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Kurzfassung

Intrakranielle Aneurysmen sind erworbene lokale sakkuldre Ausstiilpungen der Hirn-
gefawand. Ihre Pravalenz fur Lander Mitteleuropas wird mit ca. 3 % angegeben. Die
Gefahr einer Ruptur ist zwar gering (ca. 3% in finf Jahren), tritt sie dennoch ein,
sind die Folgen fatal und die Sterblichkeit hoch. Mikrochirurgische und endovasku-
lare Behandlungsmoglichkeiten sind verfiighar und etabliert, bergen aber ebenfalls
Risiken (ca. 4%). Das motiviert die Suche nach Indikatoren fir die individuelle
Rupturrisikobewertung zur optimalen Behandlungsentscheidung.

Da Bildung, Wachstum und Ruptur von Aneurysmen mit der Hamodynamik
verkniipft sind, ist ihre Untersuchung vielversprechend. Neben der klinischen Bild-
gebung, die in ihrer Auflosung limitiert ist, hat sich diesbeziiglich die numerische
Stromungssimulation als geeignet herausgestellt. Die dafiir notwendigen Arbeits-
schritte sind allerdings interdisziplindr und bisher wenig standardisiert. Im Mittel-
punkt dieser Arbeit steht daher die Analyse von Ursachen fiir Unsicherheiten und
deren Quantifizierung in der hamodynamischen Charakterisierung von intrakraniel-
len Aneurysmen. Dazu erfolgt die systematische Variation von Modellierungsschrit-
ten sowie der Vergleich von Bearbeitungsstrategien fiir medizinische Bilddaten, die
Untersuchung von stentinduzierten Gefaldeformationen und Gefaiwanddicken.

Die akkurate Rekonstruktion und Segmentierung erweist sich zur Erstellung rea-
listischer GefdaBBmorphologien als notwendig. In der Modellierung der darin befind-
lichen Haimodynamik tragen insbesondere die Ein- und Auslassrandbedingung zur
Ergebnisunsicherheit bei. Wird zusétzlich die Interaktion der Hamodynamik mit
Implantaten untersucht, ist eine mogliche stentinduzierte Gefa3deformation zu be-
achten. Diese wird in der Regel vernachléssigt, kann jedoch erhebliche Modifikation
der lokalen Hamodynamik hervorrufen. Eine Moglichkeit Gefafldeformation zu mo-
dellieren, stellt die Erweiterung der Stromungssimulation um die Gefawand dar.
Fiir eine solche Fluid-Struktur-Interaktion ist die moglichst akkurate Abbildung pa-
tient:innenspezifischer Wanddicken zu empfehlen.

Schliefflich erlauben die in dieser Arbeit identifizierten und quantifizierten Unsi-
cherheiten die verbesserte Vergleichbarkeit bisheriger Studienergebnisse. Zudem kon-
nen zukiinftige Anstrengungen zur Verbesserung der medizinischen Aussagekraft der
computergestiitzten Blutflussquantifizierung effizient umgesetzt und Unsicherheiten

evaluiert werden, um die Aneurysmatherapie weiter zu stérken.
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Abstract

Intracranial aneurysms are local saccular dilations of the arterial vessel wall. Their
prevalence for countries in Central Europe is reported to be approximately 3 %.
Although the risk of rupture is low (approximately 3 % in five year), its consequences
are fatal and mortality is high. Microsurgical and endovascular treatment options
are available and established, but also involve risks (approximately 4 %). This is a
strong motivation to identify appropriate indicators for the individual rupture risk
assessment enabling optimal treatment decisions.

As formation, growth, and rupture of aneurysms are linked to hemodynamics,
their investigation is promising. In addition to clinical imaging, which is limited
in resolution, computational fluid dynamics (CFD) is often applied. However, the
required workflow is interdisciplinary and has not been standardized much so far.
Therefore, this work focuses on the analysis of causes of uncertainties and their
quantification in the hemodynamic characterization of intracranial aneurysms. For
this purpose, systematic variation of modeling steps as well as the comparison of
processing strategies for medical image data, the investigation of stent-induced vessel
deformations and vessel wall thicknesses are performed.

The accurate reconstruction and segmentation prove to be necessary for the
generation of realistic vessel and aneurysm morphologies. In modeling the hemody-
namics therein, the inlet and outlet boundary conditions in particular contribute to
the uncertainty of results. Stent-induced vessel deformations, usually neglected in
virtual evaluation of implants, can also lead to significant changes in local hemody-
namics. One way to model vessel deformation is to extend the flow simulation by
the vessel wall. For such a fluid-structure interaction, an accurate representation of
patient-specific wall thicknesses is recommended.

Finally, the uncertainties identified and quantified in this work allow for improved
comparability of previous study results. In addition, future efforts to improve the
medical validity of CFD results can be efficiently implemented and uncertainties
evaluated to further strengthen aneurysm therapy.
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Kapitel 1
Einleitung

Permanent zirkuliert Blut durch die Arterien und Venen des menschlichen Gefaf3sys-
tems. Dabei iibernehmen sie lebensnotwendige Transportaufgaben. Die Arterien ver-
sorgen Gewebe und Organe mit Sauerstoff und Stoffwechselprodukten. Anschliefend
wird das verstoffwechselte Blut iiber die Venen zuriick zum Herz transportiert und in
der Lunge mit Sauerstoff angereichert. Arterien weisen, im Gegensatz zu Venen, eine
festere Struktur auf, da sie dem intravaskulédren Druck ausgesetzt sind, der vom Herz
erzeugt wird. Erkrankungen von Arterien und Venen koénnen diesen Ablauf storen
und schwerwiegende Folgen herbeifithren. Eine solche Erkrankung, die insbesondere
Arterien betrifft, ist die Bildung von Aneurysmen; das sind permanente sakkulé-
re Ausstiilpungen der Gefawand. Treten diese an Hirngefiflen auf, werden sie als
zerebrale bzw. intrakranielle Aneurysmen bezeichnet. IThre Pravalenz wird fiir Mittel-
europa mit 3,2 % angegeben [VABT11]. Sie kénnen iiber lange Zeit asymptomatisch
und daher unentdeckt bleiben. Die Gefahr besteht darin, dass bei einer Ruptur Blut
in den das Gehirn umgebenden Subarachnoidalraum gelangt. Dies stellt eine Form
des Schlaganfalls dar und kann lebensbedrohliche Folgen haben. Die Inzidenz dieses
Ereignisses wird auf 6 pro 100000 Einwohner pro Jahr beziffert [ECH*19]. Dem
steht eine hohe Letalitit von 35 % gegeniiber, wobei die Mehrheit der Uberleben-
den nicht in den gewohnten Alltag zurtickkehrt [RA11]. Diagnostizierte Aneurysmen
konnen therapiert werden. Neben einer konservativen Therapie gibt es mikrochirur-
gische und endovaskulédre Behandlungsoptionen. Ein solcher Eingriff geht jedoch mit
einem Komplikationsrisiko einher, welches mit der Wahrscheinlichkeit einer Ruptur
vergleichbar ist [EDS20].

1.1 Motivation

Das dhnliche Risikoniveau von Aneurysmaruptur und Komplikationen bei therapeu-
tischen Eingriffen, sowie eine hohe Letalitat im Falle einer Ruptur, motiviert die Su-
che nach Indikatoren fiir die Rupturrisikobewertung. Die generelle mikrochirurgische
oder endovaskulare Therapierung aller diagnostizierten intrakraniellen Aneurysmen
ist nicht gerechtfertigt und wiirde zudem hohen medizinischen, technischen und fi-
nanziellen Aufwand bergen. Vielmehr gilt es, jeweils eine Nutzen-Risiko-Betrachtung
unter Beriicksichtigung aller patient:innenindividuellen Gegebenheiten durchzufiih-
ren und nur die kritischen Félle entsprechend zu behandeln.

Damit kommt der Rupturrisikoanalyse eine entscheidende Rolle zu. Existieren-
de Scoring-Modelle werten klinische und angiografische Risikofaktoren aus. Eigen-
schaften des lokalen Blutflusses in Form der individuellen Himodynamik werden
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bisher wenig in die Risikobetrachtung einbezogen. Dabei existieren sowohl Hinweise
auf biochemische Wechselwirkungen zwischen dem lokalen Blutfluss und der Gefaf3-
wandremodellierung [FCR™19; Hum08| sowie Korrelationen zwischen hdmodynami-
schen Merkmalen und dem Rupturstatus [DCM™18; XYS*16]. Dementsprechend
beschéftigen sich viele Studien mit der numerischen Simulation des Blutflusses in
angiografisch erfassten, patient:innenspezifischen Gefdfimodellen. Ohne Risiko fiir
Patient:innen lassen sich auf diese Weise diverse hamodynamische Merkmale erfas-
sen oder Therapien virtuell erproben und optimieren. Dass numerische Simulatio-
nen klinisch erfolgreich einsetzbar sind, zeigt die Firma HeartFlow, Inc. (California,
USA) mit klinisch zugelassenen Softwareproduktion zur Diagnose und Behandlung
der koronaren Herzkrankheit [DDS*19; ING*19]. Fir das Krankheitsbild der in-
trakraniellen Aneurysmen existiert bisher keine vergleichbar etablierte Anwendung.
Moglicherweise liegt ein Grund dafiir darin, dass im Rahmen der anspruchsvollen
medizinische Bildgebung, den interdisziplinaren Modellierungsschritten sowie der
numerischen Simulation und Auswertung, kombiniert mit begrenzter Standardisie-
rung, entsprechende Unsicherheit induziert wird. Dadurch sind Ergebnisse nicht nur

weniger valide, sondern auch nur bedingt vergleichbar.

1.2 Ziele und Vorgehensweise

Diese Arbeit zielt auf die Untersuchung von Ursachen fir Unsicherheiten und deren
Quantifizierung in der computergestiitzten hamodynamischen Simulation intrakrani-
eller Aneurysmen ab. Durch die Identifikation der kritischen Prozessschritte konnen
bisherige Untersuchungen evaluiert und zukiinftige Anstrengungen zur Verbesserung
der medizinischen Aussagekraft effizient umgesetzt werden. Dazu stellt Kapitel 2 zu-
nachst die medizinischen Grundlagen intrakranieller Aneurysmen vor und geht ins-
besondere auf die Rupturrisikobewertung ein. Kapitel 3 beinhaltet eine kurze Ein-
filhrung in die allgemeinen Methoden. Der Schwerpunkt liegt auf der numerischen
Stromungssimulation zur Ermittlung der patient:innenspezifischen Himodynamik.
Es folgt das erste Hauptkapitel (Kapitel 4), welches die gesamte Prozesskette der
computergestiitzten Blutflussquantifizierung vorstellt, Unsicherheiten einordnet und
schliellich durch systematische Variation von acht Einfliilssen untersucht. Anhand
von vier reprasentativen Aneurysmen wird so die Auswirkung auf die Himodynamik
ermittelt und sowohl die zentralen Ursachen fiir Unsicherheit als auch die Robust-
heit der hamodynamischen Parameter ihnen gegentiber bestimmt. Kapitel 5 geht auf
die Modellerstellung aus medizinischen Bilddaten naher ein und nutzt dafiir einen
wissenschaftlichen Wettbewerb als Datengrundlage. Kapitel 6 wendet den Fokus
auf die stentinduzierte Deformation im Kontext der Aneurysmatherapie. Anhand
von drei therapierten Aneurysmen wird die Wirkung deformierter Geféfle auf die

Hamodynamik charakterisiert. Wanddeformationen und insbesondere -spannungen
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werden in Kapitel 7 auf Basis von Fluid-Stuktur-Simulationen untersucht. Hier steht
die Frage im Mittelpunkt, wie sich kiinstlich generierte Geféfiwanddicken gegeniiber
patient:innenspezifischen verhalten. Die Arbeit schliefft mit einer Zusammenfassung
sowie einem Ausblick auf aktuelle und zuktinftige Studien.

Im Rahmen dieser Arbeit werden ausschliefllich intrakranielle Aneurysmen unter-
sucht. Aneurysmen an anderen Lokalisationen bleiben unberiicksichtigt, daher wird
der Begriff » Aneurysma¢ als Synonym verwendet, sofern nicht anders spezifiziert.
Das Wort »Unsicherheit« bezieht sich auf die Bestimmung der hamodynamischen
Parameter. Da die exakten Parameterwerte unbekannt sind, verweist die Unsicher-
heit auf fehlende Informationen. Durch Variation von Einflussgrofien in geeigneten

Grenzen kann die erwartete Unsicherheit beschrieben werden.






Kapitel 2
Intrakranielle Aneurysmen

Dieses Kapitel stellt zunéchst die Definition und Klassifikation intrakranieller Aneu-
rysmen vor. Ferner folgt in den weiteren Abschnitten ein kurzer Uberblick iiber die
Epidemiologie und die bildgebenden Verfahren, welche zur Diagnose und Therapie
Anwendung finden. Abschnitt 2.4 befasst sich mit den Strategien zur Rupturrisi-
kobewertung und der Bedeutung der stromungsinduzierten Wandschubspannung.
Im letzten Abschnitt stehen Aspekte der Therapie im Mittelpunkt. Dabei ist die
Diskussion des Therapierisikos gegeniiber dem Behandlungsrisiko von zentraler Be-
deutung fiir diese Arbeit. Dieses Spannungsfeld motiviert die Untersuchung der An-
eurysmahdmodynamik, welche in Kapitel 3 vertieft ist. Fiir die in diesem Kapitel
enthaltenen, sowie fiir weitere Informationen, siehe [EDS20; McG11; TBA*15].

2.1 Definition und Klassifikation

Intrakranielle Aneurysmen sind erworbene fokale sakkulére Ausstiilpungen der Hirn-
gefafwand. Abbildung 2.1 zeigt beispielhaft ein Aneurysma und die verwendete Be-
zeichnung markanter Bestandteile. Die Aneurysmaoberfliche grenzt an die regulé-
re GefiBoberfliche. Den Ubergang zwischen beiden bildet der Aneurysmahals. Die
Grenzflache der beiden Lumen ist das Ostium, hier zur Veranschaulichung als Trenn-
flache dargestellt. Dem gegentiber liegt der Dom des Aneurysmas. Der Gefaflbereich
an dem das Aneurysma lokalisiert ist, wird als parentales Gefdfl oder Elterngefafl
bezeichnet. Diese Notation wird im Weiteren, insbesondere bei der qualitativen Be-
schreibung von Ergebnissen genutzt.

Dom

Aneurysmaoberfldche

Hals

Ostiumflache

Parentales Gefaf3

Gefaloberflache

Abb. 2.1: Intrakranielles Aneurysma mit verwendeter Notation. Abbildung in Anlehnung
an [CMWT11a; Gasl4].
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Aneurysmen sind sehr vielseitig. Allein die in dieser Arbeit beriicksichtigen unter-
scheiden sich stark, wie die Abbildungen 4.4, 5.1 und 6.3 zeigen. Eine Klassifizierung
ist auf unterschiedliche Weise méglich [McG11], fiir diese Arbeit sind folgende drei
von Bedeutung:

Lage im GefdBsystem: Sehr verbreitet ist die Klassifizierung der Aneurysmen an-
hand ihrer assoziierten Arterie, also tiber die Bezeichnung des parentalen Ge-
féafles. Der Vorteil liegt darin, dass diese Zuordnung eindeutig ist, da die Gefafle
systematisiert sind. Jedes Aneurysma befindet sich an einem Geféfl oder ei-
ner Gefiafiverzweigung (Bifurkation) und haufig am Circulus arteriosus cerebri
(engl. circle of Willis, CoW). Typische Lokalisationen sind in Abbildung 2.2
zusammen mit ihrer prozentualen Haufigkeit dargestellt. Die drei héufigsten
Positionen sind demnach die Arteria communicans anterior (AComA), Arte-

ria communicans posterior (PComA) und Arteria cerebri media (MCA).

GroBe: Aneurysmen unterscheiden sich zudem in ihrer Grofie. Diese kann sehr un-
terschiedlich quantifiziert werden. Naheliegend ist die Bestimmung des grofiten

Durchmessers oder des Volumens.

Morphologie: Die Form betreffend sind zunéchst sakkulére und fusiforme Aneurys-
men zu unterscheiden. Erstere zeichnen sich durch eine sackartige Ausbeulung
aus und haben einen definierten Ubergang zum parentalen Gefi8. Fusiforme
Aneurysmen sind hingegen eher spindelférmig und besitzen teilweise keine ab-
gegrenzte oder mehrere Verbindungen zum parentalen Gefafl. Da die sakku-
laren Aneurysmen in Bezug auf Hirnarterien deutlich haufiger sind (80-90 %
der Félle [McG11]) und fusiforme sich in Pathogenese, klinischem Verlauf und
Behandlung von ihnen unterscheiden, stehen im Folgenden nur die sakkularen
Aneurysmen im Fokus. Aber auch diese unterscheiden sich stark in ihrer Form.
So existieren rundliche, langlich bis hin zu sehr zerkliifteten Auspragungen. Wie
auch bei der Charakterisierung der Grofle existieren definierte morphologische
Parameter zur Quantifizierung. Dies kénnen Verhéltnisse einzelner Abmessun-
gen, Flachen oder Volumen sein, siche z.B. Raghavan et al. [RMHO05] oder
Dhar et al. [DTM*08] fir weitere morphologische Parameter.

2.2 Epidemiologie

Die Pravalenz (Krankheitshaufigkeit) intrakranieller Aneurysmen fiir Lander Mit-
teleuropas wird mit 3,2 % angegeben [VABT11]. Allein auf Deutschland bezogen ent-
spricht das etwa zwei Millionen Betroffenen. Da die Diagnose jedoch héufig zuféllig
erfolgt, unterliegen solche Angaben Unsicherheiten und die tatsdchliche Préivalenz
konnte hoher liegen.
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Arteria pericallosa, 4 %

Arteria communicans anterior (AComA), 30 %
Bifurkation der Arteria carotis interna (ICA), 7,5%
Arteria cerebri media (MCA), 20 %

Arteria communicans posterior (PComA), 25%

Ende der Arteria basilaris, 7%

Arteria inferior posterior
cerebelli (PICA), 3%

Abb. 2.2: Typische Positionen intrakranieller Aneurysmen, sowie deren prozentuale Hiu-
figkeit. Abbildung modifiziert nach [BSNO06, Seite 929], vgl. [Vo15].

Erbliche sowie umweltbedingte Faktoren werden mit einem Risiko fiir die Bildung ei-
nes intrakraniellen Aneurysmas in Verbindung gebracht. Ein Aneurysma kann lange
asymptomatisch und unentdeckt bleiben. Insbesondere durch Aneurysmawachstum
kann infolge der Raumforderung lokal Druck auf Hirnnerven ausgeiibt und das Aneu-
rysma dadurch symptomatisch werden. In einigen Féallen kommt es zu einer Ruptur,
wobei frei gewordenes Blut in den Subarachnoidalraum gelangen kann. Diese Sub-
arachnoidalblutung stellt eine Form des hamorrhagischen Schlaganfalls dar und ist
lebensbedohlich. Die Inzidenz (Erkrankungshéufigkeit) der aneurysmatischen Suba-
rachnoidalblutung wird mit 6 pro 100 000 Personen pro Jahr angegeben [ECH™19].
Die Letalitat (Totlichkeit) liegt fir Europa bei 35 % [RA11]. Aber auch von denen,
die iiberleben, findet nur ein Drittel in das gewohnte Leben zuriick. Dieses Verhéltnis
aus geringem Rupturrisiko bei sehr hohem Schadensausmafl ist die Grundlage fiir
die in Abschnitt 2.5.3 diskutierte Abwégung zwischen Ruptur- und Behandlungsrisi-
ko und motiviert die Untersuchung der Rupturrisikobewertung, siche Abschnitt 2.4.
Dafiir ist zunédchst die Diagnose mittels bildgebender Verfahren erforderlich.
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2.3 Bildgebende Verfahren in der Medizin

Erst die medizinische Bildgebung ermoglicht die Erfassung von Lage, Grofle und
Morphologie von Aneurysmen. Damit ist sie sowohl fiir die Diagnose, als auch
die Therapieentscheidung sowie die Durchfithrung einer Intervention (siche Ab-
schnitt 2.5) essentiell. Die verschiedenen Verfahren haben fiir ihre Anwendungs-
zwecke spezifische Vor- und Nachteile und sind anschlieBend kurz vorgestellt. In
Abschnitt 4.1.1 sind Aspekte der Genauigkeit fiir die Aneurysmabildgebung disku-

tiert.

Digitale Subtraktionsangiographie (DSA): Dieses Verfahren wird als Goldstan-
dard fiir die Bildgebung intrakranieller Aneurysmen bezeichnet und ist sowohl
fir die Diagnose als auch die Therapie wichtig [CLT*18; YMT*16]. Das auf
Rontgenstrahlung basierende Verfahren erfordert die Injizierung von Kontrast-
mittel iiber einen Katheter in das zu untersuchende Gefafl. Die Bildaufnahme
erfolgt mittels Strahlungsquelle und Detektor vor und wahrend der Injizierung.
Die Aufnahme ohne Kontrastmittel wird digital von den spéateren subtrahiert
und entfernt so umliegendes Gewebe und Knochen. Zudem kann eine Sequenz
von Rontgenbildern die Ausbreitung des injizierten Kontrastmittels visualisie-
ren. Neben der Anatomie sind so auch Riickschliisse auf Bereiche mit stagnie-
rendem oder blockiertem Fluss moglich. Solche Informationen sind wéhrend
einer Aneurysmabehandlung wertvoll, um die Lage und Effektivitit eines Im-
plantats zu beurteilen. Neben der zweidimensionalen Projektion konnen auch
Aufnahmen aus verschiedenen Perspektiven durch Rotation von Strahlenquelle
und Detektor fiir einen Volumen-Datensatz erstellt werden. Dieses Verfahren
wird als 3D-Rotationsangiographie (3D-RA) bezeichnet. Eine Erweiterung da-
zu stellt die 4D-DSA dar [KYH"20; LHB"19]. Sie ermoglicht zeitaufgeloste
3D-Aufnahmen, bei denen der Kontrastmittel-Bolus zu jeder Zeit aus jedem
Blickwinkel betrachtet werden kann und Riickschliisse auf den Blutfluss er-
laubt.

Computertomografische Angiographie (CTA): Dieses Verfahren basiert ebenfalls
auf Rontgenstrahlung. Hier rotieren Strahlungsquelle und Detektor, wahrend
die Patientin oder der Patient auf einer Liege hindurch bewegt wird. Inner-
halb von Sekunden lasst sich die gesamte zerebrale Vaskulatur erfassen. Dies
erklart den haufigen initialen Einsatz fiir erste diagnostische Untersuchungen
oder die Erfassung von Blutungen. Durch Kontrastmittel kann die Sichtbarkeit
der Gefafle erhoht werden. Ein Nachteil des Verfahrens gegeniiber der DSA be-
steht in moglichen Artefakten durch Knochen und Implantate. Aulerdem ist
es nicht bei Interventionen anwendbar, sondern der Diagnostik vorbehalten.

Wahrend die klassische CTA eine Momentaufnahme der Kontrastanreicherung
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darstellt, kann die neuere 4D-CTA auch zeitliche Vorgédnge abbilden. Das er-
moglicht die Visualisierung der Blutflussdynamik anhand der zeitabhéngigen
Kontrastmittelausbreitung.

Magnetresonanzangiographie (MRA): Im Gegensatz zu den oben genannten Ver-
fahren kommt bei der Magnetresonanztomographie keine Rontgenstrahlung
zum Einsatz. Stattdessen richtet ein starkes statisches Magnetfeld Wasserstof-
fatome aus und ein zusétzliches hochfrequentes Wechselfeld sorgt fiir eine wei-
tere zeitabhéangige Auslenkung. Die Induktion einer messbaren Spannung ist
die Folge, auf Basis der Signalstéirke lésst sich Gewebe unterscheiden. Damit
ermoglicht die MRA eine nichtinvasive 3D-Darstellung der Gefalanatomie. Die
héufig angewendete Time-of-Flight-Methode (ToF-MRA) basiert auf der hohe-
ren Magnetisierung des frisch einstromenden Blutes gegentiber der geséattigten
Gewebeumgebung. Verweilt das Blut jedoch lange, z. B. durch langsamen Fluss

in einem grofflen Aneurysma, nimmt das Signal ab und es kommt zu Artefakten.

Auflerdem ist mittels Phasenkontrast-MRA (PC-MRA) die Messung intrava-
saler Flussgeschwindigkeiten moglich. Dies gelingt entweder in der Ebene oder
im Raum (4D-Fluss-MRA). Mit letzterem lassen sich auch komplexere Fluss-
muster erfassen, wobei die Genauigkeit durch begrenzte raumliche und zeitliche
Auflésung und Artefakte limitiert ist.

Neben der Bildgebung des Gefafllumens lésst die MRA auch die Untersuchung
der Gefédfiwand zu. Auf Basis der black blood-Sequenz wird das Signal des Blutes
unterdriickt und die Darstellung verschiedener Wandkomponenten, Thromben

oder Entziindungen ermoglicht. Damit bietet dieses Verfahren Potential fiir die
Stabilitdtsbewertung von Aneurysmen [EGR™14; ZWD™18].

Alle Verfahren sind generell in der Lage, die intrakraniellen Gefafle im Submillimeter-
bereich aufzulésen. Die DSA hat in der Standardanwendung die h6chste Auflésung.
Die Sensitivitdat und Spezifitdt von CTA und MRA bei der Detektion von intrakra-
niellen Aneurysmen reicht aber weit an das Niveau der DSA heran, nur bei kleinen
Aneurysmen, mit einem Durchmesser von weniger als 3 mm, sinkt die Sensitivitat
deutlich (CTA: 61 %, MRA: 38 %) [EDS20].

Ein weiteres, neues bildgebendes Verfahren, welches jedoch auf die lokale Unter-
suchung abzielt, ist die intravaskuldre optische Koharenztomographie (engl. OCT).
Es wird in anderen medizinischen Felder bereits angewendet und befindet sich in
der Erprobung fir den neurovaskularen Einsatz [GUMT19; HGB'15; KMC™19;
LZAT19]. Es basiert auf den unter Infrarotlicht unterschiedlichen Reflexionseigen-
schaften von Geweben. Mittels eines Katheters werden lokal zweidimensionale Quer-
schnittsbilder erzeugt, welche eine sehr hohe Auflésung aufweisen und Informationen

iiber die Wandbeschaffenheit und Lage von Implantaten liefern.
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Die Sonographie ist ein wichtiges bildgebendes Verfahren fiir verschiedene medi-
zinische Disziplinen. Es basiert auf Reflexion und Absorption von Schallwellen in
Abhéngigkeit der lokalen Gewebeart. Fiir die Untersuchung von intrakraniellen An-
eurysmen ist sie aber ungeeignet, da die Schiadelknochen zu einer starken Signal-
streuung fiihren. Allerdings ist sie zur Quantifizierung des Blutflusses an der ICA
einsetzbar und kann somit Informationen fiir himodynamische Simulation liefern,
sieche Abschnitt 4.1.2.

2.4 Rupturrisikobewertung

In Abschnitt 2.2 ist die Inzidenz der aneurysmatischen Subarachnoidalblutungen mit
6 von 100000 pro Jahr angegeben. Wird ein intrakranielles Aneurysma detektiert,
entweder zufillig oder infolge von Symptomen, wird die mittlere Rupturwahrschein-
lichkeit in finf Jahren auf ca. 3% beziffert [EDS20]. Anhand von verschiedenen
Faktoren lasst sich das individuelle Rupturrisiko jedoch noch genauer abschatzen.

2.4.1 Scoring-Modelle

Greving et al. [GWB™14] fassen in einer Metaanalyse die Ergebnisse von sechs pro-
spektiven Kohortenstudien mit insgesamt 10272 berticksichtigten Aneurysmen zu-
sammen und leiten daraus den PHASES score ab. Dieser ermdoglicht die Schatzung
des individuellen 5-Jahres-Rupturrisikos. Folgende sechs unabhéngige Risikofakto-
ren werden dafiir Berticksichtigt!:

o Geografische Herkunft (5)
Arterielle Hypertonie (1)
Lebensalter (1)

o Aneurysmagroe (10)

o

@)

(@)

Vorherige Ruptur eines anderen Aneurysmas (1)

o Aneurysmalokalisation (4)

In Klammern steht jeweils die maximale Punktzahl, die der einzelne Risikofaktor
zum addierten Gesamtrisiko beitragen kann. Eine hohe Zahl steht demnach fiir das
Potential erhohter Rupturwahrscheinlichkeit. Die Aneurysmagrofie wird als wichtigs-
ter Indikator angesehen. Das addierte Rupturrisiko kann zwischen 0,4 % und 17,8 %
betragen [GWB™14]. Weitere nachgewiesene Risikofaktoren, wie Rauchen, Alkohol-
konsum, multiple Aneurysmen, Familienhistorie, irregulare Aneurysmamorphologie,
Aneurysmawachstum u. a., werden jedoch nicht berticksichtigt [EDS20]. Diese finden

'Die Anfangsbuchstaben der englischen Bezeichnungen ergeben den Namen PHASES: Population, Hy-
pertension, Age, Size of aneurysm, Farlier subarachnoid haemorrhage from another aneurysm, Site of
aneurysem, [GWB™ 14].
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jedoch Anwendung im umfangreicheren UIATS score [EBBT15]. AuBerdem wird hier
das geschatzte Rupturisiko dem erwarteten Therapierisiko gegentibergestellt, um die
geeignete Behandlungsstrategie abzuleiten, sieche Abschnitt 2.5. Neben der Aneurys-
magrofe flieflt hier explizit die Aneurysmamorphologie ein. Wird sich gegen die pra-
ventive Behandlung entschieden und das Aneurysma weiter beobachtet, ermdoglicht
der ELAPPS score die Schiatzung der Wachstumswahrscheinlichkeit [BRGT17].

2.4.2 Hamodynamik und Wandschubspannungen

Ein weiterer Aspekt, der in der Rupturrisikobewertung zum Tragen kommt, ist die
hdmodynamische Analyse. Der Begriff Himodynamik beschreibt qualitative und
quantitative Blutflussinformationen in Gefédflen. Dazu gehoren insbesondere lokale
Geschwindigkeiten und Driicke, aber auch abgeleitete Metriken und Merkmale, z.B.
Wandschubspannungen, Einstromverhalten, Wirbel oder Fluktuationen. Die loka-
le Himodynamik ist nicht konstant. Neben dem zyklischen Charakter infolge des
rhythmischen Herzschlags sind personenabhéngigen Faktoren wie Fitness und Alter
relevant. Dadurch ergibt sich auch eine Zeitabhangigkeit von Flusscharakteristiken
und wirkenden Kréften.

Eine vielfach untersuchte Grofle in diesem Zusammenhang ist die Wandschub-
spannung. Sie folgt aus Reibkriften, die das tangential zur GefaBwand flieBende
Blut hervorruft und wirkt unmittelbar auf die Endothelzellschicht am Inneren der
GefaBwand ein. Von den Endothelzellen werden mechanische in biologische Signale
umgewandelt und dartiber die Entwicklung und Anpassung der GefiBwand gesteu-
ert. Auf diese Weise passt sich die Wand der vorherrschenden Belastung an, um
eine optimale Verteilung der Spannung zu erreichen. Humphrey [Hum08] sieht viele
Anzeichen fiir die Existenz einer mechanischen Homdostase. Demnach findet ei-
ne Selbstregulation statt, vermittelt durch Endothelzellen, glatte GefaBimuskelzellen
und Fibroblasten, die auf Verdnderungen im Blutfluss, Blutdruck und die axialen
GefaBlausdehnung reagieren.

Frosen et al. [FCR™19], Rajabzadeh-Oghaz et al. [RSAT21] und Sunderland
et al. [SJZ22] befassen sich in Review-Artikeln mit den biochemischen Mechanis-
men, die abnormale hidmodynamische Bedingungen in Gefaflen und Aneurysmen
hervorrufen. Infolge des Blutflusses kann eine Entziindungsreaktion ausgelost wer-
den. Diese resultiert in der Préadisposition der Gefafiwand fiir die Aneurysmabildung
und das -wachstum und beeinflusst den damit verbundenen Umbau der Aneurys-
menwand.

Damit ist zu erwarten, dass die Himodynamik eine indirekte Charakterisierung
der GefdaBwand erlaubt. Dann lassen auch diese Informationen Riickschliisse auf die
Aneurysmaprogression zu. Die eigentliche Ruptur findet zwar innerhalb der Gefaf3-
wand statt, und zwar in dem Moment, in dem die lokale Wandspannung die Festig-
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keit iibersteigt; diesen Prozess simulativ abzubilden ist jedoch weitaus komplizierter,
sowohl mit Blick auf die biomechanische Modellierung als auch auf die Erfassung
der notwendigen Wandeigenschaften. Dafiir sind patient:innenspezifische Wanddi-
cken und Materialdaten erforderlich, diese sind mit aktuellen Methoden nicht in
vivo zuganglich.

Diese Relation von Blutfluss und Geféwandremodellierung motiviert die Unter-
suchung der Stromung mit computergestiitzten Methoden. Denn die dafiir notwen-
digen Informationen iiber die Gefaimorphologie (siehe Abschnitt 2.3) sind oft durch
Routineuntersuchungen bereits vorhanden. Diese Morphologie ist ausschlaggebend
fiir eine patient:innenspezifische Analyse, wie spater in Kapitel 4 behandelt.

So fithrte die vergleichsweise deutlich einfachere Bestimmbarkeit von lokalen
Wandschubspannungen (und vielen weiteren Parametern) gepaart mit stetigen Fort-
schritten in der Steigerung von Berechnungskapazitidten und Auflésungen der medi-
zinischen Bildgebung dazu, dass numerische Blutflusssimulationen zum Gegenstand
zahlreicher wissenschaftlicher Studien geworden sind.

Eine Moglichkeit, die Rolle der Himodynamik bei der Aneurysmaprogression zu
untersuchen, ist die Analyse einzelner Aneurysmen mit dem Fokus auf lokale Ef-
fekte und Anormalitaten. Die wohl fortschrittlichste und gleichzeitig aufwandigste
ist die Kombination von Stréomungssimulation, Geweberesektion, Mikro-Computer-
tomographischen (1CT) Aufnahmen der resezierten Proben auf 3D-gedruckten An-
eurysmamodellen, Multiphotonenmikroskopie der Wand und regionale Kartierung
der Hamodynamik und Wandeigenschaften [CDG*16; CMG™18]. Dies ermoglicht
das direkte Verkniipfen von Blutfluss und Wandphanomenen. Wegen des groflen
Aufwandes ist die Art der Untersuchung jedoch eher fiir kleine Stichproben geeig-
net.

Eine andere Herangehensweise stellen retrospektive Studien mit einer hohen An-
zahl an Aneurysmen dar, die den Rupturstatus mit der intraaneurysmalen Hamo-
dynamik (und meist auch morphologischen Merkmalen) korrelieren und ein sta-
tistisches Modell erstellen. Daraus lasst sich schliellich ableiten, ob anhand dieser
Informationen tiberhaupt eine Klassifizierung in rupturierte und unrupturierte An-
eurysmen moglich ist. Sofern das zutreffend ist, konnen ferner die Parameter iden-
tifiziert werden, die als Klassifikator dienen. Die himodynamischen Parameter sind
in Abschnitt 3.2 ab Seite 27 vorgestellt. Xiang et al. [XNT*10; XYS*16] unter-
suchten bis zu 204 Aneurysmen auf Basis von sechs morphologischen und sieben
héamodynamischen Parametern. Anhand von 226 Aneurysmen erstellen Tanioka et
al. [TTY"20] Klassifizierungsmodelle mittels maschinellem Lernen. Die Arbeit von
Jing et al. [JEWT15] legt den Fokus auf multiple Aneurysmen (155 in 69 Pati-
ent:innen). Jiang et al. [JLWT18] vergleichen hingegen paarweise 167 Aneurysmen
auf Basis von jeweils zwolf morphologischen und hdmodynamischen Parametern.
Die grofite Studie stammt von Detmer et al. [DCM™18]. Als Grundlage fiir deren
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Modell dienen 1631 Aneurysmen. Fiir diese wurden 22 hdmodynamische und 25 mor-
phologische Parameter ausgewertet und jeweils etwa die Hélfte in das finale Modell
integriert. Fiir alle diese Studien liegt die Fléche unter der receiver operating charac-
teristic-Kurve zur Effizienz-Bewertung der Klassifizierung im Bereich von 70-89 %.
Diese Ergebnisse zeigen das Potential der hdmodynamischen Analyse. Gleichzei-
tig unterliegt diese Art von Untersuchungen einer Verzerrung, da der Rupturstatus
vom Auswertungszeitpunkt abhdngt [RC20], unrupturiert bedeutet letztlich noch
nicht rupturiert. Aneurysmen koénnen tiber einen langen Zeitraum stabil bleiben
oder plotzlich wachsen und/oder rupturieren. Eine weitere begriffliche Unterschei-
dung ist daher die Klassifizierung von unrupturierten Aneurysmen in »stabil< und
vinstabil« [BCJT17; CMW™11b]. Longitudinalstudien unterliegen andererseits einer
Selektionsverzerrung, da Hochrisiko-Aneurysmen deutlich 6fter behandelt und da-
mit vom weiteren Monitoring ausgeschlossen werden. Solche Effekte erschweren die

Vergleichbarkeit und reduzieren die Genauigkeit der Modelle.

2.5 Therapie

Wird ein asymptomatisches, unrupturiertes Aneurysma zufallig diagnostiziert, muss
das weitere Vorgehen entschieden werden. Dazu ist zunéchst die Evaluation des Rup-
turrisikos (Abschnitt 2.4) notwendig. Dieses kann anschlieend dem Behandlungsri-
siko gegeniibergestellt und eine Therapiestrategie abgeleitet werden. Anders als bei
starken Symptomen, neurologischen Defiziten oder gar einer erfolgten Ruptur sind

dann zwei grundlegende Behandlungspfade moglich.

2.5.1 Konservative Therapie

Im Rahmen der konservativen Therapie steht die Beobachtung durch regelmafige
Untersuchungen im Fokus. Dies geschieht tiblicherweise mittels MRA in Abstdnden
von sechs bis zwolf Monaten. Wichtig dabei ist, Aneurysmawachstum frithzeitig zu
erkennen. Der ELAPSS score [BRGT17] kann helfen, die Wachstumswahrscheinlich-
keit abzuschatzen. Sofern keine weiteren Risikofaktoren vorliegen, ist das Ruptur-
risiko mit 0,1-2 % gering [EDS20]. Zusétzlich zur Beobachtung kann an Risikofak-
toren entgegengewirkt werden, dies betrifft vor allem Bluthochdruck und Rauchen.
Auch eine medikamentose Behandlung mit Acetylsalicylsdure (ASS) kann hilfreich
sein [CGST17].

2.5.2 Praventive Behandlung

Eine andere Behandlungsstrategie ist die préaventive Beseitigung bzw. Reduzierung
der Rupturgefahr. Die gelingt durch eine gezielte Manipulation von Aneurysma
und/oder parentalem Gefaf. Dazu stehen verschiedene Verfahren zur Auswahl, die
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fortwahrend Gegenstand von Forschung und Weiterentwicklungen sind. Grob unter-
teilt existieren das mikrochirurgische Clipping und endovaskulédren Therapieoptio-
nen, siehe Abbildung 2.3.

Beim mikrochirurgischen Clipping muss ein Zugang am Schéidel geschaffen wer-
den. Durch diesen kann das Aneurysma mittels eines Titanclips vom parentalen
Geféf} isoliert werden. Somit ist der Bluteintritt in das potentiell rupturgefahrdete
Aneurysma verhindert.

Im Rahmen der endovaskuldren Behandlung wird der Zugang zum Aneurysma
statt iber eine Schédeltffnung minimal-invasiv durch einen Katheter gewahrleistet.
Mittels solcher Katheter konnen spiralférmige Implantate, sogenannte Coils, im An-
eurysma platziert werden. Durch eine hohe Packungsdichte wird ein hoher Anteil
des Aneurysmavolumen ausgefiillt und dadurch der Bluteintritt sowie die Flief3ge-
schwindigkeit reduziert. Das fordert den natiirlichen Verschluss des Aneurysmas.

Dartiber hinaus existiert das stentassistierte Coiling. Hier stabilisiert ein vorher
abgelegter Stent das Gefafl und verhindert die Migration von Coils in das parentale
Geféfl. Dies ist insbesondere bei Aneurysmen mit besonderer Morphologie, wie ein
weiter Hals oder eine fusiforme Auspridgung, notwendig. Temporar kann auch ein
Ballonkatheter eine Gefafistabilisierung bewirken.

Ein etwas abgewandeltes Wirkprinzip findet sich bei Embolisation von sogenann-
ten Flow-Divertern und Woven EndoBridge (WEB)-Implantaten. Im Unterschied zu
den Coils steht nicht das Ausfiillen eines moglichst grolen Volumens im Fokus. Statt-
dessen verfiigen beide tiber eine engmaschige Struktur, um den Blutfluss gezielt zu
manipulieren. Flow-Diverter werden im parentalen Gefaf vor den Aneurysmahals
und WEB-Implantate im Aneurysma ahnlich einer Barriere platziert. Reduzierte
FlieBgeschwindigkeiten begiinstigen Stasen und Thrombenbildung.

Abb. 2.3: Therapieoptionen zur Behandlung intrakranieller Aneurysmen: Mikrochirurgi-
sches Clipping (a) oder endovaskuldre Verfahren wie Coiling (b), stentassistiertes
Coiling (c), Flow-Diverter (d) oder WEB-Implantat (e). Abbildung modifiziert
nach [May22a; May22b].
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2.5.3 Behandlungsrisiko

In der Abwédgung, ob eine konservative Therapie oder préventive Ausschaltung
erfolgen soll, ist nicht nur das Rupturrisiko entscheidend. Denn auch ein mikro-
chirurgischer oder endovaskulérer Eingriff ist mit Risiken verbunden. Tendenziell
wird die mikrochirurgische Behandlung mit hoherer Invasivitat (Integritétsverlet-
zung des Korpers und Zugang von Krankheitserregern) und die endovaskularen Be-
handlungen mit einem hoheren Rezidivrisiko (Wahrscheinlichkeit des Wiederauftre-
tens) assoziiert [EDS20]. Die Canadian Unruptured Endovascular versus Surgery-
Studie [DFM*17] ist laut Etminan et al. [EDS20] die einzige unabhéngige, rando-
misierte kontrollierte Studie dazu und noch nicht abgeschlossen. Laut Zwischener-
gebnissen sind die Morbiditat (Komplikationshéufigkeit) und Mortalitét (Todesfélle
bezogen auf eine Population von 1000 Individuen) nach einem Jahr fiir das Clipping
und das Coiling mit 4,2 % bzw. 3,6 % auf einem vergleichbaren Niveau. Eine grofle
Metaanalyse nichtrandomisierter Studien [ALV*19] findet ein Komplikationsrisiko
von 8,3% bzw. 5,0% sowie eine Mortalitat von 0,1 % bzw. 0,3 % fir die mikrochir-
urgische bzw. endovaskuldre Behandlung. Die teilweise monozentrisch oder retro-
spektiv durchgefithrten Studien erlauben zwar keinen direkten Vergleich der The-
rapieoptionen. Dennoch sprechen die aktuell verfiighbaren Daten dafiir, das Coiling
gegeniiber dem mikrochirurgischen Clipping zu bevorzugen [EDS20]. Das Ruptur-
risiko eines zufallig diagnostizierten Aneurysmas liegt mit ca. 3% etwas niedriger,
siehe Abschnitt 2.4.

2.5.4 Therapieentscheidungen

Fiir die Therapieentscheidung sind die Risiken der Therapie gegen das Risiko einer
Ruptur abzuwégen und andere Gegebenheiten, wie mogliche weitere Erkrankungen
oder die Lebenserwartung, einzubeziehen [EDS20]. Die Beratung in einem interdiszi-
plindren, spezialisierten Team ist dafiir eine gute Basis. Letztlich stellt die Wahl der
Therapie eine sehr individuelle Entscheidung dar. Die in Abschnitt 2.4 vorgestellten
Scoring-Modelle helfen dariiber hinaus diesen Prozess zu standardisieren. Die Richt-
linien zum Patient:innenmanagement mit unruptuierten Aneurysmen von Thomp-
son et al. [TBA'15] enthalten eine umfangreiche Aufarbeitung der Studienlage und
bieten viele weitere Informationen. Letztlich ist es insbesondere die Kombination
aus dem komplexen, multifaktoriellen Krankheitsbild und den vergleichbaren Risi-
ken von Aneurysmaruptur und Therapiekomplikationen, die die Suche nach einem
tieferen Verstdndnis der biomechanischen Prozesse sowie weiteren Bewertungskrite-

rien motiviert.
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Kapitel 3

Methoden

Dieses Kapitel stellt grundlegende Methoden vor, welche in allen nachfolgenden Ka-
piteln Anwendung finden. Dies beinhaltet insbesondere die numerische Stromungs-
simulation zur Modellierung des Blutflusses. Dafiir werden die Erhaltungsgleichun-
gen vorgestellt und die Diskretisierung, Randbedingungen und Losung eingefiihrt.
Auflerdem werden relevante hamodynamische Parameter vorgestellt. Der letzte Ab-
schnitt beleuchtet Aspekte von Variabilitat, Unsicherheit und Fehler.
Themenspezifische Methoden werden im jeweiligen Kapitel vorgestellt. Wesent-
lich ist die Ubertragung dieser Methoden auf die Aneurysmaforschung. Dazu geht
Kapitel 4 ausfiihrlich auf die Durchfithrung der computergestiitzten Blutflussquan-
tifizierung ein und stellt die notwendigen Arbeitsschritte und Modelle vor.

3.1 Numerische Stromungssimulation

Dieser Abschnitt gibt eine kurze Einfithrung in die numerische Stromungssimula-
tion. Fir die enthaltenen und weiteren Informationen, darunter die Herleitung der
Gleichungen, siehe [FPS20; Lec18; OBR15].

3.1.1 Erhaltungsgleichungen

Die Grundlage der numerischen Stromungberechung bilden die mehrdimensionalen
Erhaltungsgleichungen der physikalischen Grofien Masse, Impuls (in drei Raumrich-
tungen) und Energie. Der Blutfluss im menschlichen Geféfsystem kann als isotherme
Stromung betrachtet werden, denn die Temperatur in den Blutgefdfien ist nahezu
konstant. Aus diesem Grund kann die Energieerhaltung fiir die weiteren Untersu-
chungen entfallen. Im Folgenden werden die zeitlichen Anderungen von Masse und

Impuls untersucht.

Massenerhaltung

Ausgangspunkt bildet ein angenommenes Kontrollvolumen in kartesischen Koordi-
naten, an deren Seitenflichen ein Massenstrom ein- oder austritt. Die Massenerhal-
tung besagt, dass die zeitliche Anderung der Masse im Kontrollvolumen dquivalent
ist zur Summe der eintretenden Massenstrome in das Kontrollvolumen abziiglich der

Summe der austretenden Massenstrome aus dem Kontrollvolumen.
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Die Bilanzierung der Massenstrome fithrt zur Massenerhaltungsgleichung, hier in
Differentialform in kartesischen Koordinaten

0 0

50+ 5o ) + 5 (0 0) 4 5 (0] =0 (5.)

mit der Dichte p sowie den drei Komponenten v,, v, und v, des Geschwindigkeits-
vektors v. Eine andere Form der Darstellung ist die Massenerhaltungsgleichung in

Divergenzform

2+ (pv) =0, (3.2)

mit der Divergenz V- (p-v) = Z(p-v,) + a%(p cvy) + 2 (p-v).

Impulserhaltung

Die Herleitung der Impulserhaltung erfolgt auf Basis des zweiten Newtonschen Ge-

setzes. Die Kraft F' ist das Produkt aus Masse m und Beschleunigung a:
F=m-a. (3.3)

Analog der Massenerhaltung erfolgt die Betrachtung an einem Kontrollvolumen in
kartesischen Koordinaten. Dazu werden die vollstandigen Terme fiir Kraft, Masse
und Beschleunigung eingesetzt.

Dabei enthéalt der Kraftvektor Korperkrafte und Oberflachenkrafte. Exemplarisch
fiir die Kraftkomponente in z-Richtung F, sind das hier die Gravitation g, sowie
der Druck p und die Reibungskréfte in Form der Normalspannungskomponente o,

und den Scherspannungenskomponenten o, und o,:

9 B B ap

Fr = |55 (me) + 5, (0u) 5 (0) = 5 4 poga| - dy - dz o (34)

Die Masse m des Kontrollvolumens lasst sich tiber die Dichte und das Volumen
beschreiben als
m=p-dz-dy-dz. (3.5)

Fiir die Beschleunigung in z-Richtung gilt

ar=2 g, Py, Py, O
Y T Ox Y oy ° 0z

. (3.6)

Einsetzen der letzten drei Gleichungen sowie der Aquivalente in y- und z-Richtung in
Gleichung 3.3 liefert zunéchst die sogenannte nicht-konservative Form der Impulser-
haltung. Diese Form hat Nachteile bei der spateren Diskretisierung, weil der Impuls
nicht vollstandig erhalten bleibt. Durch weitere Umformungen folgt die konservative
Form, bei der der Impuls auch nach der Diskretisierung erhalten bleibt.
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3.1 Numerische Strémungssimulation

Diese entspricht fiir die x-Komponente in der Differentialform in kartesischen Koor-
dinaten

0 0 9 0 0 B
a(p'vx)+%(ﬂ’vx+p—‘7m)_'_@(ﬂ'vx'vy_o'yx)—i_&(p'vx'vz_Uzrr> =pge (3.7)

Analoges gilt fiir die y- und z-Komponente. Auch hier bietet die Divergenzform eine
kompakte Darstellung der drei Impulserhaltungsgleichungen

s,
a(p-v)+V-(p-v®v+p-I—a'):p-g (3.8)

mit dem Einheitstensor I.

Navier-Stokes-Gleichungen

Die Erhaltungsgleichungen fiir Masse, Impuls und Energie ergeben zusammen ein
System von nichtlinearen partiellen Differentialgleichungen zweiter Ordnung. Unter
Ausschluss der hier nicht berticksichtigten Energieerhaltung folgt in Vektordarstel-
lung fiir kartesische Koordinaten:

P PUz PUy pU- 0
Q PUs N g pvg +p— 0z n ﬁ PULVy — Oy n ﬁ PUzVz = Ozz | |PYa
Ot lpvy | 9% | poyor —ouy | W po2+p—oy| 97| pro. -0 Py
_PUz_ L POV — Ogz i L PUzUy - Uyz i _PUE + D — Uzz_ _sz_
(3.9)

In vom Koordinatensystem unabhéngiger Divergenzform lautet das System

. 0
8 R P - (3.10)

und wird aus den drei folgenden Termen gebildet: Die linke Seite enthélt die zeitli-
chen und raumlichen Ableitungen. Darin finden sich die gesuchten Grofien Druck p
und Geschwindigkeit v. Die rechte Seite besteht aus den Quelltermen.

Die Navier-Stokes-Gleichungen gelten fiir nahezu alle Stromungen, von der Uber-
schallstromung um ein Flugzeug bis zum Blutgefafi. Zusétzlich zu den Gleichungen
ist die Geometrie sowie die Definition von Randbedingungen notwendig, siche Ab-
schnitt 3.1.2 bzw. Abschnitt 4.1.2 ab Seite 43. Erst durch diesen Schritt ldsst sich ein
spezifisches Stromungsproblem l6sen. Nur fiir sehr einfache Probleme oder Spezial-

falle existiert eine analytische Losung?. Aus diesem Grund wird das Gleichungssys-

2Trotz hochentwickelter numerischer Methoden und Rechenkapazitéten spielen analytische Losungen heu-
te noch eine wichtige Rolle. Sie werden neben der universitdren Lehre und Ausbildung auch fiir Genau-
igkeitsuntersuchungen von numerischen Methoden verwendet.
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tem fiir komplexere Anwendungen numerisch gelost. Hierzu ist die Diskretisierung
der Differentialgleichungen erforderlich. Die Losung erfolgt dann auf einem soge-
nannten Gitter und die Stromungsgrofien liegen nur an bestimmten Stiitzstellen
vor, siche Abschnitt 3.1.3. Auf die Bedeutung von Diskretisierung und Loésung bei
hédmodynamischen Simulationen geht Abschnitt 4.1.2 ab Seite 48 ein.

