Die zweite
Besonderheit ist die Nutzbarkeit der Software im batch-Modus. Dadurch wird die grafische
Benutzeroberfliche nicht benotigt und das virtuelle Stenting kann in eine automatisierte
Prozessschleife integriert werden, wodurch das Verfahren eine zusétzliche Beschleunigung

erfahrt.

Limitationen

Den beschriebenen Vorteilen der schnellen und einfachen Nutzung stehen allerdings ver-

schiedene Einschriankungen gegeniiber, auf die nachfolgend eingegangen wird:

e Das Verfahren besitzt eine hohe Abhéingigkeit von der vom Nutzer bereitgestellten
Gefafimittellinie. Deshalb ist es stets in besonderem Mafle wichtig, den Verlauf der
Linie hinsichtlich ihrer Realitdtsnihe zu tiberpriifen, um plausible Deformationsre-
sultate zu erzielen. Dies gilt im Speziellen unterhalb eines Aneurysmaostiums, da
die Erzeugung der Mittellinie vorrangig in diesem Bereich ein erhohtes Problempo-

tential aufweist.

e Bei der Anwendung lokaler Kompressionen erfahren die Stent-Drahte verfahrens-
bedingt eine nicht vernachléssigbare Volumenabnahme. Folglich reduziert sich

die vom Stent abgedeckte Fliche und der Einfluss auf die hdmodynamischen
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Abb. 7.1: Hllustration des Programmablaufs zur virtuellen Deformation einer Stent-

Geometrie: Einlesen des Aneurysma-Oberflichenmodells (a), Bereitstellung der
Stent-Geometrie (b) und Gefafimittellinie (c), Einstellung der gewiinschten De-
formationsparameter (d) und Erzeugung des an den GeféBverlauf angepassten
Stent-Modells (e), Vergroflerung der finalen Deformation (f).

Stromungssimulationen muss kritisch reflektiert werden.

e Das physikalische Verhalten der Stent-Platzierung findet bei dem verwendeten An-

satz keine Beriicksichtigung. Dazu wire die Durchfithrung von FEM-Simulationen

notwendig, die jedoch eine drastische Erhohung des Rechenaufwands erfordern und

somit eine eingeschrinkte Anwendbarkeit zur Folge héatten.

e Es erfolgt keine Interaktion zwischen Gefafiwand und Stent und méogliche Deforma-

tionen des Gefafles aufgrund radialer Steifigkeiten bleiben unberiicksichtigt.
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Abb. 7.2: Beispiel einer virtuellen Stent-Deformation mit variabler Gitterporositéit: Dar-
stellung eines lateralen Riesenaneurysmas, das mit einem SILK Stent behandelt
wurde (links), Vergroferung des vom Stent bedeckten Ostiums (Mitte), Verfei-
nerung der Maschendichte des Stents im Zentrum des Ostiums (rechts).

7.2 Flow Diverter Stents

Die Behandlung intrakranieller Aneurysmen mithilfe eines Flow Diverters (FD) stellt
eine vielversprechende Methode dar, die mit zunehmender Héaufigkeit Anwendung fin-
det [KVJRO06; LS10]. Aufgrund der geringeren Porositit gegeniiber herkommlichen Stents
gelingt eine betréichtliche Reduzierung des Bluteinstroms in das Aneurysma. Des Weiteren
wird durch die Platzierung unterhalb der erkrankten Geféaffiregion zusétzlich das Risiko
gesenkt, intra-operative Komplikationen hervorzurufen [WPN*11].

Nachfolgend werden zwei Anwendungen einer virtuellen FD-Implantation beschrieben und

deren Einfluss auf die lokale Himodynamik analysiert.

7.2.1 Intrakranielle Arterien

Zwar gelingt bei der Verwendung von FD in intrakraniellen Gefdaflen aufgrund der
Porositiat eine Senkung des Blutflusses in erkrankten Gefdaflaussackungen, jedoch muss
dabei die Versorgung aller gesunden Arterien sichergestellt sein. Somit bildet die
Beriicksichtigung der seitlich abgedeckten Gefafiverzweigungen einen zentralen Aspekt

bei der Durchfithrung von FD-Therapien.

e Fallbeschreibung

Um den Einfluss eines iiblicherweise eingesetzten FD auf kleinere abzweigende Blutgeféifie
zu untersuchen, wurden numerische Stromungssimulationen in einer Geféfiverzweigung

vor und nach einer Stent-Platzierung durchgefiihrt. Den fiir diese Untersuchung zu-
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grunde liegende Datensatz stellte Dr. Christina losif (Universitéatsklinikum Limoges,
Frankreich) bereit, wobei dieser mithilfe einer digitalen Subtraktionsangiographie bei
einem Tierversuch* akquiriert wurde. Die Verwendung eines Kontrastmittels verbesserte
die Sichtbarkeit vor allem kleinerer Gefdafle und erleichterte den Rekonstruktionsprozess.
Dieser umfasste die Nutzung des Softwarepakets MeVisLab 2.3 (MeVis Medical Solutions
AG, Bremen, Germany) in Kombination mit einer intern entwickelten Verkniipfung
unterschiedlicher Bildverarbeitungsmakros. Die Resultate der initialen und weiterverar-
beiteten Rekonstruktion des Gefiaflabschnitts sind in Abbildung 7.3 dargestellt.

Die Platzierung des FD erfolgt am Ubergang zwischen der Arteria carotis communis
und der Arteria carotis externa (ECA). Folglich deckt der Stent den Einstrombereich
der Arteria pharyngea ascendens (AphA) aufgrund des feinmaschigen Gitters ab und
reduziert den in das Gefafl eintretenden Blutfluss. In diesem Zusammenhang ist zu
bemerken, dass die AphA bei einem Schwein der menschlichen Arteria carotis interna
entspricht. Somit représentiert der untersuchte GefdBabschnitt die Bifurkation einer

Arteria carotis communis in die innere und duflere Halsschlagader.

Arteria carotis
externa

Arteria carotis
communis

Arteria pharyngea
ascendens

Abb. 7.3: Darstellung des Gefdafimodells zur Untersuchung des Einflusses einer Stent-
Platzierung auf die seitlich verdeckten GefiaBabzweigungen. Initiale Rekonstruk-
tion (links) und fiir die Simulationen verwendeter Geféfibereich (rechts).

44 Die Aufnahmen wurden in einem Schwein erzeugt.
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e Stent-Modellierung

Bei dem im Tierversuch eingesetzten Stent handelt es sich ein Pipeline Embolization De-
vice (PED), das zunéchst in einem Mikrokatheter platziert wird und sich wahrend der
Implantation selbststédndig expandiert. Die 48 miteinander verwobenen Stringe spannen
ein Muster bestehend aus Rhomben®® auf und ermdéglichen somit die Beeinflussung des
Blutstroms ohne eine vollstdndige VerschlieBung von Geféflbereichen. Das PED besteht
aus verschiedenen Materialien, wobei 75% der Strange aus einer Kobalt-Chrom- und 25%
(jeder vierte) aus Platin-Wolfram-Legierung gefertigt wurden. Aufgrund der Geflechts-
truktur und der Stoffeigenschaften der verwendeten Metalle gelingt die Erzielung eines
Kompromisses zwischen Flexibilitdt und radialer Festigkeit.

Die Linge des betrachteten Stents betragt 260 mm und der Durchmesser im undefor-
mierten Zustand wurde mit 4,5 mm definiert. Des Weiteren betrigt der Durchmesser
einer einzelnen Stent-Strebe 30 pum. Die Erzeugung des PED erfolgt mithilfe der CAD-
Software Creo Parametric 2.0 (Parametric Technology Corporation, Needham, USA)
und ermoglicht eine beliebige Variation von Lange, Radius, Porositit und Steigungswin-
kel der Stent-Maschen. Aufgrund der Moglichkeit dieser Parametrisierung kénnen somit
vielfiltige Stent-Variationen betrachtet werden, um eine fiir den Patienten optimale Kon-
figuration zu identifizieren. In Abbildung 7.4 wird die fallspezifische virtuelle Implantation

illustriert, die die Grundlage fiir weiterfithrende hamodynamische Untersuchungen bildet.