3.1.2 Randbedingungen

Die Randbedingungen werden an den geometrischen Grenzen des zu lésenden Pro-
blems definiert. Typischerweise sind dies der Einstrom- und Ausstromrand sowie
die Wand des Stromungsgebiets. Es sind Bedingungen fiir die oben beschriebenen
unbekannten Gréflen, den Druck und die drei Geschwindigkeitskomponenten, erfor-
derlich. Nur die richtige Anzahl an Bedingungen fiihrt zu einer konvergenten bzw.
physikalischen Losung. Des Weiteren trigt die Giite der Randbedingungen maf-
geblich dazu bei, dass eine modellhafte Beschreibung die Realitdt im geforderten
Rahmen wiedergibt.

Bei stationaren Berechnungen erfordern Differentialgleichungen nur Randbedin-
gungen, dies sind sogenannte Randwertprobleme. Bei instationarer Betrachtung
kommen Anfangsbedingungen hinzu, die Bezeichnung lautet daher Anfangs-Rand-
wertproblem. Es werden grundséatzlich zwei Arten von Randbedingungen unterschie-

den.

Physikalische Randbedingungen werden am Rand vorgegeben. Die Werte miissen
also vorab bekannt sein, beispielsweise aus Messungen oder theoretischen Uber-
legungen. Diese Werte konnen beispielsweise Driicke, Geschwindigkeiten oder
Massenstrome sein. Bei instationdren Simulationen sind diese ggf. zeitabhan-

gig.

Numerische Randbedingungen werden wahrend der Simulation erst berechnet und
verkniipfen Rand und Inneres des Stromungsgebiets. Die Umsetzung gelingt
entweder durch einfache Ubertragung oder Extrapolation aus dem inneren Ge-
biet heraus. Schwieriger und dafiir genauer ist die Verwendung von Erhaltungs-

gleichungen zur physikalischen Beschreibung.

Ferner wird typischerweise differenziert, auf welche Art die Werte am Rand des Stro-
mungsgebiets definiert sind. Bei der Dirichlet-Randbedingung erfolgt eine Vorgabe
der Stromungsgrofen selbst, bei der Neumann-Randbedingung hingegen ihr Gradi-
ent senkrecht zum Rand. Die Summe aus physikalischen und numerischen Randbe-
dingungen muss mit der Anzahl zu lésender Erhaltungsgleichungen iibereinstimmen.
Fiir den 3D-Fall ohne Energieerhaltung folgen vier Randbedingungen.
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3.1 Numerische Strémungssimulation

3.1.3 Diskretisierung

Komplexe Geometrien sind normalerweise nicht als Kontinuum losbar. In der Regel
erfolgt die Losung von Differentialgleichungssystemen fiir technische Fragestellungen
und Anwendungen numerisch. Dazu ist die Einteilung des betrachteten Simulations-
gebiets in eine endliche Anzahl an Zellen oder Elementen notwendig. Die rdaumliche
Einteilung wird haufig als Gitter oder Vernetzung bezeichnet.

Die in Abschnitt 3.1.1 beschriebenen Gleichungen miissen entsprechend ange-
passt werden. Dabei beschreibt die Diskretisierung die Uberfithrung der Differenti-
algleichungen in Differenzengleichungen bzw. den Ubergang einer kontinuierlichen
Beschreibung in eine diskontinuierliche. Dies entspricht einer Approximation der
Differentialgleichungen, der dabei entstehende Fehler ist ein Maf fiir die Genauig-
keit. Zusatzlich werden die Stromungsgréfien nicht mehr tiberall berechnet, sondern
nur an diskreten Punkten, den so genannten Stiitzstellen, an Eckpunkten oder im
Zentrum eines Kontrollvolumens.

Gleichung 3.11 verdeutlicht beispielhaft das allgemeine Prinzip der Diskretisie-
rung, eindimensional an einer beliebigen Grofle ¢:

9p AP _ Pt — Qi1 _ Qi1 — Qi (3.11)
or  Ax T — T 2-Ax '

Approximiert wird das Differential dp/Jdz in z-Richtung am Gitterpunkt ¢. Die
Substitution des Differentials erfolgt durch die Werte der Nachbarpunkte mit den
Indizes 7 — 1 und 7 + 1.

Die wichtigsten Diskretisierungsverfahren sind im Folgenden kurz vorgestellt. Bei
hinreichend feinem Gitter liefern alle Verfahren die gleiche Losung. Jedoch besitzen
sie unterschiedliche Vor- und Nachteile und eignen sich daher unterschiedlich gut

fiir verschiedene Problemstellungen.

Finite-Differenzen-Verfahren: Dieses ist eher fiir einfache Geometrien geeignet. Als
Stiitzstellen fungieren die Eckpunkte eines Kontrollvolumens im Gitter. Fiir je-
den solcher Gitterpunkte folgt eine algebraische Gleichung, darin sind die Wer-
te der Nachbarpunkte als Unbekannte enthalten. Das lokale Gitter ist in der
Regel strukturiert. Dazu liegen die Erhaltungsgleichungen in Differentialform
vor. Die Approximation der Ableitung basiert auf der Taylorreihenentwicklung
oder Polynomansétzen. Die Vorteile dieses Verfahrens liegen in der Anschau-
lichkeit und einfachen Erweiterung zu hoheren Ordnungen durch Berticksich-
tigung zuséatzlicher Nachbarpunkte. Nachteilig ist, dass bei unstrukturierten
Gittern (siehe Seite 23) die Zuordnung der Nachbarpunkte nicht eindeutig ist.

Finite-Volumen-Verfahren: Hierbei werden die Erhaltungsgleichungen iiber ein je-
weiliges Volumenelement in integraler Form erfiillt. Dazu liegen die Gleichun-
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gen in Integralform vor, mit Approximationen der Oberflichen- und Volumen-
integrale. Daraus folgt eine algebraische Gleichung pro Kontrollvolumen, wel-
che Werte aus eigenem und Nachbarkontrollvolumen enthalten. Vorteile bieten
die einfache Programmierung, die Eignung fiir komplexe Gitter und Geometri-
en sowie die Nahe zur Physik. Die Flexibilitat der Gitter macht das Umsetzen
hoherer Ordnungen als zwei jedoch schwieriger.

Finite-Elemente-Verfahren: Dieses ist ebenfalls fiir unstrukturierte Gitter geeig-
net. Die Differentiale werden hier jedoch durch mathematische Gleichungen
ersetzt, diese Gewichts- oder Formfunktionen sind meist Polynome. Die Glei-
chungen werden der exakten Losung mithilfe einer Variationsformulierung der
Erhaltungsgleichungen angenéhert. Nachteilig ist die Struktur der resultieren-
den Gleichungssysteme bei unstrukturierten Gittern fiir eine effiziente Losung.
Vorteilhaft sind dagegen auch die hohe Flexibilitat sowie gute Indikatoren fiir
die Gitterqualitét.

Zur Losung stromungsmechanischer Probleme hat sich in kommerziellen Software-
programmen das Finite-Volumen-Verfahren fiir die raumliche Diskretisierung durch-
gesetzt. Software im Bereich der Forschung greift teilweise auch auf das Finite-
Elemente-Verfahren zurtick. Diese ist besonders in der Strukturmechanik verbreitet.

Raumliche Diskretisierung

Das grundlegende Prinzip der rdumlichen Diskretisierung wird im Folgenden kurz
anhand des Finite-Differenzen-Verfahrens beschrieben. Gesucht ist die partielle Ab-
leitung der Grofle ¢ nach der raumlichen Koordinate x am diskreten Punkt ¢. Diese
lasst sich nun mit finiten Differenzen auf unterschiedliche Art und Weise approxi-

mieren, am einfachsten mittels Vorwéartsdifferenz (Index v)

I / Pitl — Pi
R, = 3.12
ox Piw Axr ( )
Rickwirtsdifferenz (r)
I / Pi — Pi-1
Ny, = 3.13
ox Pir Az ( )
oder zentraler Differenz (z)
dpi / Pit1 — Pi-1
~p =1 T 3.14
ox Vi 2 Ax ( )

Abbildung 3.1 veranschaulicht diese drei Approximationen. Gesucht ist hier die Tan-
gente im Punkt x; mit dem Anstieg ¢ .,q,- Dazu werden entweder Werte in oder
gegen die Koordinatenrichtung oder in beide Richtungen zugrunde gelegt.
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Abb. 3.1: Riick- und Vorwértsdifferenzen sowie zentrale Differenzen zur Approximation
des Differentials 0p;/0x. Abbildung aus [Vof15].

Die exakte Losung ¢ ., unterscheidet sich von den Approximationen durch den

Abbruchfehler O(Axz).

/ _Op Ay
Soi,ea:akt - or - Ax + O(AI) (315)

Dieser gibt die Groflenordnung an, mit der die Differenz das Differential annahert
und ist ein Maf fiir die Genauigkeit. Die Genauigkeitsordnung eines Verfahrens
héangt von der niedrigsten Ordnung Az im Abbruchfehler ab. Diese Ordnung kann
mittels Taylor-Reihenentwicklung bestimmt werden. Daraus folgt, dass die einseiti-
gen Differenzenverfahren nur erster Ordnung genau sind, das zentrale Differenzen-
verfahren dafiir zweiter Ordnung genau. Unter Einbezug weiterer Nachbarpunkte
sind jedoch hohere Ordnungen moglich. Dies ist beispielsweise am Rand des Simu-
lationsgebiets erforderlich, wo kein &uflerer Punkt definiert ist und trotzdem eine
Genauigkeit zweiter Ordnung gefordert ist.

Wie oben beschrieben, existieren unterschiedliche Moglichkeiten, um das Simula-
tionsgebiet in endliche Einheiten zu unterteilen. Die vorgestellten Diskretisierungs-
verfahren sind nicht alle gleichermafen fiir sie geeignet. Grundlegend wird zwischen

zwei raumlichen Gittertypen unterschieden:

Strukturierte Gitter zeichnen sich durch einen regelméifigen Aufbau aus. Daraus
folgt eine systematische Indizierung der Stiitzstellen. Diese wiederum fithren
zu Matrizen, deren Struktur eine effiziente Losung begiinstigt. Dafiir sind sie

weniger flexibel und die Gittergenerierung ist schwieriger zu automatisieren.

Unstrukturierte Gitter sind im Gegensatz dazu sehr flexibel und kénnen fiir belie-
big komplexe Geometrien angewendet werden. Zuséatzlich ist ein hoher Gradi-
ent der Zellgréfe unproblematisch umzusetzen, um lokale Bereiche héher oder

niedriger aufzultsen.
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Abbildung 3.2 veranschaulicht iibliche Gittertypen fiir eine einfache zweidimensio-
nale Geometrie. Strukturierte Gitter stellen hohe Anforderungen an die Einfachheit
des Stromungsgebiets. Das blockstrukturierte Gitter ist eine Zwischenform und kann
auch fiir kompliziertere Geometrien adaptiert werden. Dreieckige oder polyederfor-
mige Zellen sind deutlich flexibler und fiir die unstrukturierte Vernetzung populér.
Die automatisierte Gittergenerierung ist deutlich leichter, wahrend bei strukturier-

ten Varianten meistens manueller Eingriff notwendig ist.

N
N
"Q‘&‘&:&s\‘:\
I
SN

Abb. 3.2: Gittertypen: Strukturiert (a) und blockstrukturiert (b) mit viereckigen sowie
unstrukturiert (c¢) mit dreieckigen und (d) polyederférmigen Zellen und zwei
Prismenschichten am Rand. Abbildung modifiziert nach [Vof15].

Zeitliche Diskretisierung

Enthélt eine Problemstellung auch relevante instationare Phanomene, ist zusatzlich
eine zeitliche Diskretisierung notwendig. Die zeitliche ist zwar vergleichbar mit der
rdaumlichen Diskretisierung, aber es gibt die Besonderheit, dass die Informations-
ausbreitung bei der Zeit ausschliellich in die positive Koordinatenrichtung erfolgen
kann.

Es hat sich als zweckméfig herausgestellt, auch bei stationdren Problemstel-
lungen die instationdren Erhaltungsgleichungen zu lésen. Der Zeitschritt entspricht
dann einem numerischen Wert ohne physikalischen Bezug, aber es kann das gleiche
Verfahren fiir stationdre und instationdre Losungen angewendet werden. Als Genau-
igkeitsordnung der zeitlichen Diskretisierung ist in diesem Fall eins ausreichend.

Bei instationaren Vorgéngen ist eine hohere Genauigkeitsordnung erforderlich.
Die Wahl des Zeitschrittes spielt eine wichtige Rolle. Die Zeitschrittweite muss an
die Zeitskalen des Vorgangs, der beschrieben werden soll, angepasst werden. Schnel-
le Vorgéinge verlangen kleinere Zeitschrittweiten. Auch die Gitterweite muss dabei

berticksichtigt werden. Das gelingt unter Zuhilfenahme der Courant-Friedrichs-Levy-

Zahl A
CFL=v - — 3.16
VR, (3.16)
als Stabilitdtskriterium. Darin enthalten sind die charakteristische Stromungsge-

schwindigkeit v, die Zeitschrittweite At und der lokale Gitterabstand Ax.
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3.1 Numerische Strémungssimulation

Dariiber hinaus kann die Losung der Flussterme auf den Feldvariablen der aktuellen
Zeitebene n oder der néchsten n + 1 erfolgen, die sich durch die Zeitschrittweite At
unterscheiden. Abbildung 3.3 veranschaulicht den Unterschied von expliziten und
impliziten Verfahren. Beide Verfahren sind nachfolgend kurz vorgestellt:

t Ax t Ax
A — A ——

rl el
Zeitebene n+1 Zeitebene n+1
}m
Zeitebene n T Zeitebene n T
i+l

i-1 i i+] i-1 i

» X > X

Abb. 3.3: Explizites (links) und implizites (rechts) zeitliches Differenzenschema zur Ver-
anschaulichung der unterschiedlichen Zeitebenen bei expliziter bzw. impliziter
zeitlicher Diskretisierung. Abbildung aus [Lec18].

Explizite Verfahren ziechen zur Berechnung der Feldgroflen in der gesuchten Zei-
tebene n + 1 die der aktuellen Zeitebene n heran. Die gesuchte Grofle kann
also explizit aus den schon bekannten Werten berechnet werden. Die Wahl des
Zeitschritts muss so erfolgen, dass CFL < 1 gilt. Typische Vertreter sind das
explizite Euler-, Runge-Kutta- oder das Leapfrog-Verfahren.

Implizite Verfahren verwenden zur Losung hingegen auch Feldgrofien aus der nachs-
ten Zeitebene n + 1. Diese sind ebenfalls unbekannt, es erfolgt keine direkt
Losung. Stattdessen wird ein System aus den Gleichungen fiir alle Gitter-
punkte gebildet und gelost, das mit einem erhéhten Berechnungsaufwand pro
Zeitschritt einhergeht. Vorteilhaft gegentiber den expliziten Verfahren ist, dass
weniger Iterationen bis zur konvergenten Losung notwendig und grofliere Zeit-
schritte moglich sind. So sind diese Verfahren auch bei CFL-Zahlen von 10—
1000 noch stabil. Typische Vertreter sind das implizite Euler- und das Crank-
Nicolson-Verfahren.

3.1.4 Losung

Den Ausgangspunkt fiir die Stromungsmodellierung bilden die Navier-Stokes-Glei-
chungen aus Abschnitt 3.1.1. Diese sind entsprechend Abschnitt 3.1.3 diskretisiert
und mit problemspezifischen Randbedingungen (Abschnitt 3.1.2) versehen. Daraus
folgt ein System algebraischer Gleichungen, in Matrixschreibweise der Form

Ap=> (3.17)

25



Kapitel 3 Methoden

mit der diinn besetzten, quadratischen Koeffizientenmatrix A, den Variablenwerten
im Vektor ¢ und dem Vektor b, der alle Terme ohne unbekannte Variablenwerte ent-
héalt. Die Anzahl an Gleichungen und Unbekannten entspricht der Anzahl der Kon-
trollvolumen. Fir alle Volumen sind die Variablenwerte mit denen der benachbarten
verkniipft. Das System ist nichtlinear, eine iterative Losung ist notwendig. Dafiir er-
folgt zunédchst das Abschétzen einer Losung. Durch Linearisieren der Gleichungen
mit dieser Initiallosung kann die Losung in einem iterativen Prozess verbessert wer-
den. Dies erfolgt, bis die Losung konvergiert, also ein definiertes Abbruchkriterium
erreicht und damit die Erhaltungsgleichungen hinreichend erfiillt sind.

Es existiert eine grofie Vielfalt von Verfahren zur Losung von Gleichungssystemen
der Form in Gleichung 3.17. Diese Verfahren sind teilweise sehr spezialisiert und fiir
eine ganze bestimmte Art von Problemen optimiert, um Effizienz zu gewéahrleisten
und Konvergenz zu erreichen. In der Stromungsmechanik stellen die spezifischen
Merkmale der Problemstellung, wie stationar gegeniiber instationar, kompressibel
gegeniiber inkompressibel oder laminare gegentiiber turbulente, unterschiedliche An-
forderungen an die Losungsstrategie. Diese Breite kann hier nicht abgebildet werden,
weitere Informationen finden sich z. B. in [FPS20].

In den ab Kapitel 4 beschriebenen Untersuchungen stehen ausschliellich inkom-
pressible, laminare Stromungen im Fokus; diese sind zudem grofitenteils instationér.
Zusétzlich grenzt das zur Stromungssimulation verwendete Softwarepaket Simcenter
STAR-CCM+ (Siemens Product Lifecycle Management Software, Inc., Plano, USA)
die fiir das spezifische Problem wéahlbare Losungsverfahren weiter ein. Zur Einord-
nung werden im Folgenden kurz die am haufigsten verwendeten Loser vorgestellt,

weitere Informationen liefert [Siel8]:

o Die Funktion des Implicit Unsteady Solver besteht darin, die Aktualisierung zu

jedem physikalischen Zeitpunkt, sowie die Gréfle der Zeitschritte zu steuern.

o Der Partitioning Solver fithrt die Partitionierung des Stromungsgebiets durch,
damit eine parallele Losung moglich ist. Erst im Anschluss beginnt die eigent-

liche Losung.

o Der Segregated Flow Solver steuert die eigentliche Gleichungslosung. Druck und
Geschwindigkeitskomponenten werden getrennt voneinander mittels SIMPLE-
Algorithmus berechnet. Dieser Algorithmus ist eines der Standardverfahren fiir
die Losung der Navier-Stokes-Gleichungen, siehe [FPS20], und fiir inkompres-

sible, laminare Stromungen wie in dieser Arbeit geeignet.

o Der Algebraic Multigrid Linear Solver 16st die linearen Gleichungssysteme in
der Form von Gleichung 3.17 iterativ, standardméafig nach dem Gauss-Seidel-
Schema. Zur Steigerung der Effizient werden zusatzlich grobere Gitter (Multi-
grid) gebildet, auf denen vorgelagerte Berechnungsschritte ablaufen.
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3.2 Hamodynamische Parameter

Im Anschluss an die Gleichungslosung stehen diverse Feldgrofien fiir qualitative und
quantitative Auswertungen zur Verfiigung. In der Aneurysmaforschung liegt der Fo-
kus auf einer Vielzahl von potentiell fiir die Aneurysmaruptur relevanten himodyna-
mischen Parametern, siehe auch Abschnitt 2.4.2. Diese Vielfalt ist teils untibersicht-
lich, weil in einigen Féllen unterschiedliche Parameter die identische Bezeichnung
tragen oder umgekehrt [XTS"13; YIST19]. Ein Grund fiir diesen Ausdruck mangeln-
der Standardisierung konnte zunéchst in unterschiedlichen Berechnungsprogrammen
und Auswertungsroutinen liegen. Zudem ermuntern die noch nicht vollstandig er-
forschten Rupturmechanismen die Definition und das Experimentieren mit immer
neuen Parameter.

Einige der untersuchten himodynamischen Parameter haben sich als voneinander
abhéngig herausgestellt und/oder konnten nicht mit einem besonderen Verlauf oder
einer Ruptur in Verbindung gebracht werden. Fiir diese Arbeit liegt daher der Fo-
kus auf Parametern, die in groflen Studien mit dem Rupturrisiko verkniipft werden
konnten oder die helfen, Wechselwirkungen zwischen Morphologie und Blutfluss zu
erklaren. Ausgangspunkt bilden die vektoriellen GroBlen Stromungsgeschwindigkeit
und Wandschubspannung. Die Geschwindigkeitskomponenten sind Bestandteile der
in Abschnitt 3.1.1 beschriebenen Erhaltungsgleichungen. Aus den Reibkréften der
tangential zur Gefdfiwand flieBenden Stromung resultieren die Wandschubspannun-
gen. Deren Zusammenhang mit den Remodellierungsprozessen in der Gefiliwand ist
in Abschnitt 2.4 beschrieben. Von ihnen werden diverse andere Parameter abgeleitet.

Auflerdem hat sich eine Normalisierung von Stromungsgréfien im/am Aneurys-
ma mit den Werten am parentalen Gefafl als geeignet erwiesen, um konsistente
und, iiber verschiedene Untersuchungen hinweg, vergleichbare Ergebnisse zu erzie-
len. Dies ist ein Hinweis darauf, dass statt absoluter eher relative Parameterwerte
relevant sind, die zudem robuster gegeniiber Anderungen der physiologischen Akti-
vitat oder des Belastungsniveaus sind [RC20]. Auch vor dem Hintergrund, dass die
numerische Simulation der Blutstromung einigen Annahmen und Vereinfachungen
unterliegt, sind die absoluten Ergebniswerte entsprechen einzuordnen. Da jedoch die
Annahmen und Vereinfachungen fiir alle Simulationen gleichermaflen dienen, liegt
der Fokus auf den relativen Unterschieden. Ublich ist eine transiente Betrachtung
der Hamodynamik, mit einem Herzzyklus als Periodendauer. Es existiert allerdings
auch eine Untersuchung von Retarakar et al. [RRBT15], wonach aus stationéren
Simulationen abgeleitete Parameter ebenso geeignet sind.

Tabelle 3.1 und 3.2 stellen die in dieser Arbeit verwendeten hdmodynamischen
Fluss- und Scherparameter vor. Alle Parameter werden in dieser Arbeit iiber einen
Herzzyklus gemittelt angegeben, wenn nicht anders spezifiziert. Eine Ausnahme bil-
det der oscillatory shear index, hier steckt die Zeitabhangigkeit bereits in der Para-
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meterdefinition. Folgende Auswahl wird von umfangreichen Studien mit der An-
eurysmaruptur assoziiert bzw. zur geeigneten Klassifizierung in die rupturierte und
unrupturierte Gruppe benannt [CMP18; CMW*11a; DCM™18; JFWT15; JLWT18;
XNT*10; XYS*16] und sind aus diesem Grund Schwerpunkt in Kapitel 4:

o Mittlere Stromungsgeschwindigkeit im Aneurysma, mean velocity (Vmean)
o Kinetische Energie im Aneurysma, kinetic energy (KE)
o Mittlere Wandschubspannung im Aneurysma, mean wall shear stress (WSS-

mean)

o

Abnormal niedrige Wandschubspannung, low shear area (LSA)

@)

Index zur Bewertung der Richtungsanderung der Wandschubspannung, oscil-
latory shear index (OSI)

In einem Ubersichtsartikel haben Liang et al. [LSBT19] auf Basis von 46 Studi-
en die Relevanz von morphologischen und hdmodynamischen Parametern in einer
Rangliste erfasst. Neben dem morphologischen Parameter aspect ratio (Verhaltnis
maximaler Hohe zur Halsbreite) und Aneurysmahohe sind als wichtigste himody-
namische Parameter LSA und WSSmean erfasst.

Auf die morphologischen Parameter in den oben zitierten Studien wird nur be-
dingt eingegangen, um die Aneurysmen zu klassifizieren oder himodynamische Ef-
fekte besser diskutieren zu kénnen (Kapitel 4 und 5). Darunter ist der non-sphericity

index
NSI =1 — (187)Y3(V*3/A,)

zur Charakterisierung der Form anhand von Aneurysmavolumen V, und Aneurys-
maoberflache A,. Die Beschreibung weiterer, spezifischer Parameter erfolgt im ent-
sprechenden Abschnitt. Der Fokus dieser Arbeit liegt jedoch auf der Analyse der
Hamodynamik. Dariiber hinaus ist fiir Kapitel 7 die Wandspannung relevant. Im
Kontext der Fluid-Struktur-Interaktion wird die Analyse auf die Deformation und
Spannung in der Gefdfiwand ausgeweitet. Die verwendeten Parameter sind in dem
Kapitel (Abschnitt 7.2.8) vorgestellt.
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Tab. 3.1: Ubersicht der himodynamischen Flussparameter, siche auch Cebral et al. [CMW T 11a]. Alle Parameter werden iiber einen Herzzyklus gemittelt.

Abkiirzung  Bezeichnung Einheit  Beschreibung Definition Variablen
Vmean mean velocity m/s rdumlich gemittelte Stromungsgeschwin- Qu Aneurysmagebiet
digkeit im Aneurysma (lv])e. v Stromungsgeschwindigkeit
Vmax mazimum velocity m/s maximale Stromungsgeschwindigkeit im Q.  Aneurysmagebiet
Aneurysma maxq, (|v]) v Stromungsgeschwindigkeit
KE kinetic energy J kinetische Energie im Aneurysma Va Aneurysmavolumen
P Dichte
/ 1/2 pv? dv/v, v Stromungsgeschwindigkeit
KER kinetic energy ratio - Verhaltnis kinetischer Energie im Aneurys- €a kinetische Energie im Aneurysma (KE)
ma zu parentalem Gefif3 €a/€p €p kinetische Energie im parentalen Gefifl
PFR parent vessel flow - Flussrate im parentalen Gefifl Tp mittlere Stromungsgeschw. im parentalen Gefif3
rate TpAp Ap  Querschnittsfliche des parentalen Gefdfles
NIR neck inflow rate mls™! Volumenstrom ins Aneurysma Aoin  Ostiumflache mit Flusseintritt (OIA)
/ (v-n)dA v Stromungsgeschwindigkeit
Agin n Normalenvektor der Ostiumflache
OIA ostium inflow area mm? Anteil der Ostiumflache mit Flusseintritt T, Ostium
{To|v-n <0} v Stromungsgeschwindigkeit
n Normalenvektor der Ostiumflache
ICI inflow concentration — Grad der Flusskonzentration beim Blutein- Qin  Volumenstrom ins Aneurysma
index tritt ins Aneurysma Qin/Qp @p  Volumenstrom im parentalen Geféafl (PFR)
Aoin/Ao Aoin  Ostiumflache mit Flusseintritt (OIA)

Ostiumflache




Tab. 3.2: Ubersicht der himodynamischen Scherparameter, siehe auch [CMW*11a; XTS*13]. Alle Parameter werden iiber einen Herzzyklus gemittelt,

abgesehen von oscillatory shear index.

Abkiirzung  Bezeichnung Einheit  Beschreibung Definition Variablen
WSSmean  mean wall shear Pa rdumlich gemittelte Wandschubspannung Ta Aneurysmawand
stress der Aneurysmawand (IThr. T Scherspannungsvektor
WSSnorm  normalized wall - Verhéltnis zwischen rdumlich gemittelter I's  Aneurysmawand
shear stress Wandschubspannung des Aneurysmas ge- (Imhra ry parentale Gefafiwand
geniiber dem Elterngefaf3 (IThr, T Scherspannungsvektor
LSA abnormal low shear - Fliche der Aneurysmawand mit abnor- Ay Flache niedriger Wandschubspannung
area mal niedriger Wandschubspannung (eine Ai/Aq Aq Aneurysmaoberfliche
Standardabweichung unter der mittleren
Wandschubspannung des parentalen Ge-
faes) im Verhéltnis zur Gesamtfliche der
Aneurysmawand
HSA abnormal high shear - Flache der Aneurysmawand mit abnormal A;, Flache hoher Wandschubspannung
area hoher Wandschubspannung (eine Stan- An/Aq As  Aneurysmaoberfliche
dardabweichung iiber der mittleren Wand-
schubspannung des parentalen Geféfles) im
Verhéltnis zur Gesamtfliche der Aneurys-
mawand
SCI shear concentration — Maf3 fir den Konzentration der Wand- Fy Scherkréafte tiber Ay,
index schubspannungsverteilung des Aneurys- Fn/Fa F, Scherkréafte tiiber A,
mas An/Aa Ay Fliache hoher Wandschubspanung
A Aneurysmaoberfliche
OSI oscillatory shear — Mafi zur Bewertung der Richtungsédnde- T Periodendauer eines Herzzyklus
index rung der Wandschubspannung. LT Scherspannungsvektor
1 |+ f 0 7 dt|
Sl e—
2\
OSImean spatial mean - rdumlich gemittelter OSI der Aneurysma- Ta Aneurysmawand
oscillatory shear wand (OSI)r, OSI oscillatory shear index
index
OSImax mazimum oscillatory - rdumliches OSI-Maximum der Aneurysma- Ta Aneurysmawand

shear index

wand

maxr, (OST)

OS1 oscillatory shear index
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3.3 Variabilitat, Unsicherheit und Fehler

Reale Zustande und Prozesse sind oft sehr komplex und dadurch nicht in ihrer Ganze
zu verstehen oder nachzubilden. Modelle und Simulationen von Ausschnitten dieser
Realitdt werden genutzt, um trotzdem Erkenntnisse oder Vorhersagen zu generie-
ren. Dies geht mit Vereinfachungen und Annahmen einher. In der Folge kommt es
zu Abweichungen von der akkuraten Beschreibung, im Rahmen einer Genauigkeits-
betrachtung kann diese bewertet werden.

Dazu sollen in diesem Abschnitt die Begriffe »Variabilitat<, »Unsicherheit< und
yFehler« erlautert werden. Teilweise werden diese in der Literatur synonym verwen-
det. Auch ihre Definition variiert je nach Fachdisziplin. Es existieren verschiedene
MafBe fiir ihre quantitative Beschreibung. Auch eine rein qualitative Betrachtung
ist moglich. Es folgt eine Einordnung der Begrifflichkeiten und wie sie im Kontext
dieser Arbeit Anwendung finden.

Variabilitat beschreibt die inhdrente Heterogenitéit oder Vielfalt von Daten. Es exis-
tieren verschiedene Werte oder Zustéande, die sich mit statistische Messgrofien
wie Varianz oder Standardabweichung ausdriicken lassen. Variabilitat lasst sich

nicht verringern, sondern nur besser charakterisieren.

Unsicherheit bezieht sich auf einen Mangel an Daten oder ein unvollstandiges Ver-
standnis, sodass ein Problem nicht mit absoluter Prézision losbar oder bere-
chenbar ist. Ublich ist die Beschreibung durch Wahrscheinlichkeitsverteilungen
bzw. geben in der Messtechnik Unsicherheitsbereiche die Grenzen an, in denen
sich ein Messwert mit bestimmter Wahrscheinlichkeit befindet. Unsicherheit
kann, im Unterschied zur Variabilitdt, durch mehr Information reduziert oder
beseitigt werden. Andererseits kann sich hinter einer bestimmten Unsicherheit
neben Limitationen in der Erfassung auch Zufalligkeit oder Variation verber-
gen. Dann ist die Abgrenzung zur Variabilitat schwierig.

Fehler ist die Bezeichnung fiir die Differenz aus einem bestimmten Wert (z. B. ge-
messen oder simuliert) und dem tatsichlichen. Damit beziffert er die Genau-
igkeit eines Verfahrens in Bezug auf eine, typischerweise unbekannte, Realitat.
Demnach bezieht sich der Fehler auf inkorrekte Informationen, wihrend die

Unsicherheit fir fehlende Information steht.

Alle drei Begriffe sind fiir den thematischen Inhalt dieser Arbeit ab Kapitel 4 wichtig.
Generell werden Ergebnisse in Form von qualitativen Betrachtungen und hamody-
namischen Parameter erzeugt. Diese unterliegen einer Unsicherheit, denn es existiert
jeweils z. B. ein realer Parameterwert. Dieser ist mangels Moglichkeiten der Erfas-
sung unbekannt, aber eindeutig und nicht variabel, sofern die Parameterdefinition
eindeutig ist. Bezogen auf die Erstellung von Oberflichenmodellen der Blutgefifle
(Kapitel 5) bedeutet das beispielsweise: Es existiert fur jedes Gefdfl in dem Moment
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der Bildgebung ein eindeutigen Gefaflumen, das Lumen ist nicht variabel. Aufgrund
begrenzter Bildauflosung, algorithmischer Prozessierung und Artefakten liegt eine
unbekannte Abweichung zum realen Gefaf§ vor. Diese soll durch Nachbearbeitung
korrigiert werden, fithrt aber bei unterschiedlichen Methoden zu einer Vielzahl von
Ergebnissen. Diese Variabilitat kann durch statistische Groflen beschrieben werden
und einen Hinweis auf die vorliegende Unsicherheit liefern. In Kapitel 4 werden
hingegen Eingangsparameter fiir die hAimodynamische Simulation in ausgewéhlten
Grenzen variiert und die daraus resultierende Streuung der Ausgangsparameter be-
stimmt. Diese Streuung ist wiederum ein Maf3 fiir die Unsicherheit, welche daraus
folgt, dass unterschiedliche Strategien und Methoden Anwendung finden. Ein Bei-
spiel fiir tatsichliche Variabilitit in der hAmodynamischen Analyse ist die Blutfluss-
rate in der Arterie, die stark von der physiologischen Aktivitat abhangig ist. Es liegt
eine inhérente Vielfalt von Daten vor, statt Limitationen in der Erfassung.

Die Bedeutung von Fehlern soll speziell auf die Anwendung der numerischen
Simulation (Abschnitt 3.1) bezogen werden. Die numerische Losung entspricht prin-
zipiell einer Naherungslosung. Vorausgesetzt, die Losungsverfahren sind richtig im-
plementiert usw., lasst sich der systematische Fehler in folgender Weise klassifizie-
ren [FPS20]:

Modellfehler beschreiben die Differenz aus der tatsachlichen physikalischen Losung
und der exakten Losung der Differentialgleichungen. Dieser Fehler ist beispiels-
weise die Folge von der Anwendung ungeeigneter Modelle oder Gleichungen,
Geometrievereinfachungen oder Rand- und Anfangsbedingungen.

Diskretisierungsfehler entsprechen dem Unterschied zwischen der exakten Losung
der Erhaltungsgleichungen und des algebraischen Gleichungssystems. Hier ist
also die angemessene Diskretisierung der Erhaltungsgleichungen ausschlagge-
bend (Abschnitt 3.1.3).

Losungs- oder lterationsfehler sind als Differenz aus der iterativen und der ex-
akten Losung des algebraischen Gleichungssystems definiert. Dieser wird tib-
licherweise mittels Residuen analysiert, entweder als Differenz von Losungen
zweier aufeinanderfolgender Iterationsschritte oder inwieweit eine errechnete

Losung die Erhaltungsgleichungen erfillt.

Alle Fehler sind zur Erreichung einer hohen Genauigkeit zu minimieren. Die gegen-
seitige Kompensation ist nicht unbedingt gegeben — selbst eine theoretisch gitteru-
nabhéngige Losung kann falsche Randbedingungen nicht ausgleichen. Letztlich ist
die Validierung numerischer Simulationen, beispielsweise durch analytische Losun-
gen oder experimentelle Versuche, erforderlich.

Die in dieser Arbeit untersuchte Unsicherheit in der Aneurysmahdmodynamik
ist mit dem Modellfehler assoziiert. Dazu zédhlen die Einfliisse der Randbedingungen
(Kapitel 4), der Segmentierung (Kapitel 4 und 5), der Gefaideformation (Kapitel 6)
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oder der Gefawanddicke (Kapitel 7). Dafiir stellen die Navier-Stokes-Gleichungen
fiir diesen laminaren Betrachtungsfall eine ausreichend gute Beschreibung der Stro-
mung dar, sodass daraus resultierende Fehler vernachléssigbar sind [FPS20]. Die
verwendeten Softwareprogramme sind etablierte, vielfach getestete und mit Bench-
mark-Problemen verifizierte Simulationswerkzeuge. Zudem haben eine Reihe von
Studien die Anwendung der numerischen Stromungsmechanik speziell fiir die Aneu-
rysmahdmodynamik untersucht. Auf Basis von optischen Lasermessungen in Phan-
tommodellen erfolgt die experimentelle Validierung [Berl5; FNM™08; RMB*12;
RSBT19]. AuBlerdem erméglicht die 4D-MRA-basierte in vivo-Messung der Flussge-
schwindigkeit den Vergleich mit der numerischen Simulation [Ber15; BSJ*14]. Aus
diesem Grund wird in dieser Arbeit auf Aspekte der Validierung verzichtet und auf
die entsprechende Literatur verwiesen.

Diskretisierungs- und Losungsfehler lassen sich durch Verfeinerung des Rechen-
gitters und die Modifikation der Abbruchkriterien anschaulich untersuchen. Neben
publizierten Richtlinien [BSV'19; JBB*13] bieten zudem die oben genannten ex-
perimentellen Validierungen einen guten Rahmen fiir realistische himodynamische
Simulationen von hoher Genauigkeit.
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Kapitel 4

Fokus 1: Computergestiitzte
Blutflussquantifizierung

Zwischen der Aneurysmaprogression und der Himodynamik existiert nachweislich
eine Wechselwirkungen, wie in Abschnitt 2.4.2 dargestellt. Das motiviert die Anwen-
dung computergestiitzter Verfahren auf der Suche nach Indikatoren zur Detektion
von instabilen Aneurysmen oder Rupturmerkmalen. In diesem Kapitel wird der ge-
samte interdisziplindre Ablauf, von der medizinischen Bildgebung iiber die numeri-
sche Simulation bis hin zur Analyse, beschrieben. Abbildung 4.1 stellt diesen Ablauf
schematisch dar, fiir weitere Informationen siehe auch [Berl5]. Das entspricht der
Anwendung der in Abschnitt 3.1 eingefithrten numerischen Strémungssimulation auf
Grundlage medizinischer Bilddaten (Abschnitt 2.3). Ziel ist die moéglichst akkura-
te Bestimmung der himodynamischen Parameter (Abschnitt 3.2). Da jedoch einige
Arbeitsschritte wenig standardisiert sind, die Bildauflésung limitiert ist und viele
Modellannahmen sowie Vereinfachungen getroffen werden, sind die Ergebnisse mit
Unsicherheit behaftet (Abschnitt 3.3).

Dieses Kapitel zielt daher auf die Untersuchung der wichtigsten Ursachen fiir
die Unsicherheit ab. Dazu wird in Abschnitt 4.1 der Ablauf zur computergestiitz-
ten Blutflussquantifizierung nachvollzogen und die potenziellen Ursachen diskutiert.
Auf dieser Basis erfolgt die Auswahl von acht Einflussgrofien, welche am Beispiel von
vier Aneurysmen systematisch variiert werden, um die Auswirkung auf die Hamo-
dynamik zu quantifizieren. Diese acht Einflussgroflen bzw. Eingangsgrofien werden
im Rahmen dieses Kapitels als »Variationen¢ bezeichnet. Tabelle 4.3 auf Seite 55
stellt alle Variationen vor. Diese acht Variationen (jeweils zwei Optionen) fithren bei
vier Aneurysmen zu insgesamt 1024 Konfigurationen. Pro Konfiguration erfolgt eine
transiente Blutflusssimulation und die Auswertung zwolf hamodynamisch relevante
Parameter. Letztere stellen die Ausgangsgrofien dar und werden in diesem Kapitel
als yParameter< bezeichnet. Die Ergebnisse identifizieren die Einlassrandbedingung
als Ursache fir die grofiten Abweichungen in den Parametern. Auflerdem hat die
Wahl des Rekonstruktionsalgorithmus und der Auslassrandbedingung einen grofien
Einfluss. Von den zwolf genauer untersuchten hdmodynamischen Parametern ha-
ben sich ICI und LSA als besonders robust gegeniiber Variationen herausgestellt.
Dies liefert wichtige Anhaltspunkte um die Genauigkeit zukiinftiger Untersuchungen
zu erhohen, Fehler abzuschatzen und die Standardisierung der computergestiitzten

Blutflussquantifizierung zu starken.
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Bildgebung und Aufbereitung

Bildgebung Rekonstruktion Segmentierung
* 3DRA, CTA, MRA, * Artefaktkorrektur
PC-MRA * Anatomische Separation
3D Modell

Hamodynamische Simulation

Diskretisierung Randbedingungen Blutmodellierung
* Zeitlich * Nicht-Newtonsch
* R&umlich * Newtonsch
Einlass Wand Auslass
* Patient.-spezifisch * Rigide * Patient.-spezifisch
* Reprasentativ * Flexibel * Reprasentativ
* Skaliert * Aufgepragte * Konstant
» Normalisiert Deformation * Nulldruck
* Einwegkopplung * Flussaufteilung

¢ Anatomiebasiert

Loser
FeldgrolRen
Auswertung
Visuelle
Parameter Flussmerkmale )
Exploration
* Flussparameter * Extraktion von Wirbeln * Interaktive Selektion
* Scherparameter * (Clustering des Flusses * Kombination mit
* Kombination mit Morphologie
Morphologie

Potenzielle Anwendungsbereiche: ¢ Klinische Forschung
* Bewertung des Rupturrisikos
* Virtuelle Behandlung & Implantatdesign

Abb. 4.1: Schema zur computergestiitzten Blutflussquantifizierung — von der medizi-
nischen Bildgebung zur hdmodynamischen Analyse. Abbildung modifiziert
nach [BSV*19].
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4.1 Unsicherheiten in der computergestiitzten

Blutflussquantifizierung

In diesem Abschnitt werden die einzelnen Prozessschritte der computergestiitzten
Blutflussquantifizierung nachvollzogen und mogliche Quellen fiir Unsicherheit disku-
tiert. Fiir diese und weitere Informationen siehe [BSV*19; RC20; SP19]. Zunéchst
stehen die Bildgebung und -aufbereitung im Mittelpunkt, es folgen die Simulation
und die Ergebnisanalyse. In Abschnitt 4.1.4 sind schlielich die Unsicherheitseinfliis-
se gegentlibergestellt.

4.1.1 Bildgebung und -aufbereitung

Der erste Schritt der computergestiitzten Blutflussquantifizierung ist die Bildge-
bung und deren Nachbearbeitung. Zuallererst ist die Wahl der Bildmodalitat, d. h.
Aufnahmegerit und -modus, ausschlaggebend. Dem schliefit sich die Rekonstrukti-
on der Bilddaten zu einem Volumendatensatz an, gefolgt von der Segmentierung,
welche die Volumendaten in ein Oberflichenmodell iiberfiihrt. Dieses Oberflichen-
modell erfahrt lokale und globale Manipulation zur Entfernung von Artefakten sowie
Vorbereitung fiir die Simulation.

Bildmodalitat

Sowohl CTA als auch MRA sind in der Lage, die meisten intrakraniellen Aneu-
rysmen zuverldssig und nichtinvasiv zu diagnostizieren (siehe Abschnitt 2.3). DSA
bzw. 3D-RA gelten jedoch als Goldstandard [CLT*18; YMT"16]. Ramachandran et
al. [RRH™"13] und Brinjikji et al. [BCLT09] untersuchen den Einfluss der Bildmodali-
tét rein auf morphologische Parameter. Erstere zeigen anhand von vier unterschied-
lichen Bildmodalitdten (3D-RA, CTA, zwei MRA-Methoden) und mittelgroien bis
groffen Phantom- sowie Patient:innenaneurysmen, dass die Morphologie konsistent
abgebildet wird. Anhand der vier untersuchten Aneurysmen ist keine Abhangigkeit
von der Modalitdt nachzuweisen. Die Studie von Brinjikji et al. [BCLT09] basiert
hingegen auf 205 Aneurysmen, fiir die jeweils (2D) DSA- und 3D-RA-Bildaten vor-
liegen. Die Halsbreite in den 3D-RA-Daten ist oft deutlich gréfler, dadurch ergeben
sich signifikant niedrigere Verhéltnisse von maximaler Aneurysmabreite zu Halsbrei-
te (dome-to-neck ratio).

Schneiders et al. [SMA*13] fihren ebenfalls einen Vergleich zwischen DSA- und
3D-RA-Aufnahmen bei 20 Aneurysmen durch und erweitern diesen um die hamody-
namische Analyse. Dazu findet jeweils ein Vergleich zwischen a) dem Oberflachen-
modell aus der 3D-RA und b) dem mithilfe der DSA korrigierten 3D-RA-Modell
statt. In 8 von 20 Féllen wird der Halsdurchmesser iiberschéatzt. Infolge der Korrek-
tur reduziert er sich im Durchschnitt um 19 %. Laut qualitativer Bewertung verén-
dern sich nur bei einigen Aneurysmen dadurch das Einstromverhalten und der Ort
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niedriger Wandschubspannungen in nicht zu vernachléssigender Weise. Allerdings er-
scheinen einige der abgebildete Aneurysmasegmentierungen vor der Korrektur von

eingeschriankter Qualitidt in Bezug auf die Separierung von Aneurysma und Gefaf,
siehe beispielhaft Abbildung 4.2.

Original (3D-RA) 2D-DSA Korrektur

Abb. 4.2: Korrektur von ausgepragtem Verschmelzungsartefakt (links) anhand 2D-DSA-
Daten (mitte) resultiert in deutlich realistischerem Gefafiverlauf (rechts). Abbil-
dung modifiziert nach [SMA*13].

Auch Geers et al. [GLR"11] identifizieren den Aneurysmahals als den fiir die Seg-
mentierung kritischen Bereich und quantifizieren den Einfluss auf himodynamische
Parameter. Sie vergleichen zehn Aneurysmen in vivo, die mittels 3D-RA und CTA
aufgenommen wurden. Neben dem Aneurysmahals (Ostiumflache bei CTA im Mit-
tel 33,0 % grofler) existieren auch Unterschiede bei besonders kleinen Gefafien im
Durchmesserbereich von 0,7-1,0 mm. Die hamodynamische Analyse zeigt zwar eine
sehr gute Ubereinstimmung in der qualitativen Beschreibung des Flusses. Aber die
hdmodynamischen Parameter variieren erheblich (NIR: 35,9 %, WSSmean: 44,2 %,
WSSnorm: 31,4 %, LSA zum Ende der Diastole: 13,7 %; Angaben jeweils Mittelwer-
te).

Cancelliere et al. [CNB*20] vergleichen ein neueres 4D-CTA-Verfahren mit 3D-
RA und finden eine gute Ubereinstimmung der himodynamischen Parameter. Die-
ses Verfahren konnte die 3D-RA demnach fiir einige Anwendungsfélle ersetzen, ohne
dass grofle Parameterabweichungen zum bisherigen Goldstandard zu erwarten sind.
Mit der cone beam CTA stellen Lauric et al. [LHM18] ein weiteres Verfahren der 3D-
RA gegentiber. Die Studie basiert auf fiinf Aneurysmen. Signifikante Unterschiede
ergeben sich in Bezug auf die Aneurymsaform und nur eingeschrinkt auf die Héa-
modynamik. Insbesondere die WSSmean liefert konsistente Ergebnisse. Aufféllig ist
die bessere Auflésung von feinen Details wie Tochteraneurysmen (blebs) durch die
cone beam CTA. Zusétzlich variieren sie die Voxelauflosung und den Rekonstrukti-
onsfilter, letzterer ist Gegenstand des folgenden Abschnitts. Die Differenzierung der
drei unterschiedlichen Einflisse (Bildmodalitét, Auflésung und Rekonstruktionsfil-
ter) gelingt auf Basis der veroffentlichten Daten nur eingeschrénkt.
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Rekonstruktion

Ausgehend von der 3D-RA als Golstandard ist ein weiterer Verarbeitungsschritt
notwendig, um die Rohdaten (einzelne Projektionsbilder) in einem voxelbasierten
Volumendatensatz zu iiberfiihren. Dieser wird als Rekonstruktion oder Filterung
bezeichnet. Die zugrundeliegenden Algorithmen und deren Implementierung sind
abhéngig vom jeweiligen Gerétehersteller und zudem meist proprietiar. Das Ergeb-
nis der Rekonstruktion ist von der Rekonstruktionsauflosung, dem Algorithmus und
seiner Charakteristik abhéngig. Je nach Kombination werden lokale Artefakte zulas-
ten der rdumlichen Auflosung, aber zugunsten eines geringeren Rauschverhéltnisses
reduziert.

Teilweise scheint den Studienautor:innen der Einfluss dieses Prozessschrittes je-
doch nicht bewusst zu sein. Wenn die Bilddaten bereits rekonstruiert iibermittelt
werden, das dem Normalfall entsprechen diirfte, ist auch keine nachtragliche Anpas-
sung oder Anderung méglich. Hinzu kommt, dass sich auch Automatikmodi einstel-
len lassen, sodass die Reproduzierbarkeit und Vergleichbarkeit im Allgemeinen nicht
mehr gegeben sind.

O’Meara et al. [ORL*14] zeigen anhand von CTA-Aufnahmen deutliche Unter-
schiede zwischen dem weichen Standardfilter (Option smooth) und dem Filter mit
explizitem Fokus auf scharfe Kanten (Option sharp). Ersterer bewirkt eine Glét-
tung der Objektgrenzen und eine Reduzierung des Bildrauschens auf Kosten einer
reduzierten Bildauflosung. Im Gegensatz dazu fiihren Hochpassfilter bei zweitem zu
mehr Bilddetails auf Kosten von erhohtem Rauschen. Dieser Unterschied wirkt sich
auf die Genauigkeit der quantitativen Aneurysmavermessung aus. Beim Standard-
filter wird der Aneurysmahals signifikant iiberschétzt. Interessanterweise tritt dies
nicht bei der Bestimmung der Aneurysmabreite auf, vermutlich, weil dort das Signal
nicht vom parentalen Gefaf§ iiberlagert wird.

In GlaBer et al. [GBV'16] und Berg et al. [BSV™17] werden zwei verschiedene
Filtertypen (Hounsfield units und edge enhanced) und jeweils drei Filtercharakte-
ristiken (scharf, normal, weich) verglichen. Morphologische Unterschiede treten am
Aneurysmahals und an distalen, kleinen Geféflen auf, siehe Abbildung 4.3. Je nach
Charakteristik konnen sich auflerdem Pseudostenosen bilden oder Oberflichen ei-
ne hohe Rauigkeit aufweisen. Dies resultiert in h&imodynamischen Unterschieden,
wie anhand von acht Aneurysmen gezeigt [BSV*17]. Die NIR variiert infolge der
unterschiedlichen Filterung im Mittel um 11,1 % (zwischen 5,2% und 18,6 %). Die
mittlere und maximale WSSmean-Abweichung betragt im Mittel 17,8 %, bzw. 9,5 %
(zwischen 6,7 % und 36,0 %, bzw. 2,8 % und 24,8 %). Werden jedoch die Filter mit
weicher und scharfer Charakteristik wegen der oben genannten Effekte exkludiert,
bleiben mittlere Abweichungen von 2,8 % (NIR), 17,4 % (mittlere WSSmean) und
10,0 % (maximale WSSmean).
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EE scharf
EE normal |
) EE weich
I HU scharf

I HU normal

HU weich

Abb. 4.3: Vergleich der Rekonstruktionsfilter (HU: Hounsfield units und EE: edge enhan-
ced) und ihrer Charakteristiken (scharf, normal, weich): Es sind deutliche Un-
terschiede in der Oberflache und den kleinen Geféflen sichtbar. Die scharfe Re-
konstruktion flihrt zu gréBeren Durchmessern von Geféflien und Aneurysmahals-
regionen. Dabei ist der edge enhanced-Filter besser in der Lage, kleine Gefifle
zu erhalten (siehe Pfeile). Abbildung modifiziert nach [GBV116].

Segmentierung

Héaufig wird der Begriff Segmentierung als Synonym fiir mehrere Arbeitsschritte ver-
wendet und bezeichnet neben der eigentlichen Uberfithrung des Voxelfeldes in ein
Oberflachenmodell auch die manuelle Entfernung von Artefakten, die Definition der
ModellgroBe durch Trimmen der Vaskulatur, ggf. eine Neuvernetzung und ein Glét-
ten der Oberfléche. Siehe [GBNT15] fiir eine mégliche Umsetzung der Arbeitsschritte
und [LABT09] fiir unterschiedliche Methoden zur Gefafilumensegmentierung.