Abb. 7.4: Virtuelle Stent-Platzierung eines Pipeline Embolization Device in der untersuch-
ten GefaBverzweigung der Arteria carotis communis (links), VergroBerung des
Ostiums der Arteria pharyngea ascendens (rechts).

45 Die einzelnen Stentporen spannen im undeformierten Zustand einen Winkel von 44° beziehungsweise
136° auf und besitzen einen Flicheninhalt von etwa 0,07 mm?.
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e Blutflusssimulation

Im Anschluss an die Stent-Platzierung wurden Blutflusssimulationen in der unbehan-
delten und der behandelten Konfiguration durchgefiihrt, um Riickschliisse auf den
Einfluss des Flow Diverters ziehen zu koénnen. Dabei erfolgte am Einstromrand die
Implementierung der aus Limoges zur Verfiigung gestellten Flusswerte, die mithilfe
von PC-MRI Messungen akquiriert wurden. Weitere Messungen existierten fiir die
Ausstrombereiche der ECA und der AphA und fiir die iibrigen Auslésse erfolgte die
Definition von flichenabhéngigen Blutflusswichtungen. Des Weiteren wurden sowohl die
GefdaBwand als auch der Stent als rigide betrachtet und die zuvor genutzten Parameter
zur Blutbeschreibung verwendet. Der Stromungsloser ANSYS Fluent 14 fithrte die
instationdren Simulationen durch und jeweils ausschliellich der dritte kardiale Zyklus

wurde in die Auswertung einbezogen.

e Vergleich

Die qualitative Gegeniiberstellung der beiden Simulationen in Abbildung 7.5 erméglicht
es, die zeitlich gemittelte Geschwindigkeitsverteilung im betrachteten Gefaflabschnitt
zu begutachten. Dabei zeigt sich, dass durch die Platzierung des Stents lokal eine be-
trachtliche Absenkung der Geschwindigkeit im vorderen Bereich der AphA erzielt wird.
Diese wird jedoch nicht aufrechterhalten und mit zunehmender Entfernung zur Bifurka-
tion stellt sich ein dem vor der Behandlung &hnlichen Stréomungszustand ein. Dieser Ein-
druck wird durch die Analyse mithilfe von dreidimensionalen Iso-Geschwindigkeitsfiichen
bestétigt, die einen Abriss der Stromung aufgrund des Flow Diverters aufzeigen. Es zeigt
sich allerdings, dass sich nach dem Abriss die Stromung erneut stabilisiert und ein phy-

siologisch plausibles Stromungsbild erkennbar wird.

Fiir die weiterfilhrende Untersuchung der gewonnenen FEindriicke erfolgten zusétzlich
quantitative Analysen, bei denen die zeitliche Verdnderung der Geschwindigkeitsmagni-
tude an zwei charakteristischen Positionen betrachtet wurde. Hier wurde zum einen der
Bereich in unmittelbarer Ndhe zum Stent und zum anderen ein weiter entferntes Gebiet
ausgewihlt. Die Resultate fiir einen kardialen Zyklus sind in Abbildung 7.6 dargestellt
und bestétigen erneut die zuvor abgeleiteten Aussagen. Der Flow Diverter verursacht fiir
den gesamten Zeitraum eine lokale Geschwindigkeitsreduktion, allerdings stellt sich mit
zunehmender Entfernung zum Implantat ein normales Blutflussverhalten ein. Dies fiihrt

zu der Erkenntnis, dass die Abdeckung gesunder Gefdaflbereiche an Bifurkationen den
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Abb. 7.5: Vergleich der Geschwindigkeitsmagnituden vor und nach der Stent-Platzierung

mithilfe zentraler Schnittebenen (oben) und Iso-Geschwindigkeitsflachen fiir
0,1 % (unten).

Blutfluss nur ortlich begrenzt verdndert. Eine ausreichende Versorgung mithilfe der sich
hinter der behandelten Bifurkation befindlichen Geféafle ist auch nach der Implantation

gewihrleistet, solange die Durchstromung der Poren des entsprechenden Stent-Bereichs
ermoglicht ist.

7.2.2 Intrakranielle Aneurysmen

Einen weiteren Anwendungsbereich fiir virtuelle Stent-Implantationen stellen intrakrani-
elle Aneurysmen dar, wobei hier, wie bereits eingangs erwahnt, der Vorteil in der Un-
tersuchung verschiedenster Therapieoptionen angesehen werden kann. Im Rahmen dieser

Arbeit wurde sich auf zwei Aneurysmatypen fokussiert, die die beiden Hauptgruppen
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Abb. 7.6: Gegeniiberstellung der zeitlich variierenden Geschwindigkeitsverlaufe im An-
fangsteil der Arteria pharyngea ascendens unmittelbar hinter dem platzierten
Flow Diverter (links) und distal hinter der sich anschliefenden Bifurkation
(rechts). Die Positionen sind jeweils mithilfe des roten Punkts gekennzeichnet.

zerebraler Sakkuldraneurysmen reprisentieren. Zum einen handelt es sich dabei um ein
laterales Aneurysma, das sich seitlich an einem parentalen Gefafl gebildet hat. Hierbei ist
es moglich, einen Stent direkt unter dem Ostium des Aneurysmas zu platzieren. Der zwei-
te Fall wird durch ein terminales Aneurysma beschrieben, das an der Bifurkation zwischen
der Arteria basilaris und der linken und rechten Arteria cerebri postererior entstanden
ist. Im Gegensatz zum vorherigen Fall stromt der Blutfluss direkt in die Aussackung und
teilt sich auf zwei Gefafle auf, sodass eine komplexere Stromungssituation innerhalb des
Aneurysmas entsteht. Die beiden Reprisentanten sind in Abbildung 7.7 dargestellt und

deren virtuelle Behandlungen werden nachfolgend detailliert beschrieben.

Lateralaneurysma

e Fallbeschreibung

Das fiir diese Untersuchung verwendete Aneurysma wurde am Magdeburger Univer-

sitdtsklinikum diagnostiziert, nachdem eine 53 jéhrige Frau in der Notaufnahme an
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Abb. 7.7: Tllustration der patientenspezifischen Aneurysmamodelle aus jeweils zwei Per-
spektiven, in denen représentativ die virtuellen Behandlungsszenarien durch-
gefiihrt werden: Lateralaneurysma (links), Terminalaneurysma (rechts).

intensiven Kopfschmerzen litt. Eine CT-Angiographie bestétigte die Existenz eines Rie-
senaneurysmas an der rechten Arteria carotis interna, das einen maximalen Durchmesser
von 31 mm aufwies. Da keine weiteren Symptome existierten, erfolgte eine Flow Diverter
Behandlung mit einem SILK-Stent (Balt, Montmorency, Frankreich). Ein MRT sechs
Monate nach der Behandlung zeigte eine komplette Auflésung des Aneurysmas und
bestétigte somit den Erfolg der Therapie.

Das Ziel der numerischen Untersuchung stellt die Reproduktion der erfolgreichen Inter-
vention dar, um den Einfluss des Flow Diverters auf das existierende Blutflussverhalten zu
beschreiben. Dariiber hinaus werden Variationen der lokalen Stent-Porositét untersucht,
sodass herausgestellt werden kann, wie sich unterschiedliche Kompressionen eines Flow

Diverters auf die gesamtheitliche Flussveranderung auswirken.

e Stent-Modellierung

Zunichst wurde das Riesenaneurysma auf Basis eines 3D-DSA Bilddatensatzes rekon-
struiert und die Morphologie des Trigergefiafies erfasst. Im Anschluss erfolgte die virtuelle
Reproduktion des wéhrend der Intervention zum Einsatz gekommenen Flow Diverters.
Hierbei wurden fiir das virtuelle Modell die entsprechenden geometrischen Parameter des
SILK-Stents iibertragen. Dieser definiert sich iiber einen nominalen Durchmesser von 3,5
mm bei einer Liange von 30 mm. Die einzelnen Nitinol-Stent-Streben wiesen einen Durch-
messer von 25 um auf, wobei jede sechste Strebe eine Dicke von 35 pum besa%6. Zusiitzlich
zur Standardgeometrie wurden unterschiedliche lokale Kompressionen des Stents in axia-
ler Richtung durchgefiihrt, die bei einer tatsdchlichen Implantation realisierbar wéren. Der
Flow Diverter wurde lokal im distalen und zentralen Bereich unterhalb des Ostiums und

gesamtheitlich im Halsbereich des Aneurysmas komprimiert. Somit ergaben sich mit der

46 Diese Streben bestehen aus Platin und dienen als Marker zur Identifikation der Platzierung im
Tragergefaf.
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unkomprimierten Konfiguration vier Behandlungsvarianten, die mit dem unbehandelten

Aneurysma verglichen werden konnten (sieche Abbildung 7.8).
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Abb. 7.8: Darstellung der verschiedenen Variationen des Flow Diverter Stents zur
Untersuchung des Einflusses unterschiedlicher Kompressionsstufen auf die
Hémodynamik im Lateralaneurysma: A) ohne Kompression, B) distale Kom-
pression, C) zentrale Kompression, D) volle Kompression.