Obwohl der Segmentierung allgemein eine wichtige Rolle in Bezug auf Unsi-
cherheiten beigemessen wird, ist sie in der Literatur selten untersucht. Dies liegt
wahrscheinlich auch daran, dass sich in den meisten Forschungsgruppen eine feste
Routine fiir die Segmentierung etabliert hat. Aus diesem Grund hat es sich als ge-
eignet erwiesen, die Segmentierungsergebnisse unterschiedlicher Forschungsgruppen
zu untersuchen, vorzugsweise im Rahmen von wissenschaftlichen Wettbewerben.

In dem 2015 ausgerichteten Wettbewerb The 2015 International Aneurysm CFD
Challenge wurden teilnehmenden Gruppen Rohdatensitze zur Verfiigung gestellt,
die fiinf intrakranielle Aneurysmen enthielten [VBST18]. Die Aufgabe bestand nicht
nur in der Segmentierung der Daten, sondern auch in der Simulation basierend
auf eigenen Annahmen, Randbedingungen, Stromungslosern etc. 28 Forschungsgrup-
pen reichten anschlieend die Segmentierungsergebnisse, die Geschwindigkeits- und
Wandschubspannungsfelder, einen Fragebogen zur Losungsstrategie und dem Erfah-
rungsstatus sowie eine Prognose iiber den Rupturstatus und die Datenbasis fiir die
Entscheidung ein. Ziel war die Evaluation der realen Variabilitat in der Berechnung
von Wandschubspannung. Die eingereichten Segmentierungen unterscheiden sich er-
heblich in ihrer Morphologie, Gréfle und Grad der Oberflachenglattung.
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Tab. 4.1: Relative Standardabweichung morphologischer und hidmodynamischer Parame-
ter infolge unterschiedlicher Segmentierungen in [VBJ*19a] bzw. Kapitel 5.

Morphologie Hamodynamik
Aneurysma Ostiumfliche Aneurysmavol. NSI ~ NIR Vmean WSSmean
A 40,3 18,0 152 21,5 14,8 27,7
B 56,1 90,0 62,1 113,8 52,8 51,3
C 31,1 16,6 13,3 40,5 32,5 42,9
D 12,4 194 11,9 12,7 18,0 33,5
E 20,5 18,6 16,3 42,3 29,0 27,8

Die Unsicherheit der Wandschubspannung allein infolge der unterschiedlichen Seg-
mentierung lésst sich nicht eindeutig ableiten. Da die Wandschubspannungen je-
weils auf unterschiedlichen Diskretisierungen, Stromungslosern, Bluteigenschaften
und Randbedingungen basieren, liegt eine Kombination von Unsicherheiten vor. Die
Wandschubspannungen variieren erheblich und unterscheiden sich teilweise um Gro-
Benordnungen. Die groben Muster dhneln sich jedoch und nach einer Normalisierung
der Werte auf das Elterngefafl reduzieren sich die Unterschiede. Die Autor:innen
sehen Potential fiir Standardisierung weniger bei der Segmentierung und den Stro-
mungslosern, dafiir aber bei Modellgrofie, Einlassrandbedingung, Bluteigenschaften
und normalisierten hamodynamischen Parametern.

In der Multiple Aneurysms AnaTomy CHallenge 2018 lag der Fokus auf der
isolierten Unsicherheit infolge der Segmentierung, [BVST18; VBJ19a], siehe auch
Kapitel 5. 26 Forschungsgruppen reichten die Segmentierungen von fiinf intrakra-
niellen Aneurysmen ein. Einerseits werden diese anhand von hochaufgelosten 2D-
DSA-Daten, andererseits ihre allgemeine Variabilitat evaluiert. Im Allgemeinen sind
Geféafidurchmesser iiberschétzt, spezifische Merkmale, wie z. B. blebs dagegen un-
terrepréasentiert. Insbesondere die richtige Rekonstruktion des Aneurysmenhalses ist
aufwandig und erfordert Erfahrung. Die Wirkung auf morphologische und hdmody-
namische Parameter ist in Tabelle 4.1 zusammengefasst, die Abweichungen liegen
im Bereich von 12-114 %.

Ein weiterer Aspekt der Segmentierung, welcher die Simulationsergebnisse be-
einflusst, ist die Lange der beriicksichtigen Geféfle distal und insbesondere proximal
zum Aneurysma. Zur Simulation der tatsédchlichen Flussverhéltnisse sind die vor-
gelagerten Gefaflbiegungen und ein ausgeprigte Stromungsprofil notwendig, siehe
Abschnitt 4.1.2. Letzteres kann entweder dadurch erreicht werden, dass am Ein-
lassquerschnitt direkt ein parabolisches Geschwindigkeitprofil definiert wird oder
ein entsprechend langer Einstrombereich die Auspriagung dieses Profils ermoglicht.
GefaBbiegungen kénnen hingegen nur aufwandig ohne den tatsédchlichen Verlauf ab-
gebildet werden. Hier kann auch der gewahlte Bildausschnitt der Bildgebung eine
Grenze darstellen und die Gefa3grofie limitieren. Gleichzeitig bedeutet die Bertick-
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sichtigung eines grofleren Gefifles einen erhohten Rechenaufwand.

Valen-Sendstad et al. [VBS™ 18] dokumentieren eine enorme Spannbreite von Ge-
faBgroBen. Deren quantitative Auswirkung ist aber nicht von anderen Einflussfak-
toren differenzierbar. Hodis et al. [HKK™15] belegen simulativ anhand von zehn
Aneurysmen mit jeweils drei unterschiedlichen proximalen Geféfllangen einen deut-
lichen Einfluss. Die qualitativen Abweichungen sind gering. Der punktweise Ver-
gleich zeigt jedoch deutliche Abweichungen die sehr vom betrachteten Aneurysma
abhéngig sind. Beispielsweise variiert die Stromungsgeschwindigkeit innerhalb zwei-
er Auswertungsebenen im Aneurysma im Mittel um ca. 3% bzw. 11 % zwischen der
Beriicksichtigung eines grofien versus eines mittleren bzw. kleinen Einlassbereiches.

4.1.2 Hamodynamische Simulation

Folgender Abschnitt geht auf die Unsicherheiten ein, die der Blutflusssimulation zu-
geordnet werden konnen. Dazu gehoren insbesondere die rdumliche Diskretisierung,
Fluid-Parameter, Wahl und Einstellungen des Stromungslosers und Randbedingun-
gen, siche auch Abschnitt 3.1.2.

Bluteigenschaften

Dichte und Viskositat stellen die stromungsmechanisch relevanten Eigenschaften von
Blut dar. Die Dichte ist messtechnisch einfach zu erfassen und kann im Rahmen ha-
modynamischer Simulationen iiber wenige Sekunden als konstant betrachtet werden.
Die Schwankung der Blutdichte aufgrund leicht unterschiedlicher Zusammensetzung
ist gering. Komplexer ist hingegen die Modellierung der Blutviskositéat. Blut ist eines
der Alltagsbeispiele nicht-Newtonscher Fluide, es verfiigt tiber scherverdiinnende,
viskoelastische und thixotrope Eigenschaften infolge seiner komplexen Zusammen-
setzung aus dem fliissigem Bestandteil Blutplasma und den zellularen Bestandteilen
Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten. Das scherverdiinnende Verhalten ist
der dominierende Effekt und resultiert aus der Aggregation von Erythrozyten bei
niedrigen Scherraten. Bei hoheren Scherraten kann Blut als Newtonsch angesehen
werden, die konstante Scherviskositét liegt im Bereich von 3,5-5mPas [COP15].
Den Ubergang markiert eine Scherrate um 100s™!. Bei den hier behandelten Blut-
geschwindigkeiten und Gefafidurchmessern wird dieser Schwellenwert selten unter-
schritten. Der Viskositédtseinfluss wird daher als sekundér eingeschétzt. [SP19]. Den-
noch berticksichtigen einige Studien nicht-Newtonsches Verhalten (z.B. mit dem
Casson- oder Carreau-Yasuda-Modell, hier ist die Viskositdt nur von der Scherrate
abhangig, weitere Bluteigenschaften werden nicht berticksichtigt, sieche auch [FQO09]).
Einen Anhaltspunkt fiir die Haufigkeit nicht-Newtonscher Modellierung bieten die
letzten zwei Wettbewerbe, hier nutzen 12% (3 von 26) [VBST18] bzw. 18 % (3 von
17) [BVJ*19] der Gruppen keine konstante Viskositét.
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Xiang et al. [XTK™12] zeigen anhand von drei Aneurysmen, dass sich die Modellie-
rung nur bei bestimmten Flussbedingungen unterscheidet. Liegen infolge der Mor-
phologie Stagnationsgebiete mit geringen Stromungsgeschwindigkeiten vor, tiber-
schétzt das Newtonsche Modell die Wandschubspannungen. Castro et al. [COP*14]
vergleichen zwei Viskositatsmodelle (Newton und Casson) anhand von zehn Aneu-
rysmen. Die Unterschiede in WSSmean betragen im Mittel 7 %, sowohl am Eltern-
gefafl als auch am bleb des Aneurysmas, wobei das Newtonsche Modell die Wand-
schubspannungen bei ersterem immer unterschatzt und bei zweiterem teils tiber-
und unterschatzt. Die Unterschiede sind aber nicht statistisch signifikant. Khan et
al. [KSV17] vergleichen Unterschiede infolge unterschiedlicher Viskositatsmodellie-
rung und numerischen Losung. Sie kommen zu dem Schluss, dass nicht-Newtonsche
Effekte vernachléssigbar sind (Fehler fir WSSmean, MWSS und OSImean von im
Mittel 6 %, 3% und 10 %) und die Einstellungen des Stromungslosers eine grofe-
re Auswirkung auf die Beschreibung der Himodynamik haben. Saqr et al. [Saq20;
SMT*19; SRT*20] dokumentieren hingegen grofie Unterschiede infolge unterschied-
licher Viskositatsmodelle. Sowohl fiir Arterien als auch fiir intrakranielle Aneurys-
men finden sie Abweichungen in den Wandschubspannungen bis ca. 30 %.

Einlassrandbedingung

Am Einlass des zu betrachtenden Stromungsgebiets werden iiblicherweise zeitabhan-
gige Geschwindigkeits- oder Volumenstromkurven definiert. Diese lassen sich mit di-
versen Parametern quantifizieren [DWK™ 18], zeichnen sich im Wesentlichen jedoch
durch die Flussrate und die Kurvenform iiber den Herzzyklus aus. Einige Studien
legen patient:innenspezifische Doppler-Ultraschall- oder PC-MRA-Messungen zu-
grunde, aber meist fehlt diese Information. Hinzu kommt, dass einzelne Messungen
nicht repréasentativ sind und nicht alle Umstande und Lebenssituationen abdecken.
Daher werden meist Flusskurven aus der Literatur entnommen und die Flussrate
bezogen auf den Gefadurchmesser skaliert [CBB*18; VPK™15]. Dies basiert in der
Regel auf dem Potenzgesetz D

Q=0Qz" ﬁ ) (4-1)

%]

mit der mittleren Flussrate ()5 und dem mittleren dquivalenten Gefaldurchmesser
Dy einer Referenzpopulation. ) ist die gesuchte Flussrate bei gegebenem Durch-
messer D. Als Exponent kann n = 0 gesetzt werden, dies entspricht der gleichen
Flussrate wie der Referenzpopulation, n = 1 entspricht der gleichen Reynolds-Zahl,
n = 2 der gleichen Stromungsgeschwindkeit und n = 3 der gleichen Wandschub-
spannung im Elterngefafl. In dem Wettbewerb The 2015 International Aneurysm
CFD Challenge verwendete die Mehrheit von insgesamt 26 Gruppen die Annahme
n=2(n=0:6 Gruppen, n = 1: 2, n = 2: 10, n = 3: 4, sonstige: 4) [VBST18].
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Valen-Sendstad et al. [VPK*15] und Chnafa et al. [CBB*18] untersuchen anhand
von 37 bzw. 25 Aneurysmen den Einfluss einiger Skalierungsmethoden auf die Ha-
modynamik. Das quadratische Gesetz (n = 2) ist besser geeignet, physiologische
Bedingungen abzubilden und ist daher den anderen untersuchten Ansétzen (n = 0
und n = 3) vorzuziehen. Trotzdem kénnen absolute Wandschubspannungen und ihre
Instabilitdten abweichen, teilweise iiber 50 %. Die Normalisierung der Wandschub-
spannung reduziert diese Abweichungen.

Diverse Studien vergleichen kiinstliche Einlassrandbedingungen mit patient:in-
nenspezifischen, gemessenen Flusskurven. Diese gelten zwar als Goldstandard, stel-
len gleichzeitg nur eine Momentaufnahme unter bestimmten Bedingungen (in Ruhe
und horizontale Lage) dar. Jansen et al. [JSP*14] halten diese gemessenen Ein-
lassrandbedingungen fiir notwendig. In ihrer Studie an 36 Aneurysmen werden je-
weils die Flusskurven einer PC-MRA-Messung mit einer generischen (mit Skalie-
rung der Flussrate) verglichen. Medianabweichungen von 28 % (WSSmean), 18 %
(OSImean) und 11 % (OSImax) sowie qualitative Unterschiede treten auf. Marzo et
al. [MSL"11] wenden drei unterschiedliche Einlassrandbedingungen (patient:innen-
spezifische PC-MR-Messungen, ein 1D-Zirkulationsmodell und Skalierung auf Basis
der Wandschubspannung am Einlass, n = 3) auf fiinf Aneurysmen an. Die doku-
mentierten Abweichungen liegen im Bereich von 20 % fiir OSImax und WSSnorm
sowie 30-60 % fir Vmean und Vmax. Fiir normalisierte Parameter sind, aus Sicht
der Autor:innen, auch kiinstliche Randbedingungen geeignet.

Xiang et al. [XSM14] bewerten die Form der Flusskurve (bei gleichem Volumen-
strom) als vernachldssigbar. Die Konturen der Wandschubspannung bei vier unter-
suchten Aneurysmen sind fast identisch, auch gegeniiber stationdren Simulationen.
Quantitative Unterschiede bewegen sich um 1%, maximal 5 %. Dafiir zeigt der lo-
kale OSI deutliche Unterschiede. Dies wird von Sarrami-Foroushani et al. [SLGT16]
bestétigt, der Einfluss der Kurvenform auf die WSSmean ist begrenzt, Bereiche mit
instabilem, lokal multidirektionalem Fluss sind davon jedoch ausgenommen. Karmo-
nik et al. [KYD'10] weisen dagegen moderate Abweichungen von 15 % (WSSmean)
und 7,5 % (OSImean) nach, wenn eine idealisierte statt patient:innenspezifische Kur-
venform genutzt wird.

Najafi et al. [NCB*20] vergleichen vier unterschiedliche Einlassrandbedingungen
fiir 24 Aneurysmen durch systematische Variation der Flussrate (patient:innenspezi-
fische PC-MRA-Messung versus Durchschnittswert) und der Flusskurvenform (pa-
tient:innenspezifische PC-MRA-Messung versus reprasentativer Kurvenform). Der
Vergleich der vollstdndig patient:innenspezifischen mit der generischen Einlassrand-
bedingung zeigt Abweichungen von im Median 32 % fir WSSmean und 25% fir
OSI. Allein die Umstellung der generischen auf die patient:innenspezifische Fluss-
rate reduziert die Abweichungen in WSSmean nahezu vollstandig. Umgekehrt fithrt
die Kombination von patient:innenspezifischer Kurvenform und generischem Volu-
menstrom nur zu geringen Abweichungen des OSI. Auch Li et al. [LWT™20] zeigen
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auf Basis einer Studie tuber 156 Aneurysmen, dass generische Flusskurven ande-
re hamodynamische Ergebnisse liefern. Dies hat jedoch wenig Auswirkung auf eine
Klassifizierung von nicht- und rupturierten Aneurysmen anhand hdmodynamischer
Parameter, sodass diese Abweichungen fiir eine Rupturbewertung wahrscheinlich
nicht ausschlaggebend sind.

Laut Durka et al. [DWK™"18] sind patient:innenspezifische Flusskurvenformen
jedoch so unterschiedlich, dass sie nicht durch eine einzelne reprasentative Kur-
ve abgebildet werden konnen. Eine Parametrisierung von 272 Kurven ergibt eine
Klassifizierung in acht charakteristische, die zur Beurteilung der himodynamischen
Unsicherheit verwendet werden konnen. Insbesondere das Patient:innenalter spiegelt
sich auch in dem Kurvenverlauf bzw. den Kurvenparametern wider [HWX*10].

In welcher Art die Randbedingung am FEinlass definiert wird, ob als tiber den
Querschnitt konstante Geschwindigkeit, parabolisches oder Womersley-Profil, hat ei-
ne untergeordnete Bedeutung, solange ein entsprechend langer Einlass vorhanden ist,
damit sich ein natiirliches parabolisches Profil entwickeln kann [HKK*15; VPK*15].
Ferner kann auf ausschlieSlich stationédre Simulationen zuriickgegriffen werden, wenn
nur zyklusgemittelte Metriken erforderlich sind [GLM™14]. Dies schliefit jedoch Pa-
rameter wie OSI aus und ldsst wenig Riickschliisse auf die Stabilitdt des Flusses
zu.

Wandrandbedingung

Arterien bestehen aus mehreren Schichten und sind komplex aufgebaut [GOHO06].
Als Komposit aus Elastin, Kollagen, glatten Muskelzellen ergibt sich ein nichtline-
rares Spannungs-Dehnungs-Verhalten. Axiale Vorspannung sowie Eigenspannungen
im unbelasteten Zustand fithren zu einer giinstigen Spannungsverteilung unter Last.
Hinzu kommt, dass sich die Gefdafle in Remodellierungsprozessen der Belastung an-
passen. Infolge von Alterung und Krankheit finden ebenfalls individuelle Verdnde-
rungen statt. Die Wénde von zerebralen Aneurysmen unterscheiden sich zwar von
Arteriengewebe, sind in der Regel jedoch auch sehr heterogen und umfassen dicke,
atherosklerotische oder hypoplastische neben sehr diinnen Regionen mit variierenden
Materialparametern [CDC*15; CSA*11; FTP*12; NVT+21; NWH™19; RDAT15].
Heutige Bildgebungsverfahren in der klinischen Anwendung kénnen diese geome-
trischen Details nicht auflésen, auch die patient:innenspezifischen Materialparameter
sind unbekannt. Deshalb ist eine Integration einer flexiblen Wand in die Simulation
(Fluid-Struktur-Interaktion) nur mit vielen Vereinfachungen und Annahmen mog-
lich, siehe Kapitel 7. Dies kann als problematisch angesehen werden, da die Ruptur
in der Gefaflwand stattfindet; in dem Moment, in dem eine lokale Spannung die lo-
kale Belastungsgrenze tibersteigt. Die Verkniipfung der Strémungsmechanik mit der
Ruptur gelingt dafiir iiber die Wandschubspannung, die als Trigger fiir die Remodel-
lierung der Aneurysmawand fungiert, siehe Abschnitt 2.4.2. Damit liegt der Fokus
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nicht mehr auf dem Rupturzeitpunkt, sondern der generellen Evaluation der Stabili-
tét eines Aneurysmas und ob Anzeichen fiir Veranderungen vorliegen, insbesondere
fiir Aneurysmawachstum.

Die Annahme der starren Wand fiihrt nicht nur dazu, dass keine Wandspannungs-
verteilung bekannt, sondern auch keine Wandbewegung moglich ist, die sich auch
auf die Stromung auswirken konnte. Wandbewegungen sind messbar und werden
auch im Kontext der Ruptur diskutiert [KZS*18; VET15]. Eine erhohte Wandbe-
wegung bzw. Pulsation kann auch auf nachgiebigere Gefafle hinweisen und somit
als moglicher Indikator fir eine Rupturrisikobewertung fungieren [SEA*14]. Die
gemessene Wandbewegung kann ebenfalls fiir die Stromungssimulation genutzt wer-
den, indem diese als zeitabhdngige Randbedingung fiir die Wand aufgepragt wird.
Dann sind weder Wanddicke und Materialparameter noch iiberhaupt eine Struk-
tursimulation notwendig. Die Auswirkungen auf die Himodynamik sind aber nur
gering [DOCT06; SLPT10]. Die Verteilung der Wandschubspannung zeigt nur kleine
Anderungen, starre Winde tendieren zu einer leichten Uberschiatzung. Am Beispiel
von zwei Aneurysmen an der Arteria basilaris zeigen sich keine relevanten Anderun-
gen in den Flussmustern, dem Eintrittsstrahl oder dem Bereich des Strahlaufpralls
auf die Aneurysmawand.

Die Schwierigkeit der Erfassung von Wandaufbau, -eigenschaften, -bewegung so-
wie die gesteigerte Komplexitat der Simulation in Kombination mit dem geringen
Einfluss auf die Himodynamik sprechen fiir die Annahme starrer Gefawéande. Insbe-
sondere in grofleren Studien ist die Beriicksichtigung patient:innenspezifischer Wan-
de bisher nicht umsetzbar®. Eine neue Moglichkeit der GefiBwanderfassung konnte
die Anwendung der OCT im neurovaskulidren Bereich darstellen, siche Abschnitt 2.3.
Allerdings macht die zweidimensionale Erfassung eine aufwéndige Rekonstruktion
zu einem Volumendatensatz notwendig, wie in Abschnitt 7.2.3 bzw. [GHV*16] dar-
gestellt. AuBlerdem kann das wall enhancement aus Basis von black blood-MRA Hin-
weise auf die lokale Wandbeschaffenheit liefern. Vermutlich sind diese Informationen
jedoch nicht fiir die Wandsimulation geeignet, sondern eher als Biomarker zur Aus-
wertung grofier Kohortenstudien [MSM™19].

Auslassrandbedingung

Viele Studien iiber die Aneurysmahémodynamik verwenden an den Geféflauslédssen
als Randbedingung einen konstanten Druck (haufig 0 Pa). Das ist unproblematisch,
solange die Stromungsgebiete hinreichend klein sind und nur die unmittelbar an das
Aneurysma angrenzenden Gefafle berticksichtigt werden oder nur ein einziger Aus-
lass vorhanden ist. Mit umfangreicheren und giinstigeren Rechenkapazitéten steigt
aber die Grofle des Stromungsgebiets, fiinf Auslédsse oder deutlich mehr sind nicht

3Dagegen ist die Betrachtung der Wandspannungen beispielsweise bei der Untersuchung von Aortenaneu-
rysmen einfacher méglich und vielversprechend [Gas16]. Auflerdem lassen sich mittels inverser Finite-
Elemente-Simulation Materialparameter bestimmen [NCN*20; WDK™ 16].
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uniiblich. Dann fithrt die Annahme konstanter Driicke an den Ausldssen mitun-
ter zu unphysiologischen Ergebnisse, weshalb von der Verwendung abgeraten wird
[CBP*18; SVBT19]. Laut den Wettbewerben [BVJT19; VBST18] nutzt die Mehr-
heit diese Randbedingung trotzdem: 18 von 26 bzw. 9 von 17 Gruppen (jeweils
vier Gruppen nutzen das Potenzgesetz nach Murray und vier Gruppen ein sonstiges
Verfahren).

Alternativ ist eine Skalierung der Flussraten auf Basis der Gefaldurchmesser
moglich, dhnlich zur Einlassrandbedingung (Abschnitt 4.1.2). Die zugrundeliegende
Annahme geht auf Murray [Mur26] zurtick und besagt, dass der Zusammenhang
zwischen lokaler Flussrate (); und lokalem Durchmesser D; mit einem Potenzgesetz

ZQéi B (ZDll?z‘)n (4.2)

Fiir den Exponent n wird ein Bereich von 2 bis 3 angenommen, dann ist der Ener-

beschrieben werden kann:

gieaufwand des Bluttransports minimal. Chnafa et al. [CBB"17] zeigen, dass in
der Region der MCA und ACA ein quadratisches Potenzgesetz die Flussverhalt-
nisse besser darstellen kann. Dies beeinflusst in erster Linie die Flussaufteilung an
Bifurkationen und damit die Flussrate im Elterngefafl, was sich dann auf die Aneu-
rysmahdmodynamik auswirkt.

Chnafa et al. [CBPT18] schlagen ferner vor, eine durchmesserbasierte Wichtung
nicht an jedem Auslass, sondern an jeder Gefdfibifurkation mit den Flussraten ();
und @), der ausgehenden Gefafle anzuwenden:

@ (Dl)n (4.3)

Q2 D,
Dies reduziert das 3D-Modell im Wesentlichen auf ein einfaches 0D-Netzwerk, und
liefert die dafiir notwendigen Flussraten an den Ausldssen. Im Gegensatz zu den
oben vorgestellten Auslassrandbedingungen ist diese Methode robust gegeniiber un-
terschiedlichen Gefafllingen. Auf Basis hamodynamischer Simulationen von zehn
Aneurysmen wird diese Methode mit dem Ansatz konstanten Drucks und Murrays
Potenzgesetz verglichen. Die Abweichungen betragen im Mittel 40 % fir WSSmean,
21 % fiir nWSSmean und 24 % fiir OSImean.

Saalfeld et al. [SVBT19] erweitern den Ansatz von Chnafa et al. [CBPT18], in-
dem statt der Innenkreisdurchmesser der Geféfle, die tatsiachliche anatomische Quer-
schnittsflache berticksichtigt wird:

o _A (4.4)
Q2 A
Dieser Ansatz (a) wird an acht Aneurysmen mit vier anderen Methoden verglichen:

b) konstanter Druck, c¢) Potenzgesetz mit n = 2, d) Potenzgesetz mit n = 3 und
e) nach Chnafa et al. [CBP*18]). Die Abweichung bezogen auf alle fiinf Methoden
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gemittelt iiber alle acht Aneurysmen betragt 49 % fiir nWSSmean und 22 % fir ICI.
b) und d) tendieren zur Unterschétzung der Parameter. Der Vergleich von b) mit c)
liefert Abweichungen von 36 % fiir nWSSmean und 12 % fir ICI. Die Unterschiede
zwischen a) und c) sind dagegen geringer (9 % fiir nWSSmean und 7% fir ICI).

Diskretisierung und Losung

Selbst bei akkuraten morphologischen Modellen und Randbedingungen wéren Si-
mulationsergebnisse mit Fehlern behaftet. Erstens, liegt der Modellierung eine Dis-
kretisierung der Zeit und des Raumes zugrunde; Zweitens, erfolgt die numerische
Losung der Erhaltungsgleichungen bis zu einem definierten Abbruchkriterium, siehe
Abschnitt 3.1.4. Kleinere Fehler werden mit erh6htem Rechenaufwand erkauft. Hier
gilt es also, fiir eine vorliegende Fragestellung den geeigneten Kompromiss zu fin-
den. So konnen reduzierte Metriken, z.B. zur Abschatzung des Rupturrisikos, auch
mit weniger hoch aufgelosten hdmodynamischen Simulationen genau genug berech-
net werden. Insbesondere zur Erfassung von Stromungsinstabilitdten sind dagegen
spezielle Einstellungen notwendig, um die Auswirkung auf biomechanische Stimu-
li zu untersuchen [SHFT13; VS14]. Auflerdem konnen in Losungsalgorithmen im-
plementierte Stabilitdtsmechanismen dazu fithren, dass Instabilitdten unterdriickt
werden [KVS15].

Dennis et al. [DKD17] untersuchten die Losungssensitivitét fir die Zeitschrittwei-
te und das Abbruchkriterium anhand von drei intrakraniellen Aneurysmen. Bereits
eine Zeitschrittweite von 10™* s und ein (softwarespezifisches) Abbruchkriterium von
107° fithren zu Fehlern von weniger als 1%, bezogen auf eine hochaufgeloste Refe-
renz. Untersucht wird die Verteilung der Wandschubspannungen und die Stromungs-
geschwindigkeit. Die Kombination von 1073s und 10~* bildet zwar die dominanten
Stromungsstrukturen ab, erreicht aber quantitative Fehler von 20 %.

Hodis et al. [HUST12] nutzen fiinf unterschiedliche raumliche Vernetzungen und
schiatzen den Fehler auf Basis der Richardson-Extrapolation. Sie finden maximale
Fehler zwischen 12 % und 16 %, selbst bei der feinsten Vernetzung. Diese ist mit
0,08 mm allerdings fiir heutige Verhéaltnisse nicht mehr der Mafstab. Zudem ist
der geschétzte Fehler stark von der Komplexitit der Aneurysmaform abhéangig. Die
Empfehlung, fiir jedes einzelne Aneurysma eine Gitterabhéngigkeitsstudie durchzu-
fithren, ist in der angestrebten klinischen Anwendung nicht umsetzbar. Hier ist eine
konservative Herangehensweise besser geeignet, eine grundsétzlich feine Diskretisie-
rung erhoht zwar die Berechnungszeiten, spart gleichzeitig aber (meist manuelle)
Bedienungszeit fiir die Ermittlung der geeigneten Diskretisierung [SP19].

Zur Abschétzung der Unsicherheiten infolge sehr unterschiedlicher Ansétze in der
Diskretisierung und Loésung sind internationale CEFD-Wettbewerbe aufschlussreich.
Im Rahmen der The ASME 2012 Summer Bioengineering Conference CFD Challen-
ge fithrten 27 teilnehmende Gruppen die hamodynamische Simulation eines Riesena-
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neurysmas durch [SHFT13]. Geometrie, Randbedingungen und Fluideigenschaften
sind vorgegeben. Damit kénnen Abweichungen der Diskretisierung und Losung zu-
geschrieben werden, abgesehen von der Art der Einlass-Definition (konstantes oder
parabolisches Stromungsprofil, ggf. mit normaler Extrusion des Einlassquerschnitts)
und Auswertungsfehlern. Der errechnete Druckabfall ist konsistent und weicht ty-
pischerweise um weniger als 10 % ab. Die Stromungsdetails zeigen hingegen eine
groflere Variation.

Ahnliche Grundvoraussetzungen sind auch in der The Computational Fluid Dy-
namics Rupture Challenge 2013 gegeben [BRBT15; JBST15]. Zwar liegt der Fokus
hier auf der Identifikation des rupturierten Aneurysmas und der Rupturstelle, aber
in der zweiten Phase sind fiir zwei Aneurymen erneut Geometrie, Randbedingungen
und Fluideigenschaften vorgegeben. Unterschiede im Druck- und Geschwindigkeits-
verlauf resultieren demnach aus der Diskretisierung und Losung, abgesehen von der
Art der Einlass-Definition und Auswertungsfehlern. Einige Losungen sind wegen
offensichtlicher Fehler exkludiert. Die Standardabweichungen von Druck- und Ge-
schwindigkeitsverlaufen gegeniiber dem Mittelwert aller ibrigen Ergebnisse betragen
zwischen 4,6 % und 12,2 %.

Beiden Wettbewerben ist gemein, dass sich die Erfahrungsstufen der beteiligten
Gruppen sehr unterscheiden, woftir die Ausreifler ein Indiz sind. Dies kann eben-
falls als ein Grund fiir die hohen dokumentierten Unsicherheiten gesehen werden.
Andererseits sind die untersuchten Metriken (Druck und Geschwindigkeit, zyklusge-
mittelt oder zu systolischem Maximum) sehr simpel und eine integrale Betrachtung
gleicht Unterschiede leichter aus.

Laut Retarekar et al. [RRB™15] sind sogar stationdre Simulationen in der Lage,
viele der iiblichen hédmodynamischen Parameter zu berechnen. Die Erfassung des
OSI oder Instabilitaten schliefit dies jedoch aus. In den vergangenen Wettbewerben
wahlten sogar 58 % [VBS™18] bzw. 30 % [BVJT19] der teilnehmenden Gruppen einen
stationdren Ansatz.

Aufgrund der unterschiedlichen Loéser-, Elementtypen, Strategien zur Netzver-
feinerung und Zielgroflen, ist es folglich schwierig, allgemeingiiltige Richtlinien zu
definieren [SP19]. Wahrend bei einer Finite-Volumen-Diskretisierung eine reduzier-
te ZellgroBe die Losung verbessert, kann dies bei Verwendung Finiter-Elemente
durch eine Erhohung der Element-Ordnung erreicht werden [BPC*18]. Jedoch kann
die Einhaltung von Mindestanforderungen zumindest grofie Fehler verhindern. Laut
[BSV*19] miissen fiir ibliche himodynamische Simulationen die Zellgrofe 0,1 mm
und die Zeitschrittweite 1 ms oder kleiner sein, um die zeitabhéngigen Stromungs-
und Wandschubspannungsphanomene abbilden zu kénnen.
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4.1.3 Analyse der Blutflusssimulationen

Der Vergleich unterschiedlicher Studien wird nicht nur durch unterschiedliche Si-
mulationsablaufe oder Randbedingungen erschwert. Auch die Wahl, Definition und
Bezeichnung hamodynamischer Parameter erschweren die Vergleichbarkeit von Er-
gebnissen erheblich [LSBT19] und kénnen die Leistungsfahigkeit von Modellen zur
Rupturrisikobewertung einschranken [LBM12]. Eine kurze Einordnung dartiber fin-
det sich im ersten Abschnitt. Die folgenden Abschnitte gehen auf zwei grundsatzli-
chere Quellen fiir Unsicherheit ein, die Definition des Aneurysma-Ostiums und des
Elterngefifles.

Wahl und Definition hamodynamischer Parameter

Zunéchst unterscheiden sich Studien allein dadurch, welche hdmodynamischen Pa-
rameter untersucht und deren Ergebnisse auch berichtet werden. Wahrend é&ltere
Studien eher wenige und einfache Parameter beriicksichtigen, wurden mit der Zeit
viele neue Parameter vorgeschlagen, die auch Normalisierung oder Zeitabhangigkeit
beriicksichtigen. Eine Auswahl hdufig verwendeter himodynamischer Parameter im
Kontext der Simulation intrakranieller Aneurysmen ist in Abschnitt 3.2 vorgestellt,
siehe insbesondere Tabelle 3.1 und 3.2.

Auflerdem enthalt die Literatur mitunter identische Namen fiir unterschiedliche
Parameter oder unterschiedliche Namen fiir gleiche Parameter. Dies ist zwar nur eine
Frage der Nomenklatur und erschwert die Vergleichbarkeit, statt sie zu verhindern.
Standardisierung wiirde dies jedoch erleichtern.

Schwieriger ist dagegen der Umgang mit hdmodynamischen Parametern, deren
Berechnungsgrundlage sich unterscheiden. Liang et al. [LSBT19] fiithrt LSA als Bei-
spiel an, also den Oberflaichenanteil des Aneurysmas mit Wandschubspannungen
unterhalb eines Schwellenwertes. Dieser wird sehr unterschiedlich definiert: Als fi-
xer Wert, als 10 % von bzw. auf Basis der Standardabweichung der WSSmean eines
Referenzgefifles. Standardisierung kénnte mafigeblich zur besseren Vergleichbarkeit
beitragen. Bis dahin konnten umfangreiche Studien auch verschiedene Definitionen
angeben.

Dariiber hinaus existieren zwei grundsétzliche Definitionen, die fiir eine konsis-
tente Parameterberechnung und Vergleichbarkeit notwendig sind. Das ist zum einen
die Definition des Ostiums als Abgrenzung des Aneurysmas vom Gefafs. Das zweite
ist die Definition des Elterngefafles, das fiir einige Parameter zur Normalisierung
genutzt wird.

Ostium-Definition

Das Ostium differenziert das Aneurysma vom Gefafl. Die Kurve, an der sich Ostium
und GeféaBllumen treffen, wird als Halskurve bezeichnet. Dabei wird davon ausge-
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gangen, dass das Ostium nédherungsweise der urspriinglichen Geféfiwand vor der
Bildung des Aneurysmas entspricht. Praktische Griinde und eine maximal einfache
softwareseitige Anwendung sind die Ursachen dafiir, dass das Ostium oft als ebene
Flache approximiert wird. Im Fall von [VBJ*19a; VBS*18] liegt dies auch daran,
dass unterschiedliche Segmentierungen verglichen werden und die Wechselwirkung
aus Oberflachen-Segmentierung und Ostium ein identisches Ostium fiir alle Segmen-
tierungen eines Aneurysmas notwendig macht.

Ein ebenes Ostium ist jedoch limitiert und besonders bei Bifurkationsaneurysmen
ungeeignet. Die Forschungsgruppe »Hamodynamik«¢ des Forschungscampus STIMU-
LATE der Otto-von-Guericke-Universitdat Magdeburg entwickelte daher eine semi-
automatische Methode zur Detektion der Halskurve und eine Interpolation des Os-
tiums [SBNT18]. Auch die Software Vascular Modeling Tool Kit (VMTK) [APB108]
wird in der Literatur zur Ostium-Detektion genutzt. Basis ist ein Algorithmus zur
Rekonstruktion des urspriinglichen Gefafiverlaufes, um Aneurysmen nachtréglich
kiinstlich zu entfernen [Pic20].

Gleichzeitig ist das konzeptionelle Verstindnis des Ostiums eher ein etablierter
Konsens, ohne einer formalen Definition zu folgen. Somit ist die Bewertung und Ver-
besserung der Ansatze zur Ostium-Definition schwierig und mit einer subjektiven
Komponente behaftet. Eine Standardisierung fehlt bislang. Dies war die Grundlage
fiir die Durchfithrung der Studie VIrtual neck Curve and True Ostium Reconstruc-
tion of Intracranial Aneurysms (VICTORIA) [BBV*21]. 55 teilnechmende Perso-
nen bestimmen mittels einer Webapplikation [BVB*20] die Halskurven und Ostia
von fiinf patient:innenspezifischen Aneurysmen unterschiedlicher Komplexitat. An-
schlieBend werden hdmodynamische Simulationen der Aneurysmen auf Basis der
unterschiedlichen Ostia durchgefithrt und die Abweichungen der himodynamischen
Parameter gegeniiber einer Mediankurve analysiert. Die qualitative Ubereinstim-
mung der Halskurven selbst ist hoch. Aber mit steigender Komplexitat sinkt diese.
Besonders Ostium-nahe Seitengefdfle oder Bifurkationsaneurysmen fithren zu Dif-
ferenzen. Da im Halsbereich oft hohe Wandschubspannungen auftreten, wirkt sich
eine Halskurve, die diese ein- oder ausschlielt, entsprechend auf die himodynami-
sche Parametern aus. Die WSSmean variiert gegeniiber der Median-Halskurve um
maximal 23 %, die mittlere Abweichung liegt tiber 10 %. Dagegen unterscheidet sich
die NIR meist nur um wenige Prozent (abgesehen von einem Aneurysma mit bis zu
33%). Der Einfluss auf den OSI ist gering, nur in einem Fall liegen hohe Werte am
Aneurysmahals vor.

Valen-Sendstad et al. [VBST18] vergleichen die zum Wettbewerb eingereich-
ten WSSmean (unbekanntes Ostium) mit den selbst berechneten (eigene Ostium-
Definition) und finden meist nur geringe Unterschiede. Sie schlieen daraus, dass der
Einfluss der Ostium-Definition fiir WSSmean vernachlassigbar ist.
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Normalisierung mit Elterngefa3

Das Geféafl, an dem sich das Aneurysma befindet, wird als Elterngefafl oder paren-
tales Geféfl bezeichnet. Einige himodynamische Parameter nutzen das Elterngefaf3
bzw. das ,nahe Gefa* fiir eine Normalisierung und folglich fiir eine bessere Ver-
gleichbarkeit unterschiedlicher Aneurysmen. Dariiber, wo genau das parentale Ge-
fafl beginnt und endet, gibt es keinen Konsens, oder zumindest keine einheitliche
Vorgehensweise, wenn iiberhaupt dokumentiert. In Cebral et al. [CMW*11a], wo
viele hdmodynamische Parameter definiert sind, wird mit Verweis auf Shojima et
al. [SOTT04] vom Gefafl bis zu einer Distanz vom Ostium von 1cm ausgegangen
(Abbildung 2.1). Diese Distanz kann sich auf den Schwerpunkt des Ostiums be-
ziehen oder auf seinen Rand. Zudem lédsst sich ein euklidischer Abstand oder eine
Distanz entlang der GefaBmittellinie unterscheiden. Valen-Sendstad et al. [VBS*1§]
verwenden hingegen einen kleinen Gefafabschnitt proximal zum Aneurysma und
ohne Verbindung zum Ostium.

Morales et al. [MB14] weisen auf die variierenden Geschwindigkeiten und Wand-
schubspannungen zwischen den arteriellen Segmenten hin. Die Unterschiede in der
Wandschubspannungen betragen im Mittel 32 %, aber iibersteigen auch 50 %. Dies
beeinflusst entsprechend auch die hdmodynamischen Parameter, welche auf diese
Normalisierung zuriickgreifen.

4.1.4 Gegeniiberstellung und Gewichtung der Unsicherheitseinfliisse

Bereits im Jahr 2005 stellten Cebral et al. [CCAT05] zusammen mit einer Plattform
zur bildbasierten patient:innenspezifischen Analyse der Himodynamik von zerebra-
len Aneurysmen eine grundlegende Sensitivitdtsstudie vor. Diese untersucht, wie
sich hamodynamische Eigenschaften in Bezug auf folgende Variationen verschiede-
ner Variablen iiber den erwarteten physiologischen Bereich dandern:

o Steigerung bzw. Reduzierung der Flussrate am Einlass um 25 %

o Variation der Flussrate in einem bestimmten Gefifast um 25 % zur Anderung
der Flussaufteilung

o Verschluss kleiner Gefafle

o Drei verschiedene Vernetzungen (Grofle der finiten Elemente: 0,4 mm, 0,2 mm,
0,1 mm)

o Variation des Viskositédtsmodels (Newton versus Casson)

o Durchfiihrung der vollstdndigen Bildsegmentierung und -bearbeitung durch

zwel weitere Personen

Das Ergebnis ist eher ein qualitatives Urteil, da die Beurteilung der Hamodyna-
mik auf Klassen basiert, statt zahlenméafiger Parameter. Die Definitionen diverser
hamodynamischer Parameter wurden erst spéter eingefiihrt. Beispielsweise gibt es
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vier Klassen zur Einteilung der Komplexitéit der vorliegenden Flussmuster: 1) stabi-
ler Vektor des Einstromstrahls, ein zugehoriger Wirbel, 2) stabiler Einstrémstrahl,
mehrerer Wirbel, 3) instabiler Einstromstrahl, ein Wirbel, 4) instabiler Einstrém-
strahl, Auf- und Abbau mehrere Wirbel. So fiithren die Variationen zwar zu Ande-
rungen in den Geschwindigkeitsfeldern, die Charakterisierung der Stréomungsmuster
im Aneurysma wird jedoch nicht verdndert. Eine Ausnahme bildet die Morphologie
von Aneurysma und Gefdaflen, dies ist der wichtigste Faktor. In einem Fall hat ein
Unterschied in der manuellen Nachbearbeitung zu substanziell anderen Flussmus-
tern gefiihrt. Aufgrund des nichtlinearen Charakters der Navier-Stokes-Gleichungen
konnen vergleichsweise kleine geometrische Anderungen erhebliche Auswirkungen
auf die Stromung besitzen.

Tabelle 4.2 zeigt eine Gegeniiberstellung der unterschiedlichen Unsicherheitsquel-
len von Steinman und Pereira [SP19]. Neben einer Einschétzung tiber die Wirkung
der Unsicherheit wird das Potential fiir eine Standardisierung geschatzt. Es stellt
ein subjektives Ranking dar, wie auch die Autoren betonen, dennoch bietet es An-
haltspunkte fiir die wesentlichen Einflussgrofien fiir eine akkurate himodynamische
Simulation. Segmentierung und Einlassrandbedingung stellen eine Besonderheit dar.
Beiden wird eine hohe Wirkung bei nur mittlerem Potential zur Standardisierung
zugemessen. Am wenigsten zu standardisieren ist hingegen die Bildmodalitét.

Aus den dargestellten Ergebnissen lassen sich folgende zwei Forschungsfragen
ableiten, diese stehen im Fokus dieses Kapitels und werden in Abschnitt 4.4 wieder
aufgegriffen.

Forschungsfragen

1. Welche Prozessschritte in der computergestiitzten Blutflussquantifizie-
rung intrakranieller Aneurysmen induzieren die stérksten Unsicherhei-
ten?

2. Welche hdamodynamischen Parameter sind robust gegeniiber Unsicher-
heiten?

4.2 Studiendesign

Das Ziel dieses Kapitels besteht in einer systematischen Analyse der Unsicherheiten
bei der simulativen Bestimmung hdmodynamischer Parameter. Bisherige Studien
legten den Fokus auf einzelne oder kombinierter Einflussefaktoren, sodass relati-
ve Fehler und Unsicherheiten schwer zu beurteilen sind. Der tatsidchliche Beitrag
jedes einzelnen Prozessschrittes zur Gesamtunsicherheit bleibt unklar. Damit ist
zudem fraglich, wie gut Ergebnisse verschiedener Forschungsgruppen mit ihren un-
terschiedlichen Software-Programmen, Algorithmen und Arbeitsweisen iiberhaupt
vergleichbar sind. Diese Situation steht im Widerspruch zu den haufig geduflerten
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Tab. 4.2: Einstufung der relativen Bedeutung von Variabilitdt in der patient:innenspezi-
fischen Modellierungspipeline und Aussichten auf Standardisierung, subjektive
Einschatzung von Steinman und Pereira [SP19]. Tabelle tibersetzt nach [SP19].

Merkmal Wirkung der Potential fiir Bemerkung

Unsicherheit  Standardisierung

Bildgebende mittel(?) gering Schwierig, iber Standorte hinweg zu standardisieren,
Modalitat aber wahrscheinlich fur viele Félle in Ordnung. Aus-
wirkung der Uberschitzung des Halses bleibt unklar.

Segmentierung  hoch(?) mittel Gradientenbasierte  Algorithmen objektiver als
Schwellenwerte, aber subjektive Nachbearbei-
tung/Glattung eine grofere Quelle der Variabilitét.

Grofle mittel hoch Vermeidung kurzer Elterngefdfie minimiert die Varia-
Stréomungs- bilitdt aufgrund des Einlassgeschwindigkeitsprofils.
gebiet

Einlass hoch mittel Patient:innenspezifische Daten sind selten. Meta-

Analysen durch Vielzahl von Durchmesserskalie-
rungsgesetzen und Positionen der Durchmessermes-
sung erschwert.

Auslass mittel hoch Skalierungsgesetze besser als weit verbreitete Ver-
wendung von Nulldruck-Randbedingung, aber im-
mer noch empfindlich gegeniiber Trunkierung oder
Position der Durchmessermessung.

Bluteigen- gering hoch Nicht-Newtonsche und/oder patient:innenspezifische

schaften Viskositdt nicht den zusédtzlichen Aufwand wert. Ein-
fach, sich auf Standardwerte fiir Viskositat und Dich-
te zu einigen.

Wandeigen- gering hoch Struktur oder Fluid-Struktur-Modellierung sehr
schaften empfindlich bzgl. (unbekannten) Wandstidrken und
-eigenschaften. Starre Wand fiir CFD geeignet.

Stromungsloser  mittel mittel Einstellungen kommerzieller Stromungsloser oft un-
durchsichtig fiir Anwender. Referenz-Datenséatze zur
Abstimmung notwendig.

Gitterauflésung mittel mittel Verfeinerung von Fall zu Fall unpraktisch. Bestre-
bung, durch konservative Ansétze Personenstunden
auf Kosten von (billiger) Berechnungszeit zu sparen.

Zeitschrittweite  gering hoch 1000 Schritte pro Herzzyklus wahrscheinlich das
Minimum zur Erfassung moglicher hochfrequenter
Flussinstabilitaten.

Aneurysmahals- gering mittel Geringe Auswirkung auf Quantifizierung der hdmo-

definition dynamischen Parameter, aber Konsens tiber Behand-
lung der Gefafle, die Aneurysma verlassen, notwen-
dig.

Wandschub- mittel hoch Konsens iiber Parameterdefinitionen und Normali-

spannungs- sierung notwendig, um gleiche Begriffe fiir unter-

Parameter schiedliche Dinge zu vermeiden.
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Tab. 4.3: Systematische Variationen entlang der Simulationsprozesskette.

Bezeichnung Variation

1 Rekonstruktion EE- vs. HU-Filteralgorithmus zur Rekonstruktion eines Vo-
lumendatensatzes aus 3D-RA-Daten

2 Segmentierung Niedriger vs. hoher Segmentierungsschwellenwert zur De-
tektion der Gefdfilumenoberfliche

3 Glattung Niedriger vs. hoher Parameter fiir globale Glattung der Ge-
falumenoberflache

4 Viskositat Newtonsches vs. Carreau-Yasuda-Modell zur Nachbildung

der Blutviskositét
Einlassrandbedingung Niedriger vs. hoher Volumenstrom am Einstréomrand
Auslassrandbedingung  Null-Druck vs. querschnittsflichengewichtete Auslassrand-
bedingung
Ostium-Definition Ebene vs. rekonstruierter Geféafiverlauf als Ostiumflache

8 Elterngefa-Definition = Anatomische vs. distanzbasierte Definition des Elternge-
faBes/der nahen Gefafumgebung

Forderungen nach mehr Standardisierung in der Aneurysmasimulation, auch um die
Akzeptanz der Methodik zu erhéhen. Moglicherweise liegt hier ein Grund fiir die
teils widerspriichlichen Ergebnisse aus der Literatur.

Auflerdem ist davon auszugehen, dass die hamodynamischen Parameter unter-
schiedlich sensitiv auf die Unsicherheit sind. Im Idealfall lassen sich moglichst robuste
Parameter identifizieren, die fiir das Rupturrisiko-Management besonders geeignet
sind.

Dazu werden acht Prozessschritte systematisch variiert, indem entweder zwei un-
terschiedliche Algorithmen/Methoden verwendet oder jeweils die obere und untere
Grenze eines Parameterraums zugrunde gelegt werden. Diese 2® Variationen fithren
zu 256 Konfigurationen pro Aneurysma. Fiir jede Konfiguration erfolgt eine Simu-
lation und Auswertung. Die acht Variationen ergeben sich aus den in Abschnitt 4.1
identifizierten relevanten Einflussfaktoren. Tabelle 4.3 benennt die Art und Weise
der Variationen.

Einige der in Tabelle 4.2 genannten Ursachen fiir Unsicherheit sind darin nicht
enthalten. Dies ist nicht nur deshalb notwendig, um den Simulationsaufwand im
Rahmen der verfigbaren Ressourcen zu halten (jede weitere Variation verdoppelt
die Anzahl der Simulationen). Folgende Merkmale werden aus erklértem Grund nicht
variiert:

o Bildmodalitat: Nutzung des Goldstandards; keine unterschiedlichen Modalita-
ten vorliegend

o Grofle des Stromungsgebiets: Begrenzung durch Bildausschnitt; konservative
Beriicksichtigung von groflem Gefélabschnitt
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o Wandeigenschaften: Erhoht simulativen Aufwand und Modellierung; Einfluss
auf untersuchte hdmodynamische Parameter begrenzt

o Stromungsloser: Loser wird als valide und Fehler als hinreichend klein ange-
nommen

o Gitterauflosung: Untersuchung anhand ausgewahlter Konfigurationen, siehe
Abschnitt 4.2.5

o Zeitschrittweite: Untersuchung anhand ausgewédhlter Konfigurationen, siehe
Abschnitt 4.2.5

Bei der Auswahl der Variationsgrenzen gilt der Grundsatz, dass nur die geeigneten
Optionen bzw. Parameterrdume beriicksichtigt werden und keine Fehler aufgrund
ungeeigneter Annahmen oder Bedingungen. Diese Auswahl basiert jeweils auf dem
Stand der Forschung, soweit vorhanden. Trotzdem enthélt eine Auswahl teilweise
subjektive Anteile, die im Konsens der Forschungsgruppe entschieden werden. So
ist diese Arbeit als ein Schritt auf dem Weg zur Unsicherheitsquantifizierung und
Standardisierung zu verstehen, kann aber keine absolute Objektivitat liefern, wie
auch Tabelle 4.2 in der dritten Spalte deutlich macht.