Die Deformation der generierten Stent-Varianten erfolgte mithilfe des in Kapitel 7.1
beschriebenen in-house Programms VISCA. Nachdem folglich sowohl das rekonstruierte
Oberflichenmodell des erkrankten Gefafibereichs als auch die implantierten Flow Diverter
Varianten vorlagen, wurde die rdumliche Vernetzung durch die Verwendung des kommer-
ziellen CFD-Tools STAR CCM+ 9 durchgefiihrt. Hierbei kam das von Lészlé Daréczy
(Institut fiir Stromungsmechanik & Stromungstechnik, Otto-von-Guericke-Universitét
Magdeburg) entwickelte Optimierungsprogramm OPAL++ (OPtimization Algorithm
Library++) zum Einsatz, um ein Volumennetz mit jeweils bestmoglicher Gitterqualitét
zu erzielen. Aufgrund der expliziten Auflésung der Stent-Streben durch das Volumengitter
ergab sich eine hohe Elementanzahl. Der unbehandelte Fall besafl 4,1 Millionen Zellen
und die gestenteten Varianten wiesen zwischen 9,1 und 11,2 Millionen Polyeder-Elemente

auf.
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e Blutflusssimulation

Nach der rdumichen Diskretisierung der die in Abbildung 7.8 vorgestellten Stenting-
Variationen erfolgte die Durchfiihrung der hdmodynamischen Flusssimulationen.
Aufgrund der notwendigen Feinheit der numerischen Gitter wurde sich im Sinne der
Rechenzeit fiir die Annahme eines stationdren Stromungsverhaltens entschieden. Dabei
wurde fiir jede Konfiguration ein konstanter Geschwindigkeitswert von 0,5 7 am
Stromungseinlass definiert. Sowohl die Gefélwand als auch jede Flow Diverter Geometrie
wurden erneut als nicht flexibel angenommen und fiir das Stromungsmedium Blut erfolgte
die Definition einer konstante Dichte (p = 1055 +%) und Viskositit (v = 0,004 Pa- s).
Da das virtuelle Aneurysmamodell ausschlieflich einen Ausstromrand besitzt, wurde
der gesamte Volumenstrom mithilfe eines konstanten Relativdrucks (p = 0) durch
diesen Bereich geleitet. Jede Simulation erfolgte mit STAR CCM+ 9, bis zur Erreichung
des gewiinschten Konvergenzkriterium von 107¢. AbschlieBend wurden die numerischen

Ergebnisse exportiert, um sie qualitativ und quantitativ mit der Post-Processing Software

EnSight 10 zu evaluieren.

e Vergleich

Das untersuchte Riesenaneurysma besitzt ein verh&ltnisméfBig léangliches Ostium im
gekriimmten Bereich der Arteria carotis interna. Dieses wird aufgrund des Gefafiverlaufs
zum Teil direkt angestromt und es kann mithilfe des unbehandelten Falls gezeigt werden,
dass ein breiter Blutflussjet in das Aneurysma eintritt (siehe Abbildung 7.9). Aufgrund
der Aneurysmagrofle existieren jedoch lediglich in Wandnéhe erhthte Geschwindigkeiten
und es stellt sich ein stark ausgeprigtes Stagnationsgebiet im Aneurysmazentrum ein.
Durch die virtuelle Platzierung der verschiedenen Stent-Konfigurationen gelingt eine
deutliche Blutflussgeschwindigkeitsreduzierung in das Aneurysma. Dabei ist kein Unter-
schied zwischen der unkomprimierten (A) und der lokal im hinteren Bereich des Ostiums
komprimierten Variante (B) erkennbar. Durch die Verschiebung der Komprimierungspo-
sition (C) gelingt jedoch eine weitere Geschwindigkeitssenkung, die erwartungsgeméafi am
stiarksten fiir den vollstiandig komprimierten Flow Diverter (D) ausfillt.

Um den Effekt der durch die Stent-Implantation verursachten Stréomungsbeeinflussung
zu quantifizieren, wurden anschliefend die in das Aneurysma eintretenden Volumen-
strome ermittelt. Die entsprechenden Ergebnisse sind in Abbildung 7.10 dargestellt und
bestétigen die vorherigen Eindriicke. Eine relativ geringe Senkung der Geschwindigkeit

wurde mit dem unkomprimierten Stent erzielt, wohingegen mit zunehmenden Kompres-
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sionsgrad eine Verbesserung hinsichtlich der Volumenstromreduzierung gelang. Die im
Rahmen dieser Untersuchung durchgefithrten Stromungssimulationen zeigen somit den

hohen Einfluss der lokalen Kompressionsdichte auf den in das Aneurysma eintretenden
Blutfluss.

Ref

Abb. 7.9: Gegeniiberstellung der Iso-Konturen fiir die numerische Losung der Geschwin-
digkeitsmagnitude unterschiedlicher Konfigurationen: Ref) ohne Stent, A) mit
Stent - ohne Kompression, B) mit Stent - distale Kompression, C) mit Stent -
zentrale Kompression, D) mit Stent - volle Kompression.

2.9

N
Einstromrate [ml/s]
PR R NN NN
[9,] ~ [(e) - w wv ~
N
N
I
x
KN
=y
- F
X
o
(%]
b
x
FS
w
=
X

X Qo Q Qo
QO . .
K/ ;}Q’ 5 5° 57 @é’)\o
gl N
{ R { R
2 N2 N2 W
2 @ O
S & &

Konfiguration

Abb. 7.10: Quantitative Gegeniiberstellung des in das Aneurysma eintretenden Vo-
lumenstroms fiir den unbehandelten Fall und alle untersuchten Stent-
Konfigurationen.
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Terminalaneurysma

e Fallbeschreibung

Bei dem zweiten patientenspezifischen Aneurysma, das fiir die Untersuchung des Einflus-
ses verschiedener Stent-Konfigurationen verwendete wurde, handelt es sich ebenfalls um
ein sakkuldres Aneurysma. Im Gegensatz zu dem im vorherigen Teilkapitel beschriebenen
Lateralaneurysma kann der Ursprung an der Bifurkation zwischen der Arteria basilaris
und der linken und rechten Arteria cerebri posterior lokalisiert werden. Folglich stellt die
untersuchte Geféaflerkrankung einen Reprasentanten der Terminalaneurysmen dar.

Das rekonstruierte Aneurysmamodell besitzt einen maximalen Durchmesser von 12,4 mm
und die Hohe zwischen Ostium und Dom betrégt 9,2 mm. Das Ostium besitzt eine maxi-
male und minimale Ausdehnung von 9,6 beziehungsweise 6,1 mm und das parentale Gefaf3
weist im Einstrombereich einen mittleren Durchmesser von 3,5 mm auf. Da fiir Termi-
nalaneurysmen mindestens zwei abfiihrende Gefiiflabschnitte existieren?’, liegt der Fokus
der numerischen Untersuchung im Vergleich von Stent-Platzierungen in unterschiedlichen
GefidBen beziehungsweise in der Kombination dieser zur Verbesserung der individuellen
Behandlung. Dazu wurden neben der unbehandelten Konfiguration, die stets als Referenz
dient, die folgenden drei Varianten betrachtet, die den verschiedenen Moglichkeiten der

Behandlung mithilfe eines Flow Diverters entsprechen:

1. Arteria basilaris - Arteria cerebri posterior rechts (SILK BPR)
2. Arteria basilaris - Arteria cerebri posterior links (SILK BPL)

3. Arteria basilaris - Arteria cerebri posterior rechts und links (SILK BPRL)

e Stent-Modellierung

Grundlage aller Vergleiche bildet ein Ausgangsmodell eines SILK-Stents, das sich an den
geometrischen Abmessungen der Trigergefiafie orientiert. Der Stent weist im undeformier-
ten Zustand eine Lange von 20 mm und einen Durchmesser von 3 mm auf. Weiterhin
existieren die bereits fiir das Lateralaneurysma beschriebenen Eigenschaften der einzel-
nen Stent-Streben, die feine Poren aufspannen und somit das lokale Stromungsverhalten
beeinflussen.

Die Deformationen und virtuellen Implantationen erfolgten erneut durch die Verwendung

47 In diesem Fall sind aufgrund der Arteria cerebri posterior und der Arteria superior cerebelli fiinf
Ausstromrander vorhanden.
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der Software VISCA und die fiir diese Untersuchung beriicksichtigten Konfigurationen
sind nachfolgend in Abbildung 7.11 dargestellt.

Abb. 7.11: Gegeniiberstellung der fiir den Vergleich verwendeten Behandlungsvarianten -
von links nach rechts: unbehandeltes Terminalaneurysma, Konfiguration SILK
BPR, Konfiguration SILK BPL, Konfiguration SILK BPRL.

Neben den bereits in Kapitel 7.1 beschriebenen Limitationen fiir das in dieser Arbeit ver-
wendete virtuelle Stenting ist fiir dieses Anwendungsbeispiel eine weitere Einschrankung
zu nennen. Bei der Konfiguration SILK BPRL, die die Implantation von SILK-Stents
in beide Seiten der Arteria cerebri posterior enthilt, wird keine Interaktion zwischen
den verwendeten Stents beriicksichtigt. Folglich dient diese Variante ausschliefSlich der
virtuellen Betrachtung, da eine reale Implantation in der angegebenen Form nicht
umsetzbar wére.

Die rdaumliche Diskretisierung der unterschiedlichen Konfigurationen wurde mithilfe von
ANSYS ICEM CFD 14 durchgefiihrt, wobei in allen Féllen jeweils ein unstrukturiertes
Gitter, bestehend aus Tetraeder-Elementen, resultierte. Da auch in dieser Untersuchung
die feinen Stent-Poren direkt vom Gitter aufgelost werden, resultieren hohe Elementan-

zahlen, die zwischen 6,5 und 9,3 Millionen variieren.

e Blutflusssimulation

Basierend auf den beschriebenen Volumengittern erfolgte fiir den Vergleich aller Félle die
Durchfithrung hémodynamischer Simulationen mit identischen Simulationsparametern.
Dabei wurde Blut erneut als inkompressibles, Newtonsches Medium mit konstanter Dich-
te und Viskositdt betrachtet und die mehrfach verwendete Annahme rigider Gefafi- und
Implantatwéande getroffen. An den jeweiligen Einstromrandern wurde ein zeitabhédngiger
Volumenstrom implementiert, der mittels PC-MRI in der Arteria basilaris eines gesun-
den Probanden gemessen wurde und einen kardialen Zyklus représentiert. Fiir die fiinf

Ausstromrander erfolgte eine flichenabhéngige Aufteilung des Gesamtmassenstroms,
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wobei iiber zwei Drittel des Flusses durch die linke und rechte Arteria cerebri posterior
stromten. Fiir jede Konfiguration wurden erneut drei Zyklen simuliert und lediglich der

jeweils letzte analysiert.

e Vergleich

Zunéchst erfolgt eine qualitative Gegeniiberstellung der untersuchten Konfigurationen
mithilfe von Geschwindigkeitsfeldern, die {iber den kardialen Zyklus gemittelt wurden. Da-
zu sind in Abbildung 7.12 die Isofldchen der Geschwindigkeit (fiir 0,3 %), die geschwindig-
keitskodierten Stromlinien und die Geschwindigkeitsmagnitude in einer Aneurysmaschnit-
tebene dargestellt. Es lasst sich im unbehandelten Aneurysmamodell erkennen, dass der
Blutfluss im hinteren Bereich des Ostiums in die Aussackung eintritt, sich wandnah
fortsetzt und auf der gegeniiberliegenden Seite erneut in den gesunden Geféflbereich
zuriickkehrt. Dabei entsteht im Zentrum des Aneurysmas ein stromungsberuhigter Be-
reich mit niedrigen Flussgeschwindigkeiten. Durch das Einsetzen der Flow Diverter wird
deutlich, dass die Implantate einen betréachtlichen Einfluss auf das Stromungsverhalten
besitzen. Zwar existieren nach wie vor die beschriebenen Stromungsmuster, allerdings re-
duziert sich der eintretende Stromungsjet deutlich, wodurch im gesamten Aneurysma die
Geschwindigkeiten sinken. Dieser Effekt ist fiir die Varianten SILK BPR und SILK BPL
nahezu identisch und erwartungsgeméaf fiir die Konfiguration SILK BPRL am stérksten

ausgepragt.

Nach der qualitativen Analyse schliefit sich ebenfalls eine quantitative Bewertung der
Stromungsszenarien an. In diesem Zusammenhang wird die jeweils gemittelte Geschwin-
digkeit fiir die in Abbildung 7.13 dargestellte Schnittebene verglichen. Zusétzlich erfolgt
die Gegeniiberstellung der zeitlich variierenden Geschwindigkeit in einer ausgewé&hlten
Position im Aneurysma in Abbildung 7.14.

Die quantitative Betrachtung zeigt ebenfalls, dass die einzelnen Stent-Varianten die mitt-
lere Geschwindigkeit oberhalb des Ostiums um etwa 40 % reduzieren. Durch die Ver-
wendung von zwei Flow Divertern kann sogar eine Senkung um mehr als 60 % erzielt
werden. Die Begutachtung der Geschwindigkeitsverldufe an der definierten Schnittflache
offenbart ebenfalls, mit welcher Intensitit eine Beeinflussung des Stromungsverhaltens
resultiert. Zum einen gelingt es, die Flussgeschwindigkeit iiber den gesamten kardialen
Zyklus zu reduzieren, zum anderen kann jedoch zusétzlich herausgestellt werden, dass die
Geschwindigkeitsspitzen, die sich wahrend der Systole einstellen, betrachtlich geddmpft

werden und somit der Zustand der maximalen Gefafbelastung vermindert wird.
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Abb. 7.12: Vergleich der zeitlich gemittelten numerischen Blutflussvorhersagen fiir ein unbehandeltes Terminalaneurysma und ver-

schiedene Flow Diverter Platzierungen: Iso
und Schnittebenen (unten).

-Geschwindigkeitsflichen (oben), geschwindigkeitskodierte Stromlinien (Mitte)
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Abb. 7.13: Gegeniiberstellung der gemittelten Geschwindigkeiten im Aneurysma fiir die
untersuchten Konfigurationen. Die fiir die Auswertung verwendete Ebene ist
im Aneurysma rot gekennzeichnet.

0.10

— no Stent
, /\ — SILK BPR
| C 2 008 —— SILK BPL
& \ £ — SILK BPRL
C
: N ———
0.06
%‘ \J \/ \/ \—~
- o ~
3 o S — O_D
A o
- . < 0.04
i 4 | ‘ — §
‘ 3 002 e~
N \y\yf\’*\—-
—
0.00
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Zeit in [s]

Abb. 7.14: Gegeniiberstellung der zeitlich variierenden Geschwindigkeitsverldufe im An-
eurysma fiir die untersuchten Konfigurationen. Die Position ist mithilfe des
roten Punkts gekennzeichnet.
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7.3 Woven Endobridge Device

Bei den im vorherigen Teilkapitel beschriebenen Moglichkeiten der Behandlung intra-
kranieller Aneurysmen wurde sich auf den Einsatz von zylindrischen Flow Divertern
fokussiert, die sich aufgrund ihrer Grundform im erkrankten Gefafibereich platzieren
lassen und somit das lokale Strémungsverhalten beeinflussen. Im Speziellen eignet sich
dieser Ansatz fiir laterale Aneurysmen, die beispielsweise vorrangig am Siphon der
Arteria carotis interna auftreten, oder fiir diinnhalsige Aneurysmen, bei denen eine
verhédltnisméfig kleine Ostiumfléche existiert. Im Gegensatz dazu stellt sich eine héhere
Komplikationsrate bei Bifurkationsaneurysmen ein, wobei insbesondere breitbasige
Aneurysmen, die ein weites Ostium besitzen, betroffen sind.