4.2.1 Fallauswahl

Um die Aussagekraft dieser Arbeit zu erh6hen und in bestimmten Grenzen die Ver-
allgemeinerbarkeit der Ergebnisse zu priifen, sollen moglichst unterschiedliche An-
eurysmen berticksichtigt werden. Dabei unterscheiden sich Aneurysmen und Pati-
ent:innen in diversen Merkmalen. Einige sind fiir eine himodynamische Simulation
nicht spezifisch, wie beispielsweise das Patient:innenalter oder Vorerkrankungen.
Aber in der klinischer Praxis werden sehr unterschiedliche Risikofaktoren herange-
zogen, um nach der Diagnose eines asymptomatischen Aneurysmas die geeignete
Behandlung auszuwéahlen. Wesentliche morphologische Merkmale fiir das Ruptur-
risiko sind AneurysmagroBle und -form, die auch in den PHASES score bzw. den
UIATS einbezogen werden, siche Abschnitt 2.4. Vor diesem Hintergrund erfolgte
die Auswahl von vier moglichst unterschiedlichen Aneurysmen auf Basis von Gro-
e und Form gemeinsam mit dem zu dem Zeitpunkt leitenden Oberarzt Dr. Oliver
Beuing der Klinik fiir Neuroradiologie der Universitatsklinik Magdeburg. Zuséatzli-
che Kriterien sind optimale Kontrastierung, wenige Artefakte und eine ausgepragte
Aneurysmahalsregion. Dadurch wird der manuelle Nachbearbeitungsaufwand redu-
ziert, welcher durch subjektive Entscheidungen wenig reproduzierbar ist. Die in Ab-
bildung 4.4 dargestellten Aneurysmen 1-4 charakterisieren die Merkmale klein und
rund, klein und unrund, groff und rund bzw. grof§ und unrund. Die morphologischen
Parameter zur quantitativen Beurteilung sind in Tabelle 4.4 gelistet. Aneurysma 2
und 4 sind rupturiert, die ibrigen unrupturiert.
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Aneurysma 1 Aneurysma 2 Aneurysma 3 Aneurysma 4

Abb. 4.4: Die vier ausgewéhlte Aneurysmen unterschiedlicher Groéfie und Form.

Tab. 4.4: Morphologische Parameter der ausgewéhlten Aneurysmen. Der maxima-
le Durchmesser quantifiziert die Grofle und size ratio (maximale Ho-
he/Gefafdurchmesser) bzw. aspect ratio (orthogonale Hohe/Halsdurchmesser)
charakterisieren die Form.

Aneurysma
Merkmal Einheit 1 2 3 4
Maximaler Durchmesser mm 3,2 4,7 81 11,6
Size ratio - 0,7 35 43 5,1
Aspect ratio — 0,7 20 1,5 22

4.2.2 Variationen
Rekonstruktion der 3D-RA-Rohdaten

Die 3D-RA-Patient:innendaten fiir dieses Kapitel stammen, wie oben beschrieben,
aus der Neuroradiologischen Klinik der Universitatsklinik Magdeburg. Die Diagno-
stik erfolgte mit einem AXIOM Artis-System der Firma Siemens Healthineers AG
(Erlangen, Deutschland). Damit ist auch die Rekonstruktion beschrankt auf die
vom Hersteller implementierten Filter. Entsprechend stehen, wie schon in Glafler et
al. [GBV*16] und Berg et al. [BSV*17], die zwei Filtertypen Hounsfield Units und
FEdge Enhanced zur Verfigung. Hinzu kommen jeweils verschiedene Filtercharakte-
ristiken (sehr scharf, scharf, normal, weich, sehr weich).

Eine Nennung der verwendeten Rekonstruktion hat sich in der Literatur noch
nicht etabliert. Moglicherweise ist die Notwendigkeit dieses Arbeitsschrittes und die
damit verbundenen Unsicherheiten den Autor:innen vielfach gar nicht bewusst. Da-
her erlaubt die Literatur keine Riickschliisse auf die am héufigsten verwendeten
Verfahren. Die Festlegung der Variation erfolgt daher anhand von Erfahrungen in
der Anwendung und Herstellerempfehlungen.
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Eine scharfe Charakteristik erfordert zu viel manuelle Nachbearbeitung der Ober-
flache, wodurch neue Unsicherheit entsteht. Die weiche Charakteristik ist eher fur
die Darstellungszwecke geeignet und hat Schwierigkeiten, kleine Gefafle abzubil-
den [BSVT17]. Der Hersteller empfiehlt dementsprechend die Charakteristik »nor-
mal¢« mit dem Filter Hounsfield units und es ist davon auszugehen, dass dies in der
Anwendung umgesetzt wird. Als zweite Variation wird der Filter edge enhanced mit
der Charakteristik normal ausgewéhlt. So ist eine Gegeniiberstellung der tatséch-
lichen Filteralgorithmen gegeben. Die in Abschnitt 4.2.1 présentierten Datensétze
wurden entsprechend rekonstruiert und exportiert. Aus den vier Aneurysmen folgen
acht rekonstruierte Datensatze.

Segmentierung der pathologischen GefaBabschnitte

Die Segmentierung beschreibt die Detektion einer Oberflache auf Basis lokaler Grau-
werte. Alle Voxel oberhalb eines Schwellenwertes markieren das Gefafllumen, alle
unterhalb sind entsprechend die Umgebung. Diese Grenzflache entspricht spéater der
GefaBwand. Pro Aneurysma sind vier Segmentierungen zu erstellen, pro Rekon-
struktion jeweils ein oberer und unterer Schwellenwert. Ein hoherer Schwellenwert
verschiebt die GefdBwand ins Innere und reduziert das Gefdaivolumen. Dabei sind
die Schwellenwerte von Gefdfimorphologie und Bildgebung abhingig und lassen sich
nur in bestimmten Grenzen variieren, ohne dass Artefakte auftreten. Zu hohe Werte
fithren zu unrealistischen Hohlrdumen und Zerkliiftungen der Oberfliche. Zu nied-
rige Werte resultieren in Verschmelzungsartefakten von Oberflichen angrenzender
Geféfle. Dementsprechend erfolgt die Festlegung der Schwellenwerte fiir die jeweils
erste Rekonstruktion. Um die Segmentierungen der jeweils zweiten Rekonstruktio-
nen vergleichbar zu machen, werden die Schwellenwerte dort so ausgewéhlt, dass
ein Kontrollsegment des Gefafles das identische Volumen aufweist, siche Tabelle 4.5.
Dadurch ist sichergestellt, dass jeweils der hohe und niedrige Schwellenwert bei un-
terschiedlichen Rekonstruktionen vergleichbar ist. Die finale Segmentierung wird
mit MeVisLab 3.2 (MeVis Medical Solutions AG, Bremen, Deutschland) [RBH"11]
durchgefiihrt.

Teilweise werden unter dem Begriff Segmentierung zusatzlich die Nachbearbei-
tung der Oberflache eingeschlossen. Die Nachbearbeitung fiir eine moglichst realisti-
sche Gefafmorphologie umfasst typischerweise eine Neuvernetzung bzw. angepasste
Triangulierung (kiinstliche Erhoéhung der Auflésung), die Entfernung lokaler Ar-
tefakte und eine globale Glattung der Oberflache. Diese Nachbearbeitung erfolgt
jedoch in einem separaten Schritt, um den Einfluss auf die Simulationsergebnisse

genauer zu differenzieren.
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Tab. 4.5: Segmentierungsparameter und resultierendes Volumen im Kontrollsegment
(EE: edge enhanced, HU: Hounsfield units).

Aneurysma  Rekonstruktion Grauwertmitte Grauwertbreite Volumen in mm?®

E 0,22 0,05 53,51

) 0,28 0,05 50,04
U 0,3383 0,08 53,51

0,4087 0,08 50,03

BE 0,1875 0,0325 56,98

) 0,2600 0,0625 51,30
U 0,2944 0,0675 56,99

0,3764 0,1050 51,30

E 0,245 0,1 14,20

5 0,280 0,1 12,65
U 0,31450 0,1 14,21

0,35663 0,1 12,65

BE 0,20 0,05 40,04

A 0,24 0,05 38,03
U 0,3164 0,05 40,04

0,3617 0,05 38,04

Nachbearbeitung und -glattung der GefaBoberflachen

Die Glattung der Oberflache ist Teil der Nachbearbeitung, die sich an die Segmen-
tierung anschlieft. Eine Nachbearbeitung ist aus zwei Griinden notwendig. Zunéchst
sind kleine lokale Artefakte und Defekte manuell zu beseitigen. Dies unterliegt sub-
jektiven Einfliilssen und kann neben einer guten Segmentierung durch die Bildgebung
mafgeblich beeinflusst werden. Entsprechend den in Abschnitt 4.2.1 beschriebenen
Kriterien fiir die Fallauswahl ist hier kaum manuelle Nachbearbeitung notwendig.
Der zweite Grund liegt in der Oberflichenqualitit der segmentierten Daten. Auflo-
sungsbedingt weist die Oberflache in der Regel eine teils stufige Struktur infolge der
Voxel auf. Eine globale Glattung der Oberflache fithrt zum Ausgleich von segmen-
tierungsbedingten Rauigkeiten der Oberflache. Zusétzlich hilft eine zuvor durch-
gefithrte Neutriangulierung der Oberfliche in gleichméfiige und kleinere Dreiecke
die Qualitdt zu verbessern. Der Arbeitsschritt der Glattung wird mittels Vascu-
lar Modeling Toolkit (VMTK) [APBT08] durchgefithrt. Die verwendete Funktion
vmtksurfacesmoothing basiert auf einem volumenerhaltenden Filteralgorithmus nach
Taubin [Tau95]. Anhand des passband-Parameters ldsst sich der Grad der Oberfla-
chenglédttung variieren. Als obere und untere Grenze fiir eine realistische Abbildung
der Gefaloberfliche wurden anhand von Erfahrungswerten in der Forschungsgruppe
ein passband-Parameter von 0,01 und 0,06 ausgewéhlt.

Mit den ersten drei Variationen (Rekonstruktion, Segmentierung und Glattung)
liegen die finalen morphologischen Gefaimodelle vor, die nachfolgend fiir die Simu-
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Tab. 4.6: Parameter fiir die Blutmodellierung entsprechend [FQ09, Seite 237].

Parameter Formelzeichen Wert
Dichte P 1056 kg m—3
Nullviskositat Mo 0,056 Pas
Endviskositét Noo 0,00345 Pas
Relaxationszeit A 1,902
Flieexponent n 0,22
Yasuda-Parameter a 1,25

lation verwendet werden. Fiir alle vier Aneurysmen sind die jeweils acht morpholo-
gischen Modelle in Abbildung 4.6 in Abschnitt 4.3.1 gezeigt.

Viskositatsmodell

Die meisten himodynamischen Simulationen legen ein Newtonsches Viskositatsmo-
dell zugrunde. Im Rahmen dieses Kapitels soll dem das ebenfalls haufig genutzte
nicht-Newstonsche Carreau-Yasuda-Modell gegentibergestellt werden. Alle Modell-
parameter (und auch die Dichte) entsprechen dem in der Literatur viel zitierten
Kapitel von Robertson et al. in [FQO09, Seite 237], siche Tabelle 4.6. Die Grenzvis-
kositat wird fiir beide Modelle identisch gewahlt.

Einlassrandbedingung

Zur Abbildung der gesamten Variabilitdt der Einlassrandbedingung erfolgt sowohl
die Variation der Flussrate als auch der Flusskurvenform. Dazu werden reprasentati-
ve Flusskurven aus Durka et al. [DWK™ 18] mit moglichst gegensétzlichen Annahmen
ausgewahlt. Diese sind anhand von drei priméren Parametern (Maximalgeschwindig-
keit iiber Zyklus, Differenz zwischen maximaler und minimaler normierter Geschwin-
digkeit, nichtdimensionales Zeitintervall zwischen erstem und zweitem Auftreten ei-
ner mittleren Geschwindigkeit) klassifiziert. Als obere Grenze fiir diese Studie dient
Kurve 2 aus [DWK™ 18], alle drei Parameter sind hoch. Als untere Grenze dient Kur-
ve 6 mit niedrigen Parameterwerten. Die beiden mittleren Flussraten von 4,74 cm? /s
und 3,49 cm?® /s werden wiederum auf die jeweiligen Gefadurchmesser skaliert (siehe
Gleichung 4.1 mit n = 2). Unterschiede im Gefdaquerschnitt (beispielsweise infolge
unterschiedlicher Segmentierungen) resultieren demnach in unterschiedlichen abso-
luten Flussraten. Die Einlassrandbedingung bildet ein sehr breites Spektrum ab,

verglichen mit den anderen Variationen.

60



4.2 Studiendesign

Auslassrandbedingung

Die Variation der Auslassrandbedingung im Rahmen dieses Kapitels basiert auf der
Annahme konstanten Drucks und eine Skalierung der Flussraten mit quadratischem
Potenzgesetz an den Auslédssen. Von der Verwendung von ersterer wird zwar ab-
geraten, siche Abschnitt 4.1.2, gleichzeitig wird sie sehr haufig genutzt. Auch das
Potenzgesetz findet in der Literatur hdufig Anwendung. Daher sind diese beiden
geeignet, die Spannweite der Unsicherheit in bisherigen Studien zu quantifizieren.

Definition des Aneurysmaostiums

Grundsatzlich sind bisher drei verschiedene Methoden zur Ostium-Detektion in der
Forschungsgruppe etabliert. Tabelle 4.7 stellt diese kurz vor und zeigt die daraus re-
sultierenden Ostia beispielhaft fir Aneurysma 1. Insbesondere Methode a) wird in
vielen Studien verwendet. In vielen Féllen ist die Methode auch nicht dokumentiert,
hier ist ebenfalls zu erwarten, dass haufig von einem ebenen Ostium ausgegangen
wird. Diese Héaufigkeit spricht fiir eine Berticksichtigung in diesem Kapitel. Der grof3-
te Unterschied ergibt sich im Vergleich zu Methode ¢), diese wird als zweite Variante
gewahlt. Insgesamt werden zwei Ostia pro Aneurysma erzeugt, siche Abbildung A.1
im Anhang, und auf alle Oberflaichenmodelle (Variation von Rekonstruktion, Seg-
mentierung und Glattung) angewendet. Dies dient der besseren Vergleichbarkeit der
Ergebnisse, obwohl Unterschiede in den Oberflachenmodellen auch zu leichten Unter-
schieden in den Ostia fithren kénnen. Auch die Trennung von Aneurysma (Ostium)
und Elterngefaf3 erfolgt bereits im Pre-Processing innerhalb Simcenter STAR-CCM+
vor der eigentlichen Simulation. Dazu kommt jeweils eine Hiillgeometrie fiir das An-
eurysma mit variierendem Ostium und booleschen Operationen zum Einsatz, siehe
Abschnitt 4.2.4.

ElterngefaB-Definition

Entsprechend den in der Literatur verwendeten Ansédtzen zur Definition des El-
terngeféfles sind in Tabelle 4.8 vier verschiedene Varianten gegeniibergestellt. Da
die Berticksichtigung des Elterngefiafies anhand der 1cm-Distanz sehr verbreitet ist
und gleichzeitig keine Geféle der Umgebung inkludiert sein sollen, wird b) gewéhlt.
Hinzu kommt Methode c); die anatomisch motivierte Definition durch Abgrenzung
vor bzw. hinter der néchsten Gefafiverzweigung ist eine einfache Alternative. Bei
beiden Methoden reicht das Elterngefafl bis an das Ostium heran, im Unterschied
zu Methode d). Die Ostium-Definition entscheidet somit, ob ein Halsbereich noch
zum Aneurysma oder Elterngeféfl zugeordnet ist. Dadurch lasst sie die Wechselwir-
kung zwischen Ostium- und Elterngefaf-Definition entsprechend evaluieren. Abbil-
dung A.2 im Anhang zeigt die resultierenden Elterngefifisegmente.
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Tab. 4.7: Methoden zur Ostium-Definition.

Trennflache Definition Bemerkung Beispiel
a) Ebene Ebene trennt Aneurysma einfache, schnelle Imple-
vom Gefafl mentierung, ungeeignet
fir komplexe Morpholo-
gien, z.B. Aneruysmen
an Gefafibifurkationen
b) Interpolation Halskurve auf Basis einer  verwendet vorhandene
iiber semi-automatischen De-  Gitterknotenpunk-
Aneurysmahals  tektion [SBNT18] und ra- te, damit von lokaler
dienabhéngige Interpola- Auflésung abhingig
tion des Ostiums
c¢) Rekonstruiertes  Rekonstruktion des aufwéndig durch manu-
Gefafl urspriinglichen GefaB- elle Nachbearbeitung
verlaufes zur kiinstlichen
Entfernung des Aneurys-
mas mittels VMTK
Tab. 4.8: Methoden zur Elterngefaf3-Definition.
Basis Definition Bemerkung Beispiel
a) Distanz Euklidische Distanz, Gefafiteil in- reproduzierbar, ein-
nerhalb Kugel mit Radius 1cm um  fach, automatisierbar,
Ostiummittelpunkt bildet Eltern- Nachbargefafie koénnen
gefafl inkludiert sein
b) Distanz 1 cm-Distanz entlang Gefaimittelli- reproduzierbar, auf-

nie und Schnitt normal zum Gefdfl  wéndig

Anatomie Teilung motiviert durch anatomi- bedingt reproduzier-

sche Zuordnung: Geféafibereich zwi- bar, einfacher
schen erster Geféafiverzweigung pro-
ximal zum Aneurysma und kurz
hinter dem Ostium

Anatomie  GefaBabschnitt proximal zum An- Position und Grofle

eurysma

willkiirlich, einfach
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4.2.3 Automatisierung

Zur Gewahrleistung eines effizienten und wenig fehleranfilligen Ablaufs erfolgt die
Simulation samt einigen Vor- und Nachbereitungsschritten automatisiert. Auf Basis
der Makro-Funktionalitiat von Simcenter STAR-CCM+ ist der im Folgenden grob
dargestellte Ablauf implementiert, siche auch Abbildung 4.5:

Simulation

Import Variation

Geometrieinformationen
+  Aneurysmaoberfliche ¢emmmmmm  Rekonstruktion ~ Segmentierung  Glattung

* Hullgeometrie fur Aneurysma e Ostium-Definition
* Hullgeometrie fur Elterngefald ¢emmmm ElterngefaR-Definition

Einstellungen
* Numerisches Gitter
¢ Fluideigenschaften, Randbedingungen, Loser 4mmss=  Viskositatsmodell Auslassrandbedingung

Flusskurve fir Einlassrandbedingung == Einlassrandbedingung
Geometrie- und Gittergenerierung

Lésung Auswertung

Export Morphologie

Hamodynamische Parameter
Gitterinformationen
Diagramme

Abbildungen

Ergebnisfelder

= Hamodynamik
- * Gesamtunsicherheit
* Einflisse der einzelnen Variationen
* Parametersensitivitat

Abb. 4.5: Integration der systematischen Variationen in den automatisierten Simulations-
ablauf.

Import: Zunichst werden alle konfigurationsspezifischen Geometriedateien impor-
tiert. Diese beinhalten die zugehorige Segmentierung, eine Hiillgeometrie fiir
die Ostium-Definition und eine weitere fiir die Elterngefa-Definition. Des Wei-
teren werden die Parameter fiir das numerische Gitter und Einstellungen fiir
Fluideigenschaften, Randbedingungen und Loser geladen. Der letzte Import-
schritt umfasst die zugehorige Einlassrandbedingung in Form einer Tabelle.

Geometrie und Gitter: Aus der Gefiflsegmentierung werden mittels boolescher Sub-
traktion der zwei Hiillgeometrien drei eigenstéindige Gefédfibereiche definiert:
Aneurysma, parentales Gefaf}, restliches Geféafl. Mit dieser Strategie gelingen
konforme Grenzflachen zwischen diesen Bereichen. Das erleichtert auflerdem
die nachfolgende Gittergenerierung anhand der importierten Einstellungen.
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Losung: Nach Auswahl der Losungsalgorithmen und Festlegung aller notwendigen
Einstellungen erfolgt die eigentliche Losung, siehe Abschnitt 4.2.4.

Export: Im Mittelpunkt der Auswertung stehen die hamodynamischen Parameter,
neben diesen werden jedoch noch weitere Daten exportiert. Eine Zusammen-
fassung des generierten Gitters und Verlaufsdiagramme ausgewéhlter Losungs-
und Ergebnisparameter ermoglichen die Uberwachung der Simulation und ggf.
eine Fehlerbehebung. Zuséatzlich werden Abbildungen der Ergebnisse mit defi-
nierten Einstellungen (z. B. Ergebnisvariable, Limits, Farbcodierung, Blickwin-
kel) exportiert, um die spatere Gegeniiberstellung konsistent durchzufiihren.
Zuletzt werden die Ergebnisfelder fiir Druck, Geschwindigkeit und Wandschub-
spannung fiir weitere Analysen ausgeschrieben. Diese Daten stehen anschlieffen

fiir die weitere Auswertung zur Verfiigung.

4.2.4 Simulation

Die vier Aneurysmen mit jeweils 256 Konfigurationen resultieren in 1024 Konfigura-
tionen, die jeweils als transiente hamodynamische Simulation durchgefiithrt werden.
Selbst bei Variation der Ostium- bzw. Elterngefafl-Definition erfolgt eine einstandige
Simulation. Denn diese Definitionen erfolgen bereits vor der Geometrie- und Gitter-
generierung, wie aus Abbildung 4.5 hervorgeht. Das bietet Vorteile in der Geome-
trieseparation und ermdglicht ein ostiumkonformes Gitter zur optimalen Auflésung
der lokalen Stromungsgrofien. Ferner berticksichtigt die Parameterberechnung auf
diese Weise Ergebnisse aller Zeitschritte?.

Die Zeitschrittweite ist so definiert, dass ein Herzzyklus mit 1000 Schritten auf-
gelost wird. Das resultiert in Abhéngigkeit der Flusskurve am Einlass in 0,7-1,0 ms.
Das Abbruchkriterium fiir die inneren Iterationen auf Basis normalisierter Residuen
betrigt 107*. Die raumliche Diskretisierung fithrt zu durchschnittlich ca. 6 Millio-
nen finiten Volumenzellen (Polyeder im Inneren und Prismen an der Wand sowie
den Extrusionen an Ein- und Ausléssen), siche Tabelle 4.9. Dabei variiert die maxi-
male Zellgrofie zwischen 0,059-0,72 mm fir das Aneurysma und das parentale Gefafl
(0,09-0,11 mm im restlichen Geféibereich). Zur Auflsung der wandnahen Stromung
dienen zehn Schichten prismatischer Zellen (sieben im restlichen Geféfibereich). Die
Losung erfolgt mit Simcenter STAR-CCM+ 13.06 unter Annahme laminarer Stro-
mungsbedingungen mit den in Abschnitt 3.1.4 vorgestellten Losern. Dies erfolgt
auf dem High Performance Computing-System Neumann der Otto-von-Guericke-
Universitat Magdeburg. Pro Simulation kommen vier Knoten mit jeweils 16 Kernen
(2x Intel Xeon E5-2630 v3) zum Einsatz. Im Durchschnitt dauert eine Simulation
weniger als 15 Stunden, siehe Tabelle 4.9. Fiir jede Konfiguration erfolgt die Simula-

“Der Export von Ergebnisfeldern zur nachtriglichen Auswertung ist iiblicherweise auf eine kleine Anzahl
von Zeitschritten begrenzt (z.B. 20-30 pro Herzzyklus), um Speicherbedarf und Zeitaufwand fiir die
Speichervorgéange zu limitieren.
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4.2 Studiendesign

Tab. 4.9: Mittelwerte der Zellenanzahl im Aneurysma und dem restlichen Gefafl zur raum-
lichen Diskretisierung sowie mittlere Simulationszeit pro Konfiguration.

Millionen Zellen im Simulationszeit

Aneurysma restliches Geféfl

Aneurysma 1 0,182 5,087 10,9h
Aneurysma 2 0,561 5,646 11,8h
Aneurysma 3 2,652 3,076 12,1h
Aneurysma 4 3,460 3,089 15,4h

tion von drei Herzzyklen; zwei zur Initialisierung und Etablierung einer periodischen

Losung und der dritte zur Auswertung.

4.2.5 Fehler

In Abschnitt 3.3 sind drei Fehlerarten vorgestellt. Die Analyse des Modellierungs-
fehlers ist wesentlicher Kern dieses Kapitels. Untersucht werden Fehler aus der Geo-
metrieerstellung, der Definition der Randbedingungen oder der Parameterdefinition.
Fiir eine exakte Berechnung dieser Fehlereinfliisse fehlt jedoch eine bekannte Refe-
renz. Daher erfolgt die Untersuchung der Fehlerbetrachtung auf Basis der systemati-
schen Variation der bekannten potentiellen Fehlerquellen. Wobei einige davon nicht
betrachtet werden, z. B. die Bildaufnahmemodalitét, siche Begriindungen dafiir am
Anfang des Abschnitts 4.2.

Zur Reduzierung des Diskretisierungsfehlers sind die Handlungsempfehlungen
von Berg et al. [BSVT19] zur Wahl von Zeitschritt- und Gitterweite umgesetzt.
Anhand von Vorstudien mit deutlich hoherer zeitlicher oder raumlicher Auflésung
kann auflerdem der Fehler abgeschatzt werden. Simulationen mit einem Zehntel der
oben definierten Zeitschrittweite fithren iiberwiegend zu Abweichungen von unter
1%. Lediglich fiir Aneurysma 1 liegen sie hoher, bei den hamodynamischen Para-
metern KE, KER und SCI bis zu 7%. Abweichungen gegeniiber einer genaueren
raumlichen Auflosung betragen Werte im Bereich von 3 %.

Der Iterationsfehler wird als vernachlassigbar angesehen. Ebenfalls in Vorstudi-
en konnte das hinreichend genaue Abbruchkritierum fiir eine konvergierte Losung
bestimmt werden. Selbst deutlich niedrigere Residuen verdndern die Ergebnisse nur
deutlich weniger als 1 %.

4.2.6 Auswertung

Im Mittelpunkt der Auswertung stehen morphologische und hdmodynamische Pa-
rameter, die a) hoher Unsicherheit unterliegen und diese anschaulich verdeutlichen
oder b) die sich in der Literatur als relevant fiir die Rupturrisikobewertung heraus-
gestellt haben.
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Die untersuchten morphologischen Parameter sind Volumen (gesamte Geometrie,
nur Aneurysma), NSI und Flacheninhalte (Ostium, Einlass, Ausldsse). Diese dndern
sich nur bei drei der acht Variationen (Rekonstruktion, Segmentierung, Oberflé-
chenglittung). Jedoch veranschaulichen sie die Ursachen fiir Abweichungen in den
hdmodynamischen Parametern.

Der Fokus liegt auf der Auswertung der hamodynamischen Parameter, siehe auch
Abschnitt 3.2. Sechs Parameter quantifizieren die Stromung innerhalb des Lumens:
Vmean, Vmax, KE, KER, NIR, ICI. Weitere sechs Parameter mit Bezug zur Wand-
schubspannung sind WSSmean, WSSnorm, LSA, SCI, OSImean und OSImax.

Zuerst erfolgt die Darstellung der morphologischen Unterschiede infolge der Va-
riationen der Rekonstruktion, Segmentierung und Oberflachenglattung zur Diskus-
sion der daraus resultierenden Effekte auf die himodynamischen Parameter. Nach-
folgend steht die Gesamtunsicherheit im Mittelpunkt. Dazu werden samtliche Er-
gebnisse und deren Streuung analysiert. Dies zeigt die kombinierte Unsicherheit,
die sich aus allen Variationen ergibt. AnschlieSend erfolgt die Darstellung und Dis-
kussion aller hamodynamischen Ergebnisse sortiert nach den acht Variationen. Die
quantitative Auswertung erfolgt mittels MATLAB®2019b (The MathWorks, Inc,
Massachusetts, USA) auf Basis eines paarweisen Vergleiches. Das bedeutet, es wer-
den jeweils nur die zwei Konfigurationen verglichen, die sich in der einen Variation
unterscheiden. Daraus ergeben sich Abweichungen fiir 128 Konfigurationspaare pro
Aneurysma, visualisiert mittels Box-Plots. Die Box-Plot-Whisker decken bei Nor-
malverteilung ca. 99,3 % der Daten ab. Auflerhalb liegen die Ausreifler.

In einigen Fallen werden qualitative Abbildungen zur Diskussion hinzugezogen,
diese entsprechen bei der Gesamtunsicherheit dem Minimum, Median und Maximum
des absoluten Wertes eines himodynamischen Parameters bzw. dem Paar mit der
Medianabweichung aus dem paarweisen Vergleich.

Eine Besonderheit betrifft den Parameter LSA mit dem Wertebereich 0-1 bzw.
0-100 %. Kleine absolute Unterschiede bei niedrigen Werten liefern im paarweisen
Vergleich schnell hohe prozentuale Abweichungen. Dies resultiert in einigen Ausrei-
Bern bei verschiedenen Variationen. Daher werden absolute Differenzen kleiner als
0,01 oder Mittelwerte zwischen beiden Konfigurationen kleiner als 0,02 Abweichung
zu null gesetzt. Die Ergebnisse verdndert dies unterhalb der Gitterungenauigkeit.
Das verhindert Ausreifler nur bedingt, dafiir folgt beispielsweise aus der Kombi-
nation 0 und 0,001 mit dem Mittelwert 0,0005 keine prozentuale Abweichung von
200 %.
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4.3 Ergebnisse und Diskussion

4.3.1 Morphologie

Nur die ersten drei der acht in Abschnitt 4.2 erlauterten Variationen beeinflussen
die Morphologie, also das tatséchliche Stromungsgebiet. Diese Einfliisse werden hier
vorab untersucht, weil sich einige der spateren Abweichungen aus ihnen ableiten
lassen. Dabei ist zu beachten, dass die Wirkung sehr spezifisch fiir die verwendeten
Algorithmen und daher nur bedingt auf andere Arbeitsablaufe iibertragbar ist, siehe
Abschnitt 4.3.13.

Abbildung 4.6 zeigt fiir alle vier Aneurysmen jeweils die acht Konfigurationen,
die aus der Variation von Rekonstruktionsfilter, Segmentierungsschwellenwert und
Oberflaichenglattung resultieren. Unterschiede in Bezug auf die Rekonstruktion sind
insbesondere bei Aneurysma 1 und 4 sichtbar und betreffen den Ubergang zum El-
terngefafl, siehe griine Markierungen. Ein niedrigerer Segmentierungsschwellenwert
wirkt wie eine Ausdehnung der Oberfliche und fiithrt bei allen Aneurysmen zu einem
grofferen Volumen. Sichtbar ist dies z. B. anhand von Aneurysma 2, bei niedrigem
Schwellenwert (alle vier unteren Konfigurationen) liegen Aneurysmaoberfliche und
Seitengefafl naher beieinander, siehe blaue Markierungen. Die Oberflachengldttung
reduziert lokale Unebenheiten. In den gezeigten Bildausschnitten ist der Effekt zwi-
schen starker und geringer Glattung an Aneurysma 4 am deutlichsten, siehe rote
Markierungen. Bei den iibrigen Aneurysmen zeigen sich nur geringe qualitative Un-
terschiede. Zur quantitativen Analyse werden fiir alle Konfigurationen morphologi-
sche Parameter bestimmt, siehe Abschnitt 4.2.6. Mit dem paarweisen Vergleich der
Konfigurationen lassen sich die Abweichungen berechnen. Tabelle 4.10 listet jeweils
den Median der prozentualen Abweichungen entsprechend der Variation auf.

Der erste Parameter, das Gesamtvolumen, hiangt fast nur vom Segmentierungs-
schwellenwert ab, die Abweichungen betragen 5-9 %. Das entspricht der Erwartung,
dass die Segmentierung global wirkt. Nur bei Aneurysma 3 liegt mit 3 % ein nen-
nenswerter Unterschied infolge der Variation der Rekonstruktion vor. Die Glattung
spielt hingegen keine Rolle und erfiillt die Anforderung der Volumenerhaltung (Ab-
schnitt 4.2.2). Hingegen wird das Aneurysmavolumen teils von der Rekonstruktion
(Aneurysma 1 und 3 mit 10% und 5%) und teils von der Segmentierung (Aneu-
rysma 1 und 2 mit 14 % und 11 %) beeinflusst. Abweichungen in der Rundheit der
Aneurysmen, quantifiziert durch den NSI, bleiben unterhalb von 10 % und sind am
groBten bei Aneurysma 1 mit 2%, 5% und 8 %. Die Flache des Ostiums ist bei den
kleinen Aneurysmen von der Segmentierung abhéngig (13 % und 16 %), und bei den
grofien von der Rekonstruktion (17 % und 14 %). Auch hier spielt die Glattung keine
Rolle, da die Halsregionen sehr ausgepriagt sind. Die Aneurysmaoberfliche ist nur
bei kleinen Aneurysmen etwas von Rekonstruktion und Segmentierung abhéngig,
jedoch unterhalb von 10 %.
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Abb. 4.6: Vergleich der Aneurysmaoberflachen bei Variation der Rekonstruktion (EE: ed-
ge enhanced, HU: Hounsfield units), Segmentierung und Glattung. Pfeile zei-
gen Bereiche mit Unterschieden infolge der variierenden Rekonstruktion (griin),
Segmentierung (blau) bzw. Oberflichengléttung (rot). Anmerkung: Ein hoherer
Segmentierungsschwellenwert fithrt zu einem geringeren Volumen.
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Tab. 4.10: Abweichung der morphologischen Parameter infolge der Variation von Rekon-
struktion, Segmentierung und Oberflichengléttung fiir Aneurysma 1-4. Alle
Angaben sind in Prozent und entsprechen dem Median der beriicksichtigen
Konfigurationen (Abkiirzungen: An.: Aneurysma, Ges.: Gesamt, Einl.: Einlass,
Ausl. 1-7: Auslass 1-7).

Volumen NSI Flache

An. Variation Ges. An. Ostium An. Einl. Ausl. 1 2 3 4 5 6 7
Rekonstr. 1 10 2 3 7 1 79 79 3 7 - — —

1 Segment. 8 14 5 13 9 7 43 45 11 19 - - -
Glattung 1 1 0 1 0 1 2 1 0 - - -
Rekonstr. 0 1 1 1 1 1 42 4 27 — - - -

2 Segment. 9 11 3 16 6 7 33 11 2 - - - -
Glattung 1 1 2 0 0 1 10 1 2 - - - -
Rekonstr. 3 5 5 17 2 3 69 3 55 10 61 63 61

3 Segment. 5 3 2 7 2 4 33 11 34 11 33 23 16
Glattung 1 51 2 43 4 49 32 16
Rekonstr. 1 2 4 14 0 1 35 15 2 17 - - -

4 Segment. 5 1 6 2 5 14 9 6 12 - - -
Glattung 1 1 1 0 0 0 1 — - —

Grofle Abweichungen fiir alle drei Variationen ergeben sich fiir die Querschnitts-
flachen enger Gefale. Wahrend grofle Geféafle hauptsachlich von der Segmentierung
beeinflusst werden (z.B. bei Aneurysma 1 der Einlass und die Auslisse 3 und 4),
sind kleine, distale Gefafle sehr anfillig fiir Abweichungen infolge aller Variationen.
Abbildung 4.7 zeigt dies exemplarisch fiir Aneurysma 3, besonders die Rekonstruk-
tion entscheidet tiber die Querschnitte der kleinen Gefdfle. Werte von teils deutlich
mehr als 30 % resultieren in erheblichen Wechselwirkungen mit anderen Variationen.

4.3.2 Gesamtunsicherheit

Zunéchst steht die Gesamtunsicherheit tiber den vollstandigen Ablauf der computer-
gestitzten Blutflussquantifizierung im Fokus. Diese Unsicherheit ergibt sich durch
Kombination aller vorgestellten Variationen, entspricht also der mazimalen Abwei-
chung. Diese maximalen Abweichungen sind nur zu erwarten, wenn hamodynamische
Parameter verglichen werden, die von verschiedenen Arbeitsgruppen mit stark ab-
weichenden Methoden und Vorgehensweisen stammen. Ein Einfluss der einzelnen
Variationen lasst sich hier nicht ablesen, dies wird in den Folgeabschnitten vertieft.

Abbildung 4.8 zeigt die Standardabweichung der hamodynamischen Parameter
normalisiert auf den Median fiir alle Konfigurationen der Aneurysmen 1-4. Diese
Ubersicht vermittelt einen generellen Eindruck, welche Parameter weniger sensitiv
auf die Variationen reagieren und geben erste Anhaltspunkte auf die zweite For-
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a) c)

Abb. 4.7: Darstellung der tiberlagerten Oberflichen fiir Aneurysma 3. Die Abweichung
infolge der Rekonstruktion (a) ist besonders an distalen Gefiflen mit geringem
Querschnitt ausgepriagt. Die Segmentierung (b) wirkt dagegen global. Dazwi-
schen bewegt sich die Glattung (c), welche von den lokalen Radien und Un-
ebenheiten abhéngt. Die rote Oberflache stellt die HU-Rekonstuktion (a), den
hohen Segmentierungsschwellenwert (b) bzw. den niedrigen passband-Parameter
(Glattung) dar (c).
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Abb. 4.8: Gesamtunsicherheit: Standardabweichung der hdmodynamischen Parameter
iiber alle acht Variationen.
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4.3 Ergebnisse und Diskussion

schungsfrage nach der Robustheit der Parameter. Besonders die Parameter ICI,
OSImax und OSImean zeigen Standardabweichungen von tiberwiegend weniger als
20 %. OSImax fallt durch Abweichungen von unter 3 % auf. Wie jedoch Tabelle 4.11
zeigt, liegt der Median sehr dicht am theoretischen Maximum von 0,5. Das bedeutet,
in jeder Konfiguration existiert an irgendeiner Stelle auf der Oberflache ein lokales
Maximum, womit der Aussagewert gering bleibt.

Insgesamt erscheinen die Abweichungen sehr hoch. Fir den Anwendungsfall der
Rupturrisikobewertung ist jedoch vor allem relevant, ob ein Aneurysma infolge der
Abweichungen einer anderen Risikoklasse zugeordnet wird. Cebral et al. [CMW ™ 11a]
werten morphologische und hamodynamische Parameter von 210 Aneurysmen mit
bekanntem Rupturstatus aus und bilden Mittelwerte fiir die Klassen >rupturiert«
und »unrupturiert<. In Abbildung 4.9 sind diese Mittelwerte (horizontale Linien) fir
vier verfiighare Parameter KER, ICI, LSA und SCI° mit den Ergebnissen dieser
Untersuchung (Box-Plots) gegeniibergestellt. Erstreckt sich der Wertebereich eines
Parameters tiber beide Linien, ist die Zuordnung zu einer der beiden Klassen infolge
der Abweichungen nicht eindeutig. In der Mehrheit ist dies nicht der Fall, insbeson-
dere beim Parameter ICI. Nur zweimal (LSA und SCI bei Aneurysma 2) erstreckt
sich der Interquartilsabstand (unteres bis oberes Quartil; Hohe der Box) iiber beide
Linien. Das ist ein Hinweis darauf, dass grole Abweichungen fiir die Rupturrisiko-
bewertung nicht zwangslaufig problematisch sind.
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Abb. 4.9: Box-Plots zeigen die Verteilung der himodynamischen Parameterwerte fiir kine-
tic energy ratio (KER), inflow concentration index (ICI), low shear area (LSA)
und shear concentration index (SCI) fur die Aneurysmen 1-4. Die horizontalen
Linien entsprechen den gemittelten Werten fiir die Klasse srupturiert< (gestri-
chelt) bzw. »unrupturiert«< (durchgezogen) entsprechend [CMW ™ 11a]. Wenn sich
der Parameterwertebereich iiber beiden Linien erstreckt, deutet dies auf eine un-
eindeutige Klassifizierung infolge der Unsicherheit hin.

SFiir die Parameter ICI, LSA und SCI ist der Unterschied statistisch signifikant [CMW ™ 11a].
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Tab. 4.11: Gesamtunsicherheit der zwolf hdmodynamischen Parameter von allen acht Variationen. Aufgelistet ist jeweils Median, Standardabweichung
und prozentuale Standardabweichung fiir Aneurysma 1-4.

Aneurysma 1 Aneurysma 2 Aneurysma 3 Aneurysma 4

Parameter Einheit Median Sd Sdin %  Median Sd  Sd [%] Median Sd  Sd [%]  Median Sd  Sd [%]
Vimean m/s 1,88¢-01  6,726-02 358  6,67e-02 395002 59,2  842-02  3.92-02 46,6 821e-02 26802 32,6
Vmax m/s 5,26e-01 1,38e-01 26,2  5,18e-01 1,55e-01 30,0 7,72e-01 2,29e-01 29,7  4,54e-01  9,91e-02 21,8
KE J 2,11e-07 1,49e-07 70,5 1,93e-07  2,66e-07  137.6 1,22e-06 1,20e-06 99,0  2,59e-06  1,62e-06 62,5
KER - 1,54e-02  7.81e-03 50,6 1,20e-02 1,13e-02 947  3.05¢-01  9.83¢-02 323 24201 6,00e-02 248
NIR - 3,48e-04 1,19e-04 34,2 3,34e-04  1,58e-04 47,2 6,85e-04 2,42e-04 35,4  1,18¢-03  2,80e-04 23,8
ICI - 1,77e-01 1,51e-02 8,5 2,59e+00  6,19e-01 23,9 1,81e+00 2,35e-01 13,0  9,90e-01  9,72e-02 9,8
WSSmean ~ Pa  6,03¢+00  3,37e-+00 558 1,66e+00 1,38¢4+00 83,1 1,99e+00 1,28¢400 64,6 141e+00 6,75e-01 478
WSSnorm - 6,25e-01 1,38e-01 22,1  2,66e-01  2,05e-01 77,1 2,43e-01 4,79e-02 19,7  2,01e-01  3,17e-02 15,8
LSA - 3,60e-01 1,83e-01 50,8 6,81le-01  3,87e-01 56,7  8,50e-01 6,56e-02 7,7 9,04e-01  3,42e-02 3,8
SCI - 3410400  8,40e-01 24,6 4.43¢4+00 868400 1960 1,10e401 4466400 40,3 1,05e+01 1,22e400 11,6
OSTmean - 362e-02  6,156-03 170 3.89¢-02  6,96e-03 17,9  1,56e-02  501e-03 321 3,98¢-02 6,65e-03 16,7

OSImax - 4,82¢e-01 1,25e-02 2,6 4,88e-01  9,65e-03 2,0 4,82e-01 9,17e-03 1,9  4,92e-01  4,88e-03 1,0




4.3 Ergebnisse und Diskussion

Ferner ist interessant, ob die hier untersuchten Aneurysmen mit bekanntem Rup-
turstatus in die richtigen Klassen entsprechend [CMW™11a] einzuordnen sind. An-
eurysma 1 und 4 werden, bezogen auf den Median, bei allen vier Parametern richtig
als unrupturiert bzw. rupturiert klassifiziert. Bei Aneurysma 2 weicht nur SCI in der
Zuordnung ab. Das nicht rupturierte Aneurysma 3 weifit hingegen konsistent Para-
meterwerte auf, die typisch sind fiir die Klasse mit erfolgter Ruptur. Diese Gegen-
iiberstellung ist nur exemplarisch, die Stichprobe aus vier Aneurysmen ist sehr klein
und es sind nur vier, dafiir jedoch normalisierte, Parameter berticksichtigt. Es exis-
tieren auch neuere Studien mit hoheren Fallzahlen (siehe Abschnitt 2.4.2), allerdings
sind andere Parameter, -definitionen und nur bestimmte Aneurysmalokalisationen
berticksichtigt oder die klassenspezifischen Parameterwerte nicht angegeben.

Des Weiteren erfolgt die qualitative Darstellung der Gesamtunsicherheit anhand
der drei Parameter KER, LSA und OSImean. Abbildung 4.10 visualisiert fiir alle vier
Aneurysmen die mittlere Stromungsgeschwindigkeit im Aneurysmainneren anhand
einer Iso-Fliache mit einem Schwellenwert von 0,2m/s. Es ist jeweils die Konfigurati-
on mit dem Minimum, Median und Maximum des Parameters KER dargestellt. Die
Iso-Fldchen zeigen den erwarteten Anstieg der Flussgeschwindigkeit im Aneurysma.
Die Geféfle weisen hingegen nur geringe Unterschiede auf.
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Abb. 4.10: Darstellung der zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit mittels Iso-Flédchen
fiir Aneurysma 1-4, jeweils mit der Konfiguration mit dem Minimum, Median
und Maximum des Parameters kinetic energy ratio (KER), v.L.n.r.

In gleicher Weise visualisiert Abbildung 4.11 und 4.12 die Parameter LSA und OSI-
mean anhand der zeitgemittelten Wandschubspannung bzw. dem OSI-Feld. Fiir An-
eurysma 1 zeigt Abbildung 4.11 dhnliche Verlaufe fiir Median und Maximum. In
den iibrigen Aneurysmen liegt der Median-Verlauf ndher am Minimum. Entspre-
chend Abbildung 4.12 weist die Verteilung des OSI fiir Aneurysma 1 und 4 wenig
Abweichungen auf. Dagegen ist fiir Aneurysma 2 und 3 eine Entwicklung von sehr
lokalen hin zu grofflachigen Maxima zu beobachten.
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Abb. 4.11: Darstellung der zeitgemittelten Wandschubspannung fiir Aneurysma 1-4, je-
weils mit der Konfiguration mit dem Minimum, Median und Maximum des
Parameters low shear area (LSA), v.l.n.r. Da LSA ein Flidchenverhéltnis dar-
stellt, ist die Wandschubspannung abgebildet.
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Abb. 4.12: Darstellung des oscillatory shear index (OSI) fiir Aneurysma 1-4, jeweils mit

der Konfiguration mit dem Minimum, Median und Maximum des tUber das
Aneurysma gemittelten Parameters (OSImean), v.l.n.r.
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4.3.3 Einfluss der Rekonstruktion

Abbildung 4.13 zeigt die Abweichungen der hamodynamischen Parameter fiir die
Aneurysmen 1-4 infolge unterschiedlicher Rekonstruktionsalgorithmen. Die Median-
werte reichen bis 16 %, 40 %, 49 % und 29 %. Auffallend hoch sind die Abweichungen
von KE und KER. Der Grund dafiir liegt in den geédnderten Flussverhéltnissen, die
infolge grofler Unterschiede in den Querschnittsflichen distaler Gefiafle entstehen, sie-
he Abbildung 4.7, a). Abweichende Querschnittsflachen wirken sich auf die Wichtung
des Volumenstroms an den Geféfbifurkationen aus. Insbesondere bei Aneurysma 2
und 3 weisen die Gefafle an den Auslissen grofle Unterschiede im Durchmesser auf,
dementsprechend hat die Rekonstruktion einen groferen Einfluss auf die Himodyna-
mik. Dieser Effekt lasst sich auch qualitativ in Abbildung 4.14 beobachten. Fiir alle
Aneurysmen sind jeweils zwei Konfigurationen gezeigt, die sich nur in der Rekon-
struktionmethode unterscheiden und der Medianabweichung der KER entsprechen.
Aneurysma 3 zeigt die grofiten Unterschiede, sowohl in der Iso-Fliche auf Basis
von Vmean, als auch in der Verteilung der lokalen Wandschubspannungen (rechtes

Gefaf) und dem OSI.
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Abb. 4.13: Einfluss der Rekonstruktion auf die hamodynamischen Parameter.
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Abb. 4.14: Qualitative Abweichung durch Variation der Rekonstruktion: Darstellung der
zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit als Iso-Fléche, der zeitgemittelten
Wandschubspannung und des oscillatory shear index (OSI) der Aneurysmen 1-
4. Gezeigt sind jeweils zwei Konfigurationen, die sich nur durch die Rekonstruk-
tion unterscheiden und in Bezug auf den hdmodynamischen Parameter KER
der Medianabweichung entsprechen.
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4.3 Ergebnisse und Diskussion

In Berg et al. [BSV17] betragt die Abweichung der NIR nur niedrige 3 % im Ver-
gleich zu 13% bis 31 % dieser Untersuchung. Ein Grund dafiir kann eine Wech-
selwirkung mit der Segmentierung sein, da hier nur die obere und untere Grenze
abgebildet sind. In beiden Studien sind aber groflere Schwankungen zwischen den
Aneurysmen sichtbar. Die Abweichungen in der WSSmean sind auf gleichem Niveau,
17 % im Vergleich zu 15 %, 16 %, 31 % bzw. 19 %.

Damit stellt die Wahl des Rekonstruktionsalgorithmus einen groflien Einfluss auf
die Himodynamik dar, obwohl dies ein wenig kontrollierbarer Prozessschritt ist, der

zudem in der Literatur wenig beachtet wird oder dokumentiert ist.

4.3.4 Einfluss der Segmentierung

Die Anderung des Segmentierungsschwellenwertes wirkt wie eine globale Verschie-
bung der Wand, siehe Abbildung 4.7, b), und unterscheidet sich damit von der
Rekonstruktion, deren Effekt an kleinen Geféflen ausgepragter ist. Bei kleinen An-
eurysmen (1 und 2) bewirkt schon eine kleine Anderung, dass sich das Aneurys-
mavolumen prozentual deutlich dndert, mehr als 10 %, siehe Tabelle 4.10. Fiir die
grofen Aneurysmen (3 und 4) dndert sich das Volumen hingegen nur um 3 %. Da-
her sind geringere Abweichungen in den hamodynamischen Parametern zu erwarten.
Abbildung 4.15 bestétigt dies, alle Medianabweichungen liegen unterhalb von 10 %.
Fir Aneurysma 1 und 2 hingegen liegen die Medianabweichungen fiir KE, KER,
NIR und OSImean bei mindestens 20 %.
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Abb. 4.15: Einfluss der Segmentierung auf die himodynamischen Parameter.
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Ein Vergleich mit der Literatur ist nur begrenzt moglich. In Valen-Sendstad et
al. [VBST18] ist zwar die Segmentierung als eine Quelle von Unsicherheit bertick-
sichtigt, aber in ihrem Einfluss nicht von anderen abzugrenzen, wie die Autor:innen
betonen. Die unten in Kapitel 5 bzw. [VBJ*19a] vorgestellte Untersuchung grenzt
den Einfluss hingegen auf die Segmentierung und Nachbearbeitung (insbesondere
Oberflachenglattung) ein. Die Variation erfolgt jedoch nicht systematisch, stattdes-
sen stammen die Segmentierungen von unterschiedlichen Forschungsgruppen. Daher
sind die Abweichungen dort deutlich hoher. Die Abweichungen der drei hdmodyna-
mischen Parameter Vmean, NIR und WSSmean diesem Kapitel (Abbildung 4.15)
sind fast ausschlielich niedriger als die Ergebnisse des Wettbewerbs (Tabelle 4.1).
Bezogen auf Vmean stehen 2-12 % Abweichungen von 15-53 % gegentiber, fir NIR
sind es 1-20 % versus 13-114 % und fiir WSSmean 3-17 % versus 28-51 %.5 Die Sei-
tenwandaneurysmen 1 und B weisen in ihrer einfachen Form Ahnlichkeiten auf. Aber
die Abweichungen unterscheiden sich um den Faktor Funf. Demnach kann die hier
vorgenommene Variation des Segmentierungsschwellenwertes nicht die Unterschiede
abbilden, die in Forschungsgruppen durch unterschiedliche Segmentierungsstrategi-
en erzeugt werden. Ein wesentlicher Grund dafiir liegt in der besonderen Fallauswahl
(Abschnitt 4.2.1) mit dem Fokus auf hochaufgeloste Bilddaten mit gleichzeitig we-
nig Artefakten. Dies ist fiir eine angestrebte Anwendung im klinischen Alltag nicht
unbedingt gegeben. Und je mehr manuelle Korrekturen die Bilddaten erfordern, de-
sto subjektiver ist ein Ergebnis. Schon kleine Anderungen kénnen sich erheblich auf
die Stromung auswirken [CCAT05]. Bei [VBJT19a] kommen ferner unterschiedliche
Software-Programme und Erfahrungsstinde hinzu, die in den gréfleren Abweichun-
gen resultieren konnen.