Aus diesem Grund wurde eine weitere und zum aktuellen Zeitpunkt sehr neuartige
Methode der minimalinvasiven Blutstrombeeinflussung entwickelt [DLK*11]. Dabei
wird ebenfalls ein sich zun&chst im Mikrokatheter befindender Stent intravaskulér
platziert, allerdings erfolgt die Positionierung nicht distal und proximal unterhalb
des Aneurysmaostiums, sondern direkt in der betroffenen Aussackung [PLST12]. Im
Gegensatz zur Struktur eines PED- oder SILK-Stents kommt hierbei eine zylindrische
Form zum Einsatz, die ein deutlich geringeres Verhiltnis von Lénge zu Durchmesser
besitzt und als Woven EndoBridge Device® (WEB) bezeichnet wird. Dabei verlaufen
ebenfalls geflochtene Nitinol-Streben zwischen zwei sich gegeniiberliegenden Fixpunkten,
die gleichzeitig als Platin-Marker zur Erkennung einer erfolgreichen Implantation fun-
gieren. Die prozentuale Abdeckung durch das Metall variiert zwischen 22 und 100, in
Abhéngigkeit von der lokalen Strebendichte [KSS*11]. Die somit erzeugte Geometrie fiihrt
ebenfalls dazu, dass die Intensitéit des in das Aneurysma eintretenden Jets vermindert
wird und folglich ein weiteres Wachstum beziehungsweise ein sich dadurch einstellendes
Rupturrisiko reduziert [SLAT14]. Zur Verstirkung dieses Effekts existiert eine weitere
Struktur, die sich in kleinerer Form innerhalb des beschriebenen d&ufleren Maschennetzes
befindet. Das WEB Device existiert somit in verschiedenen Ausfithrungen, wobei dabei
hauptséichlich zwischen den Konfigurationen mit und ohne inneren Korb differenziert
wird. Abbildung 7.15 illustriert die beschriebene Stent-Geometrie und stellt zusétzlich
das fiir diese Untersuchung verwendete CAD-Modell dar.

48 Sequent Medical, Aliso Viejo, CA, USA
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Abb. 7.15: Entfalteter Zustand eines fiir die Behandlung von intrakraniellen Aneurys-
men verwendeten Woven EndoBridge Device mit einer &ufieren Schicht (links)
und einer zusitzlichen inneren Schicht (Mitte) [Seql4], Virtuelles Ober-
flichenmodell, das fiir die Untersuchung des Einflusses eines WEB Dewvice auf
das Stromungsverhalten eines intrakraniellen Aneurysmas verwendet wurde
(rechts).

e Fallbeschreibung

Wie bereits zuvor beschrieben, eignet sich die Verwendung eines WEB Device im
Speziellen fiir die Behandlung von terminalen breitbasigen Aneurysmen. Um eine
Einschitzung der Leistungsfihigkeit dieser Stent-Art gegeniiber einer fehlenden Be-
handlung zu gewéhrleisten und gleichzeitig einen Vergleich zu den zuvor untersuchten
Stent-Konfigurationen zu erméglichen, wird fiir diese Untersuchung das in Abbildung 7.11
dargestellte patientenspezifische Aneurysmamodell der Arteria basilaris verwendet. Die

geometrischen Abmessungen sind im entsprechenden Abschnitt beschrieben.

e Stent-Modellierung

Im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen zylindrischen Flow Divertern stellte der
Hersteller die Geometrie des WEB Device direkt als Oberflaichenmodell zur Verfiigung.
Dieses wurde anschliefend zusammen mit dem behandelnden Neuroradiologen Dr. Oliver
Beuing (Universitatsklinikum Magdeburg) virtuell im Aneurysmamodell platziert, sodass
sich eine fiir eine Intervention realistische Positionierung ergab.

Fiir die raumliche Diskretisierung des Stromungsgebiets kam erneut das Softwarepaket
STAR CCM+ 9 zum Einsatz. Trotz der hohen Komplexitit der Stentgeometrie gelingt es,
ein fein aufgeldstes Volumengitter zu genieren (11,6 Millionen Polyederelemente), das die
einzelnen Streben abbildet und somit einen hohen Realitétsgehalt besitzt. AusschliefSlich

in zuvor genannten Nahbereichen der Marker, in denen die Enden der Streben jeweils
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zusammenlaufen, existieren Spaltmafle, die unterhalb einer fiir die Gittererzeugung
sinnvollen Zellgrofe liegen. Folglich werden diese als geschlossen betrachtet. Das Refe-
renzgitter, das den unbehandelten Zustand ohne Stent-Implantation reprasentiert, weist

eine Polyederanzahl von 1,2 Millionen auf.

e Blutflusssimulation

Aufgrund der hohen Elementanzahl und den damit benétigten Rechenkapazitéten
erfolgte die Betrachtung eines stationdren Stromungszustands. Hierzu wurde fiir beide
Konfigurationen eine konstante Stromungsgeschwindigkeit von 0,5 %' am Einstrombereich
definiert und an den Ausstromriandern ein konstanter Nullrelativdruck angenommen.
Alle weiteren Simulationsparameter wurden konstant gehalten, sodass ausschliellich das

virtuelle Implantat die einzige Unterscheidung darstellte.

e Vergleich

Die qualitative Gegeniiberstellung der untersuchten Konfigurationen zeigt in Ab-
bildung 7.16, welchen Einfluss die virtuelle Behandlung des Aneurysmas auf die
Stromungssituation besitzt. Im unbehandelten Fall tritt zunichst das Blut konzentriert
in die Aussackung ein und wird aufgrund der Gefifiform entlang der Aneurysmawand
gefithrt. Dabei entwickelt sich im Zentrum ein fiir Aneurysmen typischer Bereich nied-
riger Geschwindigkeiten. Durch das Einbringen des WEB Device ergibt sich eine klare
Reduzierung der Stromungsgeschwindigkeit. Zwar gelingt es dem eintretenden Jet er-
neut, in das Aneurysmavolumen vorzudringen, allerdings erfahrt dieser eine betrichtliche
Intensitatsabnahme. Insbesondere ist zusétzlich hervorzuheben, dass sich eine deutliche
Senkung der wandnahen Flussgeschwindigkeit eingestellt. Somit kann gezeigt werden, wie
dieser neuartige Stent das sich im Aneurysma einstellte Flussmuster verdndert. Tritt das
Blut aufgrund des Einstromjets in den inneren Bereich des WEB Device ein, so gelangt es
deutlich schwieriger an die seitlichen Wandbereiche des Aneurysmas. Folglich ergibt sich
neben der generellen Geschwindigkeitssenkung, die fiir die in Abbildung 7.16 dargestell-
ten Ebene 57,2 % betrigt, zusitzlich eine fiir die Gefafiwand schonende Umlenkung der

Stromung.
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Abb. 7.16: Vergleich der Blutflussvorhersage fiir ein unbehandeltes (links) und ein mittels
WEB Device behandeltes terminales Bifurkationsaneurysma: Zweidimensio-
nale Darstellung der Geschwindigkeitsmagnitude im Aneurysma (oben), Iso-
Kontur der Geschwindigkeit fiir 0,2 % (unten).

7.4 Zusammenfassung

e Virtuelles patientenspezifisches Stenting

Es konnte anhand unterschiedlicher Anwendungsbeispiele gezeigt werden, dass eine
Aneurysmabehandlung virtuell moglich ist und es gelingt, durch die Variation verschie-
dener Stent-Konfigurationen unterschiedliche Behandlungsszenarien zu erproben. Dabei
besitzt der gewédhlte Ansatz eine bedeutend héhere Komplexitidt im Vergleich zu

vielzdhligen in der Literatur dokumentierten Herangehensweisen und zeichnet
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sich folglich durch einen gesteigerten Realitdtsgehalt aus. Somit eignet sich der
im Rahmen dieser Arbeit entstandene Arbeitsablauf der virtuellen Stent-Implantation
insbesondere fiir die Beschreibung sehr feiner Stent-Poren und die lokale Beeinflussung

der Himodynamik.

e Stent-Optimierung

Da ein intrakranielles Aneurysma die unterschiedlichsten Erscheinungsformen aufweisen
kann, bei den Herstellern jedoch nur eine begrenzte Anzahl an zur Verfiigung stehen-
den Stent-Konfigurationen existiert, sollten sich zukiinftige Untersuchungen auf die Ent-
wicklung einer fiir den Patienten optimalen Stent-Geometrie fokussieren. In
diesem Zusammenhang eignet sich die Kopplung des beschriebenen Modellierungsver-
fahrens mit effektiven Optimierungsalgorithmen, um eine jeweils individuelle Lésung zu
identifizieren, die nach wie vor den an das Fertigungsverfahren gestellten Anforderungen
entspricht. Insbesondere die Verwendung der institutsintern entwickelten Optimierungs-
software OPAL++ kann fiir diesen Zweck Anwendung finden und ermdoglicht zusétzlich
eine teilautomatisierte Durchfiihrung himodynamischer Stromungssimulationen in intra-

kraniellen Aneurysmen [DJT14].



8 Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit konnte aufgezeigt werden, dass es dank hoher Interdiszipli-
naritdt moglich ist, den Blutfluss in patientenspezifischen intrakraniellen Aneurysmen
mithilfe numerischer Methoden zu charakterisieren und virtuelle Behandlungsplanungen
durchzufithren. Dabei stellte sich insbesondere die Vielfalt der verschiedenen Arbeits-
schritte heraus, die jeweils Einfluss auf die sich einstellenden Resultate nehmen. Um eine
Plausibilitdt hdmodynamischer Vorhersagen zu gewéhrleisten, wurden unterschiedliche
Aspekte der Blutflusssimulation im Detail untersucht und hinsichtlich ihres Stellenwerts

im Gesamtablauf bewertet.

e Interdisziplinaritét

Zunéchst erfolgte die Auseinandersetzung mit den fiir diese Arbeit benotigten fachlichen
Grundlagen, wobei sich insbesondere mit der medizinischen Relevanz des Krankheitsbilds
befasst wurde. Somit gelang es, existierende Problemstellungen zu identifizieren und die
sich anschliefende thematische Ausrichtung anzupassen. Im weiteren Verlauf schloffen
sich detaillierte Beschreibungen der einzelnen Fachbereiche an, die den chronologischen
Ablauf der notwendigen Arbeitsschritte wiedergeben. Dabei offenbart der hohe inter-

disziplinidre Charakter die Komplexitidt der Gesamtbetrachtung.

e Numerische Verifizierung

Im vierten Kapitel wurde sich mit den fiir die Durchfithrung einer Blutflusssimu-
lation notwendigen Teilaspekten auseinandergesetzt, um den Einfluss dieser auf die
sich ergebenden Stromungslosungen zu ergriinden. Dabei erfolgte zunéchst die Be-
trachtung verschiedener Ansédtze zur rdumlichen Diskretisierung, wobei im Speziellen
die Vorteile block-strukturierter Vernetzung herausgestellt werden konnten. Die
Eignung unstrukturierter Gitter bei Beriicksichtigung einer auf die untersuch-
te Geometrie angepassten ortlichen Auflosung wurde ebenfalls abgeleitet. Folglich
wurden aufgrund der hohen Elementflexibilitdt fiir die in dieser Arbeit untersuchten
Aneurysmadatensitze Tetraeder- beziehungsweise Polyedernetze generiert, welche als
Grundlage der sich anschlieSenden Stromungssimulation dienten. Des Weiteren belegten
qualitative und quantitative Analysen, dass die Annahme des Mediums Blut als New-
tonsches Fluid im betrachteten Bereich des kardiovaskuldren Systems als gerechtfertigt
angesehen werden kann, da das scherverdiinnende Verhalten erst bei betréchtlich

kleineren Gefédurchmessern eine zu beriicksichtigende Relevanz besitzt. Auch der
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Vergleich verschiedener Stromungsloser lieferte den Nachweis der Eignung dieser fiir die
Durchfithrung hdmodynamischer Stréomungssimulationen in intrakraniellen Aneurysmen,
wobei zuséitzlich gezeigt wurde, dass mithilfe stationdrer Strémungssimulationen
Momentaufnahmen charakteristischer Zeitpunkte des kardialen Zyklus beschreibbar
sind. Fiir die Analyse eines komplexen Stromungsverhaltens sind jedoch zeitabhéangige
Betrachtungen notwendig, wie im Rahmen dieser Arbeit an représentativen Datensétzen

demonstriert wurde.

e Experimentelle Validierung

Einen wichtigen Beitrag zur Methodenvalidierung stellt das sich anschliefende Kapitel
dieser Arbeit dar, in dem mithilfe unabhéngiger Messverfahren sowohl in vitro als auch
in vivo Experimente mit den komplementidren Simulationen verglichen wurden. Durch
die Betrachtung der Stromung eines Blutsubstituts unter physiologischen Bedingungen in
patientenspezifischen Phantommodellen konnte eine sehr gute Ubereinstimmung zur
Blutflussvorhersage auf Basis numerischer Methoden festgestellt werden. Hier
zeigte sich, dass das optische Lasermessverfahren Particle Image Velocimetry aufgrund
einer hohen zeitlichen und rdumlichen Auflésung in besonderem Mafle fiir derartige
Vergleiche geeignet ist. Die direkte Gegeniiberstellung zu in Probanden durchgefiihrten
intrakraniellen Flussmessungen mittels Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie
ermoglichte ebenfalls hochwertige Vergleiche, die das Potential der numerischen Me-
thoden darlegten. In diesem Zusammenhang offenbarten die gewonnenen Erkenntnisse
zusétzlich die existierenden verfahrensbedingten Limitationen der zugrundeliegenden

nichtinvasiven Messmethode.

e Rupturvorhersage

Kapitel 6 befasst sich mit der Vorhersage der Ruptur in intrakraniellen Aneurysmen,
wobei zunéchst acht patientenspezifische Modelle hdmodynamisch untersucht wurden.
Dabei erfolgte die Gegeniiberstellung von jeweils vier rupturierten und nicht-rupturierten
Féllen, um Unterschiede hinsichtlich des existierenden Stromungsverhaltens zu identi-
fizieren. Eine Besonderheit der rupturierten Aneurysmen stellte die Kenntnis iiber
die lokale Rupturstelle dar, wodurch konkrete Analysen des betroffenen Bereichs
ermoglicht wurden. Dabei konnte keine der in der Literatur existierenden kontrovers
diskutierten Studien bestétigt werden, die sich jedoch nicht auf konkrete Rupturstellen

beziehen, sondern stets globale himodynamische Parameter untersuchten. Da in den hier
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betrachteten Aneurysmen weder eindeutig hohe oder niedrige Wandschubspannung, noch
erhohte Wandschubspannungsrichtungsdnderungen existent waren, scheinen aktuelle
Rupturtheorien, die eine stiarkere Klassifizierung intrakranieller Aneurysmen vornehmen,
wahrscheinlicher zu sein [MTXS13]. Durch die erfolgreiche Organisation einer inter-
nationalen CFD-Ruptur-Challenge, bei der 26 Arbeitsgruppen aus 15 Léndern
teilnahmen, gelang es neben den eigenen Analysen den aktuellen Stand der Technik
hinsichtlich der Rupturvorhersage mithilfe numerischer Stromungsmechanik widerzuspie-
geln. Die Ergebnisse des ausgiebigen Vergleichs bestétigten die im Rahmen dieser Arbeit
erzielten Erkenntnisse, dass die Durchfithrung von realistischen zerebralen Blutflusssi-
mulationen im GefafSlumen moglich ist, sich bisher jedoch kein himodynamisches
Kriterium zur Begriindung von Aneurysmarupturen ableiten lies. Dies stéarkt die
Vermutung, dass die Integration von patientenspezifischen Wandeigenschaften einen not-

wendigen sich anschlieSenden Schritt darstellt, um das Krankheitsbild besser zu verstehen.

e Virtuelles Stenting

Im abschlieBenden inhaltlichen Kapitel wird sich im Rahmen dieser Arbeit auf die
virtuelle Behandlungsplanung fokussiert. Dabei erfolgte zunéchst die Beschreibung des
zugrunde liegenden Stenting-Verfahrens, wobei sich die Anwendung dieser Methode
auf verschiedenste relevante Datensétze anschliefft. Hierzu zéhlt zum einen die
Nachbildung von Stent-Implantationen in Schweinen zur detaillierten Untersuchung des
Behandlungseffekts auf die durch das Stent-Gitter verdeckten Seitengeféafle. Des Weiteren
konnte die Blutstrombeeinflussung fiir zwei reprédsentative Aneurysmabehandlungen
evaluiert werden und es gelang die Reflexion von Moglichkeiten und Limitationen des
verwendeten Ansatzes. Abschlieend wurde eine neuartige Flow Diverter Geometrie
betrachtet, die eine zusétzlich erhohte Komplexitit aufweist, welche jedoch nur mit
einem fortgeschrittenen problemangepassten Vernetzungsansatz und leistungsfihiger
Rechentechnik bewiltigt werden kann.