4.3.5 Einfluss der Oberflachenglattung

Der quantitative Einfluss unterschiedlicher Oberflachenglattung auf die hamody-
namischen Parameter zeigt Abbildung 4.16. Insgesamt ist er gering, besonders die
Flussparameter weichen nur geringfiigig ab. Die Abweichungen der Parameter mit
Bezug zur Wand bzw. den Wandschubspannungen liegen héher, was bei Anderun-
gen der Oberflédche zu erwarten ist. Insbesondere LSA, SCI und OSImean sind davon
betroffen, abhéngig vom Aneurysma. Aneurysma 1 zeigt fiir LSA und OSImean Me-
dianabweichungen von 6 % bzw. 10 %, die tibrigen sind unterhalb von 2 %. Aneurys-
ma 2 erreicht iberhaupt nur 3 %. Grofiere Abweichungen weist Aneurysma 3 auf, die
Mehrheit der Parameter tiber 5 %, sechs erreichen 10 %, darunter mit KE, KER und
NIR auch Flussparameter. Ursache dafiir sind hohere Auswirkung der Glattung im
Elterngefédfl und dem Halsbereich. Bei den iibrigen Aneurysmen ist der Unterschied
zwischen den Glattungsvarianten qualitativ eher auf der Oberfliche erkennbar, siehe

SFiir [VBJT19a] ist die Standardabweichung zwischen den eingereichten Segmentierungen angegeben, fiir
diese Untersuchung der Median der Abweichung aus dem paarweisen Vergleich.
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Abb. 4.16: Einfluss der Oberflichenglattung auf die himodynamischen Parameter.

Abbildung 4.17. Fiir alle Aneurysmen sind jeweils zwei Konfigurationen gezeigt, die
sich nur in der Oberflichenglédttung unterscheiden und der Medianabweichung des
OSImean entsprechen. Die Iso-Flache variiert sichtbar fiir Aneurysma 3, WSSmean
und OSImean dagegen nicht, was ohne Abweichung im NSI (siche Tabelle 4.10)
plausibel ist. Unterschiede in der WSSmean und OSImean sind besonders bei Aneu-
rysma 4 erkennbar. Die Medianabweichungen der Parameter liegen mit Ausnahme
von OSImean (6 %) jedoch alle unter 2 %.

Auffallig in Abbildung 4.16 ist eine hohe Zahl von Ausreiflern beim Parameter
LSA, insbesondere fiir Aneurysma 2, aber auch die iibrigen und bei anderen Varia-
tionen. Der Wertebereich dieses Parameters reicht von null (keine abnormal niedrige
Wandschubspannung) bis eins (nur abnormal niedrige Wanschubspannungen). Ab-
bildung 4.18 zeigt die Verteilung der Absolutwerte fiir alle Konfigurationen. Wéhrend
bei Aneurysma 4 alle Werte im Bereich 0,8-1 liegen, weiit Aneurysma 3 eine etwas
breitere Streuung auf, sowie wenige Ausreifler. In Bezug auf Aneurysma 1 sammeln
sich die Werte einmal um ca. 0,1-0,3 und noch einmal um ca. 0,4-0,7 (beide Gruppen
lassen sich durch die Variation der Einlassrandbedingung differenzieren). Dagegen
streut Aneurysma 2 iiber den gesamten Wertebereich; mehr als 60 Konfigurationen
haben keine abnormal niedrige Wandschubspannung. Kleine absolute Unterschie-
de bei niedrigen Werten liefern im paarweisen Vergleich schnell hohe prozentuale
Abweichungen. Dies resultiert in einigen Ausreiflern bei verschiedenen Variationen.

Grundsétzlich ist die Glattung von der Oberfliche abhingig, die durch die Bild-
modalitdt und Rekonstruktion vorgegeben wird. Daher sind bei identischer Rekon-
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Abb. 4.17: Qualitative Abweichung durch Variation der Oberflichengldttung: Darstellung
der zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit als Iso-Fléache, der zeitgemittel-
ten Wandschubspannung und des oscillatory shear index (OSI) der Aneurys-
men 1-4. Gezeigt sind jeweils zwei Konfigurationen, die sich nur durch die
Oberflachengldttung unterscheiden und in Bezug auf den hdmodynamischen
Parameter OSImean der Medianabweichung entsprechen.
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Abb. 4.18: Histogramm der absoluten Werte von low shear area (LSA) aller 256 Konfigu-
rationen je Aneurysma.

struktion und Segmentierung (wie in diesem paarweisen Vergleich) nur geringe Ab-
weichungen zu erwarten. Schwerer wiegt der Einfluss der Glattung bei unterschied-
lichen Segmentierungen. In [VBJ*19a; VBS™ 18] ist dieser aber nicht isoliert ausge-
wertet.

4.3.6 Einfluss der Viskositatsmodellierung

Abbildung 4.19 zeigt den Einfluss der Viskositdtsmodellierung auf die himodyna-
mischen Parameter. Abgesehen von OSImean bei Aneurysma 1 ist die Median-
Abweichung unterhalb von 10 %), teils deutlich darunter und im Bereich der Gitterun-
genauigkeit. Dies entspricht auch den Ergebnissen von Castro et al. [COP14] und
Khan et al. [KSV17] mit Abweichungen von 7 % bzw. 6 % Abweichung fir WSSmean
und 10 % fir OSImean (nur [KSV17]). In Abbildung 4.20 sind Vmean, WSSmean
und OSImean qualitativ dargestellt. Fiir Aneurysma 1-4 sind jeweils die beiden Kon-
figurationen gezeigt, die sich nur in der Viskositdtsmodellierung unterscheiden und
der Medianabweichung der KER entsprechen. Auch hier sind nur geringe Unterschie-
de sichtbar. Damit ist der Einfluss der Viskositat von untergeordneter Bedeutung.
Lediglich wenn Stromungsbereiche mit sehr niedrigen Scherraten vorliegen, kann
eine genauere Modellierung relevant sein.
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Abb. 4.19: Einfluss der Viskositdtsmodellierung auf die himodynamischen Parameter.

4.3.7 Einfluss der Einlassrandbedingung

Die Einlassrandbedingung hat einen mafigeblichen Einfluss auf die hdmodynami-
schen Parameter, wie Abbildung 4.21 zeigt. Die Geschwindigkeit variiert zwischen
40 % und 70 %, wobei Vmean immer hohere Abweichungen aufweist als Vmax. Diese
hohen Werte sind zu erwarten, die hoheren Flussraten sind nur durch hohere Fluss-
geschwindigkeiten moglich, wie Abbildung 4.22 qualitativ zeigt. Die KE verdoppelt
sich in allen Aneurysmen, die KER liegt infolge der Normalisierung niedriger, zwi-
schen 22 % und 42 %. Eine hohere Flussrate fiihrt auch zu mehr Bluteintrag in das
Aneurysma, wie der ca. 50 %ige Anstieg der NIR zeigt. Der ICI ist dagegen kaum
sensitiv gegeniiber der Einlassrandbedingung, dhnlich wie die LSA (fiir die grofien
Aneurysmen) und OSImax. Der Effekt auf die Magnitude der Flussgeschwindig-
keit ist demnach deutlich gréfer als auf die Richtung. Letztere ist teilweise anhand
des OSI sichtbar. Die Normalisierung der Wandschubspannung reduziert die hohen
Abweichungen (siehe WSSmean) auf unter 30 %. SCI und OSImean zeigen keine
einheitliche Verdnderung. Auffillig ist die geringe Streuung in den meisten Parame-
tern im Vergleich zu den anderen Variationen. Abbildung 4.22 belegt den starken
Einfluss der Einlassrandbedingung auch qualitativ. Dargestellt sind jeweils die bei-
den Konfigurationen, die sich nur in der Einlassrandbedingung unterscheiden und
der Medianabweichung des KE von tiber 100 % entsprechen. Infolge des starker aus-
gepragten Einstromstrahls (siehe Iso-Flachen der jeweils oberen Reihe) erhoht sich
auch die lokale Wandschubspannung (mittlere Reihe). Der OSI unterscheidet sich
besonders bei Aneurysma 3, siche auch Abbildung 4.21.
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Abb. 4.20: Qualitative Abweichung durch Variation der Viskositét: Darstellung der zeitge-
mittelten Stromungsgeschwindigkeit als Iso-Fléche, der zeitgemittelten Wand-
schubspannung und des oscillatory shear indexr (OSI) der Aneurysmen 1-4.
Gezeigt sind jeweils zwei Konfigurationen, die sich nur durch die Viskositéts-
modellierung unterscheiden und in Bezug auf den himodynamischen Parameter
KER der Medianabweichung entsprechen.
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Abb. 4.21: Einfluss der Einlassrandbedingung auf die himodynamischen Parameter (An-
eurysma 2 mit abweichender Skalierung).

Damit liegen die beobachteten Abweichungen teilweise deutlich tiber den Angaben in
der Literatur, wo oft Werte zwischen 10 % und 60 % genannt sind [CBB*18; JSP*14;
MSL*11; NCB*20]. Diese versuchen jedoch einen Fehler infolge eines Modells (z. B.
Skalierung auf Basis einer Flussrate oder eines Gefédfiquerschnittes) gegentiber einer
Referenz zu quantifizieren. Hier wird dagegen eine Bandbreite durch eine obere und
untere Grenze abgebildet. Es liegen keine gemessenen Flussraten vor und es werden
die gegensétzlichsten Kurven aus der Literatur genutzt. Damit sind hohere Abwei-

chungen zu erwarten. Die Bedeutung der Normalisierung von hamodynamischen
Parametern wird bestétigt [CBBT18; MSL*11; VPK*15].

4.3.8 Einfluss der Auslassrandbedingung

Die Abweichungen infolge unterschiedlicher Auslassrandbedingung variieren stark
zwischen den Aneurysmen, siche Abbildung 4.23. Entscheidend ist die Gefaimor-
phologie, die Aneurysmagrofle spielt keine Rolle. In allen vier Féllen liegen meh-
rere Ausldsse vor, aber es existieren Unterschiede in der Anzahl, ihrer Lage, ihrer
Querschnittsfliche und der Lénge der Gefafibereiche, sieche Abbildung 4.4. Da die
Auslassrandbedingung fiir die Flussaufteilung an den Gefafibifurkationen mafigeb-
lich ist, kénnen sich sehr unterschiedliche Flussverhaltnisse im Aneurysma einstellen,
die sich entsprechend auf die hamodynamischen Parameter auswirken.

Bei Aneurysma 1 und 4 sind die distalen Gefiafle jeweils ca. gleich lang. Die
Medianabweichung betragt maximal 6 % (KE und OSImean) bzw. 11 % fir SCI,
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Abb. 4.22: Qualitative Abweichung durch Variation der Einlassrandbedingung: Darstel-
lung der zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit als Iso-Fliche, der zeitge-
mittelten Wandschubspannung und des oscillatory shear index (OSI) der An-
eurysmen 1-4. Gezeigt sind jeweils zwei Konfigurationen, die sich nur durch die
Wahl der Einlassrandbedingung unterscheiden und in Bezug auf den hamody-
namischen Parameter KE der Medianabweichung entsprechen.
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Abb. 4.23: Einfluss der Auslassrandbedingung auf die hdimodynamischen Parameter (An-
eurysma 2 mit abweichender Skalierung).

sowie 5% und 7% (KE und OSImean). Deutlich grofere Abweichungen sind fiir
Aneurysma 2 und 3 zu beobachten. Hier fithrt die Auslassrandbedingung auf Basis
des Potenzgesetzes (Querschnitssfliche am Auslass ist ausschlaggebend, siehe Ab-
schnitt 4.1.2) dazu, dass in dem Gefafl der Bifurkation, welches auf Abbildung 4.24
nach rechts fithrt und tiber einen grofien Gefafquerschnitt am Auslass verfiigt, eine
hohere Flussrate erzwungen wird. Ein hoherer Flusseintrag ins Aneurysma ist die
Folge, siehe Iso-Fliachen in Abbildung 4.24, Aneurysma 2 und 3; rechts ist jeweils
die Druckrandbedingung dargestellt. Dies resultiert entsprechend auch in hoheren
Wandschubspannungen. Bei Aneurysma 2 sind nur die Medianabweichungen fiir
OSI unter 10 %. Abgesehen von Vmax und ICI liegen alle iibrigen sogar tiber 50 %
und damit auch deutlich iiber den von Chnafa et al. [CBP"18] und Saalfeld et
al. [SVBT19] dokumentierten Unterschieden. Fiir Aneurysma 3 zeigen die vier nicht
normalisierten Parameter Vmean, Vmax, KE und WSSmean eine Medianabweichung
tiber 30 %. Die restlichen Wandschubspannungsparameter und KER sind niedriger
als 10 %. Damit sind die Auswirkungen auf den Fluss zwar deutlich, auf die Wand
aber weniger stark und die Normalisierung hilft, Abweichungen zu reduzieren (KE
zu KER von 62 % auf 4 % oder WSSmean zu WSSnorm von 48 % auf 6 %).
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Abb. 4.24: Qualitative Abweichung durch Variation der Auslassrandbedingung: Darstel-
lung der zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit als Iso-Fliche, der zeitge-
mittelten Wandschubspannung und des oscillatory shear index (OSI) der An-
eurysmen 1-4. Gezeigt sind jeweils zwei Konfigurationen, die sich nur durch die
Wahl der Auslassrandbedingung unterscheiden und in Bezug auf den hamody-
namischen Parameter WSSmean der Medianabweichung entsprechen.
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4.3.9 Einfluss der Ostium-Definition

Abbildung 4.25 zeigt den Einfluss der Ostium-Definition auf die himodynamischen
Parameter. Nur bei Aneurysma 2 reichen die Abweichungen vereinzelt tiber 25 %,
bei Aneurysma 3 liegen alle im Median unter 10 %. Fir Vmean und Vmax sind
die Abweichungen allgemein gering. Das Einstromverhalten éndert sich lokal nur
begrenzt, sodass eine Verschiebung des Ostiums in das Aneurysma hinein weniger
Auswirkung hat. Und weil sich die Flussmuster nicht dndern, erreichen auch die
Median-Abweichung fiir NIR und ICI maximal 11 %. Da die Geschwindigkeit in die
Berechnung der kinetischen Energie im Quadrat eingeht, sind diese Parameter stéar-
ker betroffen. Fiir Parameter mit Bezug zur Wandschubspannung ist das Ergebnis
geteilt. LSA, OSImean und OSImax weisen iiberwiegend nur geringe Abweichungen
auf. Der Grund dafiir liegt darin, dass abnormal niedrige Wandschubspannungen
wie auch hohe OSI-Werte eher im Aneurysmadom als am Aneurysmahals auftreten.
Fir die Parameter WSSmean, WSSnorm, SCI gilt das Gegenteil. Diese sind beson-
ders von hohen Wandschubspannungen abhéngig, die oft auch am Hals auftreten,
siehe Abbildung 4.26. Der Verlauf der Ostiumkurve auf der Geféfiwand entscheidet
in diesem Fall, ob hohe Werte dem Aneurysma oder dem Elterngefafi zugeordnet
werden. Daraus resultieren hohe Median-Abweichungen bezogen auf WSSmean und

WSSnorm von ca. 30 % und 20 % fiir Aneurysma 2 und 4, noch etwas hoher als in

[BBV+21].
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Abb. 4.25: Einfluss der Ostium-Definition auf die himodynamischen Parameter.
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Abb. 4.26: Qualitative Abweichung durch Variation der Ostium-Definition: Darstellung
der zeitgemittelten Wandschubspannung der Aneurysmen 1-4. Gezeigt sind je-
weils zwei Konfigurationen, die sich nur durch ihr Ostium (siehe griine Linie)
unterscheiden und in Bezug auf den himodynamischen Parameter WSSnorm
der Medianabweichung entsprechen.

4.3.10 Einfluss der ElterngefaB-Definition

Die Definition des Elterngeféfies ist fiir die meisten hdmodynamischen Parameter
irrelevant. Nur fiir diejenigen Parameter, die auf einer Normalisierung basieren, sind
Abweichungen durch Variation der Definition zu erwarten. Diese sind KER, WSS-
norm, LSA und SCI. Abbildung 4.27 ist zu entnehmen, dass die Auswirkungen jedoch
sehr unterschiedlich sind. Die Medianabweichung betriagt zwischen 21 % und 28 %,
aufer fir Aneurysma 1 (70 %). In Bezug auf die anderen normalisierten Parameter
WSSnorm, LSA und SCI stellt Aneurysma 2 eine Ausnahme dar, die Werte sind mit
49-188 % sehr hoch. Fiir die anderen Aneurysmen betragen die Medianabweichungen
1-22 %, fiir LSA maximal 10% (Aneurysma 1). Bei Aneurymsa 4 liegen minimale
Abweichungen vor, obwohl sich infolge der Elterngefédf3-Definitionen wie auch bei
den anderen Aneurysmen sehr unterschiedliche Referenzgefifie ergeben, siehe Ab-
bildung A.2. Die iibrigen Parameter weisen eine Medianabweichung von 0-2 % auf;
dies ist im Rahmen der Ungenauigkeit infolge der rdumlichen Diskretisierung, siehe
Abschnitt 4.2.5.
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Abb. 4.27: Einfluss der Elterngefa-Definition auf die himodynamischen Parameter (An-
eurysma 2 mit abweichender Skalierung).

4.3.11 Gegeniiberstellung der systematischen Variationen

Abbildung 4.28 stellt die Medianabweichungen aus den Abschnitten 4.3.3 bis 4.3.10
gegeniiber. Es dominiert der Einfluss der Einlassrandbedingung, gefolgt von Rekon-
struktion und Auslassrandbedingung. Gering wirkt sich hingegen die Viskositatmo-
dellierung und die Oberflichenglattung aus. Angenommen, eine Abweichung tiber
10 % wird als inakzeptabel angesehen und bekommt pro Nennung einen Punkt, er-
gibt sich folgende Reihenfolge von maximalem zu minimalem Einfluss (Punkte in

Klammern):

o Einlassrandbedingung (37)
Rekonstruktion (33)
Auslassrandbedingung (17)
Ostium-Definition (15)
Segmentierung (15)
Elterngefaf-Definition (11)
Oberflachenglattung (3)

o Viskositatsmodellierung (1)

o

o

O

o

@)

(@)

Dies liefert eine einfache Einordnung, berticksichtigt jedoch nicht die groflen Un-
terschiede zwischen den Aneurysmen. Zudem wird die Abweichung von 11 % und
111 % gleich mit einem Punkt gewichtet. Weitere Schwéachen einer quantitativen
Gegeniiberstellung liefert Abschnitt 4.3.13.
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Abb. 4.28: Heatmaps der Medianabweichung in Prozent bezogen auf jede Kombination
aus den acht Variationen (y-Achse) mit den zwolf Parametern (x-Achse) fir
Aneurysma 1-4. Werte ab einer Medianabweichung von 50 % sind identisch
farbcodiert.

Hilfreich ist daher zusétzlich eine qualitative Analyse der Variationen. Die Rekon-
struktion kann besonders bei kleinen Gefafiquerschnitten unterschiedliche Ergeb-
nisse liefern. Das wirkt sich wiederum auf die Segmentierung aus und beeinflusst
insbesondere eine Auslassrandbedingung, die auf lokalen Gefédfiquerschnitten ba-
siert. Unterschiedliche Segmentierungsschwellenwerte haben einen globalen Effekt
und wirken sich bei kleinen Aneurysmen mit prozentual hoherem Volumenunter-
schied stérker aus. Mehr und/oder starkere Artefakte erfordern manuelle Korrek-
turen, groflere Unsicherheit ist die Folge. Die Glattung der Oberfliche resultiert
nur in geringen Unterschieden bei hinreichend guten Oberflichenmodellen. Unter-
schiede infolge der Variation des Viskositdtsmodells sind vernachlassigbar. Die Ein-
lassrandbedingung hat einen skalierenden Effekt auf die Stromung und damit auch
auf die hamodynamischen Parameter. Normalisierte Parameter sind daher weniger
sensitiv auf Anderungen von Flussraten. Die Spannweite von physiologischen und
pathologischen Flussraten ist jedoch so hoch, dass trotzdem grofie Abweichungen
der hdmodynamischen Parameter moglich sind. Die Auslassrandbedingung kann, je
nach Grofle der berticksichtigten Vaskulatur und Anzahl der Gefaflauslasse, grofie
Unsicherheit bergen und die lokalen Flussverhéltnisse stark verdndern. Dies wirkt
sich entsprechend auf alle Parameter aus. Durch Verzicht auf die Randbedingung

91



Kapitel 4 Fokus 1: Computergestiitzte Blutflussquantifizierung

eines konstanten Drucks an allen Auslédssen ldsst sich dies jedoch stark eingren-
zen [CBPT18]. Der Verlauf des Ostiums verandert keine Stromung, sondern ist nur
die Zuordnung einer Referenz. Dies ist besonders relevant, wenn sich Feldgrofien am
Aneurysmahals von der Umgebung ins positive oder negative abheben. Ahnlich ist
die Elterngeféaf-Definition eine Referenzbildung. Diese ist wichtig, um insbesonde-
re die Auswirkung der Einlassrandbedingung zu reduzieren. Gleichzeitig induziert
die Definition des Elterngefafies bei inhomogenem Stromungs- und Wandschubspan-
nungsfeld Unsicherheit.

Dies bestétigt die Ergebnisse der Sensitivitatsanalyse von Cebral et al. [CCAT05]
in Abschnitt 4.1.4 insofern, dass die Morphologie eine wichtige Rolle spielt. Die
Bedeutung der Einlass- und teilweise der Auslassrandbedingung wird hier jedoch
hoher eingeschétzt.

Auch der Einschitzung von Steinman und Pereira [SP19], siche Tabelle 4.2 auf
Seite 54, wird im Wesentlichen gefolgt. Der Einfluss der Segmentierung samt Nach-
bearbeitung und Geometrie-Trimmen ist mittel bis hoch. Der Einfluss der Einlass-
randbedingung ist als hoch und der der Auslassrandbedingung eher als mittel ein-
zuordnen, letztere insbesondere durch Verzicht auf die Druckrandbedingung. Bei
den Bluteigenschaften ist der Einfluss eher vernachlassigbar, fiir die Elterngefa$3-
Definition bzw. Parameterbeschreibung mittel. Nur die Rolle der Ostium-Definition
ist auf Basis dieser Ergebnisse eher als mittel statt gering zu bewerten.

4.3.12 Sensitivitat hamodynamischer Parameter

Fiir eine Rupturrisikobewertung oder Behandlungsentscheidung werden hamodyna-
mische Parameter gesucht, die moglichst robust gegentiber Unsicherheiten im gesam-
ten Simulationsprozess sind. Dazu kann erneut Abbildung 4.28 eine Einordnung lie-
fern. Angenommen, eine Abweichung bis 10 % wird toleriert, alles dariiber bekommt
pro Nennung einen Punkt, dann ergibt sich folgende Reihenfolge von maximaler zu
minimaler Sensitivitdt (Punkte in Klammern):

o KER (18) o Vmean (11)

o WSSnorm (17) o OSImean (10)
o KE (16) o Vmax (6)

o SCI (16) o ICI (6)

o WSSmean (14) o LSA (5)

o NIR (13) o OSImax (0)

Wie in Abschnitt 4.3.11 liefert dies nur eine einfache Einordnung, berticksichtigt
nicht die Unterschiede zwischen den Aneurysmen und wichtet Abweichungen von
11% und 111 % gleich. AuBerdem bekommen die Parameter KER und WSSnorm
bei der Elterngefafl-Variation immer einen Punkt, diese Abhéngigkeit sollte schlief3-
lich auch gezeigt werden. Demzufolge sind auch die Variationen so gewahlt, um
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spezifische Einfliilsse zu verdeutlichen. Generell kommt einschrénkend hinzu, dass
die robusten Parameter nicht unbedingt fiir die Rupturrisikobewertung interessant
sind, siehe Abschnitt 3.2.

Auftillig ist die Konsistenz von OSImax. Da in jeder Konfiguration ein Wert nahe
des definitionsgeméflen Maximums von 0,5 vorliegt, sind die Abweichungen minimal.
Ahnliches gilt fiir Vmax, nur dass hier Ein- und Auslassrandbedingung einen gro8en
Einfluss besitzen. Bei den rdaumlich gemittelten Groflen ist das Ergebnis gemischt.
Die wenigsten Punkte erhalten ICI (drei von sechs durch die Variation der Rekon-
struktion) und LSA. Anders als LSA profitiert KER und WSSnorm nur bedingt
von der Normalisierung, wobei 7 von 18 bzw. 6 von 17 Punkten auf die Ostium-
oder Elterngefaf3-Definition zuriickzufiihren sind. Dies ist also eher die Schwéche der

unklaren Referenzdefinition ohne Variation in der Stromung selbst.

4.3.13 Limitationen

Diese Untersuchung besitzt die iiblichen Limitationen, die mit computergestiitzter
Modellierung von intraaneurysmalem Blutfluss einhergehen. Alle verwendeten kli-
nischen Bilddaten unterliegen Auflosungsgrenzen und spiegeln nur einen einzelnen
Zeitpunkt in der individuellen Aneurysmaprogression wider. Es werden verschiedene
Modellannahmen getroffen und Diskretisierungen durchgefiihrt. Thr Einfluss auf die
Ergebnisse sind teilweise in diesem Kapitel untersucht oder mit Verweis auf ande-
re Studien eingeordnet. Auflerdem belegen Validierungsstudien die hohe Giite der
Blutflusssimulationen [FNM*08; RMB*12; RSB*19]. Gleichzeitig existiert keine ab-
solute Referenzlosung, denn die in vivo-Bestimmung aller untersuchten Grofien ist
mit aktuellen Verfahren nicht moglich.

Spezifische Limitation dieses Kapitels sind die zwar begriindeten, aber teils sub-
jektiv gewédhlten Grenzen der Variationen, fiir die keine statistische Grundlage ge-
geben ist. Beispielsweise sind die Parameter zur Bildrekonstruktion und -segmen-
tierung von der Qualitdt der klinische Bilddaten und den verwendeten Computer-
programmen abhangig. Es existiert keine grundsétzliche Erfassung der verwendeten
Parameter, die eine systematische Festlegung von Variationsgrenzen erlaubt. Statt-
dessen beruhen die ausgewahlten Grenzen auf allgemeinen Beobachtungen aus ent-
sprechenden Studien (bei der Bildsegmentierung z. B. [BVST18; VBS™18]) und Er-
fahrungswerten. Insgesamt konnte die Unsicherheit infolge der Ein- und Auslassrand-
bedingung tendenziell iiberschétzt sein, da die Null-Druck-Auslassrandbedingung
aufgrund ihrer haufigen Anwendung und sehr unterschiedliche Flussraten am Ein-
lass berticksichtigt sind. Die Unsicherheit infolge der Bildaufbereitung kénnte hin-
gegen tendenziell unterschatzt sein, da sehr gute Bilddaten und viel Erfahrung in

der Prozessierung vorliegen.
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Des Weiteren sind vier Aneurysmen eine sehr begrenzte Stichprobe zur Ableitung
von allgemeingiiltigen Erkenntnissen. Viele der beschriebenen Ergebnisse sind kon-
sistent tiber alle vier Aneurysmen zu beobachten, teilweise sind jedoch deutliche
quantitative Unterschiede vorhanden. Das deutet auf eine natiirliche Variabilitit
zwischen verschiedenen Aneurysmen hin, die sich auch von einer groien Stichprobe
nicht vollstandig erfassen lésst. Zusatzlich erfolgte die Auswahl der Aneurysmen auf
Basis von Grofle und Form. Ein weiteres, potentiell interessantes Kriterium wéare, ob
stabiler oder instabiler Fluss vorliegt. Immerhin wird dies neben den in Abschnitt 3.2
vorgestellten hamodynamischen Parametern ebenfalls mit der Aneurysmaruptur as-
soziiert [BCJT17; DCM*18]. Ein mogliches Maf zur Charakterisierung der Hamo-
dynamik in stabil oder instabil ist die spektrale Entropie [AJT17]. Diese liegt fur
die vier untersuchten Aneurysmen selbst unter Maximalbedingungen (h6chste Fluss-
raten und Geschwindigkeiten im Aneurysma) bei 0,46, 0,38, 0,40 und 0,58 fiir die
Aneurysmen 1-4 und damit eindeutig im Bereich von stabilem Fluss.

4.4 Zusammenfassung

Die qualitative und quantitative hamodynamische Charakterisierung von Blutfluss
im Aneurysma kann die klinische Rupturrisikobewertung unterstiitzen, um eine ge-
eignete Therapie auszuwahlen. In einem komplexen und interdisziplindren Prozess
kann im Rahmen der computergestiitzten Blutflussquantifizierung eine Vielzahl von
Phénomenen und Eigenschaften bestimmt werden. Mit jedem Arbeitsschritt oder
jeder Modellannahme wird jedoch potenziell Unsicherheit induziert, welche die Er-
gebnisse beeinflusst. In diesem Kapitel sind die moglichen Ursachen diskutiert und
untersucht. Dazu erfolgen acht Variationen:

Rekonstruktionsalgorithmus
Segmentierungsschwellenwert
Intensitat der Oberflichenglattung
Viskositatmodell
Einlassrandbedingung
Auslassrandbedingung

Definition des Ostiums

S BT A o

Definition des Elterngefafies

Dies geschieht anhand von vier Aneurysmen, die sich in Form und/oder Grofie un-
terscheiden. Daraus resultieren 1024 Konfigurationen und jeweils die Bestimmung

von zwolf hamodynamischen Parametern.
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Forschungsfragen

1. Welche Prozessschritte in der computergestiitzten Blutflussquantifizie-
rung intrakranieller Aneurysmen induzieren die starksten Unsicherhei-
ten?

> Die Einlassrandbedingung hat den grofiten Einfluss auf den intraa-
neurysmalen Blutfluss. Die Wahl des Rekonstruktionsalgorithmus
sowie der Auslassrandbedingung kénnen ebenfalls grole Abweichun-
gen verursachen, diese sind jedoch starker vom individuellen Aneu-
rysma abhangig.

2. Welche hdmodynamischen Parameter sind robust gegeniiber Variation?

> Der Flussparameter ICI und der Scherparameter LSA koénnen die
Hémodynamik, dank Normalisierung, konsistent charakterisieren.
Vmax und OSImax zeigen ebenfalls geringe Abweichungen.

Die ersten drei Variationen beeinflussen die Morphologie. Bei grofien Gefaflen ist der
Effekt durch den Segmentierungsschwellenwert am grofiten. Dagegen bezieht sich die
Wirkung der Rekonstruktion und Oberflichenglattung besonders auf kleine Geféfle.
Die nachsten drei Variationen manipulieren die Stromung und die letzten zwei ent-
halten geometrische Zuordnungen fiir die Parameterberechnung. Nachfolgend ist die
Wirkung der Variationen auf die hamodynamischen Parameter zusammengefasst.
Die Abweichungen ergeben sich jeweils aus einem paarweisen Vergleich, d.h., sie
basiert nur auf den beiden Konfigurationen, die sich in Bezug auf die jeweilige Va-
riation unterscheiden. Es wird jeweils der Median aus allen paarweisen Vergleichen
bezogen auf das jeweilige Aneurysma angegeben.

1. Rekonstruktionsalgorithmus: Die Medianabweichungen erreichen in den
vier Aneurysmen bis zu 16 %, 40 %, 49 % und 29 % (meist der Parameter KE
oder KER). Teils fallen die Abweichungen aber deutlich geringer aus. Die ho-
hen Werte resultieren aus Unterschieden in den Gefédfiquerschnitten. Bei einem
Algorithmus werden die kleinen, distalen Gefafle kleiner rekonstruiert. Dement-
sprechend werden die Flussverhéltnisse beeinflusst und damit ebenfalls die héa-
modynamischen Parameter.

2. Segmentierungsschwellenwert: Diese Variation wirkt global und nicht vor-
wiegend an kleinen Geféflen. Aus diesem Grund sind die relativen Unterschiede
bei groflen Aneurysmen geringer. Hier liegen die Medianabweichungen fiir alle
Parameter unter 10 %. Bei den kleinen Aneurysmen erreichen viele Parameter

auch 10-20 %, einige 30 %.
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3. Oberflachengliattung: Einen beschriankten Effekt hat die Glattung, welcher
bei den Wandparametern deutlicher ausgeprégt ist als bei Flussparametern. Bei
drei Aneurysmen erreicht die Medianabweichung selten 5%, bei dem vierten
hingegen auch deutlich iiber 10 %.

4. Viskositatsmodellierung: Diese Variation zeigt eine untergeordnete Bedeu-
tung. Die meisten Abweichungen betragen wenige Prozent und liegen damit
im Bereich der Gitterungenauigkeit.

5. Einlassrandbedingung: Hier wird die grofite Wirkung beobachtet. Die na-
tirliche Variabilitdt der Flussraten infolge unterschiedlicher Aktivitit stellt
damit eine besondere Herausforderung dar. Dafiir streuen die Abweichungen
weniger als bei den anderen Variationen. Bei fast allen Parametern liegen Ab-
weichungen von mehr als 20 % vor (Auinahmen sind ICI, LSA, OSImean und
OSImax), bei vielen allerdings auch Werte weit iiber 50 %.

6. Auslassrandbedingung: Ahnlich wie der Rekonstruktionsalgorithmus, be-
stimmt die Definition der Auslassrandbedingung maflgeblich die Flussauftei-
lung an Bifurkationen. Die Auswirkung ist stark von der Gefaimorphologie
abhangig. Bei zwei Aneurysmen sind kaum Abweichungen von mehr als 20 %
vorhanden. Dafiir liegt bei einem anderen die Mehrheit oberhalb von 50 %.

7. Ostium-Definition: Medianabweichungen liegen hier oft unterhalb von 10 %
und kaum oberhalb von 25 %. Davon sind besonders die Scherparameter WSS-
mean und WSSnorm betroffen, welche sensitiv gegeniiber den oft hohen Wan-
schubspannungswerten am Aneurysmahals sind. Unterschiede in der Stromung
folgen durch diese Variation nicht, lediglich die Zuordnung é&ndert sich.

8. Elterngefaf3-Definition: Dieser Schritt ist nur fiir die Normalisierung rele-
vant und daher fir die Parameter KER, WSSnorm, LSA und SCI von Bedeu-
tung. Medianabweichungen erreichen teilweise Werte deutlich iiber 20 %.

Fiir die hdmodynamischen Parameter hat sich die Normalisierung als wichtig her-
ausgestellt, insbesondere gegeniiber der Variabilitdt der Einlassrandbedingung. Es
folgt eine grobe Einordnung der Parameter, diese ist der Methodik entsprechend
stark von den gewéhlten Variationen abhéngig und unterliegt daher einem Bias.

Robustere Parameter: Dies sind ICI, LSA, Vmax und OSImax. Die ersten zwei
sind besonders von der Variation von Ein- und Auslassrandbedingung abhéan-
gig, welche in anderen Flussverhéltnissen resultieren konnen. Fiir LSA ist au-
Berdem die Normalisierung ausschlaggebend. Vmax spiegelt insbesondere die
Einlassrandbedingung wider und ist sonst vergleichsweise robust. OSImax ist
hingegen insofern wenig aussagefahig, dass fast in jedem Fall das definitions-
ihdrente Maximum an einem beliebigen Ort im Aneurysma vorkommt. Dieser
Parameter bekommt erst durch die ortliche Zuordnung Aussagekraft.

96



4.4 Zusammenfassung

Sensitivere Parameter: Die iibrigen himodynamischen Parameter reagieren stér-
ker auf die Variationen. Auffillig ist, dass trotz Normalisierung einige sehr
variationsanfillig sind. KER zeigt bei einem Aneurysma sehr hohe Abwei-
chungen infolge unterschiedlicher Variationen, nicht nur die der Elterngefaf3-
Definition. WSSnorm und SCI sind neben der Normalisierung ebenfalls sehr
von der Ostium-Definition abhingig, weil hohe Werte oft am Hals lokalisiert
sind. Auch die Variation von Rekonstruktionsalgorithmus, Segmentierung und
Einlassrandbedingung zeigt bei einigen Aneurysmen hohe Abweichungen.

Fiir die klinische Anwendung sind letztlich nur die Parameter relevant, die entspre-
chend mit der Rupturwahrscheinlichkeit assoziiert werden konnen. Jedoch besteht
moglicherweise auch in der Identifikation der relevanten Parameter ein Bias. Robus-
tere Parameter lassen sich wahrscheinlich eindeutiger der Klasse »rupturiert¢< oder
yunrupturiert< zuordnen. Auflerdem stellen die dokumentierten Unsicherheiten nicht
zwangslaufig eine Limitierung fir diese Klassifikation dar. Bezogen auf die vier un-
tersuchten Aneurysmen ist die Klassenzuordnung mehrheitlich eindeutig.

Ausblick

Diese Untersuchung stellt eine erste Einordnung dar, wie Prozessschritte entlang
von Blutflusssimulation die hdmodynamischen Parameter beeinflussen. Zukiinftig
steht die weitere Analyse derjenigen Variationen im Fokus, welche sich durch eine
groffe Wirkung ausgezeichnet haben. Wiinschenswert ist die Berticksichtigung von
weiteren Abstufungen (z.B. in den Segmentierungsschwellenwerten) bzw. Modellen
(z.B. zur Definition der Auslassrandbedingung), sodass nicht nur die Bandbreite,
sondern auch ein Mittelweg abgebildet ist. Eine grofiere Fallzahl, inklusive insta-
biler Aneurysmen, kann den Anspruch der Allgemeingiiltigkeit eher gewéahrleisten.
Gegebenenfalls sind weitere himodynamische Parameter einzubeziehen. Langfris-
tig ist die weitere Standardisierung der computergestiitzten Blutflussquantifizierung
notwendig. Wo das eingeschrankt moglich ist, konnen Handlungsempfehlungen die
Unsicherheit reduzieren. Dazu kann, in Bezug auf die obigen Variationen, gehoren:

o Verstirkte Nutzung von 2D-DSA-Aufnahmen zur a) Identifikation des geeigne-
ten Rekonstruktionsalgorithmus, der auch kleine Gefafle akkurat abbildet und
b) Segmentierung von kritischen Bereichen wie dem Aneurysmahals

o Konsistente Verwendung einer Einlassrandbedingung oder patient:innenindivi-
duelle Messung der Flussrate; Ermittlung von personen-/alterspezifischen re-
prasentativen Flusskurven oder sogar Kurvenscharen, fur die Anwendung in
Ensemble-Simulationen

o Verwendung eines physiologisch begriindeten Modells fiir die Auslassrandbe-
dingung statt Nulldruck-Randbedingung

o Konsistente Definition von Ostium und Elterngefafl
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Kapitel 5

Fokus 2: Oberflachenmodelle aus
medizinischen Bilddaten

Dieses Kapitel basiert auf:

P. Berg, S. VoB, S. Saalfeld, G. Janiga, u. a.: Multiple Aneurysms AnaTomy CHallenge 2018
(MATCH): Phase I: Segmentation. Cardiovascular Engineering and Technology (2018), 565-581.

S. VoB, O. Beuing, G. Janiga und P. Berg: Multiple Aneurysms AnaTomy CHallenge 2018
(MATCH)—Phase Ib: Effect of morphology on hemodynamics. PLOS ONE 14.5 (2019), 0216813

Die Unsicherheit infolge der notwendigen Verarbeitung medizinischer Bilddaten auf
die hamodynamischen Parameter ist bereits in Kapitel 4 untersucht. Dazu wird so-
wohl der Segmentierungschwellenwert als auch die Stérke der Oberflachenglattung
variiert (Abschnitt 4.2.2). Es kommen jedoch jeweils die gleichen Verfahren zum
Einsatz, sowie die gleichen ausfithrenden Personen. Dabei ist der Einfluss der Bild-
verarbeitung sehr vielseitig. Schwellenwerte lassen sich systematisch variieren und
eindeutige Verschmelzungsartefakte teilweise standardisiert korrigieren.

Bei komplizierten Bearbeitungsschritten, wie der Rekonstruktion des Aneurysma-
halses, kann es hingegen sehr grofie Variabilitdt zwischen unterschiedlichen bearbei-
tenden Personen geben. Diese Variabilitat steht im Fokus dieses Kapitels. Um das ge-
samte Spektrum dessen abzudecken, wurde fiir die Datenbasis ein wissenschaftlicher
Wettbewerb ausgerichtet, an dem 26 internationale Gruppen teilnahmen. Dadurch
ist sichergestellt, dass auch Unsicherheiten infolge unterschiedlicher Strategien, Al-
gorithmen und Erfahrungsstande erfasst werden. Die Segmentierungsergebnisse wer-
den in Bezug auf morphologische Parameter ausgewertet und fiir Blutflusssimula-
tionen verwendet. Aus fiinf Aneurysmen in drei getrennten Bilddatenséitzen folgen
final 73 transiente Simulationen unter identischen Bedingungen. Im Ergebnis unter-
scheidet sich die Anzahl der segmentierten Geféfle sowie der Aneurysmaform und
-groBe. Besonders am Aneurysmahals findet oft eine deutliche Ubersegmentierung
statt. Dies hat entsprechende Auswirkungen auf die himodynamischen Parameter.
Deren Variabilitat liegt oft im Bereich von 10-50 %, ist jedoch sowohl aneurysma- als
auch parameterspezifisch. Eine starkere Standardisierung des Segmentierungsprozes-
ses sowie Richtlinien fiir den Umgang mit Artefakten konnte die himodynamische
Analyse vereinheitlichen und die Ergebnisse konsistenter machen. In dem Rahmen
ware der Fokus speziell auf der Abbildung von aneurysmaspezifischen Merkmalen,
wie dem Hals und blebs, vielversprechend.
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

5.1 Oberflachenmodelle fiir hamodynamische Simulationen

Im Anschluss an die medizinische Bildgebung (Abschnitt 2.3) sind einige Bearbei-
tungsschritte notwendig, bevor die eigentlich hamodynamische Simulation durch-
fithrbar ist. Diese Schritte umfassen typischerweise die Rekonstruktion der Schicht-
bilddaten in einen Volumendatensatz, die Uberfithrung des Voxelfeldes in ein Ober-
flachenmodell, ggf. die manuelle Entfernung von Artefakten, die Definition der Mo-
dellgrofle durch Trimmen der Vaskulatur, ggf. eine Neuvernetzung und ein Glitten
der Oberflache. Das Ergebnis ist jeweils ein Oberflachenmodell des GeféafSlumens.

Fiir die verschiedenen Schritte stehen unterschiedliche Computerprogramme zur
Verfiigung und diverse Parameter sind einzustellen. Bildartefakte und Rauschen
erfordern zudem oft eine manuelle Anpassung der segmentierten Oberflachen, wo-
durch die Modellierungsergebnisse von der Erfahrung und Expertise der durchfiih-
renden Person abhéngig sind. Diese gesamte Nachbearbeitung der Bilddaten be-
einflusst die abgeleiteten himodynamischen Parameter, wie in Kapitel 4 dargelegt
ist. In dem Kapitel erfolgen die Variationen fiir Rekonstruktion, Segmentierung und
Oberflachenglattung systematisch und mit den identischen Verfahren. Um jedoch
Ergebnisse unterschiedlicher Forschungsgruppen gegeniiberzustellen, muss auch die
Unsicherheitsuntersuchung den Einfluss der gruppenspezifischen Arbeitsablaufe be-
riicksichtigen. Normalerweise werden von verschiedenen Forschungsgruppen jedoch
nicht die identischen Aneurysmen untersucht, weshalb ein Vergleich nicht moglich
ist. Dies konnte einen Grund dafiir darstellen, dass bisher nur wenige Studien den
Einfluss der Segmentierung behandeln.

Wissenschaftliche Wettbewerbe kénnen ein einfacher Weg sein, verschiedene For-
schungsgruppen einzubinden und auf diese Weise Ergebnisse fiir die gleiche Stich-
probe von Aneurysmen zu generieren. Diese Herangehensweise hat Limitationen.
Nur mit einer bekannten Referenzlosung lasst sich ein Fehler quantifizieren. Ohne
diese Referenzlosung kann nur die Variabilitdt der Losungen analysiert werden.

Im Jahr 2012 richten Steinman et al. [SHFT13] einen solchen Wettbewerb aus,
um die Fahigkeiten bildbasierter hAmodynamischer Simulationen zu bewerten und
die Variabilitdat verwandter Forschergruppen hinsichtlich ihrer Flussvorhersagen zu
beurteilen. 2015 folgen Janiga et al. [JBST15] und Berg et al. [BRBT15]. Sie stellen
die Oberflichenmodelle bereits zur Verfiigung und belegen eine gute Ubereinstim-
mung der Ergebnisse unabhéngig vom verwendeten numerischen Loser.

Um den Effekt der Gefdflsegmentierung mit einzubeziehen, werden im darauf fol-
genden Wettbewerb [VBST18] nur Rohdaten von fiinf Aneurysmen zur Verfiigung
gestellt. Von teilnehmenden Gruppen muss vor der himodynamischen Simulation al-
so eine Segmentierung und weitere Nachbereitung selbst durchgefithrt werden. In der
Folge variiert die Segmentierungsqualitdt und Modellgrofle zwischen den Gruppen
erheblich, siehe auch Abschnitt 4.1.1. Aber die Unsicherheit der Ergebnisse allein
infolge der unterschiedlichen Segmentierung und Nachbearbeitung ldsst sich nicht

100



5.2 Studiendesign

eindeutig ableiten. Da die Wandschubspannungen jeweils auf unterschiedlichen Dis-
kretisierungen, Stromungslosern, Bluteigenschaften und Randbedingungen basieren,
liegt eine Kombination von Unsicherheiten vor.

Um den Einfluss der Segmentierung und Nachbearbeitung auf die Himodynamik
isoliert zu quantifizieren, wird ein weiterer Wettbewerb, die Multiple Aneurysms
AnaTomy CHallenge 2018 (MATCH), initiiert.

Forschungsfragen

1. Welche morphologischen Unterschiede in der Segmentierung von medizi-
nischen 3D-RA-Daten resultieren aus wenig/nicht standardisierten Ar-
beitsablaufen?

2. Welche Variabilitat folgt daraus fiir die hAimodynamischen Parameter?

Der Begriff »Segmentierung« wird im Rahmen dieses Kapitels fiir alle Arbeitsschritte
nach der Rekonstruktion der Schichtbilder zu einem Oberflichenmodell verwendet.
Das sind insbesondere: Segmentierung, manuelle Entfernung von Artefakten sowie
Neuvernetzung und Glatten der Oberflache.

5.2 Studiendesign

5.2.1 Internationaler wissenschaftlicher Wettbewerb MATCH

Die Multiple Aneurysms AnaTomy CHallenge 2018 (MATCH) wird erstmals im No-
vember 2017 angekiindigt (Ausschreibung im Anhang von [BVS™18]). Teilnehmen-
den Forschungsgruppen werden drei anonymisierte 3D-RA-Datensétze einer Patien-
tin zur Verfigung gestellt. Diese umfassen die linke und rechte vordere (anterior)
sowie die hintere (posterior) Zirkulation. Darin befinden sich finf Aneurysmen, siche
Visualisierung in Abbildung 5.1. In einer ersten Phase sind Segmentierungsergebnis-
se im STL-Format und im urspriinglichen Koordinatensystem einzureichen. Die Mo-
delle sollen mindestens 15 nominale Gefaldurchmesser proximal und 10 Durchmesser
distal zum Aneurysma umfassen. Zudem ist eine Zusammenfassung mit Angabe von
Segmentierungsmethode, verwendeter Software und Bearbeitungszeit, vom Daten-
import bis zur endgiiltigen Segmentierung, gefordert. Insgesamt sind 26 Gruppen
aus 13 verschiedenen Landern dem Aufruf gefolgt.

In der sich anschlieenden zweiten Phase liegt der Fokus auf der Bestimmung des
Rupturrisikos, dazu fithren die teilnehmenden Gruppen eigenstandig hamodynami-
sche Simulationen durch [BVJ*19]. Diese zweite Phase ist jedoch nicht Teil dieses
Kapitels.
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

W Linke vordere Zirkulation
' Rechte vordere Zirkulation
B Hintere Zirkulation

Abb. 5.1: Visualisierung der linken und rechten vorderen sowie hintere Zirkulation und
Benennung der Aneurysmen A-E. Abbildung aus [BVJ'19].

5.2.2 Fallauswahl

Alle fiinf in diesem Kapitel beriicksichtigten intrakraniellen Aneurysmen stammen
von einer 53-jahrigen Patientin mit akuter Subarachnoidalblutung. Zwei Aneurys-
men befinden sich am rechten M1-Segment”, eines am linken M1-Segment, ein wei-
teres an der linken MCA-Bifurkation und das finfte an der linken Arteria inferi-
or posterior cerebelli (PICA). Alle weisen eine komplexe Form und vier dhnliche
Groflen (4,4-5,6 mm) auf. Abbildung 5.1 zeigt die untersuchten Aneurysmen und
visualisiert die entsprechenden Lokalisationen. Die 3D-RA-Daten sind mit einem
Artis Q-System (Siemens Healthineers AG, Forchheim, Deutschland) aufgenommen
und weisen eine raumliche Auflosung von isotrop 0,28 mm auf. Die Rekonstruktion
erfolgt mit dem Filter HU auto.

5.2.3 Modellerstellung durch teilnehmende Forschungsgruppen

Im Folgenden werden die verwendete Segmentierungssoftware, zugrunde liegende
Algorithmen und die Durchfithrungszeiten anhand der eingereichten Zusammenfas-
sungen kurz vorgestellt. Weitere Informationen liefern Berg et al. [BVS*18]. Die 26
teilnehmenden Forschungsgruppen verwenden insgesamt 20 verschiedene Software-
pakete zur Segmentierung und Nachbearbeitung der bereitgestellten Datensétze. In
der Regel werden verschiedene Softwarepakete fiir die gesamte Bearbeitung kombi-
niert, da einige nur fir Teilaufgaben einsetzbar sind. Die meisten Arbeitsabléufe sind
hochgradig individualisiert und basieren auf langjahrigen Erfahrungen mit klinischen
Bilddaten oder auf entwickelten Arbeitsabldufen, um plausible Oberflachensegmen-
tierungen zu erhalten.

" Anatomisch werden vier Segmente der Arteria cerebri media (MCA) unterschieden: M1-M4.
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5.2 Studiendesign

Die am haufigsten eingesetzten Softwareprogramme sind VMTK (19 %), Autodesk
Meshmixer® (Autodesk, Inc., San Rafael, USA, 11%) und MATLAB® (8%). Zur
Segmentierung selbst kommen Algorithmen vier verschiedener Kategorien zum Ein-
satz, siehe auch [LABT09]. Die meisten Gruppen (11 Gruppen; 42 %) verwenden
einen schwellenwertbasierten Ansatz fiir ihre Segmentierung. Am zweithaufigsten
wird die [level set-Methode gewahlt (10 Gruppen; 39 %). Die verbleibenden fiinf
Gruppen wenden entweder ein region growing- (4 Gruppen; 15 %) oder einen waters-
hed-Algorithmus (1 Gruppe; 4 %) an. Die meisten Gruppen schlieflen daran weitere
Bearbeitungsschritte an, insbesondere Glattung, Beschneidung oder Manipulation
unerwiinschter Artefakte.

Diese Nachbearbeitung erfolgt in unterschiedlichem Ausmafl und kann wesentlich
zur Bearbeitungszeit beitragen. Der Median der Bearbeitungszeit liegt bei 6 Stun-
den fiir alle drei Datensatze. Minimal werden 43 Minuten und maximal 78 Stunden
benotigt. Dies unterstreicht die Notwendigkeit manueller Korrekturschritte fiir zu-
friedenstellende Ergebnisse.

Einzelne Segmentierungen sind von der Auswertung ausgeschlossen. Dies gilt
beziiglich der morphologischen Auswertung fiir die linke vordere und die hintere
Zirkulation der Gruppe 3. Aufgrund von Geometrieverzerrungen koénnen diese nicht
weiter berticksichtigt werden. Fiir die hdmodynamische Auswertung sind zuséatzlich
alle Konfigurationen der Gruppe 5 exkludiert. Hier ist die geforderte Mindestgrofie
des GefaBlabschnitts deutlich unterschritten. Bei vier Segmentierungen (Gruppe 7
und 22 beziiglich der linken und Gruppe 7 und 11 beziiglich der rechten vorderen
Zirkulation) wird die ICA geringfiigig erweitert, um gleiche Einflussbedingungen zu
gewahrleisten. Somit werden 73 Segmentierungen (26 Gruppen mal drei Datensétze
abziiglich fiinf ungeeignete) in diese Untersuchung einbezogen. Um einen objekti-
ven Vergleich zu erhalten und Einfliissse der verwendeten Software zu reduzieren
[AHJT09; HSPT09; VS14], werden die Simulationen unter identischen Bedingungen

durchgefiihrt, statt von den Teilnehmenden selbst.

5.2.4 Diskretisierung

Die Oberflichenmodelle sind mit identischen Einstellungen rdumlich diskretisiert.
Dazu erfolgt die Volumenvernetzung mit Simcenter STAR-CCM+-12.02 in Form von
unstrukturierten Gittern auf Basis von Polyeder- und Prismenzellen (Basisgroe von
0,07-0,09 mm). Insbesondere die Gefawénde sind mit fiinf Schichten prismatischer
Zellen hoch aufgelost, um die entsprechenden Geschwindigkeitsgradienten abzubil-
den. Im Mittel resultieren daraus 2,8 (linke vordere), 1,9 (hintere) und 2,6 Millionen

(rechte vordere Zirkulation) Zellen. Die konstante Zeitschrittweite betragt 1 ms.
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

5.2.5 Randbedingungen und Simulation

Auf der Grundlage der rdumlichen Diskretisierung jedes Datensatzes werden hdmo-
dynamische Simulationen auf Basis finiter Volumen, ebenfalls mit Simcenter STAR-
CCM+ 12.02, durchgefiihrt. An jedem Einlass ist ein zeitabhédngiger Volumenstrom
iiber einen Herzzyklus entsprechend eines reprasentativen Verlaufs von Cebral et
al. [CMR*11] definiert. Zudem ist jeder Einlass in Normalenrichtung um mindes-
tens das 10-fache des nominalen Einlassdurchmessers extrudiert, um ein entwickeltes
Stromungsprofil zu erreichen. Dies rechtfertigt die Verwendung der Definition eines
konstanten Geschwindigkeitsprofils am Einlassquerschnitt [BRBT15]. Zur Beriick-
sichtigung der unterschiedlichen Einlassquerschnitte, die sich aus den unterschiedli-
chen Segmentierungsergebnissen ergeben, ist die Stromungsgeschwindigkeit auf den
jeweiligen Einlassquerschnitt skaliert [VPK'15]. Die Arterienwénde werden als ri-
gide angenommen. Aus den verschiedenen Segmentierungen folgt eine variierende
Anzahl an Auslédssen. Daher wird an den Ausldssen der Umgebungsdruck definiert.
Die Anwendung anderer Verfahren (sieche Abschnitt 4.1.2) eroffnet hier weitere Frei-
heitsgrade und wird gesondert untersucht. Die Stromung selbst wird als laminar
und das Blut als inkompressibles (Dichte = 1055 kg/m?), Newtonsches (Viskosi-
tat = 0,004 Pas) Fluid angenommen. Fir jede der 73 zeitabhdngigen Simulationen

werden drei Zyklen berechnet, nur der dritte wird zur Auswertung herangezogen.

5.2.6 Auswertung
Morphologie

Der Vergleich aller eingereichten Segmentierungen teilt sich in eine qualitative und
eine quantitative Auswertung auf. Vorab ist aber sicherzustellen, dass das urspriingli-
che Koordinatensystem erhalten ist. Einige der von teilnehmenden Gruppen verwen-
deten Softwarepakete modifizieren das Koordinatensystem. Dementsprechend wird
eine Rucktransformation mit Hilfe des iterative closest point-Algorithmus [BM92;
CM92] durchgefiihrt. Dieser minimiert die Differenz zwischen zwei Punktwolken und
wird haufig zur Rekonstruktion von 2D- oder 3D-Oberflachen aus unabhangigen me-
dizinischen Aufnahmen verwendet.

Zur qualitativen Auswertung werden die Segmentierungen hinsichtlich der An-
zahl der beriicksichtigten Auslésse bzw. Anzahl der berticksichtigten Gefafle un-
tersucht. Zusétzlich stehen die einzelnen Aneurysmadarstellungen sowie die Formen
und Groflen einer reprisentativen Ostiumsebene im Mittelpunkt. Diese Bestimmung
des Aneurysma-Ostiums erfolgt {iber eine identische Schnittebene fiir alle Segmen-
tierungen eines Aneurysmas. Diese Schnittebenen stellen nicht notwendigerweise das
tatséchliche Ostium dar, da dieses wiederum sehr von den Segmentierung abhangt.
Um jedoch einen objektiven Vergleich zu gewéhrleisten, wird fiir jedes Aneurysma
die identische Ebene betrachtet, zumal fiir die Definition des Ostiums noch kein
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5.2 Studiendesign

allgemeingiiltiger Konsens existiert. Nach Definition der Ostia erfolgt die Berech-
nung einiger morphologischer Parameter, um die Wechselwirkung mit der Stromung
zu untersuchen. Dies sind die Ostiumfléache, die Querschnittsfliche des Elternge-
fifles proximal zum Ostium, das Aneurysmavolumen und der non-sphericity index
(NSI). Weitere Untersuchungen mit dem Schwerpunkt auf der Morphologie finden
sich in [BVS*18; GHB"19].

Neben der Intergruppenvariabilitit liegt besonderer Wert auf dem Vergleich zu
einer Referenzlosung. Dafiir liegen zwei 2D-DSA Bilddatensétze der Aneurysmen C
und E mit einer rdumlichen Auflésung von 0,077 mm x 0,077 mm vor. Dies entspricht
einer 3,5-fach hoheren Auflésung gegeniiber den fiir die Segmentierung bereitgestell-
ten 3D-Bilddaten. Aus manueller Segmentierung ergibt sich eine Maske, siehe Abbil-
dung 5.2, oben. Das Koordinatensystem der 3D-Segmentierungen wird mit EnSight

2D-DSA Segmentierung Maske

Anwendung auf Projektion

der 3D-Segmentierung Ubersegmentierung Untersegmentierung
—— —-V ‘ . 4

Abb. 5.2: Ablauf der entwickelten Vergleichsmethode zur Quantifizierung der individual-
len Segmentierungsfehler mithilfe hochaufgeloster 2D-DSA-Bilddaten: Nach der
Segmentierung des 2D-Bildes wird eine Maske erstellt, die pixelweise mit der pro-
jizierten Ansicht der Segmentierungen der einzelnen Gruppe verglichen wird. Die
lokale Uber- bzw. Untersegmentierung ist unten rechts exemplarisch dargestellt.
Abbildung tibersetzt nach [BVST18].

10.1.6 (Ansys, Inc., Canonsburg, Pennsylvania, USA) manuell auf die 2D-DSA regis-
triert. Zunéchst erfolgt der Export der projizierten Ansicht der 3D-Segmentierung
jeder Gruppe. Diese wird anschlieBend mit der 2D-DSA verglichen, indem die lokale
Uber- und Untersegmentierung pixelweise mit MATLAB® 2016a evaluiert wird. Ab-
schliefend kann die 3D-Segmentierung mit minimalem Abstand zur 2D-Referenz er-
mittelt werden. Neben dem quantitativen Fehler sind aulerdem diejenigen Bereiche
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

von Interesse, die besonders anfallig fir Segmentierungsfehler sind. Dazu werden die
iiber- und untersegmentierten Pixel aller Gruppen tibereinandergelegt, um eine Feh-
lerkarte zu erhalten. Beide manuellen Schritte (2D-Segmentierung und Registrierung
in 3D) werden unabhéngig voneinander von drei erfahrenen Personen durchgefiihrt.
Die entsprechende maximale Variabilitat zwischen der Referenzsegmentierung und
der Registrierung betrug 2,1 % bzw. 2,0 % fiir Aneurysma C und E.

Hamodynamik

Um den Effekt der Segmentierungsvariabilitat auf die Himodynamik zu beurteilen,
kommen zunéchst qualitative Vergleichsdarstellungen zum Einsatz. Iso-Flachen der
Stromungsgeschwindigkeit sowie die WSSmean und OSI werden auf der Oberfla-
che dargestellt, um die individuellen Stromungs- und Scherstrukturen zu visualisie-
ren. Zur quantitativen Auswertung von fluss- und scherungsbezogenen Parametern
werden zuerst die Gefafimittellinien mittels VMTK extrahiert und der maximale
lokale Innenkugelradius (Segmentierung) mit der lokalen Geschwindigkeit (Hamo-
dynamik) gegeniibergestellt. Dariiber hinaus werden morphologische (Ostiumflache,
Querschnitt des parentalen Gefafles proximal des Ostiums, Aneurysmavolumen und
non-sphericity index) und zyklusgemittelte hAmodynamische Parameter (NIR, PFR,
Vmean und WSSmean) quantifiziert (Abschnitt 3.2). Dabei wird das Ostium, wie
schon bei der morphologischen Auswertung, als die kleinste gemeinsame Ebene zwi-
schen den Aneurysmen und den entsprechenden Muttergefifien definiert, um die
Ergebnisse vergleichbar zu machen. Schliefflich zeigen Box-Plots relevanter morpho-
logischer und hamodynamischer Parameter die durch Segmentierungsunterschiede
bedingte Variabilitidt der Simulationsergebnisse.

5.3 Ergebnisse und Diskussion

Dieser Abschnitt gliedert sich in die Auswertung der Morphologie und der Hamo-
dynamik entsprechend den beiden Forschungsfragen.

5.3.1 Morphologie

Die eingereichten Segmentierungen zeigen deutliche optische Unterschiede, obwohl
alle auf den identischen DICOM-Datensatzen basieren. Dies bezieht sich auf ver-
schiedene Aspekte, zuerst steht die Anzahl der Ausléasse im Fokus und anschliefend
das Aneurysma sowie das Ostium. Dann folgt der Vergleich mit einer Referenzlésung,
die die Quantifizierung der Abweichung ermoglicht. Weitere Unsicherheitsbetrach-
tungen morphologischer Parameter dieser Datengrundlage finden sich in Goubergrits
et al. [GHB™19]. Darin ist untersucht, welche morphologischen Parameter von einan-
der abhéngen und welche besonders hohen Variabilitdten unterliegen, die Ergebnisse
liegen zwischen 3,9 % (isoperimetric ratio: Normalisiertes Verhéltnis von Oberflache
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zu Volumen) und 179,8 % (standard deviation of Gaussian curvature: Maf zur Cha-
rakterisierung der lokalen Oberflache [MHRO04]). Fiir dieses Kapitel stehen jedoch
diejenigen morphologischen Unterschiede im Fokus, deren Abweichungen unmittel-
bar auch den Blutfluss und damit die hdmodynamischen Parameter beeinflussen.

Auslasse

Auch in Bezug auf die Anzahl der segmentierten Ausldsse treten deutliche Unter-
schiede auf. Fiir die rechte vordere Zirkulation (mit den Aneurysmen A und B)
werden zwischen drei und sieben Auslédsse berticksichtigt, ohne deutliche Tendenz
(3 Auslésse: 3 Gruppen, 4 Auslasse: 7, 5 Ausldsse: 6, 6 Auslasse: 5, 7 Auslasse: 5).
Fir die linke vordere Zirkulation (mit den Aneurysmen C und D) beriicksichtigt die
Hélfte der Gruppen sechs Auslésse (13 Gruppen). Es treten jedoch auch Variationen
mit mehr oder weniger Ausldssen auf (4 Ausldsse: 2 Gruppen, 5 Auslésse: 5, 7 Aus-
ldsse: 5 und 8 Auslédsse: 1). In der hinteren Zirkulation segmentieren die meisten
Gruppen (23/88 %) drei und nur drei Gruppen zwei distale Geféde. Abbildung 5.3
veranschaulicht reprasentative Gruppen, die eine niedrige bzw. eine hohe Anzahl
von Geféflen berticksichtigen.

Abb. 5.3: Reprasentative Segmentierungsergebnisse mit niedrigster und hochster Anzahl
beriicksichtigter Gefdfle bzw. Auslésse: (a) rechte vordere Zirkulation (Grup-
pe 21 (3 Auslésse) versus Gruppe 23 (7 Auslésse)); (b) linke vordere Zirkulation
(Gruppe 18 (5) versus Gruppe 7 (8)); (c) hintere Zirkulation (Gruppe 15 (2)
versus Gruppe 7 (3)). Abbildung aus [BVS*18].

Insbesondere kleine Seitengeféfle in der Nahe der Aneurysmen sind entweder nicht
vorhanden oder unterreprasentiert. Dies lasst Unterschiede in der Vorhersagen des
intraaneurysmalen Blutflusses erwarten. Die verschiedenen Methoden zur Definition
der Auslassrandbedingung auf Basis einer Flussgewichtung sind von der zugrunde-
liegenden Segmentierung abhingig [CBP*18; CVB'17]. Daher ist es empfehlens-
wert, so viele Seitengefafie wie moglich zu erhalten, wenn Blutflussuntersuchungen
erwiinscht sind (beispielsweise um die Auswirkungen des Verschlusses von Seitenge-
faflen zu beurteilen [CRM™14; IBPT16; IBPT17]) und die kontrastierten Bilder eine
zuverlassige Segmentierung erlauben.
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Aneurysmen

Neben diesen Variationen innerhalb der Gesamtsegmentierungsergebnisse liegt ein
deutlicher Schwerpunkt auf der Beurteilung der Unterschiede beziiglich der Aneu-
rysmen. Abbildung 5.4 enthélt alle Oberflichen des rupturierten Aneurysmas E. Die
Segmentierungsergebnisse fir die Aneurysmen A bis D sind im Anhang enthalten,
siehe Abbildung A.3.

Beim Vergleich der einzelnen Segmentierungen fallen zunéchst die visuellen Ab-
weichungen beziiglich der Aneurysmengréfe auf. Insbesondere die von den Grup-
pen 13 und 17 segmentierten Aneurysmen sind deutlich grofier als die der Grup-
pen 11 und 22, was sich direkt auf die Darstellung des Aneurysmenhalses auswirkt.
Waiéhrend einige Segmentierungen einen eher breiten Hals vermuten lassen, zeigen
andere wiederum eher kleine und schmale Ostia. Weiterhin liegt eine deutliche Varia-
tion hinsichtlich des abgehenden Gefafles vor; Wahrend fast die Hélfte der Gruppen
ausschlieBlich das Aneurysma A segmentiert (12; 46 %), beriicksichtigen genauso vie-
le Gruppen auch das vorhandene proximale Gefafl (12; 46 %), sieche Abbildung A.3.
Zwei Gruppen (19 und 24) beziehen sogar zwei kleine Seitengefifie ein. Auch die
Querschnitte dieser Geféfle variiert erheblich, was teilweise zur Bildung von Pseudo-
Stenosen fiihrt (z. B. Abbildung 5.4, Gruppe 22).

Ein weiteres Problem besteht bei einigen Segmentierungen in der fehlerhaften
oder fehlenden Nachbearbeitung der Oberflaichenmodelle. Dies wird insbesondere
an Aneurysma C deutlich (siche Abbildung A.3, Gruppe 16), hier sind Aneurysma
und parentales Gefafl verschmolzen, wodurch das Ostium zu grof ist. Auch bei einem
Schwellenwert fir kleine Gefaflvolumen kann ein Kontakt zwischen Aneurysmawand
und Gefa auftreten (siehe Abbildung A.3, Gruppe 3).

Unterschiede sind neben der Grofle auch in der Morphologie zu beobachten. Ins-
besondere Glattungsfilter oder eine grobe Auflosung der Oberflichen kénnen zum
Verschwinden von Details und besonderen Merkmalen fithren. Diese sind jedoch
auch fiir die Bestimmung quantitativer Grofien relevant, siehe Abschnitt 4.1.1. Um-
gekehrt sind einige Oberflichen unregelméflig oder weisen teilweise ein Stufenmuster
auf, das aus dem Voxelaufbau der Daten resultiert.

Ostia

Abbildung 5.5 zeigt die Konturen der Ostiumflache fiir Aneurysma E. Insgesamt
besteht eine gute Ubereinstimmung hinsichtlich der nahezu kreisférmigen Form. Al-
lerdings sind, wie aus den vorangegangenen Beobachtungen vermutet, Variationen
hinsichtlich der Gré8e vorhanden. Weiterhin weisen einige Gruppen eine Uberlap-
pung mit dem Seitengefafi auf, siehe insbesondere Gruppe 13 in Abbildung 5.4.
Ausléser dafiir ist ein nicht korrigiertes Verschmelzungsartefakt, welche in Abbil-
dung 5.4 sichtbar ist.
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Abb. 5.4: Segmentierungsergebnisse der einzelnen Gruppen (1-26) fiir das rupturierte An-
eurysma E, das sich an der linken PICA befindet. Deutliche Unterschiede in der
Oberfliche und der Aneurysma-Form, insbesondere des Aneurysma-Halses sind
sichtbar. Rechts unten ist das hochaufgeloste 2D-DSA-Bild dargestellt, welches
als Referenz fiir die Bewertung der Uber- und Unterschitzung der Segmentie-
rungen dient. Abbildung von [BVS*18].
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Abb. 5.5: Darstellung der Ostium-Schnittebene fiir das rupturierte Aneurysma E mit Ab-
weichungen in Form und Gréfe. Abbildung von [BVST18].
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Referenzlosung

Neben der Analyse der Variabilitiat zwischen den Gruppen ist der Vergleich zur
Referenzlosung von besonderem Interesse, um die individuellen Genauigkeiten zu
bewerten. Als Basis dienen hochaufgeloste 2D-Datensétze (siehe Abschnitt 5.2.6),
die entsprechenden Ergebnisse fir Aneurysmen C und E sind in Abbildung 5.6 dar-
gestellt. Insgesamt ist zu beobachten, dass jede Gruppe das Lumen im Vergleich zum
Referenzbild eher iiberschitzt. Im Durchschnitt betrug die Uberschitzung (Unter-
schétzung) 8,79 % (1,92 %) fir Aneurysma C und 14,9 % (0,72 %) fiir Aneurysma E.
Dabei tritt die Uberschiatzung hauptséichlich am Hals jedes Aneurysmas auf, was
zu einer deutlichen Uberreprisentation fast aller Ostia fithrt (siche qualitative Er-
gebnisse in Abbildung 5.5). Allerdings bearbeitete nur Gruppe 11 den Hals von
Aneurysma E ausgiebig manuell und rekonstruierte ihn somit angemessen. Aneu-
rysmahals und Ostium sind fiir viele morphologische Parameter relevant und beein-
flussen die Himodynamik. Abweichungen in den Parametern sind also zu erwarten
und konnen Fehlinterpretationen ermdglichen. Bei Aneurysma C ist eine Uberseg-
mentierung besonders am Dom vorhanden, wo starke Formabweichungen auftreten.
Ebenso existieren bei Aneurysma E Formabweichungen an den blebs, wodurch diese
wichtigen morphologischen Merkmale unterrepriasentiert sind. Dies ist auf die Glat-
tung wahrend der Nachbearbeitung der urspriinglichen Segmentierungsergebnisse
zuriickzufithren. Da insbesondere blebs mit Aneurysmawachstum oder -ruptur as-
soziiert werden [LKB'16], ist dies kritisch. 19 der 26 Gruppen (73 %) verzichteten
sogar auf die Segmentierung des kleinen Geféfles neben Aneurysma C, was zu einer
deutlichen Unterschatzung des Lumens in diesem Bereich fiithrt. Zuséatzlich erschwert
es die Rekonstruktion des wahren Aneurysma-Ostiums und beeintrachtigt damit die
Berechnung der etablierten hamodynamischen Parameter [CC15; SHE13].

Insgesamt treten die geringsten Abweichungen bei Gruppen auf, die das open
source-Softwarepaket VMTK verwendeten, das auf einem level set-Ansatz basiert —
zumindest fiir die initiale Segmentierung. Diese Software wurde speziell fiir vaskulé-
re Anwendungen entwickelt und scheint daher fiir die betrachtete Art von Bilddaten
geeignet. Dariiber hinaus sind oft manuelle Modifikationen der initialen Segmentie-
rungsergebnisse erforderlich, insbesondere wenn Aneurysmen schmale, aber kurze
Halsregionen besitzen, oder wenn eine unzureichende Ausbreitung des Kontrastmit-
tels (z. B. in kleinen Seitenarmen) vorliegt.

5.3.2 Hamodynamik

Dieses Kapitel untersucht die Auswirkung der morphologischen Unsicherheiten auf
die Himodynamik. Die von den 26 Teilnehmenden Gruppen zur Verfiigung gestellten
Segmentierungsergebnisse dienen als Grundlage fiir die Durchfithrung von Blutfluss-
simulationen unter identischen Bedingungen. So kann der Einfluss der Gefafisegmen-
tierung auf die hdmodynamischen Simulationen quantifiziert werden.
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Abb. 5.6: Quantifizierung der Segmentierungsunterschiede der einzelnen Gruppen gegen-
iiber den hochaufgelosten 2D-Referenzbildern fiir die repriasentativen Aneurys-
men C (links) und E (rechts). Die obere Reihe zeigt die addierte Uber- (rot) und
Unterschatzung (blau) im Bereich von 1 (von allen Gruppen iibersegmentiert)
bis -1 (von allen Gruppen untersegmentiert). An Aneurysmenhals und -details
wie blebs treten die grofiten Fehler auf. Das sehr kleine, rupturierte Aneurysma E
(rechts) weist die groBten Durchmesserfehler auf. In der unteren Reihe zeigen
Balkendiagramme fiir jede Gruppe die Anzahl {iber- bzw. untersegmentierten Pi-
xel im Vergleich zur hochaufgelosten 2D-DSA-Referenzlosung fiir Aneurysma C
(linkes) und Aneurysma E (rechts). Die Whisker zeigen die Variabilitat infol-
ge der manuellen Registrierung und 2D-Segmentierung, sieche Abschnitt 5.2.6.
Abbildung modifiziert nach [BVS*18].

GefaBabschnitt

Zunéchst wird der lokale maximale innere Geféfiradius entlang jeder Mittellinie be-
rechnet, sieche Abbildung 5.7. Proximale Gefdfle haben grofiere Radien als distale.
Abgesehen von einigen Ausreiflern liegen die Kurven beieinander. Der Median ist in
rot dargestellt. Die mittlere Standardabweichung (grau gestrichelte Linien) betrégt
ca. 0,13mm (links anterior: 0,126 mm, posterior: 0,133 mm und rechts anterior:
0,126 mm). Dies ist fiir alle drei Datensétze konsistent, unabhéngig von den lokalen
Radien.

AuBerdem werden die entlang der Mittellinien berechneten Geschwindigkeiten
verglichen. Wie in Abbildung 5.7 rechts dargestellt, ist eine gute Ubereinstimmung
zwischen den Gruppen in den proximalen Regionen der untersuchten Gefafle sicht-
bar. Am Einlass ist die Geschwindigkeit zwischen den Gruppen aufgrund der konsis-
tenten Einlassrandbedingung identisch. Mit zunehmendem Abstand der Mittellinie
nimmt jedoch auch die Geschwindigkeitsvariabilitdt zu. Dies gilt insbesondere im
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Bereich der Aneurysmen und distal davon. Wahrend die Gefafiradien eine konsisten-
te relative Standardabweichung iiber die gesamte Mittellinie aller drei Datenséitze
zeigen, nimmt die Variabilitdt der Geschwindigkeit mit der Lénge der Mittellinie
zu. Die unterschiedlichen Stromungseigenschaften kénnen also nicht allein durch
lokale Radienunterschiede erklart werden. Vielmehr fiihrt die inkonsistente Bertick-
sichtigung von Seitenarmen bzw. Verzweigungen in den Segmentierungen zu einer

erhohten Variabilitat an distaleren Bereichen.

Gefafiradius entlang Mittellinie Geschwindigkeit entlang Mittellinie

3

Anterior links
Gefafiradius in mm
Geschwindigkeit in m/s

Standardabweichung in m/s

Posterior
Gefafiradius in mm
Geschwindigkeit in m/s

Standardabweichung in mm
Standardabweichung in m/s

S

Anterior rechts
Gefafiradius in mm
Geschwindigkeit in m/s
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Standardabweichu

0 1‘0 2‘0 3‘0 4‘0 5‘0 ‘ 0 1‘0 2’0 3‘0 4‘0 5‘0

Position auf der Mittellinie in mm Position auf der Mittellinie in mm

Abb. 5.7: Vergleich der Gefafiradien und Stromungsgeschwindigkeiten entlang der Mittelli-

nien der parentalen Gefafverldufe. Der Median von Radius und Geschwindigkeit

ist jeweils als rote Linie dargestellt. Die vertikalen, gestrichelten Linien geben die

Lage des entsprechenden Aneurysmas an. Auflerdem ist die Standardabweichung

in grau mit dem Mittelwert durch eine horizontale, gestrichelte Linie dargestellt.
Abbildung tibersetzt nach [VBJT19a].
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Aneurysmen

Anhand der 73 zeitabhangigen Blutflusssimulationen sind deutliche Unterschiede in
den Flussstrukturen sichtbar. Abbildung 5.8 zeigt die zeitlich gemittelte Geschwin-
digkeit auf Basis von Iso-Flachen fiir alle fiinf Aneurysmen. Erwartungsgemaf fiihren
relativ schmale Aneurysmenhélse zu einem konzentrierteren Einstromen (jet, z. B.
Aneurysma D; Gruppe 22), wihrend breitere Hélse den entsprechenden jet verrin-
gern (z. B. Gruppe 7). Da die Einflussrandbedingung auf den GeféaBdurchmesser
skaliert ist (siehe Abschnitt 4.1.2), resultieren diese Unterschiede allein aus der Seg-
mentierung. Dartiber hinaus fithren Artefakte in den Segmentierungen (z. B. die
verschmolzenen Oberflachen von Aneurysmadom und Elterngefafl) zu unphysiologi-
schem Stromungsverhalten (z. B. Aneurysma C; Gruppe 4).

Zusétzlich zu den Flussunterschieden wird der Effekt der Segmentierung auf die
Wandschubspannung bewertet. In Abbildung 5.9 werden die zeitlich gemittelten
Wandschubspannungen gezeigt. Ahnlich wie bei fritheren Beobachtungen haben die
Rekonstruktionen der Geféafloberfliche einen grofien Einfluss auf die nachfolgenden
hdmodynamischen Vorhersagen. Wihrend einige Segmentierungen nur leicht erhéhte
Wandschubspannungen im Bereich des Aneurysmenhalses aufweisen (z. B. Aneurys-
ma C; Gruppen 6, 18, 22), zeigen andere auch hohe Werte am Dom (Gruppe 14,
24).

Weiterhin ist in Abbildung 5.10 fiir alle Aneurysmen die Variabilitdt des OSI
dargestellt. Dessen Werte variieren deutlich in Abhéngigkeit von dem zugrunde lie-
genden Segmentierungsergebnis. Wéahrend in einigen Gruppen grofle Bereiche mit
erhohtem OSI sichtbar sind (z. B. Aneurysma C; Gruppen 10, 18, 19), zeigen andere
kaum hohe OSI-Werte (z.B. Gruppen 14, 16, 22).

Quantitative Auswertung

Die qualitativen Eindriicke in Abbildung 5.8 bis 5.10 werden durch die folgende
quantitative Analyse bestétigt. In Abbildung 5.11 und Tabelle 5.1 sind jeweils vier
morphologische und vier himodynamische Parameter dargestellt. Im Allgemeinen
fithrt eine groflere Variabilitdt in der Morphologie zu einer erhohten Variabilitét
in der Himodynamik, so beeinflusst beispielsweise die Ostiumflache den Parameter
NIR. Dariiber hinaus zeigen die Streudiagramme in Abbildung 5.11 fiir die Fléiche
der Ostia und parentalen Geféifle Hinweise auf eine proportionale Auswirkung auf die
NIR bzw. PFR. Die geringste Variabilitit, gemittelt iiber alle Aneurysmen, wird fiir
PFR (13,8 %) beobachtet, gefolgt von dessen Querschnittsflache (22,2 %) und dem
NSI (23,8 %). NIR zeige die hochste Variabilitat (46,2%). Aneurysma A ist vom
Volumen her das grofite Aneurysma. Seine Variabilitit liegt bei sechs von acht Pa-
rametern unter dem Mittelwert. Seine Ostiumflache variiert um 40,3 % zwischen den
Gruppen. Die Segmentierung des kleinsten Aneurysmas B ist sehr unterschiedlich,
von sehr grof (sieche Abbildung 5.8, Gruppe 17) bis nicht vorhanden (Gruppe 14).
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Abb. 5.8: Iso-Fliachen der zeitlich gemittelten Stromungsgeschindigkeit (Vmean) von
0,3m/s zur qualitativen Analyse des Segmentierungseinflusses fiir die Aneurys-
men A-E. Abbildung iibersetzt nach [VBJ19a).
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Abb. 5.9: Zeitgemittelte Wandschubspannung zur qualitativen Analyse des Segmentie-
rungseinflusses fiir die Aneurysmen A-E. Abbildung iibersetzt nach [VBJ119a].
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Abb. 5.10: Oscillatory shear index (OSI) zur qualitativen Analyse des Segmentierungsein-
flusses fiir die Aneurysmen A-E. Abbildung iibersetzt nach [VBJ*19a].
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Abb. 5.11: Box-Plots der morphologischen und hdmodynamischen Parameter: Die mor-
phologischen Parameter (links) umfassen die Ostiumflache, die Querschnitts-
flache des parentalen Gefafles, das Aneurysmavolumen und den non-sphericity-
index (NSI). Die himodynamischen Parameter (mitte) umfassen die neck in-
flow rate (NIR), die parent vessel flow rate (PFR), die rdumlich und zeit-
lich gemittelte Geschwindigkeit im Aneurysma (Vmean) und die rdumlich und
zeitlich gemittelte Wandschubspannung (WSSmean). Potenzielle Wechselwir-
kung zwischen dem morphologischen und hi&modynamischen Parameter ei-
ner Reihe sind mittels Streudiagramm dargestellt (rechts). Abbildung ergénzt
nach [VBJT19a].
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

Tab. 5.1: Morphologische und hidmodynamische Parameter: Es sind die Gruppen-
Medianwerte fir die Ostiumflache, die ElterngefaSquerschnittsfliche (proximal
zum Aneurysma), das Aneurysmavolumen und der Non-Sphericity-Index (NSI)
sowie die entsprechenden Standardabweichungen angegeben. Dariiber hinaus
werden die Flussraten am Aneurysmahals (NIR) bzw. Elterngefil (PFR), die
gemittelte Stromungsgeschwindigkeit im Aneurysma (Vmean) und die rdum-
lich gemittelte Wandschubspannung (WSSmean) aufgelistet. Tabelle iibersetzt
nach [VBJ*19a].

Morphologie Hiamodynamik
Ostiumflache NIR

Aneurysma  Median [mm?] rel. std. Median [ml/s] rel. std.
A 7.98 40,3% 0,44 215%

B 3.39 56,1 % 0,07 113,8%

C 5,76 31,1% 0,33  40,5%

D 10,45 12,4 % 1,02 12,7%

E 10,97 20,5 % 0,93  42,3%
Mittel 6,90 32,1% 0,56  46,2%

Elterngefafiquerschnittsflache PFR

Aneurysma  Median [mm?] rel. std. Median [ml/s] rel. std.
A 5,12 25,6 % 1,61 124%

B 412 22.8% 1,58  11,4%

C 5,04 17,6 % 2,06 12.7%

D 377 19,5% 1,64  11,9%

E 4,20 25,7% 3,33 20,8%
Mittel 445 22.2% 2,04 138%

Aneurysmavolumen Vmean

Aneurysma  Median [mm?] rel. std.  Median [m/s] rel. std.
A 84,63 18,0% 0,08  14,8%

B 2,62 90,0 % 0,07  52,8%

C 97,03 16,6 % 0,10  32,5%

D 17,72 19.4 % 0,23  18,0%

E 98,55 18,6 % 024  29.0%
Mittel 32,11 32,5% 014  294%

NSI WSSmean

Aneurysma Median -] rel. std. ~ Median [Pa] rel. std.
A 0,17 15.2% 1.64  277%

B 0,11 62,1 % 3,06 51,3%

C 0,17 13,3% 214 42,9%

D 0,09 11,9% 7,50  33,5%

E 0,10 16,3 % 12,82 278%
Mittel 0,13 23.8% 543 36,6%

118



5.3 Ergebnisse und Diskussion

Folglich ist (abgesehen von den Parametern, die sich auf das Elterngefafl beziehen)
die Variabilitat von Aneurysma B mit bis zu 113,8 % hinsichtlich NIR und 90 % hin-
sichtlich des Aneurysmenvolumens am hochsten. Die Aneurysmen C bis E sind von
ahnlicher Grofie und die relativen Standardabweichungen liegen meist zwischen 10 %
und 30 %. Die Variabilitat nahert sich 40 % nur in Bezug auf NIR (Aneurysma C
und E) und WSSmean (C).

Auch eine fehlende Segmentierung kleiner Seitenéste nahe des Aneurysmas wir-
ken sich auf das Flussverhalten aus. Dies ist besonders ausgepréigt fiir das grofite
Aneurysma A und das kleinste Aneurysma B. Hinsichtlich der Art, wo das Aneurys-
ma am Elterngefaf lokalisiert ist (lateral versus terminal), liegt kein Zusammenhang

mit dem Grad der Variabilitdt vor.

Vergleich mit Kapitel 4

Diese Ergebnisse weisen, mit Standardabweichungen von mindestens 10 % und teils
deutlich dariiber, hohere Unsicherheiten als die systematische Variation des Seg-
mentierungsschwellenwertes und der Oberflichenglattung in Kapitel 4 auf. Selbst
qualitativ wird dies beim Vergleich von Abbildung 5.4 und 4.6 (Seiten 109 und 68)
deutlich. Erganzend zu [VBJ*19a] erfolgt daher die Auswertung weiterer haimodyna-
mischer Parameter entsprechend Kapitel 4 fiir Aneurysma E. Abbildung 5.12 zeigt
die prozentuale Abweichung der zwolf hamodynamischen Parameter jeweils zum Me-
dian. Links sind alle 24 der 26 Gruppen beriicksichtigt, fiir die Simulationsergebnisse
vorliegen. Rechts sind diejenigen Gruppen exkludiert, welche offensichtliche Fehler
aufweisen (Voxelmuster der Oberfliche, Verschmelzung oder Stenosierung, siche Ab-
bildung 5.4; Gruppen 4, 13, 22 und 26) oder gegeniiber dem hochaufgelosten 2D-Bild
in Abbildung 5.6 eine Abweichung von mehr als 20 % aufweisen (Gruppen 2, 4, 9,
13, 14, 17 und 18). Damit entsprechen die meisten Medianabweichungen weniger als
10 %, etwas dariiber liegen NIR (12 %) und WSSmean (13 %). Deutlich erhoht sind
die Abweichungen fiir OSImean (43 %) und OSImax (52 %).

Diese Auswertung basiert auf der Gegeniiberstellung von 24 bzw. 15 Gruppen,
in Kapitel 4 sind es jeweils 128 paarweise Vergleiche fiir vier Aneurysmen. Daher ist
die Berechnungsgrundlage unterschiedlich. Trotzdem ist ein Vergleich mit der isolier-
ten Unsicherheit durch Segmentierungsschwellenwert (Abbildung 4.15) und Oberfla-
chenglattung (Abbildung 4.16) interessant. Abgesehen von den OSI-Parametern sind
die Abweichungen insgesamt auf vergleichbarem Niveau. Abweichungen infolge des
Segmentierungsschwellenwertes sind bei Aneurysmen 1 und 2 tiber und fiir Aneurys-
men 3 und 4 unter denen von Aneurysma E. Der Einfluss der Oberflichenglédttung
ist deutlich geringer, nur bei Aneurysma 3 erreichen sechs Parameter eine Median-
abweichung von 10 % oder mehr.

Diese Ahnlichkeit in den Abweichungen ist bemerkenswert, denn in Kapitel 4
resultieren sie aus der Variation von (Schwellen-)Werten bei gleichen Methoden und
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten
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Abb. 5.12: Auswertung zwolf himodynamischer Parameter aller Gruppen (links) und ohne
Ausreifiler (rechts) fiir Aneurysma E. Fir die Berechnungsmethodik in dieser
Abbildung siehe Abschnitt 4.2.6. Daraus resultieren Unterschiede gegeniiber
Abbildung 5.11 und Tabelle 5.1.

in diesem Kapitel aus der Variation von Segmentierungsstrategien/-routinen der
teilnehmenden Gruppen. Das deutet darauf hin, dass der Einfluss beider Variationen
auf die Aneurysmahdmodynamik vergleichbar ist.

Nur die Parameter OSImean und OSImax zeigen fir Aneurysma E deutlich ho-
here Abweichungen. In Abbildung 5.10 sind entsprechende Unterschiede qualitativ
sichtbar. Bei einigen Gruppen treten erhéhte Werte in Halsnahe auf, bei anderen
nicht. Dies kénnte eine Folge der sehr unterschiedlichen Segmentierung des Ane-
ruysmahalses sein, wie oben dargestellt. Das unterscheidet diese Untersuchung von
Kapitel 4, bei der Aneurysmen mit ausgepriagtem Hals ausgewéhlt sind, sodass Ver-
schmelzungen erst bei sehr niedrigen Schwellenwerten auftreten.

5.3.3 Limitationen
Morphologie

Neben den in dieser Arbeit abgeleiteten Erkenntnissen, die sowohl auf qualitativen
als auch auf quantitativen Vergleichen basieren, sind einige Einschrankungen dieses
Kapitels zu nennen. Eine Registrierung der vorgelegten Segmentierungsergebnisse ist
notwendig, um quantitative Vergleiche durchfiihren zu kénnen. Es werden sehr gu-
te Ubereinstimmungen zwischen den verschiedenen Segmentierungen erzielt, wobei
jedoch geringfiigige Fehlausrichtungen in den distalsten Regionen (an den Rédndern
jedes Datensatzes) moglich sein kénnen. Die meisten der vorgestellten Analysen be-
ziehen sich jedoch auf die Bereiche in der Ndhe der Aneurysmen.

Auflerdem wird als Ostiumflache jeweils eine konstante Schnittebene gewahlt.
Diese sind mit einem geringen Abstand zum Muttergefdfl positioniert, miissen aber
gleichzeitig fiir alle Gruppen gelten und stellen den kleinsten gemeinsamen Nenner
dar. Daher reprasentieren diese Ebenen nicht unbedingt das reale Ostium, wobei
deren Definition ohnehin nicht einheitlich ist [BBV*21].
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5.3 Ergebnisse und Diskussion

Die Evaluierung der Segmentierungsgenauigkeit basiert auf Referenzlosungen in
Form hochaufgeloster 2D-DSA-Bilder fir die Aneurysmen C und E, die als klinischer
Goldstandard hinsichtlich der raumlichen Auflésung angesehen werden kénnen. Auf-
grund inkompatibler Kalibrierungsmatrizen, unterschiedlicher Koordinatensysteme
sowie ungleicher Perspektiven ist der Abgleich zwischen 2D und 3D jedoch nicht
trivial. Daher segmentierten drei erfahrene Fachexperten die 2D-Bilder manuell und
registrierten die Daten mit einer Inter-User-Variabilitat von unter 2 %. Dennoch ist
eine automatische Registrierung zum Abgleich der vorhandenen Daten in Zukunft

wunschenswert.

Hamodynamik

Fiir die hdmodynamischen Simulationen sind keine patient:innenspezifischen Ein-
lassrandbedingungen vorhanden. Fiir alle Konfigurationen erfolgt deshalb die An-
nahme einer identischen reprisentativen Flusskurve am Einlass. Am Auslass wird
ein konstanter Druck angenommen. Diese Annahme induziert Unsicherheit und ist
daher ungeeignet fiir groffe Kohortenstudien, siehe Kapitel 4. Hier werden unter-
schiedliche Segmentierungen gleicher medizinischer Daten gegeniibergestellt, damit
ist die Vergleichbarkeit der Ergebnisse gewéhrleistet. Das Blut wird als kontinuier-
liche, Newtonsche Fliissigkeit angenommen. Dies hat einen geringen Effekt auf die
Ergebnisse, wie ebenfalls oben gezeigt.

Alle quantitativen Analysen beinhalten die Ergebnisse jeder Gruppe, auch of-
fensichtliche Ausreiler sind nicht ausgeschlossen. Nur Gruppen, deren Einreichung
keine adédquate Auswertung ermoglicht hat, sind exkludiert. Dadurch stellt die Varia-
bilitdt der untersuchten Parameter die maximalen Unterschiede dar. Der Ausschluss
von eindeutig unrealistischen Losungen wiirde den tatsachlichen Fehlerbereich ver-

ringern.
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Kapitel 5 Fokus 2: Oberflichenmodelle aus medizinischen Bilddaten

5.4 Zusammenfassung

Die Segmentierung intrakranieller Aneurysmen aus medizinischen Bilddaten ist fiir
die Bestimmung morphologischer und hamodynamischer Parameter notwendig. Zum
Vergleich etablierter Segmentierungstechniken wurde ein internationaler Wettbe-
werb ausgeschrieben. Insgesamt segmentierten 26 Forschungsgruppen fiinf Aneurys-

men und die umgebende Vaskulatur in den vorderen und der hinteren Zirkulation.

Forschungsfragen

1. Welche morphologischen Unterschiede in der Segmentierung von medizi-
nischen 3D-RA-Daten resultieren aus wenig/nicht standardisierten Ar-
beitsabldufen?

> Es treten grofie Abweichungen in der Anzahl der segmentierten Ge-
féifle sowie der Aneurysmaform und -gréfie auf. Gegeniiber 2D-DSA-
Referenzbildern erfolgt eine Ubersegmentierung von ca. 10 %, davon
sind besonders der Aneurysmahals und blebs betroffen.

2. Welche Variabilitit folgt daraus fiir die hAmodynamischen Parameter?

> Die Wirkung der Segmentierung auf die Hamodynamik ist sehr
aneurysma- und parameterspezifisch. Haufig betragen die Abwei-
chungen 10-50 %.

Morphologie

Der Vergleich von Segmentierungsergebnissen zwischen den verschiedenen Grup-
pen zeigt grundsétzlich eine qualitative Ahnlichkeit. Jedoch treten erhebliche Ab-
weichungen hinsichtlich der Anzahl der segmentierten Gefifle auf. Im quantitiven
Vergleich ergeben sich grofiere relative Abweichungen z. B. in der Ostiumflache (12—
56 %) und im Aneurysmavolumen (meist zwischen 17-19 %). Der Vergleich mit hoch-
aufgelosten 2D-DSA-Referenzbildern fiir zwei Aneurysmen ergibt eine Uberschit-
zung von ca. 10 % des Gefalumens in der zweidimensionalen Projektion. Insbeson-
dere die Halsregion des rupturierten Aneurysmas ist nur bei einer Gruppe nicht
iiberrepréasentiert.

Zukiinftige Arbeiten sollten die Entwicklung einer verbesserten, moglichst stan-
dardisierten Segmentierungsstrategie beinhalten, die auf die Anwendung bei neuro-
vaskuldren Erkrankungen zugeschnitten ist. Diese sollte Effekte adressieren, die im
Zusammenhang mit intrakraniellen Aneurysmen auftreten, insbesondere die Uber-
schitzung des Aneurysmenhalses oder das Auftreten von Verschmelzungsartefakten.
Gerade fiir die Bewertung und Korrektur morphologischer Besonderheiten kann die
Beriicksichtigung von hochaufgelosten 2D-DSA-Bildern hilfreich sein.
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5.4 Zusammenfassung

Hamodynamik

Aus den morphologischen Unterschieden folgen Abweichungen fiir die hdmodyna-
mischen Parameter im deutlich zweistelligen Prozentbereich. Dabei existieren auch
hier Unterschiede zwischen den Aneurysmen. Die relative Abweichung zwischen den
Gruppen betrégt fiir die Parameter NIR (mit einer Ausnahme) 13-43 %, Vmean
15-53 % und WSSmean 28-51 %. Werden Segmentierungen geringerer Qualitiat von
der Auswertung ausgeschlossen, reduzieren sich die Abweichungen entsprechend und
erreichen haufig unter 10 % und damit das in Kapitel 4 dokumentierte Niveau. Dies
verdeutlicht die Variabilitat der bestehenden Segmentierungsansatze und deren Ein-
fluss auf die nachfolgenden hdmodynamischen Simulationen. Das stellt wiederum
die Vergleichbarkeit von Studien unterschiedlicher Forschungsgruppen infrage, so-
fern absolute Parameter verglichen werden. Besondere morphologische Merkmale,
wie den Aneurysmahals oder blebs richtig zu segmentieren, ist fiir die hamodyna-
mische Simulation wesentlich. Aus Ungenauigkeiten ergeben sich qualitative und

quantitative Abweichungen der Flussergebnisse.
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Kapitel 6

Fokus 3: Stentinduzierte Deformation

Dieses Kapitel basiert auf:

S. VoB, P. Berg, G. Janiga, M. Skalej und O. Beuing: Variability of intra-aneurysmal hemodyna-
mics caused by stent-induced vessel deformation. Current Directions in Biomedical Engineering
3.2 (2017), 305-308.

S. VoB, P. Saalfeld, S. Saalfeld, O. Beuing, G. Janiga und B. Preim: Impact of gradual vascular
deformations on the intra-aneurysmal hemodynamics. Bildverarbeitung fiir die Medizin 2018.
Informatik aktuell. Springer Vieweg, Berlin, Heidelberg, 2018, 359-364.

S. VoB, O. Beuing, G. Janiga und P. Berg: Stent-induced vessel deformation after intracranial
aneurysm treatment — A hemodynamic pilot study. Computers in Biology and Medicine 111
(2019), 103338.

Neben der Parameterextraktion fiir die Rupturrisikobewertung intrakranieller Aneu-
rysmen existieren weitere potenzielle Anwendungsfelder der numerischen Simulation.
Eines stellt die virtuelle Therapieplanung dar. Dies kann die Auswahl eines passen-
den Stentmodells, die optimale Stentplatzierung oder die Implantatenwicklung sein.
Jeweils ermoglicht die numerische Flusssimulation die Evaluation der Flussmodifi-
kation.

Ein platziertes Implantat, z. B. im Rahmen des stentassistierten Coilings, inter-
agiert jedoch mit der Gefalwand. Insbesondere distale neurovaskuldare Blutgefafle
konnen dadurch dauerhaft deformiert werden, siehe Abbildung 6.1. Dieser Effekt
wird jedoch kaum berticksichtigt und die Implikationen fiir die lokale Himodynamik
sind unklar. In diesem Kapitel wird daher anhand von pra- und postinterventionel-
len Bilddaten dreier reprasentativer Aneurysmen die Auswirkung der Deformation
untersucht. Es erfolgt die virtuelle Platzierung von Stents und Coilpaketen. Fiir
die zwei Zustédnde eines jeden Aneurysmas werden vier Konfigurationen verglichen:
1) ohne Implantat, 2) mit Stent, 3) mit Coilpaket und 4) mit Stent und Coilpaket.
Dies resultiert in 24 transienten Blutflusssimulationen, deren Ergebnisse anhand von
Flussparametern und Scherparametern analysiert werden. Auf diese Weise gelingt
eine Differenzierung der einzelnen Effekte aus Deformation, Stent und Coilpaket
auf die Aneurysmahdmodynamik. Die Gefafldeformation hat deutliche qualitative
Anderungen der Himodynamik zur Folge. Dieser Effekt ist stirker ausgeprigt als
beim Stent allein. Ein Coilpaket scheint hingegen die starkste Wirkung zu haben und
reduziert den Bluteintrag in das Aneurysmainnere am deutlichsten. Ob die Deforma-
tion eine tendenziell gewiinschte Flussmodifikation hervorruft, ist vom untersuchten

Aneurysma abhéngig.
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Kapitel 6 Fokus 3: Stentinduzierte Deformation

Prainterventionell Verlaufskontrolle

o B

Abb. 6.1: Dauerhafte Deformation der Blutgeféfie infolge endovaskulédrer Behandlung: An-
giografische Aufnahme und Oberflichenmodell in préinterventioneller Konfigu-
ration (links) sowie zur Kontrolluntersuchung nach drei Monaten (rechts). Ab-
bildung modifiziert nach [VBJ*17].

6.1 Vaskulaturdeformation infolge endovaskuldrer Behandlung

Das stentassistierte Coiling ist eine hiufig angewendete, minimal-invasive Behand-
lungsmethode fiir intrakranielle Aneurysmen, gerade wenn diese zuféllig diagnosti-
ziert und asymptomatisch sind [AAST15; CJS*13; HWD*14; PBS*10]. Als uner-
wiinschte Nebenwirkung dieser Therapie konnen sich die betroffenen Gefaflabschnit-
te deformieren, insbesondere wenn mechanisch vergleichsweise steife Implantate in
wenig widerstandsfahigen Gefédflbereichen platziert werden. Verschiedene Studien
haben diese stentinduzierten anatomischen Verdnderungen der zerebralen Gefaf3-
anatomie untersucht [BKG*16; CMS*16; GBCT12; HWX'11; KCBT12; SKAT15;
SOG™21]. Dabei kann durch den Vergleich von préa- und postinterventionellen 2D-
oder 3D-Angiographien der Grad der Deformation quantifiziert werden.

Teils ist die Winkelanderung anhand von Bildiiberlagerungen geschéatzt. King et
al. [KCB*12| fiihren dagegen eine deutlich genauere Bestimmung der Deformation
anhand von 24 Aneurysmen durch. Sie extrahieren die GefdBmittellinie der segmen-
tierten Gefafle und berechnen deren lokalen Kriimmungsradius. Im Anschluss an
eine Stentimplantation nimmt dieser um durchschnittlich 50 % zu, unabhéngig von
der Gefaf-Lokation und dem Coil-Paket im betreffenden Aneurysma.

Anderen Studien zufolge treten stentinduzierte Deformationen eher an distalen
als an proximalen Stellen der zerebralen Gefafie auf. Von Chau et al. [CMS™16] wer-
den bei 93 % der Aneurysmen an der MCA und bei 85 % der Aneurysmen an der
AComA Deformation im Anschluss an die Implantation eines Stents beobachtet.
Dariiber hinaus korrelieren Gao et al. [GBCT12] das Stentdesign mit dem Defor-
mationsgrad. Demnach ist eine anatomische Deformation wahrscheinlicher, wenn
Stents mit closed cell-Design und der daraus resultierenden hoheren Biegesteifigkeit
zum Einsatz kommen. Stents mit einem open cell-Design sind hingegen flexibler und
passen sich dem Gefafiverlauf besser an.
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6.1 Vaskulaturdeformation infolge endovaskuldrer Behandlung

Bislang ist unklar, in welcher Weise solche Gefédfideformationen das Ergebnis der
Therapie beeinflussen und welche Rolle die dadurch lokal modifizierte Himodynamik
dabei spielt. Um diese zu untersuchen, bietet sich, dhnlich wie in vergleichbaren
Fragestellungen rund um die endovaskulare Aneurysmatherapie [AMLT09; BSJ*18;
CC15; TSP*12], die numerische Stromungsmechanik an.

Dazu fithrten Gao et al. [GBCT13; GBM13] entsprechende Simulationen durch
und untersuchen zunéchst den Effekt auf das Tragergefafl, dessen Aneurysma kiinst-
lich entfernt wird. Sie beobachten einen reduzierten Druckabfall an der Bifurkati-
onsspitze und eine Migration des Bereiches, wo die Stromung konzentriert auftrifft,
aufgrund der Gefédfimodifikation.

Kono et al. [KST14] untersuchen die Gefafideformation anhand von 16 Seiten-
wandaneurysmen. Dabei betrachten sie die isolierten Effekte der (begrenzten) De-
formation und eines Stents vor dem Aneurysmaostium. Ersteres allein reduziert den
Bluteintritt ins Aneurysma um durchschnittlich 9,6 %, ein Stent hingegen um 23,1 %.
Werden beide Effekte kombiniert, summiert sich in etwa auch die Reduktion. Aber
die Autor:innen betonen, dass diese Ergebnisse nicht generell auf Aneurysmen an
anderen Lokalisationen (insbesondere Bifurkationen) zu tibertragen sind. Speziell
bei stirkerer Deformation kénnten die himodynamischen Anderungen infolge der
Gefaflbegradigung diejenigen infolge der Stentstreben iibertreffen. Der Effekt der
Deformation bei Bifurkationsaneurysmen wird dagegen von Santos et al. [SOG121]
untersucht. Sie fithren himodynamische Simulationen vor und nach der Deforma-
tion fir vier Aneurysmen durch, jedoch ohne Stents zu berticksichtigen. Sie stellen
deutliche Modifikationen der intraaneurysmalen Hamodynamik dar, die allerdings
nicht einheitlich, sondern fallspezifisch ausgepriagt ist. So variieren NIR zwischen
—29% und 21 %, Vmean zwischen —1 % und 20 %, sowie WSSmean zwischen —5 %
und 43 % (siehe Abschnitt 3.2 fiir Parameterdefinitionen).