Zusammenfassend zeigt sich, dass sich die numerische Stromungsmechanik auf die
Untersuchung von Aneurysmaerkrankungen anwenden ldsst. Dabei wurden zahlreiche
themenrelevante Gesichtspunkte beleuchtet, wobei im Rahmen dieser Promotionsarbeit
verschiedenste Teilaspekte in sowohl internationalen Journalen als auch nationalen und

internationalen Tagungsbédnden veroffentlich werden konnten.
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Ausblick

Aus diesen Erkenntnissen leiten sich zahlreiche Ansitze ab, die im Rahmen wei-
terfithrender Arbeiten untersucht werden sollten, um die existierende Methoden
kontinuierlich zu verbessern und folglich ihre Anwendbarkeit auf klinisch relevante

Fragestellungen zu verstéarken.

¢ Randbedingungen

Hinsichtlich der in dieser Arbeit prasentierten Verifizierungen bietet sich im Speziellen die
Bewertung des Einflusses verschiedener Randbedingungen an. Insbesondere patienten-
spezifische Flussmessungen liefern gegeniiber generalisierten Einstrombedingen exaktere
hdmodynamische Stromungsvorhersagen [JSPT14]. Des Weiteren stellt die Beschreibung
des Flussverhaltens an den Ausstrombereichen aufgrund von fehlenden Druckinfor-
mationen eine besondere Schwierigkeit dar. Dies trifft insbesondere bei der Existenz
multipler Auslédsse zu, wobei verschiedenste Ansétze zur Beriicksichtigung dieser in der
Literatur préasentiert werden [MGPT10; MGM*10; MSL*11]. Nichtdestotrotz unterliegen
alle Methoden zahlreichen Annahmen, die konsequent mithilfe von geeigneten Verfahren
gerechtfertigt werden miissen. In diesem Zusammenhang soll auflerdem Erwdhnung
finden, dass in zukiinftigen Untersuchungen groflere Geféafibereiche berticksichtigt werden
konnen, da die zunehmend weiterentwickelte Rechentechnik die Umsetzung solcher
Simulationen in limitierten Zeitumfdngen erlaubt. Folglich kénnen weitreichendere
geometrische Eigenschaften des einzelnen Patienten erfasst werden, da insbesondere

diese einen priméren Einfluss auf den sich einstellenden Blutfluss besitzen [CPCO06].

e Methodenvalidierung

Hinsichtlich der Validierung numerischer Methoden zur Blutflussvorhersage in intrakra-
niellen Aneurysmen eignen sich die in dieser Arbeit verwendeten Ansétze in besonderem
Mafe. Fiir die beschriebenen in vitro Messungen in patientenspezifischen Phantommo-
dellen ist zukiinftig die Betrachtung zeitabhéngiger Flussdaten besonders wichtig. Somit
konnen instationdre Effekte erfasst und insbesondere komplexe Stromungsstrukturen
verglichen werden. Zusétzlich bietet die Verwendung von mehreren Highspeedkameras
die Moglichkeit, Stereomessungen und damit exaktere Geschwindigkeitsakquisitionen

zu realisieren. Neben den optischen Lasermessungen besitzen in vivo Verfahren wie die
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vorgestellte Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie eine hohe Wichtigkeit, da sie
das Flussverhalten unter realen Bedingungen beriicksichtigen. Durch zunehmende
Verbesserung der raumlichen und zeitlichen Auflosung bei gleichbleibenden oder sin-
kenden Messzeiten beziehungsweise durch die Reduzierung auftretender Bildartefakte
mithilfe von beispielweise Bewegungskorrekturen, kénnen hochwertigere Flussmessungen

erzeugt und den numerischen Resultaten gegeniibergestellt werden.

o Gefiflwandcharakterisierung

Wie bereits im entsprechenden Kapitel diskutiert, stellt die Beriicksichtigung der
GefdaBwandeigenschaften zukiinftig einen elementaren Bestandteil der Aneurysmafor-
schung dar. Dazu ist die Bereitstellung verlésslicher Messdaten unabdingbar. Zum einen
erscheinen insbesondere katheterbasierte Verfahren wie der intravaskuldre Ultraschall
(IVUS) und die optische Kohédrenztomographie (OCT) voraussichtlich als geeignet,
um die lokale Wanddicke des untersuchten Gefiafibereichs zu quantifizieren. Fiir
die Gewinnung weiterer Gefaflwandparameter und die Ableitung hyperelastischer
Materialgesetze zur Beschreibung des anisotropen Wandverhaltens dienen zum anderen
histologische und mechanische Untersuchungen [CSAT11]. Nur auf Grundlage dieser
Daten konnen verlassliche Fluid-Struktur-Interaktionen im Zusammenhang mit

der Ableitung von Rupturrisiken bei intrakraniellen Aneurysmen durchgefiihrt werden.

e Behandlungsplanung

Neben den bereits beschriebenen Ausblicken kénnen im Speziellen weiterfithrende Aus-
einandersetzungen mit dem virtuellen Stenting als besonders sinnvoll erachtet werden.
Obwohl bereits die gesamte Geometrie und dabei die Auflésung der einzelnen Streben
des virtuell platzierten Stents beriicksichtigt werden, ist der tatséchliche Entfaltungs-
prozess bisher kaum numerisch nachempfunden. Hierbei erscheint die Nutzung von
FEM-Ansétzen als sinnvoll, um den Offnungsverlauf der Formgedichtnislegierungen
zu beschreiben [MDNT12]. Potentielle Interaktionen zwischen Stent und GefdBwand
konnten ebenfalls Bestandteil weiterer Untersuchungen sein, um mogliche Gefafl- und
damit Blutflussénderungen aufgrund der Stentimplantation zu charakterisieren. Mit den
zunehmend wachsenden Rechenkapazitéiten eréffnen sich auflerdem weitere Moglichkeiten,
die Beschreibung des virtuellen Stentings zu verbessern und somit schrittweise eine Op-

timierung der Implantate zu erzielen. Dazu eignet sich insbesondere die Kopplung
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der himodynamischen Simulationen mit existierenden Optimierungsalgorithmen, um die
Effektivitdt von individuellen Implantaten zu maximieren und somit eine tatséchlich

patientenspezifische Behandlung zu gewéhrleisten.

e Transitionsstromung

Abschlieflend findet ein Thema Erwahnung, das sich auf die numerische Beschreibung der
Blutflusses in intrakraniellen Aneurysmen bezieht. Dabei liegt die Annahme zugrunde,
dass zerebraler Blutfluss bei gesunden Menschen als laminar erachtet wird, was durch
die Existenz von Reynolds-Zahlen im Bereich von 200 bis 400 bestétigt wird. Treten
allerdings Gefaflerkrankungen auf, welche die lokale Gefaimorphologie verdndern, ent-
wickeln sich zum Teil Flussstrukturen, die einer besonderen Charakterisierung bediirfen.
So wurde in unabhéngigen Forschungsarbeiten die Existenz erhohter Frequenzen in in-
trakraniellen Aneurysmen festgestellt, was auf nicht-laminares Stré6mungsverhalten
hindeuten konnte [BJRK10; VSMM*11; FP12; VSS14]. Dabei stellt sich konkret die Fra-
ge, ob insbesondere bei Aneurysmen mit komplexen Formen Transitionseffekte auftre-
ten, die in der numerischen Modellierung beriicksichtigt werden miissten oder ob diese
einen vernachléssighbaren Einfluss besitzen und die Betrachtung von Blut als laminares
Fluid eine generelle Giiltigkeit besitzt. In diesem Zusammenhang wurden bereits erste
eigene Untersuchungen durchgefiihrt, wobei eine Analyse von Simulationen mit sehr ho-
her rdumlicher und zeitlicher Auflosung stattfand [BAY*13]. Dabei konnten ebenfalls
Tendenzen erhohter Frequenzen identifiziert werden, allerdings bedarf es weiterfithrender
Studien zur tatsdchlichen Bestétigung von Transitions- und Relaminarisierungseffekten.
Hierzu eignet sich im Speziellen eine lehrstuhlinterne Simulationsumgebung basierend auf
der Immersed Boundary Methode, die fiir himodynamische Betrachtungen von Aneurys-
mastromungen angepasst wurde und mithilfe der direkten numerischen Simulation alle
in der Stromung auftretenden Skalen auflost. Durch qualitative und quantitative Verglei-
che zum bisherigen Simulationsverfahren kann somit bewertet werden, ob die aktuellen

Methoden geeignet sind oder es einer Modellerweiterung bedarf.
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Glossar

Abdomen

Aneurysma

Arteria basilaris

Arteria carotis
Bifurkation
Circulus Willisi

Endothel

Endovaskuliar

Erythrozyten
Hamatokrit

Hamostase

Hydrocephalus

Intrakraniell
Ischimie
Kollagen

Leukozyten
Liquor

Lumen

Subarachnoidalblutung

Bereich des Menschen zwischen Brustkorb und Hiifte
ortliche permanente Erweiterung von Blutgefifien, die zu
einer Ruptur und somit einer inneren Verblutung fithren

kann

Schlagader zur Versorgung des Kreislaufs im Gehirn mit
sauerstoffreichem Blut

Halsschlagader
Verzweigung von Blutgefiafien
Arterienring an der Gehirnbasis

Zellschicht der inneren Gefafiwand, die u.a. der Regulierung
des Stoffaustauschs und des Gefdwandtonus dient

im Inneren eines Gefafles

rote Blutkorperchen, deren Funktion im Sauerstofftrans-
port besteht

Anteil aller zelluldren Bestandteile im Blut (davon ca. 96%
Erythrozyten)

Stillstand einer Blutung

Erweiterung der mit Liquor gefiillten Fliisigkeitsraume des
Gehirns

im Schédelinneren
unterversorgte GefaBdurchblutung
Bindegewebsprotein

weifle Blutkorperchen, die hauptséchlich zur Abwehr von
Krankheitserregern dienen

Korperfliissigkeit im zentralen Nervensystem (Riickenmark
und Gehirn)

Innendurchmesser eines Blutgefiafies

Blutaustritt in die dufleren Liquorrdume
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Tunica adventitia

Tunica intima

Tunica media

Thrombozyten

Vasa vasorum

Vasospasmus

Zerebral

auBere Schicht der Arterienwand, dessen Funktion in der
Fixierung des Blutgefifles in seiner Umgebung besteht

innere Schicht der Arterienwand, die iiber eine Endothel-
schicht direkten Kontakt zum Blut besitzt und die Inter-
aktion zwischen Blut und Gewebe steuert

mittlere Schicht der Arterienwand, die aus glatten Muskel-
zellen und elastischen Fasern besteht und zur Regulierung
des GefaBdurchmessers dient

Blutplattchen; unterstiitzen die Blutgerinnung bei Verlet-
zungen durch Adhésion und Aggregation

kleine Blutgeféfle, die sich an der &uleren Wand gréferer
Gefafle befinden und die tunica adventitia versorgen.

aktive Gefdafiverengung aufgrund von einer Reizung des be-
troffenen Geféafbereichs

das Gehirn betreffend
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Formelzeichen Einheit Bedeutung

A [—] Matrixdarstellung

A, [m?] Querschnittsfliche des Ostiums
Ain [m?] Einstromfliche des Ostiums
AWSS [Pa] zeitlich gemittelte Wandschubspannung
AWSSG [%] zeitlich gemittelter Wandschubspannungsgradient
b [—] Vektor mit unabhéngigen Werten
b [m] Breite

By [T] Magnetische Flussdichte

Co [—] Courant-Friedrich-Lewy-Zahl

E [—] Mittelpunkt eines Nachbar-KV

g [s%] Erdbeschleunigung

h [m] Hohe

i [—] imaginére Einheit

ICI [—] Inflow concentration index

I [—] Identitédtsmatrix

Jo [—] Besselsche Funktion

K [—] Zeitkonstante

My, [—] Magnetisierungsvektor

n [—] FlieSindex, Zahlvariable

n [—] Elementanzahl

N [—] FlieBindex, Zahlvariable

OSI [—] Oscillatory shear index

P [Pa] Druck

Do [Pal Atmosphérendruck

P [—] Mittelpunkt eines KV

Q [ﬁ} Volumenstrom

Qin [ﬁ} Volumenstrom in das Aneuryma
Qintet [ﬁ} Volumenstrom an der Eintrittsflache
r [m] Variable in radialer Richtung

R [m] Radius

Re [—] Reynolds-Zahl

S [m?],[—] Mantelfléiche

t [s] Zeit

tr [s] bendtigte Rechenzeit

T [s] Periodendauer

TOT [s] Turnover time

Urnas o Maximalgeschwindigkeit

U, {%} Komponente des Geschwindigkeitsvektors
U [%] Geschwindigkeitsvektor

1% [m?] Volumen

Va [m?] Volumen des Aneurysmas

WSS [Pa] Wandschubspannung

WSSG [%a] Wandschubspannungsgradient
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Abkiirzung
3DRA
ACA
AcomA
AphA
ASI
AWSS
AWSSG
CAD
CFD
CFL
CTA
DSA
ECA
EKG
FD
FDM
FEM
FVM
ICA
ICI
ISAT
IVUS
KV
MCA
MRA
MRT
MSI
NSG
oCT
OPAL
OSI
PCA
PC-MRI
PcomA
PED
PISO
PIV

Bedeutung

Dreidimensionale Rotationsangiographie
Arteria cerebri anterior

Arteria communicans anterior

Arteria pharyngea ascendens

Angular Similarity Index

Averaged wall shear stress

Averaged wall shear stress gradient
Computer-Aided Design

Computational Fluid Dynamics
Courant-Friedrich-Lewy
Computertomographische Angiographie
Digitale Subtraktionsangiographie

Arteria carotis externa

Elektrokardiogramm

Flow Diverter

Finite-Differenzen-Methode
Finite-Elemente-Methode
Finite-Volumen-Methode

Arteria carotis interna (engl.: internal carotid artery)
Inflow concentration index

International Subarachnoid Aneurysm Trial
Intravaskulédre Ultraschall

Kontrollvolumen

Arteria cerebri media (engl.: middle cerebral artery)
Magnet-Resonanz- Angiographie
Magnet-Resonanz-Tomographie

Magnitude Similarity Index
Navier-Stokes-Gleichungen

Optische Kohirenztomografie

OPtimization Algorithm Library

Oscillatory shear index

Arteria cerebri posterior (engl.: posterior cerebral artery)
Phasenkontrast-Magnetresonanztomographie
Arteria communicans posterior

Pipeline Embolization Device

Pressure Implicit with Splitting of Operators

Particle Image Velocimetry



198 195
PMMA Polymethylmethacrylat

RRT Relative Residence Time

SAB Subarachnoidalblutung

SIMPLE Semi-Implicit Method for Pressure-Linked Equations
SNR Signal-to-Noise-Ratio

STL Surface Tesselation Language

ToF Time-of-Flight

TOT Turnover time

UsS Ultraschall

VISCA VIrtual Stenting for Cerebral Aneurysms

VMTK Vascular Modeling Tool Kit

WSS Wall shear stress

WSSG Wall shear stress gradient
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