Insgesamt deutet die Studienlage tiber stentinduzierte Gefafideformation darauf
hin, dass diese die lokale Himodynamik modifiziert und moglicherweise auch das
individuelle Therapieergebnis beeinflusst. Weiterhin wird deutlich, beim Vergleich
von pra- und postinterventionellen Therapie-Szenarien miissten Geféf3deformationen
berticksichtigt werden. Welche Ergebnisunsicherheit daraus resultieren kann, wird im

Folgenden untersucht. Dies geschieht anhand von zwei Forschungsfragen:

Forschungsfragen

1. Wie grof} ist der hamodynamische Effekt von interventionell verursachten
Gefadeformationen im Vergleich zum stentassistierten Coiling?

2. Welcher Fehler folgt aus der Nichtbeachtung von GefaBdeformationen in
der Bestimmung von hdmodynamischen Parametern?
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Kapitel 6 Fokus 3: Stentinduzierte Deformation

Dazu erfolgt eine methodische Isolation der relevanten Effekte: Es werden a) stentin-
duzierte GefiaBiverformung, b) virtuelles Stenting und c) virtuelles Coiling jeweils als
einzelne und kombinierte Einflussfaktoren untersucht und betrachtet, welche Aus-
wirkungen sie auf die Fluss- und Scherparameter des Aneurysmas haben. Dies er-
laubt eine Quantifizierung der einzelnen Parameter, um die individuelle Bedeutung
hinsichtlich der Flussmodifikation zu bewerten und Unsicherheiten zu bestimmen.

6.2 Studiendesign

Abbildung 6.2 veranschaulicht den Ablauf der Untersuchung. Jeweils zwei 3D-RA-
Akquisitionen pro Aneurysma bilden die Grundlage fiir die Segmentierung des pra-
und postinterventionellen Zustands. Die Modellierung umfasst weiterhin die Plat-
zierung eines Stents und/oder Coil-Paketes, woraus pro Aneurysma acht Konfigu-

rationen folgen.
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Abb. 6.2: Schema zum Ablauf der Untersuchung zur stentinduzierten Gefafideformati-
on: Pri- und postinterventionelle Datenséitze aus der Bildgebung werden zu-
néchst segmentiert. Nach einer rdumlichen Registrierung erfolgt die Transfor-
mation des Koordinatensystems des postinterventionellen Zustandes, damit es
mit dem des préinterventionellen tibereinstimmt (*). Mit Berticksichtigung ei-
nes Stents und/oder Coil-Pakets folgen fiir jedes Aneurysma acht Konfiguratio-
nen, deren himodynamische Parameter mittels Simulation ermittelt werden. Die
farbliche Zuordnung findet sich in Abbildung 6.8 wieder. Abbildung iibersetzt
nach [VBJT19b].
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6.2.1 Fallauswahl

Drei patient:innenspezifische sakkuldre Aneurysmen an der MCA-Bifurkation wer-
den in diesem Kapitel untersucht (sieche Abbildung 6.3). Nach Chau et al. [CMS™16]
deformieren sich Gefafle in diesem Bereich am wahrscheinlichsten. Die maximalen
Durchmesser der Aneurysmen 1-3 betragen etwa 6 mm, 9mm und 6 mm. Die 3D-
RA-Akquisitionen wurden mittels Artis Q-System aufgenommen. Die Zeit zwischen
den Bildaufnahmen beider Zustinde betrug 177 Tage, 28 Tage und 93 Tage. Auf-
grund des zeitlichen Abstandes ist davon auszugehen, dass die postinterventionelle
Aufnahme einer permanenten Deformation entspricht. Die temporéire Deformation
wahrend des Eingriffs kann davon wiederum abweichen. Aus den drei Kombinatio-
nen 1) pra- und postinterventionelle Morphologie, 2) mit und ohne Stent und 3)
mit und ohne Coil-Paket ergeben sich acht Konfigurationen pro Aneurysma (siehe
Abbildung 6.2) und damit insgesamt 24 instationdre CFD-Simulationen.

Undeformiert Deformiert Uberlagerung
Abb. 6.3: Visualisierung der drei betrachteten MCA-Aneurysmen in der prad- (griin)
und postinterventionellen (blau) Konfiguration. Aufgrund der Stentsteifigkeit

liegt eine deutliche permanente Gefédfiverformung vor. Abbildung iibersetzt
nach [VBJT19b].

Aneurysma 1

Aneurysma 2

Aneurysma 3
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6.2.2 Segmentierung

Alle 3D-RA-Daten werden mittels MeVisLab 2.8 segmentiert. Aulerdem wird der
postinterventionelle Zustand in das Koordinatensystem des préinterventionellen Zu-
standes tibertragen. Ebenfalls auf den postinterventionellen Zustand trifft die Be-
sonderheit zu, dass infolge der erfolgreichen neurovaskuldaren Behandlung nur ge-
ringe Kontrastmittelmengen im Aneurysma vorhanden sind, was die Segmentierung
erschwert. Dennoch war die Lage des Aneurysmas aufgrund des sichtbaren Coil-
Pakets, eines kontrastmittelgefiillten Aneurysmenhalses und geringen (aber vorhan-
denen) Kontrastmittelmengen im Aneurysmasack offensichtlich, siche Abbildung 6.4
(a) und (b). Diese dienen als Landmarken bei der Ubertragung und Positionierung
von der Aneurysmageometrie aus der prainterventionellen in die postinterventionelle
Konfiguration. Ein dhnliches Verfahren wird auch in [KST14; LJW™16] beschrieben.

Abb. 6.4: Angiografische Aufnahmen in unterschiedlicher Kontrastierung (a-c) mit Uber-
lagerung des Oberflichenmodells (c): Die Rekonstruktion des Aneurysmas in der
postinterventionellen Konfiguration gelingt anhand der Kontrastmittelanreiche-
rung am Aneurysmahals (a, Pfeil) und des Coil-Pakets (b, Pfeil). Die Rotgen-
marker des Stents (b, Rahmen) werden in das Oberflichenmodell iibertragen
und fiir die Stentplatzierung auf Basis der Gefafimittellinie genutzt (c, Punkte).

6.2.3 Quantifizierung der GefaBdeformation

Die stentinduzierte Gefédfideformation wird auf der Grundlage der Mittellinie des
TragergefiaBes bewertet. Mittels VMTK [APBT08] werden die Gefédfimittellinien aus
den Segmentierungen extrahiert sowie auf eine feste Schrittweite von 0,02 mm in-
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terpoliert. Eine solche Linie im Raum wird im Allgemeinen durch ihre Kriitmmung
und Torsion beschrieben. Anhand der Kriimmung lasst sich die Gefédfiverformung
objektiv quantifizieren [KCBT12]. Dafiir werden die mittlere Kriitmmung und ih-
re Standardabweichung fiir den Abschnitt der Mittellinie berechnet, der vom Stent
abgedeckt ist.

6.2.4 Virtuelle Stent-Platzierung

Um die tatsachliche neurovaskuldre Behandlung nachzubilden, werden zunéchst die
verwendeten Stents analysiert. Tabelle 6.1 listet die jeweilige Bezeichnung, Eigen-
schaften und Mafle auf. Basierend auf den individuellen Stentparametern wird an-
schlieend mittels virtuellen Stenting-Ansatzes [JDB'15; JRST13] in jedem Aneu-
rysma ein entsprechender Stent platziert. Dies umfasst eine geometrische Deforma-
tion der nominalen Stentstrukturen, die auf der segmentierten Gefaloberfliche und
der Gefafimittellinie basiert. Hierbei dienen die Stent-Rontgenmarker aus der Bild-
gebung zur richtigen Positionierung der Stentenden, siehe Abbildung 6.4 (b) und
(c). Im spateren Verlauf werden die einzelnen Stentstreben im numerischen Gitter
explizit aufgelost.

Tab. 6.1: Aneurysmaspezifische Stents und ihre Eigenschaften; alle vom Hersteller Acandis
GmbH (Pforzheim, Deutschland)

Aneurysma  Stentname Aufbau Nenndurchmesser Lénge
1 Accero geflochten 3 mm 20 mm
2 Accero geflochten 2,5 mm 20 mm
3 Acclino flex lasergeschnitten 3,5mm 20 mm

6.2.5 Coil-Modellierung

Nach der Stentimplantation wurde das neurovaskuldre Coiling mit Axium- (Medtro-
nic ple, Dublin, Irland) und/oder SMART-Coils (Penumbra, Inc., Alameda, Kali-
fornien, USA) durchgefiihrt. Diese Coil-Pakete, bestehend aus bis zu 16 einzelnen
Coils, werden in der Simulation aufgrund der unbekannten und zufélligen Lage der
einzelnen Drahte nicht explizit aufgelost. Stattdessen wird der Ansatz zur Modellie-
rung poroser Medien angewandt, um den Einfluss auf die Himodynamik nachzuah-
men [JHR14]. Das Coilvolumen bezogen auf das Aneurysmavolumen ergibt die Pa-
ckungsdichte. In der Regel wird eine hohe Packungsdichte angestrebt, um die Blut-
zirkulation im Aneurysma physisch zu reduzieren. Fiir die patient:innenspezifische
Definition der Coil-Modellierung sind folgende Grofien erforderlich: 1) die Porositét,
die das verschlossene Aneurysmavolumen dhnlich der Packungsdichte quantifiziert,
und 2) die Permeabilitét, ein Maf} fiir die Durchlassigkeit der Fliissigkeit durch das
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porose Medium. Tabelle 6.2 listet die beriicksichtigten Parameter auf, entsprechend
der Berechnung nach Kakalis et al. [KMB™08].

Tab. 6.2: Parameter zur Definition der patient:innenindividuellen Coil-Pakete.

Aneurysma Packungsdichte Porositdt Permeabilitat

1 45.5 % 545%  2,11-1079m?
2 43.0% 57,0% 1,78 -10719m?
3 20,9 % 79,1 % 3,32 - 108 m?

6.2.6 Diskretisierung

Das Stromungsgebiet wird mittels Polyederzellen rdumlich diskretisiert. Eine globale
charakteristische Zellgrofie zwischen 0,085-0,115 mm und fiinf Schichten Prismenzel-
len zur Auflésung der wandnahen Stromung resultieren in ca. drei Millionen Zellen
fir die Konfigurationen ohne Stent. Konfigurationen mit Stent, der explizit aufge-
16st wird, erfordern hingegen ca. acht Millionen Zellen. Die Zeitschrittweite betragt
0,5ms, was zu 2000 Zeitschritten pro Herzzyklus fiihrt.

6.2.7 Fluideigenschaften und Randbedingungen

Blut wird als inkompressibles (Dichte = 1055 kg/m?) und nicht-Newtonsches Fluid
(Carreau-Yasuda-Modell, siche auch Abschnitt 4.1.2) angenommen. Am Einstrém-
rand wird ein Massenstromprofil definiert, welches entsprechend Valen-Sendstad et
al. [VPK'15] auf den lokalen Gefaquerschnitt skaliert ist. Diese Daten stammen
von einem gesunden Probanden, die Aufzeichnung erfolgte mittels 7 Tesla-PC-MRA
an der Otto-von-Guericke-Universitat Magdeburg [BSJ*14]. An der GefaBwand gilt
die Haftrandbedingung. Fiir die Auslassrandbedingung kommt eine querschnittsfla-
chengewichtete Flussaufteilungsregel zum Einsatz, die auf dem Gesetz nach Murray
basiert [CBP*18; Mur26].

6.2.8 Simulation

Die insgesamt 24 Konfigurationen werden mit Simcenter STAR-CCM+- 12.02 unter
Annahme laminarer Stromungsbedingungen gelost. Als Abbruchkriterien fiir die in-
neren Iterationen sind normalisierte Residuen von 10~ definiert. Insgesamt werden
fiir jede Konfiguration drei Herzzyklen berechnet; die ersten beiden fiir die Initialisie-
rung und Etablierung einer periodischen Losung und der dritte fiir die tatséchliche

Auswertung.
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6.2.9 Auswertung

Die Auswertung stiitzt sich auf vier Gré8en zur Beschreibung der Stromung (Vmean,
NIR, OIA und ICI) und vier Scherparameter (WSSmean, WSSnorm, HSA und SCI),
siehe Abschnitt 3.2.

6.3 Ergebnisse und Diskussion

6.3.1 GefaBkriimmung

Die stentinduzierte Deformation wird anhand der lokalen Kriimmung der GefaBmit-
tellinie quantifiziert. Im prainterventionellen Zustand betragt die mittlere Kriim-
mung 0,21-0,25 1/mm, siehe Tabelle 6.3. Im post-interventionellen Zustand ist die
Kriitmmung bei Aneurysma 1, 2 und 3 um 43,7 %, 29,2 % bzw. 34,9 % reduziert. Dies
entspricht auch der qualitativen Beobachtung in Abbildung 6.3.

Tab. 6.3: Gefakriimmung vor und nach stentinduzierter Deformation.

Aneurysma Zustand Krimmung
Mittelwert Standardabweichung Reduzierung
in mm™! in mm™—! in %
1 prainterv. 0,25 0,19
postinterv. 0,14 0,08 43,7
2 prainterv. 0,21 0,20
postinterv. 0,15 0,13 29,2
3 prainterv. 0,23 0,13
postinterv. 0,15 0,08 34,9

6.3.2 Qualitative Auswertung

Abbildungen 6.5 bis 6.7 zeigen das qualitative Stromungsfeld anhand von Geschwin-
digkeits-Iso-Flachen fiir Aneurysma 1-3 und die jeweiligen Konfigurationen. Zudem
ist die Verteilung der Wandschubspannungen dargestellt. Die Wechselwirkung zwi-
schen hoher Geschwindigkeit mit hohen Wandreibkréaften ist deutlich sichtbar. Dort,
wo der Einstrom in das Aneurysma besonders konzentriert ist, sind auch entspre-
chend erhohte Wandschubspannungen lokalisiert. Folgende qualitative Trends kon-
nen fiir die Auswirkungen von Deformation, Stent und Coils abgeleitet werden.
Die stentinduzierte Deformation fithrt zu einer Umlenkung des jets, der raumlich
konzentriert vom Elterngefafl durch das Ostium ins Aneurysma eintritt. Dadurch
verschiebt sich auch die Aufprallzone, wo besonders hohe Reibungskrifte auf die
Wand wirken. Bei Aneurysma 1 ist dieses Phdnomen nur begrenzt ausgeprégt, bei
Aneurysma 2 ist hingegen eine deutliche Separierung von der Wand in Halsndhe und
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infolgedessen ein frontaleres Auftreffen sichtbar. Bezogen auf Aneurysma 3 findet ei-
ne Verschiebung vom Aneurysmadom zum -hals statt. Entsprechend deutliche An-
derungen belegen die Wandschubspannungsverteilungen in allen drei Aneurysmen.

Im letzten tritt zudem eine Richtungsumkehr der lokalen Wandschubspannungen
auf.

Undeformiert

Deformiert

Iso-Fléchen der zeitgemittelten Stromungsgeschwindigkeit bei 0,5 m/s

Stent i Stent + Coils

Undeformiert

Deformiert

0 10 20
e T Zeitgemittelte Wandschubspannung in Pa

Abb. 6.5: Qualitative Ergebnisse fiir Aneurysma 1, oben: Iso-Flédchen der mittleren Stro-
mungsgeschwindigkeit visualisieren Bereiche hoher Flussgeschwindigkeiten; un-
ten: Wandschubspannungen auf der Gefdfiwand zeigen die Wechselwirkung mit
dem lokalen Blutfluss. Abbildung tibersetzt nach [VBJ19b].

Die fiir diese Patient:innen ausgewéahlten Stents weisen eine vergleichsweise hohe
Porositéat (niedrige Maschendichte) auf, da ihr priméres Ziel nicht die Flussmodifi-
kation ist (wie bei Flow Divertern), sondern die Stabilisierung und Fixierung der
Coils. Demzufolge wird der intraaneurysmale Blutfluss kaum beeinflusst. Lediglich
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Coils Stent + Coils
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Abb. 6.6: Qualitative Ergebnisse fiir Aneurysma 2, oben: Iso-Fldchen der mittleren Stro-
mungsgeschwindigkeit visualisieren Bereiche hoher Flussgeschwindigkeiten; un-
ten: Wandschubspannungen auf der Gefaflwand zeigen die Wechselwirkung mit
dem lokalen Blutfluss. Abbildung tibersetzt nach [VBJ19b].

die einzelnen Streben am Ostium stellen ein physisches Stromungshindernis dar und
lenken den Fluss lokal um. Dafiir sind Anderungen in der Wandschubspannungsver-
teilung am Elterngefaf sichtbar.

Die Coil-Pakete verringern den Blutstrom ins Aneurysmainnere erwartungsge-
mafl am stérksten und verringern die Wandschubspannung deutlich. Dieser Effekt

ist jedoch bei Aneurysma 3 mit der geringsten Packungsdichte auch am wenigsten
ausgepragt.

6.3.3 Quantitative Anderung der Fluss- und Scherparameter

Die berechneten Auswertungsparameter sind in Abbildung 6.8 in Form von Bal-
kendiagrammen dargestellt. Fiir jedes Aneurysma und jeden Parameter stellt ein
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Abb. 6.7: Qualitative Ergebnisse fiir Aneurysma 3, oben: Iso-Flédchen der mittleren Stro-
mungsgeschwindigkeit visualisieren Bereiche hoher Flussgeschwindigkeiten; un-
ten: Wandschubspannungen auf der Geféfiwand zeigen die Wechselwirkung mit
dem lokalen Blutfluss. Abbildung iibersetzt nach [VBJT19b].

Diagramm die acht Konfigurationen gegeniiber. Zudem enthélt Tabelle 6.4 jeweils
den relativen Unterschied von der undeformierten und unbehandelten Ausgangs-
konfiguration zur ausgewahlten Vergleichskonfiguration. Tabelle 6.5 stellt hingegen
jeweils die beiden Konfigurationen gegeniiber, die sich ausschliefSlich durch den De-
formationsstatus unterscheiden.

Zunéchst steht die erste Forschungsfrage dieses Kapitels und demnach die Quan-
tifizierung der isolierten Effekte im Fokus. Die Auswirkung der Deformation als
isolierter Effekt folgt aus dem Vergleich von Balken 1 und 5 in Abbildung 6.8 bzw.
der ersten Spalte in Tabelle 6.4. Hinsichtlich der Flussparameter sind die Auswir-
kungen der Deformation uneinheitlich. Bei den Aneurysmen 1 und 2 erhoht die
Deformation Vmean um 12,1 % bzw. 12,7 % und NIR um 7,3 %, wiahrend ICI nahe-
zu konstant bleibt (—2,1% und —2,4%). Bei Aneurysma 3 resultiert hingegen die
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Flussparameter
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Abb. 6.8: Fluss- (oben) und Scherparameter (unten) der acht unterschiedlichen Konfigu-
rationen fiir Aneurysma 1-3. Abbildung iibersetzt nach [VBJ*19b].
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Tab. 6.4: Vergleich der separierten Auswirkung der Deformation, des Stents, des Coil-
Pakets sowie deren Kombination auf die Auswertungsparameter. Angegeben ist
die prozentuale Anderung bezogen auf die undeformierte und unbehandelte Aus-
gangskonfiguration fiir Aneurysma (A) 1-3, siehe auch Abbildung 6.8. GroBe An-
derungen (Schwellenwert von £ 10 %) sind farblich hinterlegt. Tabelle tibersetzt
nach [VBJT19b].

Vmean in % NIR in %
A Deform. Stent Coils  Summe Deform. Stent Coils  Summe
1 12,1 -8,1 -89,5 -92)5 7,3 -10,2 -75,0 -77,2
2 12,7 -8,8 -98.,9 -99.0 7,3 -6,8 -95,4 -94,0
3 -33,9 -7,0 -51,9 -77,0 -48,1 -13,3 -10,8 -54.,9
ICI in % OIA in %
A Deform. Stent Coils  Summe Deform. Stent Coils  Summe
1 -2,1 11,4 -45.,6 -59,9 12,2 -19,5 -54,0 -41,8
2 -2.4 -13,8 -94,2 -92.3 -0,6 8,0 -19,6 -30,1
3 -51,5 -7,2 -1,2 -59,3 5,5 -6,7 -9,7 9,4
WSSmean in % WSSnorm in %
A Deform. Stent Coils  Summe Deform. Stent Coils  Summe
1 7,3 -8,5 -81,0 -86,4 11,3 67,8 -80,7 -73,6
2 23,5 -7,4 -93,0 -95.5 34,3 15,8 -93,4 -93,7
3 -29,0 -6,6 -63,1 -76,0 -36,9 36,9 -63,4 -70,8
SCI in % HSA in %
A Deform. Stent Coils  Summe Deform. Stent Coils  Summe
1 12,9 7,1 425,8 572,0 86,0 -38,3 -99,6 -100,0
2 -24.6 5,9 -100,0 -100,0 516,4 -25.4 -100,0 -100,0
3 33,5 1,9 183,5 322,2 45,1 -43,5 -90,7 -94.,6

in Abschnitt 6.3.1 beschriebene Gefalbegradigung in einer deutlichen Verschiebung
des jets zum Aneurysmahals, was sich ebenfalls quantitativ in der Reduzierung von
Vmean um 33,9 %, NIR um 48,1 % und ICI um 51,5 % ausdriickt. OIA ist von der
Verformung weniger betroffen (maximal 12,2%). Sie unterscheidet sich neben der
Flache auch in der Lage innerhalb des Ostiums, siehe jet auf Hohe des Ostiums in
Abbildung 6.7, undeformiert versus deformiert. Die Scherparameter WSSmean und
WSSnorm spiegeln die Anderungen von Vmean und NIR wider; wenn der jet vom
Aneurysadom umgelenkt wird, nimmt die lokale WSS ab und umgekehrt. In allen
Aneurysmen steigt mit der Deformation die HSA deutlich, bei Aneurysma 2 um
516,4 %; der hochste Wert in Tabelle 6.4. Insgesamt werden bei Gefaldeformatio-
nen also widerspriichliche Ergebnisse beobachtet. Je nach individueller Morphologie
kommt es zu reduzierten oder erhohten Parameterwerten. Gleiches wird von San-
tos et al. [SOG'21] bestétigt; die dokumentierten Anderungen der Parameter NIR,
Vmean und WSSmean erstrecken sich iiber ein vergleichbares Niveau.

Ein Stent oder Coil-Paket fiihrt hingegen zu konsistenteren Ergebnissen hinsicht-
lich der Fluss- und Scherparameter. Ein Stent mit geringem Stromungswiderstand
hat einen geringen Einfluss auf die untersuchten Parameter, mit Ausnahme von
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WSSnorm und HSA (siehe Balken 1 versus Balken 2 in Abbildung 6.8 bzw. zweite
Spalte in Tabelle 6.4). In Bezug auf diese Groflen verringern die einzelnen Stentstre-
ben die Blutgeschwindigkeit in der Néhe der Gefawande. Daher wird die WSSmean
im Elterngefaf reduziert, was die WSSnorm entsprechend erhéht (maximal 67,8 %
fiir Aneurysma 1). Dartiber hinaus stéren die Stentstreben in der Ndhe des Ostiums
lokal den jet in das Aneurysmainnere. Infolgedessen wird die HSA in den Aneurys-
men um 25,4 % bis 43,5 % reduziert.

Das Coiling hat erwartungsgemaf den stérksten Einfluss auf das Stromungs-
verhalten (siche Balken 1 versus Balken 3 in Abbildung 6.8 bzw. dritte Spalte in
Tabelle 6.4), ist gleichzeitig aber von der Packungsdichte abhéngig. Hohe Packungs-
dichten in Aneurysma 1 und 2 (45 % bzw. 43 %) fithren zu einer Abnahme der Vmean
um 89.5% bzw. 98,9 % und der NIR um 75,0 % bzw. 95,4 %. Aneurysma 3 hat mit
21 % die geringste Packungsdichte, hier ist der Effekt der Coils geringer ausgepragt,
im Vergleich zur Deformation, insbesondere bei NIR (10,8 % gegentiber 48,1 %) und
ICT (1,2 % gegentiber 51,5 %). Die Scherparameter werden durch das Vorhandensein
von Coils noch starker beeinflusst. WSSmean und WSSnorm werden um mehr als
60 % und HSA um mehr als 90 % reduziert. Der SCI ist nur bedingt aussagekraftig,
da sich hohe WSSmean-Konzentrationen unterhalb der Coil-Pakete am Aneurysma-
hals bilden, wiahrend im Aneurysmadom eine sehr homogene WSSmean-Verteilung
vorliegt.

Die Summe der drei Effekte (siehe Balken 1 versus Balken 8 in Abbildung 6.8 bzw.
vierte Spalte in Tabelle 6.4) stellt die tatsichliche post-interventionelle Konfiguration
dar. Bezogen auf Aneurysma 1 und 2 entsprechen die Parameterwerte tiberwiegend
dem Coil-Effekt. Das bedeutet, hier ist die primére Auswirkung auf das Coil-Paket
zurlickzufiihren. Hinsichtlich Aneurysma 3 dominiert hingegen die Deformation als
wesentlicher Einfluss auf die Fluss- und Scherparameter.

Diese Ergebnisse deuten darauf hin, dass das Coiling die stirkste unmittelbare
Wirkung auf die lokale Himodynamik besitzt und dass der Blutfluss in Abhéan-
gigkeit von der zugrunde liegenden Packungsdichte global reduziert ist. Dartiber
hinaus hat allein das Stenting (mit hoher Porositit) den geringsten Einfluss, da die
Stentverstrebungen nur einen geringen Widerstand gegen die Stromung darstellen.
Aus der Verformung ergeben sich dagegen deutliche Verdnderungen der Flief- und
Scherparameter im Vergleich zum prainterventionellen Zustand. Dies hat insbeson-
dere hinsichtlich der himodynamischen Parameter sowohl positive als auch negative
Auswirkungen und kann entweder zu einer Forderung oder zu einer Beeintrachti-
gung der durch die Behandlung erwiinschten thrombotischen Prozesse fithren. Dar-
iiber hinaus fiihrt die Gefafiverformung zu einer Umlenkung des jets. Somit kénnen
lokale WSSmean, die Scherrichtung oder der OSI entsprechend vom physiologischen
Zustand abweichen. Dies kann wiederum einen wichtigen Einfluss auf Remodellie-
rungsprozesse der Gefafiwand haben, vgl. Abschnitt 2.4.2.
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Tab. 6.5: Auswirkung der Deformation in den Konfigurationen ohne Implantat, mit Stent,
mit Coil-Paket sowie mit Stent und Coil auf die Auswertungsparameter. An-
gegeben ist die prozentuale Anderung bezogen auf die undeformierte Konfi-
guration fiir Aneurysma (A) 1-3, siehe auch Abbildung 6.8. Tabelle erginzt
nach [VBJT19b].

Vmean in % NIR in %
A - Stent Coils  Stent+Coils - Stent Coils  Stent+Coils
1 12,1 124 234 31,8 7.3 149 282 0.4
2 12,7 26,4 1,4 -19,0 7.3 21,5 27,0 18,9
3 339  -415  -378 _48,1 481 -43,1  -432 438
ICI in % OIA in %
A - Stent Coils  Stent+Coils - Stent Coils  Stent+Coils
1 -2.1 -10,7 -45.,6 -10,7 12,2 31,8 35,3 4,0
2 2.4 47,5 43,9 19,4 06 254 -202 29,9
3 515 537 -B38 -56,9 5,5 21,4 21,1 28,6
WSSmean in % WSSnorm in %
A - Stent Coils  Stent+Coils - Stent Coils  Stent+Coils
1 7.3 21 27 e 11,3 04 9.1 32,2
2 23,5 302 -25,9 -38,6 34,3 46,5  -13,0 -29.6
3 2200  -375 227 -32,5 369  -483  -303 438
SCI in % HSA in %
A - Stent Coils  Stent+Coils - Stent Coils  Stent+Coils
1 12,9 22.8 6,7 47.9 86,0 98,2 -64,5 -33,4
2 -24.,6 -26,9 0,0 0,0 516,4 520,8 0,0 0,0
3 33,5 59,6 18,7 44,4 45,1 540  -635 47,6

Die zweite Forschungsfrage dieses Kapitels beschéaftigt sich mit dem erwarteten Feh-
ler, wenn die GefaBdeformation in hAmodynamischen Simulationen nicht berticksich-
tigt wird. Die beiden Konfigurationen >undeformiert« und »deformiert ohne Stent
und Coil-Paket¢ sind bereits weiter oben gegentibergestellt (identische erste Spalte
in Tabelle 6.4 und 6.5). Bezogen auf Aneurysma 1 sind die Anderungen iiberwiegend
moderat, abgesehen von der HSA-Steigerung von 86,0 %. Bei Aneruysma 2 ist die-
se Steigerung deutlich stérker ausgepragt (516,4 %). Zudem schwanken die iibrigen
Scherparameter WSSmean (23,5 %), WSSnorm (34,3 %) und SCI (—24,6 %) eben-
falls. Demgegentiber stehen deutlichere Schwankungen zwischen 29,0 % und 51,5 %
bezogen auf Aneurysma 3 (abgesehen von OIA). Und nur bei diesem Aneurysma
lassen sich diese Ergebnisse vergleichsweise gut auf die anderen Konfigurationen
mit Stent, Coil-Paket oder beidem iibertragen (sieche Tabelle 6.5). Sieben der acht
Parameter lassen sich mit Mittelwert und Standardabweichung hinreichend zusam-
menfassen; Vmean: —40,3 % 4 5,2 %, NIR: —44.6 % £+ 2,1 %, ICI: —54,0% £+ 1,9 %,
OIA: 19,2 % £ 8,5 %, WSSmean: —30,4 % £ 5,4 %, WSSnorm: —39,8 % + 6,8 %, SCI:
39,0% 4 15,0 %. Nur die HSA-Anderung ist nicht konsistent, die Parameter sind
entweder um mehr als 45 % erhoht oder reduziert. Ein dhnliches Verhalten ist auch
bei den beiden iibrigen Aneurysmen zu beobachten. Es existiert kein klarer Trend
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6.3 Ergebnisse und Diskussion

fiir den Fehler infolge der Nichtberiicksichtigung der Deformation. In vielen Fallen
ist die unbehandelte Konfiguration und die mit Stent vergleichbar. Die Konfigura-
tionen mit Coil-Paket und die mit Stent und Coil-Paket unterscheiden sich davon.
Auch zwischen diesen variieren die Parameterwerte deutlich.

Da bei Aneurysma 1 und 2 das Einstréomen in das Aneurysma durch das Coil-
Paket stark reduziert wird, sind viele Parameterwerte sehr niedrig oder gleich null.
Demzufolge sind die prozentualen Abweichungen zwar hoch (Tabelle 6.5) aber die
absoluten Abweichungen gering (Abbildung 6.8) und damit weniger aussagekréf-
tig. Die zweite Forschungsfrage nach dem Fehler, der aus der Nichtbeachtung von
GefaBdeformationen folgen kann, ist nur bedingt zu beantworten. Wenn einige Im-
plantate die lokalen hémodynamischen Bedingungen zu sehr beeinflussen, sind die
Wechselwirkungen mit der Stréomung und dem jet nicht vorhersehbar. Ein erwarte-
ter systematischer Fehler kann anhand dieser Untersuchung nicht zuverlassig abge-
schatzt werden. Wenn das Coil-Paket, wie bei Aneurysma 3, jedoch die urspriingli-
che Stromung nur teilweise blockieren und umlenken, ohne die lokale Himodynamik
grundlegend zu modifizieren (siche Abbildung 6.7), ist der Fehler konsistenter. Fiir
Aneurysma 3 fiihrt die Geféfldeformation bezogen auf fiinf himodynamische Para-
meter zu Abweichungen von ca. 40 % oder mehr.

6.3.4 Graduelle Deformation

Die Stéirke der Gefiafldeformation ist von der mechanischen Steifigkeit des verwen-
deten Stents abhangig [GBCT12; KMF*11]. Zur Abschitzung der Wirkung von
weniger starken Deformationen erfolgt in einer Teilstudie die virtuelle Interpola-
tion von Zwischenzustédnden fiir Aneurysma 3 [VSST18]. Abbildung 6.9, (1a)-(1f)
zeigt das Ergebnis der linearen Interpolation von der pra- zur postinterventionellen
Konfiguration in 20 %-Schritten. Dieser Abschnitt legt ausschlielich die Geometrie
zugrunde, Stent oder Coilpaket werden nicht berticksichtigt. Da die morphologischen
Parameter bei allen Konfigurationen nahezu identisch sind (Abweichungen weniger
als 4 %), resultieren die hdmodynamischen Unterschiede aus der Deformation des
parentalen Gefafles. Dazu visualisiert Abbildung 6.9 die qualitativen Unterschiede
des Flusses auf Basis von Stromlinien und Geschwindigkeits-Iso-Flachen. Infolge der
Deformation wird der jet vom Aneurysmadom (a) zur Halsregion (f) umgelenkt,
wie anhand der Stromlinien (2) und Iso-Flachen (3) zu erkennen. Dies fihrt eben-
falls zu verdnderten Wandschubspannungen (4). Dariiber hinaus ist die Stréomung
in der postinterventionellen Konfiguration stabiler, der OSI reduziert sich mit zu-
nehmender Verformung (5). Insgesamt erfolgt die Anderung graduell, eine plotzliche
Anderung zwischen zwei Zwischenkonfigurationen liegt nicht vor. Dies deutet darauf
hin, dass Abweichungen geringer ausfallen, wenn kleinere Deformationen vorliegen,
als in diesem Kapitel untersucht.
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Préinterventionell Postinterventionell

PPy

20 % 40 % 60 % 80% 100 %
Geometrische Deformation

0— % Oscillatory shear index (OSI)

Abb. 6.9: Lineare Interpolation der geometrischen Gefadeformation zwischen der préa-
(1a) und postinterventionellen Konfiguration (1f) sowie Verdanderung der Hamo-
dynamik (2-5) sowie vier Zwischenstufen. Die geschwindigkeitscodierten Strom-
linien und Iso-Fléachen zeigen die Wanderung des Wandbereiches, auf den der jet
trifft. Dieser verschiebt sich mit zunehmender Deformation vom Aneurysmadom
zum Halsbereich (2-3). Dementsprechend verlagern sich die hohen zeitlich ge-
mittelten Wandschubspannungen (WSSmean) und oscillatory shear indez-Werte
(OSI) in den Aneurymsahalsbereich (4-5). Die hohen OSI-Werte in den Konfi-
gurationen (a) und (b) weisen zudem auf Fluktuationen in der zeitabhéngigen
Strémung hin. Abbildung modifiziert nach [VSST18].
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6.4 Zusammenfassung

6.3.5 Limitationen

In diesem Kapitel werden sowohl die individuellen als auch die kombinierten Auswir-
kungen von 1) Gefafideformation, 2) Stentimplantation und 3) Coiling untersucht.
Da die 24 verschiedenen Konfigurationen auf einem virtuellen Experiment basieren,
existieren nicht alle von ihnen in der klinischen Praxis. Unabhangig von moglichen
Zwischenkonfigurationen wird erwartet, dass der anfangliche (undeformiert, ohne
Stent und Coils) und der post-interventionelle Zustand (deformiert, mit Stent und
Coils) die realen Gegebenheiten am genauesten widerspiegeln. Das Ziel dieses Ka-
pitels ist es jedoch, den Effekt jedes separaten Einflussfaktors zu bestimmen, daher
sind diese akademischen Zwischenkonfigurationen erforderlich.

Eine weitere Limitation besteht in der geringen Anzahl der berticksichtigten An-
eurysmen. Diese erlaubt es nicht, verallgemeinerbare Schlussfolgerungen abzuleiten.
Das Ziel ist jedoch die Bewertung separater Effekte wahrend der endovaskulédren
Aneurysmabehandlung. Daher liefern die 24 zeitabhéngigen Simulationen (die auch
akademische Konfigurationen enthalten) wertvolle Erkenntnisse tiber stentinduzierte
Anderungen der Himodynamik.

Ferner ist von Unsicherheiten infolge der Verarbeitung der medizinischen Bildda-
ten hinsichtlich der Rekonstruktion und Segmentierung auszugehen, siehe Kapitel 4
und 5. Auflerdem basieren die Modellierung der Coils und das virtuelle Stenting
auf der Annahme eines porésen Mediums [LBR17] bzw. auf geometrischen Verfor-
mungen. Der verwendete Stenting-Ansatz ist sowohl in wvitro [JRST13] als auch in
vivo [BIPT16] validiert. Schliefllich werden alle GefaBwénde als starr angenommen,
die Geféafiverformung ist ausschliefllich aus der 3D-RA abgeleitet.

6.4 Zusammenfassung

Stentassistiertes Coiling ist ein etabliertes Behandlungsverfahren bei intrakraniellen
Aneurysmen, das Komplikationsrisiko mit 5 % relativ hoch [ALV*19]. Daher werden
virtuelle Techniken eingesetzt, um das individuelle Behandlungsergebnis zu verbes-
sern und die patient:innenspezifische Therapie zu optimieren [BIPT16; JDB*15;
MDK*13; XDL*15]. Studien dieser Art betrachten hauptsichlich das préiinterven-
tionelle Gefaflsystem und wenden ihre virtuelle Behandlung auf prainterventionelle
Bilddatensatze an. Klinische Beobachtungen zeigen jedoch, dass behandlungsbeding-
te Gefaverformungen auftreten kénnen [BKG*16; CMS*T16; GBCT12; HWX™11,;
KCB*12; SKAT15; SOGT21].
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Kapitel 6 Fokus 3: Stentinduzierte Deformation

Um diesen Effekt genauer zu untersuchen, werden in diesem Kapitel die Gefafiver-
formung und die damit verbundenen himodynamischen Anderungen beriicksichtigt.
Anhand dreier MCA-Aneurysmen wird veranschaulicht, wie sowohl die Fluss- als
auch die Scherspannungsverteilung aufgrund von Gefadeformationen beeinflusst
werden konnen. Dartiber hinaus werden die Auswirkungen eines Stents und Coil-
Pakets in diversen Kombinationen untersucht, um die individuelle Wirkung detail-

liert zu quantifizieren.

Forschungsfragen

1. Wie grof} ist der hamodynamische Effekt von interventionell verursachten
GefiBdeformationen im Vergleich zum stentassistierten Coiling?

> Gefafldeformationen konnen durch Manipulation des Einstromver-
haltens die intraaneurysmale Himodynamik deutlicher beeinflussen
als Stents. Die hamodynamische Wirkung eines Coilpakets mit ho-
her Packungsdichte iibersteigt die der GefdaBldeformation.

2. Welcher Fehler folgt aus der Nichtbeachtung von Gefédfldeformationen in
der Bestimmung von hdamodynamischen Parametern?

> GefiaBdeformationen resultieren in Anderungen der hidmodynami-
schen Parameter, dies ist jedoch sehr aneurysmaspezifisch. Ande-
rung von mehr als 40 % in den Fluss- und Scherparametern sind
moglich.

Dieses Kapitel zeigt, dass stentinduzierte Geféafiverformungen einen erheblichen Ein-
fluss auf die Aneurysmahdmodynamik haben kénnen. Denn, eine Modifikation der
lokalen Morphologie resultiert in einer qualitativen Anderung der Einstrémung in
das Aneurysmainnere in Form und Richtung des jets sowie des Volumenstroms
selbst. Dieser Effekt ist meist deutlicher als bei einem Stent. Verglichen mit einem
Coil-Paket dominiert hingegen letzteres, sofern eine hohe Packungsdichte vorliegt.
Ein allgemeiner Fehlerbereich kann nicht angegeben werden, zu sehr hangen die
Hohe und das Vorzeichen vom jeweiligen Fall und Parameter ab. Auffillig ist die
HSA-Erhohung infolge der Deformation bei allen beriicksichtigen Aneurysmen. Dies
ist vermutlich auf die Storung des Gleichgewichtszustands zwischen Stromung und
Morphologie zuriickzufiihren, welches eine gleichméflige Verteilung der Scherspan-
nungen anstrebt.

Auch die Beantwortung der zweiten Frage hiangt sehr vom spezifischen Aneurys-
ma ab. Sofern eine Behandlung das Einstromen in das Aneurysma nicht vollstandig
unterbindet, wird eine Gefadeformation die lokale Himodynamik beeinflussen. Dies
kann sich im Bereich von wenigen Prozent bewegen oder bis 40 % und dartiber rei-
chen, wie bei einem Aneurysma fiir die Mehrheit der Parameter beobachtet.
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6.4 Zusammenfassung

Fritheren Studien, welche die Einfliisse der Deformation vernachlassigt haben, weisen
daher Unsicherheiten auf. Deren Groflenordnung ist jedoch nicht nur vom Grad der
Deformation abhangig, sondern insbesondere von der spezifischen Morphologie. Die-
se Untersuchung quantifiziert die Groflenordnung von entsprechender Unsicherheit
zwar detailliert, in Bezug auf die sehr individuellen Auspragungen von Aneurysmen
wiederum nur exemplarisch. Zukiinftige Untersuchungen sollen daher eine grofiere
Fallzahl umfassen.

Aus den Ergebnissen lasst sich schlussfolgern, dass in der virtuellen Therapie-
planung auch potentielle Gefaldeformationen berticksichtigt werden sollten, insbe-
sondere bei steifen Stenttypen. Eine akkurat vorhergesagte Deformation wiirde die
simulierte Himodynamik wahrscheinlich besser approximieren. Allerdings stellt die
Vorhersage der Deformation dann eine sehr komplexe Aufgabe dar, die wiederum
mit grofler Unsicherheit behaftet wére. Allein die Modellierung der tatséachlichen
Gefalwand ist anspruchsvoll, wie das nédchste Kapitel verdeutlicht. Daher ist die
Unsicherheit infolge stentinduzierter Deformation in Zukunft eher nicht zu beseiti-
gen, sondern der Effekt als potentielle Nebenwirkung zu bedenken.

Moglicherweise lasst sich diese Nebenwirkung aber in sehr bestimmten Thera-
piesituationen gezielt einsetzen. Zumindest kann die Flussumlenkung infolge der
Deformation mit einem Therapieziel, den Bluteintrag in das Aneurysma zu reduzie-
ren, korrelieren. Vor dem Hintergrund wére die gezielte Begradigung von parentalen
Gefaflen in weiteren Untersuchungen moglich.
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Kapitel 7

Fokus 4: GefaBwanddicke

Dieses Kapitel basiert auf:

S. VoB, S. GlaBer, T. Hoffmann, O. Beuing, S. Weigand, K. Jachau, B. Preim, D. Thevenin, G.
Janiga und P. Berg: Fluid-structure simulations of a ruptured intracranial aneurysm: Constant
versus patient-specific wall thickness. Computational and Mathematical Methods in Medicine
2016 (2016), 9854539.

S. VoB, S. Saalfeld, T. Hoffmann, O. Beuing, G. Janiga und P. Berg: Fluid-structure interaction
in intracranial vessel walls: The role of patient-specific wall thickness. Current Directions in
Biomedical Engineering 4.1 (2018), 587-590.

In den bisherigen Kapiteln sind Geféwande als starr angenommen worden. Dabei
misste ihre Bedeutung fiir Rupturrisikobewertung grof§ sein, da die eigentliche Rup-
tur innerhalb der Wand stattfindet. Auflerdem kénnen Implantate den Gefafiverlauf
manipulieren und so die Himodynamik beeinflussen, wie in Kapitel 6 dargestellt.
Aus diesen Griinden koénnte die Beriicksichtigung der Wand in der Simulation eine
sinnvolle, wenn nicht sogar notwendige Erweiterung sein. Die Schwierigkeit besteht
darin, dass weitere Informationen fiir eine realistische Approximation der Wandme-
chanik erforderlich sind, die mit der routineméfigen Bildgebung nicht erfasst werden
kénnen. Dies sind a) die mechanischen Eigenschaften (wie Steifigkeit oder Anisotro-
pie) und b) die Wandgeometrie (wie lokale Wanddicken oder der Schichtaufbau).

Die mechanischen Eigenschaften sind bereits Gegenstand vieler Studien (siehe
z.B. [RDA'15; TDD"15; VBI"13]). Dagegen ist die geometrische Erfassung von
Gefaflen und ihre Bedeutung fiir die Struktursimulation wenig untersucht und stellt
daher den Fokus dieses Kapitels dar. Dazu kommen zwei priaparierte Gefaibereiche
zum Einsatz. Eine Gefafibifurkation aus dem CoW wird mittels OCT erfasst und
die innere und auflere Wand jeweils in ein Oberflachenmodell iiberfiihrt. Zusatzlich
werden Konfigurationen mit minimaler, mittlerer, maximaler und durchmesserab-
hangiger Wanddicke generiert. Das zweite Praparat ist ein rupturiertes intrakrani-
elles Aneurysma. Hier erfolgt die Erfassung der Wand mittels industriellem pCT.
Auflerdem kommt eine zweite Konfiguration mit konstanter Wanddicke zum Ein-
satz. Fir alle Konfiguationen werden numerische Simulationen mit Fluid-Struktur-
Interaktion durchgefiihrt und insbesondere die Wandspannung analysiert. Im Ergeb-
nis konnen die Konfigurationen mit kiinstlich generierten Wanddicken nur globale
Wandspannungesverteilungen approximieren. Fiir lokale Werte oder Spannungsspit-
zen, die potenziell auf eine hohere Rupturgefahr hinweisen, sind wahrscheinlich pa-
tient:innenspezifische Wanddicken notwendig.
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Kapitel 7 Fokus 4: GefidBwanddicke

7.1 Patient:innenspezifische GefaBwanddicke

Die Bedeutung der Gefafiwand fiir die haimodynamische Simulation und Rupturrisi-
kobewertung sind in 4.1.2 ab Seite 45 dargelegt. Die notwendigen Informationen fiir
die Stromungssimulation sind vergleichsweise einfach verfiigbar (Bildgebung des Ge-
fafllumens) bzw. homogen (Bluteigenschaften). Fiir eine realistische Struktursimu-
lation sind Wandgeometrie/-aufbau sowie mechanische Eigenschaften erforderlich,
welche fiir eine hohe Genauigkeit bisher vorwiegend post mortem erfasst werden
miussen. Der Aufwand und die Kosten pro Datensatz sind entsprechend grof3. Daher
bleibt die Beriicksichtigung der Gefiiwand in Fluid-Struktur-Simulationen derzeit
Studien mit wenigen Datensatzen vorbehalten.

Zugleich existieren Anséitze, die Wand kiinstlich zu modellieren. Dafiir schla-
gen Bazilevs et al. [BHBT09] eine einfache Methode zur Konstruktion von Gefdfien
mit variablen Wanddicken vor. Dabei hédngt die lokale Wanddicke von den Radien
des Ein- und Auslasses ab und wird dazwischen interpoliert. Mit dieser erfolgt ei-
ne Fluid-Struktur-Simulation fiir einen kardiovaskuldren Anwendungsfall, sowie ein
Vergleich mit der Annahme starrer Wénde. Letztere fithrt demnach zu einer erheb-
lichen Uberschitzung relevanter himodynamischer Parameter, wie der Wandschub-
spannung. Cebral et al. [CVST15] nutzen in ihrer Studie die Verteilung der lokalen
Wandschubspannung von Simulationen mit starren Gefaiwanden zur Modulation
der lokalen Wanddicke und -steifigkeit. Diese werden entsprechend bei hohen oder
niedrigen Wandschubspannungen erhoht oder verringert, um mogliche Wege der
Wanddegradation zu priifen. Anhand von neun Aneurysmen mit bekannter Rup-
turstelle ist gezeigt, dass die Ruptur das Resultat einer lokalen Degradation und
Schwichung der Wand, als Reaktion auf eine abnormale Hamodynamik, sein kann.

Im Rahmen dieses Kapitels wird die Rolle der patient:innenspezifischen Wand-
dicke anhand von zwei Praparaten untersucht, die méannlichen Patienten post mor-
tem entnommen wurden. Fiir eine GefiBverzweigung im CoW und ein AComA-
Aneurysma erfolgt die rdumliche Aufnahme und Erstellung eines 3D-Modells der
inneren (Lumen) und duBeren Wand. Zum Vergleich werden kiinstliche Wanddicken
auf Basis unterschiedlicher Modellierungsansétze erzeugt. Zur Auswertung der lo-
kalen Spannungen werden anschlieSend Fluid-Struktur-Simulationen durchgefiihrt.
Folgende Fragen stehen im Mittelpunkt der Untersuchung.

Forschungsfragen

1. Welcher Fehler resultiert aus kiinstlich generierten Wanddicken fiir Blut-
gefafle oder Aneurysmen?

2. Welche Auswirkungen auf die Wandspannung an der Rupturstelle sind
zu erwarten?
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7.2 Studiendesign

7.2 Studiendesign

7.2.1 Fallauswahl

Im Unterschied zu den vorherigen basiert dieses Kapitel auf Gefaflen, die post mor-
tem entnommen und aufwandig prapariert wurden. Dies ist generell sehr zeit- und
arbeitsintensiv, es existiert kein Datenpool, aus dem Datensatze nach bestimmten
Kriterien gefiltert werden konnen. Das erste Praparat umfasst den kompletten CoW
samt angrenzender Geféfle eines 36-jahrigen Patienten (siehe Abbildung 7.1, links).

CoW

Sondierung 2

Gefalabschnitt fur
Bifurkationsmodell
Linke PCA

Rechte MCA

Rechte PComA

Gefalabschnitt fur
Bifurkationsmodell

Sondierung 1

Sondierung 1

Arteria basilaris i .
Arteria vertebralis

Arteria (rechts)

vertebralis (links)

Abb. 7.1: Explantierter circulus arteriosus cerebri (CoW) mit Fixierung fiir die OCT-
Bildgebung. Der erste Sondierungspfad (blau) fithrt durch die linke Arteria ce-
rebri posterior (PCA), Arterie basilaris und rechte Arteria vertebralis. Der zweite
Sondierungspfad (rot) umfasst die rechte Arteria vertebralis, Arteria basilaris,
rechte Arteria communicans posterior (PComA) und rechte Arteria cerebri me-
dia (MCA). Pfeile zeigen die Richtung der Sondierung. Abbildung iibersetzt
nach [VSHT18].

Das zweite Préaparat ist ein Aneurysma an der AComA, das dem CoW eines 33 Jahre
alten, an einer Subarachnoidalblutung verstorbenen, Patienten entnommen wurde.
Dieses konnte wegen eines Blutgerinnsels und dem deutlichen Wanddefekt im Toch-
teraneurysma als das rupturierte identifiziert werden, siche Abbildung 7.2.

7.2.2 Bildgebung

Zur Bildgebung der Gefafiwand sind die in Abschnitt 2.3 beschriebenen, klassischen
Verfahren nicht geeignet. Fiir das erste Praparat, die Gefafiverzweigung, kommt
daher die intravaskuldre OCT zum Einsatz. Der entsprechende Katheter (Fastview,
Terumo Corporation, Tokio, Japan) mit einem distalen Durchmesser von 2,6 Fr (ent-
spricht ca. 0,87mm) ist nicht fiir zerebrale Gefiafle zugelassen und kann deshalb
nur in diesem Szenario Anwendung finden. Generell bietet das System einen guten
Weichteilkontrast und Echtzeitdarstellung. Die axiale rdumliche Auflésung liegt un-
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Arteria cerebri anterior (ACA)

Arteria communicans anterior (AComA)

Abb. 7.2: Praparat mit Aneurysma: links) Vorderansicht und angrenzende Gefiafle, rechts)
Rupturstelle am riickseitigen bleb. Abbildung modifiziert nach [VGH'16].

ter 20 pm. Es wird eine Schichtdicke von 127 pm mit einer radialen Auflésung von
13um erreicht [HGB*15]. Die zwei Messpfade des Katheters zur Erfassung der Ge-
fafibifurkation von der Arteria basilaris zur linken PCA (1) bzw. zur rechten PComA
(2) sind in Abbildung 7.1 gezeigt.

Das zweite Praparat wird zunachst in Formaldehyd fixiert und gereinigt. Damit
das Lumen nicht kollabiert, kommen Kunststoffschlauche zum Einsatz. Zur Bild-
gebung wird ein industrielles nCT (Nanotom S 180, GE Measurement & Control,
Fairfield, Connecticut, USA) verwendet. Dieses verfiigt tiber eine hohere raumli-
che Auflésung als klinische Systeme. Nur so lassen sich die innere und duflere Wand
voneinander differenzieren und die Wanddicke extrahieren. Wegen der geringen Kon-
trastauflosung konnen die unterschiedlichen Gewebeschichten der Gefawand jedoch
nicht abgebildet werden. Die schliellich rekonstruierte isotrope Voxelbreite betragt
7,5 nm.

7.2.3 Segmentierung und Modellerstellung

Die in Abschnitt 4.2.2 vorgestellten Segmentierungsmethoden fiir dreidimensionale
Bilddaten koénnen auf die zweidimensionalen OCT-Bilder nicht angewendet wer-
den. Stattdessen erfolgt die manuelle Segmentierung der Innen- und Auflenwand
mit MeVisLab 2.6.2, siehe Beispiel in Abbildung 7.3 (a). Wegen des fehlenden Ge-
faBinnendrucks verformen sich die Gefédfle. Auf Basis eines Verfahrens zur virtuellen
Entfaltung (virtual inflation) [GHBT15] wird die Innenwand auf einen kreisrunden
Querschnitt abgebildet und die Wanddicke anhand der Distanzen entlang lokaler
Normalvektoren ebenfalls tibertragen (Abbildung 7.3 (b) und (c)). Die einzelnen
zweidimensionalen Bilder entlang des Pfades ergeben zusammengesetzt den dreidi-
mensionalen Gefafiverlauf. Anschliefend werden die Datensétze der beiden OCT-
Messungen kombiniert und die Bifurkation unter Berticksichtigung vorheriger Mar-
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kierungen in den OCT-Daten modelliert [GHV*16]. Die resultierende Morpholo-
gie aus Innen- und AuBenwand nach Entfernung von Artefakten und Optimierung
der Netzqualitat mittels Sculptris 1.02 (Pixologic, Los Angeles, USA) zeigt Abbil-
dung 7.3, unten.

Abb. 7.3: Rekonstruktion der Gefafibifurkation aus OCT-Daten: a) Die Gefafiinnen- und
-auBenwand wird in jedem Schichtbild manuell segmentiert; b) anschlieend
erfolgt die Bestimmung der Wanddicke ¢ durch Extraktion des Normalenvek-
tors fiir jeden inneren Konturpunkt p und seinen Schnittpunkt mit der &ufle-
ren Wand; c) die Innenwandkontur wird auf eine Kreisform abgebildet (virtual
inflation) und die lokale Wanddicke tibertragen; d) vollstdndig rekonstruiertes
Oberflichenmodell; e) Detailansicht mit Lage der minimalen (1) und maximalen
lokalen Wanddicke (1); f) GeféBquerschnitte an (1) und (2). Abbildung iibersetzt
nach [VSHT18].

Auch fiir das Aneurysmapréaparat wird eine separate Segmentierung von Innen- und
AuBenwand durchgefithrt. Die Basis bildet eine schwellenwertbasierte Segmentierung
in MeVisLab 2.8. Diese ist aber trotz der aulerordentlich hohen Auflésung der nCT-
Daten nicht hinreichend. Die Griinde dafiir liegen einerseits im geringen Kontrast
von Gefédwand und -lumen (ez vivo-Bildgebung) sowie andererseits in abgelosten
Gewebeteile und Blutgerinnseln, infolge der Préaparation. Links in Abbildung 7.4 ist
ein solcher Bereich markiert, abgeloste Gewebeteile sind im Inneren des Aneurys-
mas sichtbar. Die Nachbearbeitung der Oberflachen umfasst die manuelle Glattung
von kleinen Unebenheiten und Artefakten mit Sculptris 1.02. Aulerdem werden die
Ein- und Auslésse mit Blender 2.74 (Blender Foundation, Amsterdam, Niederlande)
kiinstlich extrudiert. Abbildung 7.4 zeigt die resultierende Aneurysmamorphologie.
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Abb. 7.4: Aneurysmapriaparat mit Gefdfiwand: Schnittbild der pCT-Daten mit der Ge-
faBwand des Aneurysmas, abgeloster Gewebeteil in blauem Ausschnitt (links);

resultierende Oberflachenmodelle der inneren und dufleren Gefafiwand sowie die
Kombination aus beiden (rechts). Abbildung iibersetzt nach [VGH'16].

7.2.4 Modellierung kiinstlicher Wanddicken

Die patientenspezifische Wanddicke dient als Referenzkonfiguration fiir die Fluid-
Struktur-Simulation. Zusatzlich werden eine (Aneurysma) bzw. vier (Bifurkation)
kiinstliche Wanddicken generiert und verglichen. Die Vergleichskonfiguration fiir das
Aneurysma verfiigt iiber eine konstante Wanddicke von 0,3 mm, entsprechend dem
Mittelwert méannlicher Patienten laut [CSAT11]. Die kiinstliche d&ulere Wand resul-
tiert dazu aus normaler Extrusion der Innenwand. Fiir die Bifurkation liegen drei
Konfigurationen mit konstanter Wanddicke vor, dem Minimum (0,2 mm), Mittel-
wert (0,4mm) und Maximum (0,6 mm) der gemessenen Wanddicke. Hinzu kommt
eine weitere Konfiguration, bei der die Wanddicke 22 % des lokalen Durchmessers
entspricht. Dieser Prozentsatz stellt den mittleren lokalen Durchmesser der patien-
tenspezifischen Konfiguration dar. Zur Generierung dient die Software VMTK in
Kombination mit Gmsh [GR09], siche [Mar22].

7.2.5 Diskretisierung

Die Diskretisierung der Gefafibifurkation (und auch die spétere Simulation) erfolgt
ausschlieBlich mit Simcenter STAR-CCM+ 9.04 auf Basis finiter Volumen. Die Sei-
tenldnge der polyederférmigen Zellen betriagt maximal 0,08 mm. An der Wand kom-
men jeweils fiinf Schichten prismatische Zellen zum Einsatz. Eine Ausnahme bildet
die minimale Wanddickenkonfiguration. Zur Gewéhrleistung der erforderlichen Auf-
16sung sind hier zwolf Schichten prismatischer Zellen definiert (statt Polyeder und
Prismen). Je nach Konfiguration resultiert dies in 1,2 bis 1,6 Millionen Zellen in der
Wand, siehe Tabelle 7.1.
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Das Aneurysma samt Tochteraneurysma und den Gefaflen stellt im Vergleich zur Bi-
furkation eine deutlich komplexere Geometrie dar. Es sind ungleichméfigere Wand-
spannungsverlaufe zu erwarten, verglichen mit der Gefalkonfiguration. Zudem ist
die Aneurysmawand besonders in der patientenspezifischen Konfiguration sehr diinn
und erfordert lokal trotzdem eine hohe raumliche Auflésung. Daher wird die Aneu-
rysmawand mit ICEM CFD (Ansys, Inc., Canonsburg, Pennsylvania, USA) auf Basis
hexaederformiger finiter Elemente mit quadratischen Basisfunktion blockstruktu-
riert vernetzt, siche Abbildung 7.5. Das Stromungsgebiet ist dagegen mit Simcenter
STAR-CCM+9.04 diskretisiert. Im Inneren kommen polyedrische Zellen zum Ein-
satz und an der Wand fiinf Schichten Prismenzellen zur Auflésung der wandnahen

Stromung. Tabelle 7.1 listet die Anzahl der Zellen im Stromungs- und Strukturge-
biet.

Abb. 7.5: Vernetzung des Fluid- (links) und Strukturgebiets (rechts) mit Polyeder- bzw.
Hexaederzellen. Abbildung aus [VGHT16].

7.2.6 Randbedingungen, Fluid- und Struktureigenschaften

Das Strukturgebiet ist in allen Konfigurationen beweglich, aber an den Ein- und
Ausléssen fixiert, d. h., alle Freiheitsgrade sind gleich null. Die dufleren Wandfldchen
sind frei beweglich. Die Innenwand bildet jeweils das Interface zum Fluidgebiet.
Stromungsseitig liegt eine Haftrandbedingung vor. Die Einlassrandbedingung ba-
siert, wie in Abschnitt 6.2.7, auf einer 7 Tesla-PC-MRA-Messung [BSJ14] und ist
entsprechend skaliert [VPK™*15]. Die Simulation der Bifurkation erfolgt stationér,
dazu ist die zyklusgemittelte Flussrate zugrunde gelegt. An den Ausléssen gilt die
Nulldruckrandbedingung.
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Tab. 7.1: Rdumliche Auflésung der Fluid-Struktur-Simulation fiir die unterschiedlichen
Wanddickenkonfigurationen in Millionen Zellen bzw. Elementen.

Praparat Wandmodell Fluidgebiet Strukturgebiet
Minimum 1,302 1,397
Konstant Mittelwert 1,065 1,630
Bifurkation Maximum 1,065 1,571
Durchmesserabhéngig 1,070 1,208
Patientenspezifisch 1,070 1,228
Aneurvsma Konstant 1,207 0,063
Y Patientenspezifisch 1,207 0,062

Das Fluid wird als inkompressibel (Dichte = 1055kgm™3) und nicht-Newtonsch
(Carreau-Yasuda-Modell, wie im vorherigen Kapitel) angenommen. Die Gefawand
wird in Naherung als homogen und isotrop betrachtet. Elastizitatsmodul und Pois-
sonzahl des linear elastischen Materialmodells betragen 1 MPa und 0, 45; die Dichte
entspricht 1050 kgm=3 [BHZ"10; VLR08]. Laut Torii et al. [TOK'08] ist dieses

Modell fir die Fluid-Struktur-Simulation intrakranieller Aneurysmen geeignet.

7.2.7 Simulation

Um die kiinstliche mit der patientenspezifischen Wanddicke zu vergleichen, wer-
den alle Simulationen unter identischen Bedingungen durchgefiihrt. Einziger Un-
terschied ist jeweils die Wanddicke des Strukturgebiets und damit einhergehend
auch jeweils ein abweichendes Gitter. Das Belastungszenario der Gefaffbifurkation
ist einfacher. Hierfiir wird eine stationdre Simulation gewahlt. Zur Losung kommt
Simcenter STAR-CCM+ 9.04 zum Einsatz. Details zur Methodik der Fluid-Struktur-
Simulation sind in [VoB15] zu finden.

Die lokalen Spannungen im Aneurysmapraparat sind hingegen weniger vorher-
sehbar aufgrund der komplexen Morphologie, insbesondere durch das Tochtera-
neurysma. FEntsprechend erfolgt die Fluid-Struktur-Simulation zeitabhéngig. Zu-
dem kommt zur Modellierung der Wand, wie in Abschnitt 7.2.5 beschrieben, ein
blockstrukturiertes Gitter aus Hexaedern zum Einsatz und die Losung erfolgt auf
Basis der Finiten-Elemente-Methode mittels Abaqus FEA 6.14 (Simulia, Dassault
Systemes SE, Vélizy-Villacoublay, Frankreich). Der Zeitschritt ist variabel, als obere
Grenze dient jedoch der Kopplungszeitschritt von 0,01 s. Das Stromungsgebiet wird
separat mit Simcenter STAR-CCM+ gelost. Die Zeitschrittweite betragt hier 0,001 s.
Am Interface zwischen beiden Gebieten findet die Kopplung beider Simulationen
iiber eine Softwareschnittstelle statt. Dazu erfolgt ein beidseitiger Datentransfer
(Zwei-Wege-Kopplung) der lokalen Driicke und Wandschubspannungen bzw. Wand-
verschiebungen. Von zwei simulierten Herzzyklen wird nur der zweite ausgewertet,
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um Einfliilsse der Initialisierung zu reduzieren. Eine gesamte Simulation auf einer
Standard-Workstation mit vier Intel Xeon E3-Kernen mit einer Taktfrequenz von
3,3GHz und 32 GB RAM resultiert in Berechnungszeiten von ca. 30 Stunden pro
Konfiguration.

7.2.8 Auswertung

Der Fokus der Auswertung liegt auf den mechanischen Spannungen innerhalb der
Gefafiwand. Die Wandspannung wird hier entsprechend einer Vergleichsspannung
gebildet, diese reduziert den dreidimensionalen Spannungszustand auf einen einzel-
nen Wert®. Dies erfolgt entsprechend der Gestaltinderungsenergiehypothese nach
von Mises, wie auch in dhnlichen Arbeiten [VBIT13; VLRT08]. Qualitative und
quantitative Auswertungen zeigen die lokalen Unterschiede auf. Dazu erfolgt eine
Unterteilung der Gefaflbifurkation in verschiedene Teilgebiete, um proximale und
distale Bereiche gegeniiberzustellen. In Bezug auf das Aneurysmapréiparat liegt der
Schwerpunkt auf dem quantitativen Vergleich der zeitgemittelten Wandspannun-
gen fiir zwei Regionen: a) den gesamten Aneurysmasack (ca. 29.000 Punkte) und
b) die Rupturstelle (ca. 6.000 Punkte), die aufgrund ihrer bekannten Lage von be-
sonderem Interesse ist. Infolge geringer Wandverschiebungen unterscheiden sich die
Stromungsgroffen zwischen den unterschiedlichen Konfigurationen nur geringfiigig.

7.3 Ergebnisse und Diskussion

Die Darstellung der Ergebnisse fiir die Gefafibifurkation und das Aneurysma erfolgt
getrennt. Bei ersterem liegt der Fokus auf dem Vergleich der Ansétze zur kiinstlichen
Wandgenerierung. In Bezug auf das Aneurysma steht hingegen die Rupturstelle im
Mittelpunkt.

7.3.1 GefaBbifurkation

Abbildung 7.6 zeigt zunéchst eine qualitative Gegeniiberstellung der Wandspan-
nung an der inneren und &ufleren Oberfliche in Abhéngigkeit von der Wanddicke.
Bei minimaler Wanddicke liegen sehr hohe Werte vor, wéhrend in den iibrigen Konfi-
gurationen die Unterschiede geringer ausfallen. Die maximale Spannung im Inneren
der Arterie liegt zwischen 84 kPa (maximale) und 216 kPa (minimale Wanddicke).
Zusatzlich zeigt der quantitative Vergleich in Abbildung 7.7 die Unterschiede zwi-
schen den verschiedenen Wanddickenkonfigurationen sowie den lokalen Spannungen
entlang der Teilgebiete innerhalb jeder einzelnen Konfiguration. Demnach variiert

8Der Spannungstensor enthilt sechs unabhingige Komponenten. Die daraus abgeleiteten Vergleichsspan-
nungen dienen tblicherweise der einfacheren Beurteilung von Spannungszustidnden und Materialkenn-
werten.
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Abb. 7.6: Qualitative Simulationsergebnisse der Gefafibifurkation: Spannung der inneren
(obere Reihe) und duBeren Oberfliche (untere Reihe) der verschiedenen Wand-
dickenansitze. Abbildung tibersetzt nach [VSHT18].

das Spannungsniveau in beiden Féllen stark. Die minimale und maximale Wanddi-
cke resultiert jeweils in Maximal- und Minimalwerten, wie schon in Abbildung 7.6
ersichtlich. Die Werte in der Bifurkation (Teilgebiet B), die einen potenziellen Be-
reich fiir die Bildung eines Aneurysmas darstellt, sind vergleichbar mit den Re-
gion proximal (A1-3: Arteria basilaris) und distal (C1-3: Arteria cerebri posterior
(PCA)). Nur die linke PCA (D1-3) weist deutlich niedrigere Spannungswerte auf.
Die Werte der mittleren Wanddickenkonfiguration sind in den meisten Teilgebieten
am néachsten zu der Konfiguration mit patientenspezifischer Wanddicke. Als zwei-
tes folgt die Konfiguration mit durchmesserabhéngiger Wanddicke. Bezogen auf die
patientenspezifische Konfiguration schwanken die Spannungen etwa um einen Wert
von 20 kPa, aufier im linken distalen Gefaflabschnitt der PCA (Werte unterhalb von
8kPa).

In der Himodynamik werden nur geringe Veranderungen festgestellt. Die ma-
ximale Abweichung der FlieBgeschwindigkeit und der Wandschubspannung betragt
2,3% bzw. ca. 10%. Im Gegensatz dazu sind die Ergebnisse der Wand sehr viel
unterschiedlicher. Extreme Abweichungen mit teilweise mehr als 100 % sind fiir die
Konfiguration mit minimaler Wanddicke sichtbar. In den tibrigen Konfigurationen
sind die Abweichungen mit 17 % (Mittelwert), 38 % (Maximum) bzw. 32 % (durch-
messerabhéngig) geringer.

Ob die Abweichung der Hamodynamik infolge unterschiedlicher Ansétze zur
Wanddickengenerierung relevant ist, hingt von der Fragestellung ab. Eine Wand-
schubspannungsabweichung von 10 % wird zudem von den Unsicherheiten relati-
viert, die mit der sehr aufwéndigen Erfassung der patientenspezifischen Wanddicke
einhergehen (siche Abschnitt 7.3.3).

156



7.3 Ergebnisse und Diskussion

Konstant Durchmesser- Patienten-

5 Minimum M Mittelwert BlMaximum [l abhangig I spezifisch
&40 + —
4
£
D30 —
=)
c
3
T20 +
[72]
e
5
= 10 +

0 -4

A1 A2 A3 B C1 C2 C3 D1 D2 D3
Teilgebiet

Abb. 7.7: Mittlere Wandspannung in Abhéngigkeit der Wanddickenkonfiguration und der
Teilgebiete. Abbildung {ibersetzt nach [VSH™18].

Auf der Grundlage der vorliegenden Ergebnisse ist die Verwendung der minimalen
und maximalen Wanddicke ungeeignet, um eine sinnvolle Vereinfachung darzustel-
len. Insbesondere eine sehr geringe Wanddicke ist anfillig fiir eine Uberschétzung der
Wandspannungen. Die Implementierung einer mittleren oder durchmesserabhangi-
gen Wanddicke ist besser geeignet. Dennoch legen die Ergebnisse nahe, dass deut-
lich zweistellige Abweichungen gegeniiber dem patientenspezifischen Ansatz moglich
sind: 16,7 % (Mittelwert der Wanddicke) und 31,2 % (durchmesserabhéngige Wand-
dicke). Hierbei ist zu beachten, dass sowohl der Mittelwert als auch der Wert fir
die relative Wanddicke aus der Auswertung der vorliegenden patientenspezifischen
Wand resultieren. Ublicherweise liegen diese Informationen nicht vor und es sind
weitere Annahmen, z. B. aus der Literatur, notwendig. Diese weitere Unsicherheit
kann die Abweichungen entsprechend erhdhen.

7.3.2 Aneurysma

Abbildung 7.8 zeigt die Stromungsgeschwindigkeit im Inneren des Aneurysmas so-
wie die Wandschubspannungen auf der Innenwand. Da nur ein kleiner Teil des Volu-
menstroms im Gefafl auch in das Aneurysma eintritt, sind die Werte beider Grofien
gering. Die Wandschubspannung ist {iber das gesamte Aneurysma sehr gering, nur
in der Halsregion liegen hohere Werte bis zu 25 Pa vor. Wie schon in der Gefafibifur-
kation sind die hamodynamischen Unterschiede zwischen den Konfigurationen sehr
gering, die zeitlich gemittelten Verformungen liegen unter 1 mm.

Der wesentliche Unterschied zwischen den beiden Konfigurationen besteht in der
Spannungsverteilung innerhalb der Aneurysmenwand. In Abbildung 7.9 wird die
Spannungen an den Auflen- und Innenflichen fiir die konstante bzw. die patienten-
spezifische Konfiguration verglichen. Die Spannungen unterscheiden sich nicht nur in
der Hohe, sondern es sind auch starke o6rtliche Schwankungen zu erkennen. Auffallig
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ist, dass die Rupturstelle in der patientenspezifischen Konfiguration mit Bereichen
hoher Spannungen korreliert, siche Abbildung 7.9 rechts. Dieser Zusammenhang ist
bei konstanter Wanddicke nicht zu beobachten.

0 0.3 Geschwindig- 0 10 Wandschub-
[ mm keitin m/s [ mm spannung in Pa

Abb. 7.8: Visualisierung des Bluteintritts in das Aneurysma anhand von Stromlini-
en (links) und der Verteilung der Wandschubspannungen auf der Innenwand
(rechts) fiir die patientenspezifische Konfiguration zur Systole. Abbildung tiber-
setzt nach [VGHT'16].

Die weitere quantitative Auswertung stellt die Wandspannungen im gesamten An-
eurysma denen in der Rupturstelle gegentiber. Zunéchst zeigt Abbildung 7.10 ein
Histogramm der Wandspannung auf Basis aller ca. 29 000 Punkte in Intervallen von
500 Pa. Es liegt auf allen Spannungsniveaus eine vergleichbare Anzahl an Punk-
ten vor, obwohl die lokale Verteilung deutliche Unterschiede aufweist (siche Abbil-
dung 7.10, oben). Die hdufigsten Werte sammeln sich um 1000 Pa und 1500 Pa. Die
senkrechten Linien markieren den Mittelwert fiir die Konfiguration mit der kon-
stanten Wanddicke (gestrichelt) bzw. der patientenspezifischen Wanddicke (durch-
gezogene Linie). Diese zeigen noch deutlicher die grofie Ahnlichkeit des rdumlich
gemittelten Spannungsniveaus beider Konfigurationen. Der Unterschied zwischen
beiden Ansatzen betragt im Mittel nur 3,8 %.

Um die Rupturstelle des Aneurysmas weiter zu untersuchen, wird der quanti-
tative Vergleich im néchsten Schritt allein auf diese Region begrenzt. Dazu zeigt
Abbildung 7.10 die gleiche Analyse nur bezogen auf die Rupturstelle mit den ca.
6000 Kontrollpunkten. Aus dem Histogramm geht hervor, dass die Werte in der
Konfiguration mit konstanter Wanddicke unter 3 kPa liegen, wéihrend sie bei der pa-
tientenspezifischen Konfiguration im untersuchten Bereich bis zu 6,5 kPa erreichen.
Auch die rdumlich gemittelten Spannungen (gestrichelte und durchgezogene Linie
in Abbildung 7.10, unten) weisen einen relativen Unterschied von 55,2 % auf.

Fiir die Konfiguration mit patientenspezifischer Wanddicke wird eine gute Uber-
einstimmung der Rupturstelle mit Bereichen hoher Spannungen gefunden. Die Wahl
der konstanten Wanddicke ist jedoch nicht fiir diesen Unterschied verantwortlich,
denn bezogen auf das gesamte Aneurysma unterscheiden sich beide Konfigurationen
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Abb. 7.9: Wandspannung an der d&ufleren (oben) und inneren (unten) Oberflache der kon-
stanten (links) bzw. der patientenspezifischen Wanddickenkonfiguration (rechts).
An der markierten Rupturstelle werden sehr unterschiedliche Spannungsniveaus
festgestellt. Abbildung modifiziert nach [VGH'16].

nur um 3,8 %. Stattdessen ist es eine direkte Folge der patientenspezifischen Wand-
dicke. Dieser spezielle Fall weiit damit auf die Grenzen der Annahme konstanter
Wanddicken hin, die allerdings haufig angewendet werden. Allerdings korreliert die
Rupturstelle nicht mit dem héchsten Wandspannungswert. Ein Grund dafiir kénnte
die tatsichliche Struktur des Aneurysmagewebes oder des umgebenden Geféflsys-
tems sein, die bei der Modellierung nicht berticksichtigt wird.

Ein weiterer interessanter Aspekt in Bezug auf die Rupturstelle ist ihre Lage an
einem Tochteraneurysma. Sogenannte blebs treten meist in Aneurysmenregionen
auf, in deren Nahe der jet auftrifft [CSP10]. Diese Annahme ist auch bei dem
hier betrachteten Aneurysma moglich, siehe Abbildung 7.8. Fiir diese Untersuchung
liegt nur das Endstadium der Aneurysmamorphologie vor, der Prozess des bleb-
Wachstums ist unbekannt.

Ungeachtet solcher Ergebnisse verwenden viele vergleichbare Studien eine kon-
stante Wanddicke. Ein wesentlicher Grund dafiir ist die aufwéindige Erfassung in-
dividueller Wanddicken. Daher nutzen Cebral et al. [CVST15] den Wert der loka-
len Wandschubspannung, um eine lokale Wanddicke bzw. Steifigkeit zu definieren.
Den Ergebnissen zufolge korrelieren diinne und steife Wandregionen in Kombinati-
on mit abnormal hohen Wandschubspannungen mit den bekannten Rupturstellen.
Sanchez et al. [SACT13; SEAT14] verwenden Fluid-Struktur-Simulationen, um die
Volumenanderungen von Aneurysmen wéihrend des Herzzyklus zu quantifizieren.

Die Materialeigenschaften spielen dabei eine wichtige Rolle. Demnach werden grofie
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Abb. 7.10: Gegeniiberstellung der Wandspannungen beider Konfigurationen fiir das ge-
samte Aneurysma auf der Grundlage von ca. 29000 Kontrollpunkten (oben)
bzw. fiir die Rupturregion mit 6000 Kontrollpunkten (unten). Die einzelnen
Balken geben die Anzahl der Punkte in Spannungsintervallen von 500 Pa an.
Wie die vertikalen Linien zeigen, liegt fiir das gesamte Aneurysma zwischen der
Konfiguration mit konstanter (gestrichelt) und patientenspezifischer Wanddi-
cke (durchgezogen) ein vergleichbares Spannungsniveau vor. In Bezug auf die
Rupturregion liegt die Wandspannung in der patientenspezifischen Konfigura-
tion deutlich hoher. Abbildung modifiziert nach [VGH™16].

Volumenanderungen durch schwache Wénde verursacht, was auf ein erhohtes Rup-
turrisiko hinweist. Diese beiden Ansétze lassen sich jedoch nur begrenzt auf das in
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diesem Kapitel vorgestellte Aneurysma iibertragen. Weder sind die Wandschubspan-
nungswerte im gesamten Aneurysma ungewohnlich hoch, noch konnte eine relevante
Volumenanderungen dokumentiert werden.

7.3.3 Limitationen

Einige Limitierungen betreffen zunéchst die Bildgebung. Die Position und Anord-
nung der Préparate wahrend der Messung weicht von der tatsachlichen in vivo-
Situation ab. Zudem ist die Auflésung der Messtechnik begrenzt. Allerdings bieten
OCT und pCT eine sehr gute Grundlage fiir eine detaillierte Segmentierung und
iibersteigen die Genauigkeit aktueller medizinischer Bildgebungsverfahren.

Die ex vivo-Bildgebung macht eine Nachbearbeitung der segmentierten Daten
erforderlich. Ohne Gefafliinnendruck eingefallene Gefafle werden virtuell aufgefaltet.
Zudem ist manuelle Artefakteliminierung und lokale Glattung notwendig, um eine
realistische Wiedergabe der Gefiflanatomie zu erhalten. Alle Anderungen werden
mit den urspriinglichen Datensétzen verglichen, um eine Verfélschung auszuschlie-
Ben.

Fiir die Stromungsrandbedingungen und Wandeigenschaften werden eine repré-
sentative 7 Tesla-PC-MRA-Messung bzw. Literaturwerte verwendet. Patientenspezi-
fischen Daten liegen nicht vor. Insbesondere das in dieser Untersuchung verwendete
homogene, isotrope, linear elastische Materialmodell stellt eine grofle Vereinfachung
dar. Die tatséachliche, biologische Gewebestruktur ist deutlich komplexer und dar-
iiber hinaus abhingig von Alter, Aktivitit, Lage, Patientenkonstitution usw. Den-
noch konnen solche einfachen Modell fiir entsprechende Berechnungen geeignet sein
[TOK'08]. Die Einbettung der Praparate in den Intravasalraum ist nicht model-
liert. Stattdessen sind die Auflenwénde frei und kénnen sich beliebig bewegen. Die
Verschiebungen sind jedoch so gering, sodass der Einfluss dieser Annahme sekundér
ist. Angesichts dieser Limitationen liegt der Schwerpunkt auf der Auswertung rela-
tiver GroBen und nicht auf absoluten Werten, denn die Bedingungen sind in allen
Simulationen identisch.
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Kapitel 7 Fokus 4: GefidBwanddicke

7.4 Zusammenfassung

Die computergestiitzte Blutflussquantifizierung setzt iiblicherweise verschiedene An-
nahmen und Vereinfachungen voraus, teils um den Aufwand zu begrenzen und teils
aus Mangel an notwendigen, patient:innenspezifischen Informationen. Insbesondere
die Beriicksichtigung starrer Gefdfiwande ist allgemein verbreitet. Dabei wird der
Aneurysmawand sowohl in der Bildung und dem Wachstum als auch bei der Rup-
tur eine wichtige Rolle zugeschrieben. Allerdings lassen sich Wandmorphologie und
-eigenschaften nicht mit der klassischer Bildgebung, die auf das GefafSlumen abzielt,
erfassen. Zur akkuraten Modellierung der Gefidfiwand ist hingegen die geometrische
und strukturelle Beschreibung erforderlich. In diesem Kapitel steht die geometri-
sche Darstellung der Wanddicke im Mittelpunkt. Dazu werden zwei post mortem
entnommene Gefiafle, eine Bifurkation des CoW und ein AComA-Aneurysma mit
bekannter Rupturstelle, aufbereitet und geometrisch vermessen. Neben den patien-
tenspezifischen Konfigurationen werden kiinstliche Wanddicken erzeugt. Auf Basis
von Fluid-Struktur-Simulationen erfolgt anschlieend die Analyse der Variabilitét
von Stromungs- und Strukturgréfien. Die Unterschiede in den hdmodynamischen
Parametern sind vernachléassigbar.

Forschungsfragen

1. Welcher Fehler resultiert aus kiinstlich generierten Wanddicken fiir Blut-
gefédfle oder Aneurysmen?

> Trotz Annahme kiinstlicher konstanter Wanddicken lassen sich die
globalen Wandspannungsverteilungen anndhern, wenn gefafitypische
Dicken gewahlt werden. Bei lokaler Betrachtung sind jedoch zwei-
stellige prozentuale Abweichungen moglich.

2. Welche Auswirkungen auf die Wandspannung an der Rupturstelle sind
infolgedessen zu erwarten?

> Unter Berticksichtigung der tatséchlich vorliegenden Wanddicken-
verteilung weist die Rupturstelle im Vergleich zur Konfiguration mit
konstanter Wanddicke wesentlich hohere Spannungswerte auf. Die
akkurate geometrische Beschreibung der Aneurysmawand scheint
damit ein wichtiger Baustein zur moglichst realistischen Fluid-Struk-

tur-Simulation.

Mit der patientenspezifischen Konfiguration der Gefafibifurkation als Referenz fiih-
ren konstante Dicken zu Abweichungen von bis zu 100 % bei den mittleren Wand-
spannungen. Selbst bei durchmesserabhéngiger Dicke liegen Abweichungen von 32 %
vor. Bezogen auf das Aneurysma ergeben die rdumlich gemittelten Wandspannungen
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7.4 Zusammenfassung

fast keine Unterschiede zwischen kiinstlicher und patientenspezifischer Wanddicke
(3,8 %). Dafiir werden um die bekannte Rupturstelle herum grofie Unterschiede von
55,2 % beobachtet.

Die Ergebnisse unterstreichen die Bedeutung einer korrekten geometrischen Mo-
dellierung und der genauen Beschreibung der lokalen Wanddicke fiir Fluid-Struktur-
Simulationen. Die patient:innenspezifische Wanddicke scheint eine wichtige Rolle bei
der Vorhersage der Spannungsverteilung in den Aneurysmawénden zu spielen. Trotz
vieler Vereinfachungen sind die vorgestellten Ergebnisse ein konsequenter Schritt hin
zu einem tieferen Verstédndnis des Wandverhaltens von Aneurysmen.

Zukinftige Arbeiten sollten eine detailliertere numerische Beschreibung der Geo-
metrie und des Materials des Aneurysmas berticksichtigen. Dies kann durch Hin-
zufiigen zusétzlicher Informationen aus der Histologie erreicht werden. So konnte
bereits die Auflosung von unterschiedlichen Gewebearten mit entsprechend vari-
ierenden mechanischen Eingenschaften demonstriert werden [NVT*21]. Auch das
umgebende Gewebe kann eine wichtige Rolle spielen und koénnte durch bestimmte
Randbedingungen beriicksichtigt werden. Schliefilich muss eine grofiere Anzahl von
Aneurysmen einbezogen werden, da sich Wandzustand und pathologische Auspra-
gung unterscheiden.
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Kapitel 8
Zusammenfassung und Ausblick

Die moderne klinische Bildgebung erlaubt die Erstellung von hochaufgelosten und
komplexen Modellen der intrakraniellen Gefafivaskulatur inklusive Aneurysmen. Ei-
ne interessante Anwendung stellt die numerische Stromungs- oder Struktursimula-
tion des Blutflusses bzw. der Gefalwande dar. Auf diese Weise lassen sich virtuell
diverse qualitative sowie quantitative Beobachtungen ableiten, ohne Risiko fiir Pati-
entinnen und Patienten. Potenzielle Einsatzgebiete sind u.a. die Rupturrisikobewer-
tung asymptomatischer Aneurysmen, die Therapieplanung und -optimierung, das
Komplikationsmanagement oder die Entwicklung von neuartigen Implantaten.

Allerdings hiangt die Giite der Ergebnisse und Aussagen in besonderem Mafle
von der Validitit der getroffenen Annahmen sowie der Genauigkeit der verwende-
ten Modelle ab. Infolge der Approximation der physikalischen Vorgénge kommt es
zu abschatzbaren Fehlern und schwieriger zu bewertenden Unsicherheiten. Einige
Aspekte sind bereits vielfach untersucht. So konnte z. B. die 3D-RA als Goldstan-
dard fiir die Extraktion von Oberflichenmodellen identifiziert werden und die nume-
rische Stromungsmechanik gilt als fahig, den intraaneurysmalen Fluss hinreichend
Zu approximieren.

Diese Arbeit geht auf bisher weniger untersuchte Aspekte und Wechselwirkungen
ein. Dazu wird in Kapitel 4 zunachst der gesamte Prozess der computergestiitzten
Blutflussquantifizierung in Bezug auf Ursachen fiir Unsicherheit analysiert. Auf die-
ser Basis erfolgt die Auswahl von acht systematischen Variationen. Angewendet auf
vier reprasentative Aneurysmen resultiert dies in 1024 transienten Blutflusssimula-
tionen. Bei der Auswertung stehen zwolf himodynamische Parameter im Fokus.

Fokus 1: Computergestiitzte Blutflussquantifizierung

> Die grofiten Abweichungen resultieren aus der Variation der Einlassrand-
bedingung. Die hamodynamischen Parameter zeigen tiberwiegend Werte
von mehr als 20 %, oft auch tiber 50 %. Auflerdem zeigen die Ergebnisse
eine grofle Abhangigkeit vom verwendeten Rekonstruktionsalgorithmus
sowie der gewahlten Auslassrandbedingung.

> Einige Parameter sind robuster gegeniiber den Variationen. Insbesondere
der Flussparameter ICI und der Scherparameter LSA kénnen die Hamo-
dynamik konsistent charakterisieren. Vmax und OSImax zeigen ebenfalls
geringe Abweichungen.
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Kapitel 8 Zusammenfassung und Ausblick

Die Segmentierung eines Oberflichenmodells aus den Volumendaten wird in diesem
Kapitel ebenfalls untersucht und stellt eine Variation mit nur geringem Effekt auf die
hémodynamischen Parameter dar. Kapitel 5 vertieft die Untersuchung der Segmen-
tierung, indem statt einer systematischen Variation, verschiedene Forschungsgrup-
pen mit ihren individuellen Bearbeitungsroutinen die gleiche Aufgabe durchfithren.
Im Rahmen eines wissenschaftlichen Wettbewerbs segmentierten 26 internationale
Gruppen dazu finf Aneurysmen. In der Auswertung werden die Ergebnisse zunéchst
mit 2D-DSA-Referenzbildern bewertet und in einem zweiten Schritt 73 transiente
hdmodynamische Simulationen durchgefiihrt.

Fokus 2: Erstellung von Oberflichenmodellen

> Zwischen den Forschungsgruppen unterscheiden sich die Anzahl der be-
riicksichtigten Geféifle sowie die Aneurysmaform und -grofie. Tendenziell
findet eine Ubersegmentierung von ca. 10 % statt. Insbesondere die Brei-
te des Aneurysmahalses wird iiberschétzt.

> Dies resultiert haufig in Abweichungen der himodynamischen Parame-
ter von 10-50 %. Allerdings treten deutliche Unterschiede zwischen den

Aneurysmen und Parametern auf.

Die computergestiitzte Blutflussquantifizierung wird neben der Rupturrisikobewer-
tung auch im Kontext der Therapieplanung untersucht. Ein Anwendungsfall ist da-
bei die Evaluation von verschiedenen Implantatmodellen oder -konfigurationen im
Hinblick auf die Reduzierung des Bluteintrags in ein bestimmtes Aneurysma. Die
Flussmodifikationen durch Implantate wird dabei hdufig ohne Berticksichtigung ei-
ner moglichen Wechselwirkung von Implantat und GeféBwand (und damit der Ge-
famorphologie) betrachtet. Die méglichen Auswirkungen davon sind in Kapitel 6
am Beispiel des stentassistierten Coilings untersucht. Anhand von pré- und postin-
terventionellen Bilddaten dreier reprasentativer Aneurysmen wird die Auswirkung
der Deformation quantifiziert.

Fokus 3: Stentinduzierte Deformation

> Stentinduzierte Gefafldeformationen sind in der Lage, durch Manipulati-
on des Einstromverhaltens, die intraaneurysmale Himodynamik deutlich
zu beeinflussen.

> Der Einfluss auf die hamodynamischen Parameter ist sehr aneurysmaspe-
zifisch. Unterschiede von tiber 40 % in den Fluss- und Scherparametern
sind moglich.
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Die dokumentierte stentinduzierte Gefilwanddeformation sowie die Tatsache, dass
die Aneurysmaruptur in der Wand stattfindet, motiviert den Einbezug der Wand
in die Simulation. Verschiedene Studien beschéftigen sich mit der Modellierung der
Wandmechanik oder der Fluid-Struktur-Interaktion aus Blutfluss und GefaBwand.
Die Herausforderung besteht darin, dass a) die (pathologische) Wandstruktur sehr
heterogen und b) die lokale Wanddicke nicht mit iiblichen Verfahren in vivo zu erfas-
sen ist. Dagegen unterscheiden sich Bluteigenschaften nur wenig und die medizini-
sche Bildgebung kann das Gefafllumen einfacher bereitstellen. In Kapitel 7 steht die
Modellierung der patient:innenspezifischen Gefawanddicke im Fokus. Dazu werden
mittels Fluid-Struktur-Simulationen die erfassten Wanddicken mit kiinstlich gene-

rierten verglichen, sowohl fiir eine Gefafibifurkation als auch fiir ein Aneurysma.

Fokus 4: GefaBwanddicke

>> Kiinstlich generierte GefaBwénde konstanter Dicke konnen die globalen
Wandspannungsverteilungen approximieren. Dies geht jedoch mit loka-
len Abweichungen einher.

> Zur Identifikation von Spannungsspitzen in der Aneurysmawand als Hin-
weis auf eine Rupturgefahrdung sind wahrscheinlich nur die tatsachlichen
Wanddickenverteilungen hinreichend.

Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit werden Ursachen fiir Unsicherheit in der hdmodynami-
schen Charakterisierung und strukturellen Modellierung von intrakraniellen Aneu-
rysmen untersucht. Dazu erfolgt die Identifikation der Annahmen und Prozessschrit-
te, welche wesentlich zu Abweichungen beitragen. Hier konnen zukiinftige Arbeiten
ansetzen und den Fokus auf die wichtigsten Einflussgrofien legen. So lasst sich effi-
zient die Genauigkeit und Aussagekraft entsprechender Simulationen erhohen. Die
Ableitung von Handlungsempfehlungen oder Standards wére ein wichtiger Schritt,
um die Anwendung numerischer Simulation von intrakraniellen Aneurysmen im kli-
nischen Kontext zu stéarken.

Zunéchst wird die Abhangigkeit der Stromung von der Morphologie herausge-
stellt. Daher ist die Rekonstruktion und Segmentierung zur Extraktion realistischer
Geféafimodelle ausschlaggebend. Hier ist zu untersuchen, wie die verstéarkte Durch-
fithrung und Nutzung von 2D-DSA-Aufnahmen helfen kann, sowohl das Aneurysma
mit der Halsregion in den akkuraten Abmessungen zu erfassen als auch die Quer-
schnitte kleiner, distaler Gefafle zu modellieren. Dariiber hinaus kénnen Fortschritte
in der Bildgebung die Auflosung verbessern, gezieltes Training den Erfahrungsstand
fordern und Handlungsempfehlungen zu konsistenteren Ergebnissen fiithren.
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Kapitel 8 Zusammenfassung und Ausblick

AuBerdem ist es moglich, dass Methoden des maschinellen Lernens die physiologisch
sinnvolle Segmentierung verbessern konnen [MLS*18; PPJ*20; PRST20]. Des Wei-
teren haben erste Untersuchungen in der eigenen Forschungsgruppe die Moglichkeit
zum Lernen der flussinduzierten Wandschubspannungen adressiert [NSP*21].

Einlass- und Auslassrandbedingungen haben ebenfalls einen grofien Effekt auf
die Flussverhaltnisse. Erstere ist mit einer inhdrenten Variabilitat verbunden. Die
patient:innenspezifischen Erfassung von Flussraten ist ein guter Ausgangspunkt. Ob
dies jedoch zur Abbildung der sehr unterschiedlichen, aktivitdtsabhdngigen Fluss-
raten gentigt, ist zu untersuchen. Moglicherweise sind personen- oder altersspezifi-
sche repriasentative Flusskurven oder die Anwendung von Ensemble-Simulationen
hilfreich. Die Auslassrandbedingung ist bei Verzicht auf die Nulldruck-Bedingung
wahrscheinlich deutlich weniger kritisch.

Auflerdem wird ein noch hoéherer Automatisierungsgrad der computergestiitz-
ten Blutflussquantifizierung samt strukturiertem Report erarbeitet [BRB*21]. Wenn
diese zu Forschungszwecken routineméflig in den klinischen Ablauf integriert werden
kann, lassen sich wertvolle Erfahrungen in der vorbereitenden Anwendung sammeln
und eine vielversprechende Datenbasis generieren.

Auch die verbesserte Beschreibung der Gefidfiwand steht im Fokus der aktuellen
und zukiinftigen Studien. Neben der Charakterisierung auf Basis von black blood
MRA-Sequenzen [LFST20] konnte die intravaskulare OCT eine in vivo-Bildgebung
der Wand erméglichen [GUM™'19; HGB"15]. Auflerdem ist die histologische Un-
tersuchung von Gefapriaparaten vielversprechend [NTK™21]. Durch die Klassifi-
zierung von Geweben konnen lokal unterschiedliche mechanische Eigenschaften zu-
gewiesen und dadurch die lokalen Wandspannungen realistischer modelliert wer-
den [NVT*21], siche Abbildung 8.1.

Zum Transfer neuer Methoden bzw. neu zugénglich gemachter Informationen
sind auflerdem geeignete Verfahren notwendig, die im Rahmen der Forschungs-
gruppe weiterentwickelt und erprobt werden. Das betrifft beispielsweise die Suche,
Identifikation und Auswertung von Aneurysmen oder -gruppen anhand bestimm-
ter Merkmale [SSN*21]. Dazu gehoren u.a. neuartige und anwendungsspezifische
Visualisierungstechniken, um Zusammenhéange zu identifizieren und geeignet darzu-
stellen. Dazu erfolgt die Visualisierung der Spannungstensoren innerhalb der Ge-
fafwand [MVB*17a] oder die kombinierte Darstellung von Stromungsgroffen und
der Wanddeformation [MVB*17b], siehe Abbildung 8.2. Auch die Visualisierung
zeitabhangiger Flussmuster und Daten auf der Gefafoberfliche bediirfen geeigneter
Methoden [MVG*21; MVP*18].
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Abb. 8.1: Reduzierte Modelle A und B der patient:innenspezifischen Vaskulatur jeweils
als homogene (links) und heterogene Konfiguration (rechts) mit der Auflosung
unterschiedlicher Gewebeklassen. Oben: Geometrische Modellzusammensetzung;
Mitte: resultierende mechanische Wandspannungsverteilung der Struktursimu-
lationen der Wand unter intraluminalem Blutdruck; unten: Detailaufnahme der
lokalen Wandspannungsverteilung. Abbildung iibersetzt nach [NVT+21].

s 4

Abb. 8.2: Neuartige Visualisierungstechniken zur Darstellung multipler Parameter: Ent-
sprechend der Nutzer:inneninteraktion (links) wird das Aneurysma aufgefaltet
(mitte) und die Hohe der Balkendiagramme sowie die Farbcodierung zur kom-
binierten Visualisierung genutzt (rechts). Abbildung aus [MVB'17b].
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Letztlich wird auch bestéindig an der Ubertragung der etablierten Methoden und
Kenntnisse auf andere medizinisch relevante Anwendungen bzw. Erkrankungen ge-
arbeitet. Arteriovenése Malformation sind zerebrale Erkrankungen, die einige Eigen-
schaften mit Aneurysmen teilen. Insbesondere die Erkenntnisse zur Rekonstruktion
und Segmentierung konnen hier hilfreich sein [KUAT20; Sta22]. Dartiber hinaus
hat sich die Kehlkopfstromung als Anwendungsfeld herausgestellt, auf das die er-
arbeiteten Zusammenhange zwischen Geometrie und Stromung sowie der Einfluss
von Pathologien tibertragen werden konnen [VAJ19; VVST22]. So sind auch weite-
re Synergieeffekt im interdisziplindren Zusammenwirken von medizinischer und na-
turwissenschaftlicher Forschung zu erwarten. Angesichts des hohen Potentials von
computergestiitzten Verfahren konnen sie ein wichtiger Baustein in der zukiinftigen
Bewertung des Rupturrisikos intrakranieller Aneurysmen sein und helfen, schwer-

wiegende klinische Folgen abzuwenden oder zu mildern.
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Glossar

Aneurysma
Bifurkation
bleb

Diastole
Endothel
endovaskular
ex vivo

fokal
GefaBlumen
Hamodynamik

Herzzyklus
Homoostase

intrakraniell
Invasivitat

Inzidenz

in vitro

in vivo

jet

lateral
Letalitat
Morbiditat
Mortalitat

Pathogenese
pathologisch
physiologisch
post mortem

Pravalenz

prospektiv

lokale, permanente Erweiterung der Gefafiwand
Verzweigung eines Hohlorgans

lokale Ausbeulung der Aneurysmawand
Entspannungsphase des Herzmuskels

Zellschicht an der Innenwand von Blutgefafien
innerhalb eines Blutgeféifies

aus dem lebenden Organismus entnommen

einen bestimmten Bereich betreffend

Innenraum oder Innendurchmesser eines Blutgeféfies
Stromungsmechanik des Blutes

Einheit aus Kontraktions- (Systole) und Entspannungsphase

(Diastole) des Herzmuskels

Gleichgewichtszustand eines dynamischen Systems durch
Selbstregulation

innerhalb des Schédels befindlich
Integritatsverletzung des Korpers

Erkrankungshaufigkeit bezogen auf eine Population innerhalb

einer Zeitspanne

auBerhalb des Organismus

im lebenden Organismus

konzentriertes Einstromen; Einstromstrahl
an der Seite befindlich

Totlichkeit; Anteil der Erkrankten, der stirbt
Komplikationshaufigkeit

Todesfélle bezogen auf eine Population innerhalb einer Zeit-

spanne
Prozess der Krankheitsentstehung
krankhaft

gesund

nach dem Tod

Krankheitshaufigkeit; Anteil der erkrankten innerhalb einer
Population

vorausschauend
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Glossar

rezidiv
retrospektiv
Systole
terminal

Zerebral

wiederauftretend

riickblickend

Kontraktionsphase des Herzmuskels
am Ende befindlich

das Gehirn betreffend
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Abkiirzungsverzeichnis

Bildgebung

3D-RA 3D-Rotationsangiographie

CTA Computertomografische Angiographie
DSA Digitale Subtraktionsangiographie
MRA Magnetresonanzangiographie

OCT Optische Koharenztomographie

PC-MRA Phasenkontrast-Magnetresonanzangiographie
ToF-MRA Time-of-Flight-Magnetresonanzangiographie

uCT Industrielle  Computertomographie mit Auflosung im
Mikrometer-Bereich

BlutgefadBe

ACA Arteria cerebri anterior

AComA Arteria communicans anterior

CoW Circulus arteriosus cerebri, Arterieller Gefafiring an der Ge-
hirnbasis (engl. Circle of Willis)

ICA Arteria carotis interna

MCA Arteria cerebri media

PCA Arteria cerebri posterior

PComA Arteria communicans posterior

PICA Arteria inferior posterior cerebelli

Parameter

CFL Courant-Friedrichs-Levy-Zahl

HSA Abnormal high shear area

ICI Inflow concentration index

KE Kinetic energy

KER Kinetic energy ratio

LSA Abnormal low shear area

NIR Neck inflow rate

NSI non-sphericity index

OIA Ostium inflow area
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Abkiirzungsverzeichnis

PFR

oSl
OSImax
OSImean
SCl

Vmax
Vmean
WSSmean
WSSnorm

Parent vessel flow rate

Oscillatory shear index
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F,Fy, Fy, F;

9,9z 9y, 9=

~.

Yasuda-Parameter

Beschleunigung

Aneurysmaoberflache

Flache hoher Wandschubspannung

Fléche niedriger Wandschubspannung

Ostiumflache

Ostiumflache mit Flusseintritt

Querschnittsfliche des parentalen Geféfles
beliebiger Tensor

beliebiger Vektor

Scherkréfte der Flache hoher Wandschubspannung
Scherkréfte der Fliache niedriger Wandschubspannung
Kraftvektor bzw. Komponente in z-, y-, 2-Richtung

Erdbeschleunigungsvektor bzw. Komponente in z-, y-,
z-Richtung

Zahlindex

Einheitstensor

Masse

Flielexponent
Normalenvektor
Volumenstrom ins Aneurysma
Volumenstrom des parentalen Geféfles
Zeit

Zeitschrittweite
Periodendauer

kartesische Koordinaten
Gitterweite

Geschwindigkeitsvektor bzw. Komponente in x-, y-, 2-
Richtung

mittlere Geschwindigkeit im parentalen Gefa3

Aneurysmavolumen
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I, -
r, -
r, -
€a J
€p J
i Pas
Mo Pas
Moo Pas
A S
p kg/m?
o,0 Pa
T Pa
P, ¥ -
Qa —

Aneurysmawand

Ostium

parentale GefaBwand

kinetische Energie im Aneurysma
kinetische Energie im parentalen Gefaf3
dynamische Viskositéat
Nullviskositét

Endviskositat

Relaxationszeit

Dichte

Spannungstensor bzw. Komponente
Scherspannungsvektor

beliebige Stromungsgrofe

Aneurysmagebiet
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Anhang

A.1 Definition von Ostium und ElterngefaBB (Kapitel 4)

Aneurysma 1 Aneurysma 2
Aneurysma 3 Aneurysma 4

V0LL

Abb. A.1: Separation der Aneurysmen von den Elterngefiafien auf Basis ebener (links) und
anatomischer (rechts) Ostium-Definition fir Aneurysma 1-4.

Aneurysma 1 Aneurysma, 2
Aneurysma 3 Aneurysma 4

AWAY (4 (4

Abb. A.2: Definition der Elterngefafi-Referenzregion mittels distanz- (links) und anato-
miebasierter (rechts) Methode fiir Aneurysma 1-4.
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Anhang

A.2 Segmentierungsergebnisse fiir Aneurysma A-D (Kapitel 5)

9999099929
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Aneurysma B Aneurysma A

Aneurysma C

Aneurysma D

TR0

Abb. A.3: Segmentierungsergebnisse der Gruppen 1 bis 26 fiir die Aneurysmen A und D.
Abbildung modifiziert nach [BVS*18].
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