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Zusammenfassung

Zerebrale Aneurysmen sind krankhafte Aussackungen von Blutgefifien im Gehirn,
die bei Ruptur starke Schadigungen — von motorischen und kognitiven Ausfillen
bis hin zum Tod — verursachen kénnen. Die Wahl einer geeigneten Therapie eines
diagnostizierten Aneurysmas wird derzeit mafigeblich von der Gréfse und Lokalisation
des Aneurysmas abhéngig gemacht. Hingegen werden hidmodynamische und mecha-
nische Eigenschaften des Geféflsystems fiir die Risikoeinschéitzung der Aneurysmen
in der klinischen Praxis gegenwiértig nicht genutzt, kdnnten aber gerade fiir die
Beurteilung kleiner Aneurysmen von groftem diagnostischen Wert hinsichtlich der
Einschétzung von Entstehung, Wachstum und schlussendlich auch Ruptur sein. Wei-
terhin ist ein wesentliches Problem beim Verstédndnis von Aneurysmen hinsichtlich
der genauen Mechanismen, die zu einer Ruptur fiithren, dass von einzelnen Aneurys-
menstrukturen nur wenige Bilddatensétze zu verschiedenen Zeitpunkten existieren.
Die verschiedenen Entwicklungsstufen eines einzelnen Aneurysmas kénnen also nur
schwierig analysiert werden, sodass Thesen hinsichtlich der bedingenden Faktoren

von Entwicklung und Ruptur nur schwierig formuliert und verifiziert werden kénnen.

Diese Problematik stellte die Motivation fiir die vorliegende Arbeit dar. Sie
beschéftigt sich mit der genauen Berechnung geometrischer Deformation von An-
eurysmen, der zuverlédssigen Berechnung fluidmechanischer Parameter sowie einer
prognostizierten zeitlichen Entwicklung von Aneurysmenstrukturen. Typischerweise
stehen in diesem Forschungsfeld nur begrenzt Ground-Truth-Datensétze (dt. etwa
Grundwahrheit, ein empirisch erhobener, zur Validierung genutzter, Datensatz) zur
Verfiigung, weshalb ein wesentlicher Fokus dieser Arbeit in der Entwicklung eines
Hardwarephantoms besteht. Das Phantom stellt die stromungsmechanischen Charak-
teristika eines Aneurysmas und Materialeigenschaften der Gefafiwand nach und dient
fiir alle vorgestellten Studien als Ground-Truth-Datensatz. Das Flussphantom wurde
mit verschiedenen Bildgebungsmodalitiaten (MRT, CT, DSA) vermessen, sodass
medizinische Bilddaten (fiir die in diesem Forschungsfeld iiblichen Bildgebungsmo-

dalitéten) vorliegen, welche die Geometrie und geometrische Verformung abbilden.

Zunachst wurden diese Daten genutzt, um eine verldassliche Methode zur zu-
verlédssigen Berechnung von Volumen und Deformation der Aneurysmengeometrien

zu entwickeln. Zwar wurde in vorherigen Studien bereits versucht, auf Basis von
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zeitlich aufgelésten Bilddaten die Pulsation von Aneurysmen zu quantifizieren, aller-
dings wurde auf Artefakte der genutzten Bildgebungsmodalititen nicht eingegangen.
Folglich ist nicht klar, inwieweit die gemessenen Werte einer wahren Deformation ent-
sprechen. Zudem wurden in den vorherigen Studien keine Ground-Truth-Datensétze
fiir die Verifizierung der generierten Ergebnisse genutzt, was die Verlasslichkeit

hinsichtlich der quantifizierten Werte offen ldsst.

Um sich der verlésslichen Berechnung fluidmechanischer Parameter zu nahern,
wurde unter Nutzung des Ground-Truth-Datensatzes ein stromungsmechanisches
Berechnungssetup aufgesetzt, das eine zuverldssige Simulation und Berechnung
fluidmechanischer Parameter ermoglicht. Dabei wurde die zuvor erlangte Kenntnis
genauer Phantom-Geometrie, Deformation und stromungsmechanischer Randbedin-
gungen (Einstromgeschwindigkeit, etc.) genutzt, um die berechneten Ergebnisse zu
verifizieren. Auf Basis von diesem Berechnungssetup konnten patientenspezifische
Geometrien, die im Universitatsklinikum Hamburg-Eppendorf (Klinik und Poliklinik
fiir Neuroradiologische Diagnostik und Intervention) erhoben wurden, simuliert
werden und Parameter, die in vorherigen Studien mit einem erhéhten Rupturrisi-
ko korrelierten, ausgewertet werden. Dies wurde im Sinne einer Parameterstudie
durchgefiihrt, die zum Ziel hatte, Randbedingungen zu identifizieren, die einen
verfialschenden Einfluss auf die produzierten Ergebnisse haben konnen. Die teilweise
Widerspriichlichkeit, die sich in gegenwirtig verdffentlichter Studien findet, kénnte
auf dieser Basis zu erklaren sein. Dariiber hinaus wurden verschiedene Entwicklungs-
stadien von Aneurysmen konstruiert und die geometrische Form simuliert, sodass die
sich iiber den Entwicklungsprozess éndernden stromungsmechanischen Eigenschaften

analysiert werden konnten.



Summary

Cerebral aneurysms are abnormal bulges of blood vessels in the brain that, if rup-
tured, can cause severe damage — from motor and cognitive failure to death. The
choice of a suitable therapy for a diagnosed aneurysm is currently largely dependent
on the size and location of the aneurysm. In contrast, hemodynamic and mechanical
properties of the vascular system are not currently used in clinical practice for the
risk assessment of aneurysms, but could be of great diagnostic value, especially
for the assessment of small aneurysms with regard to the assessment of formation,
growth and ultimately rupture. Furthermore, a major problem in understanding
aneurysms with regard to the exact mechanisms leading to rupture is that only a
few image data sets of individual aneurysm structures exist at different points in
time. The different developmental stages of a single aneurysm are therefore difficult
to analyze, making it difficult to formulate and verify propositions regarding the

factors that determine development and rupture.

This problem was the motivation for this work, which is why we worked on the
exact calculation of geometric deformation of aneurysms, the reliable calculation of
fluid-mechanical parameters and a extrapolated temporal development of aneurysm
structures. Typically, only limited ground-truth data sets are available in this field
of research. Therefore, the goal for this work was to base the analysis on verifiable
datasets as much as possible, which motivated the development of a hardware phan-
tom. The phantom simulates the fluid-mechanical characteristics of an aneurysm
and material properties of the vessel wall and serves as a ground truth data set
for all studies presented. The flow phantom was measured with different imaging
modalities (MRI, CT, DSA), so that medical image data (which are common in this
research field) are available, which represent the geometry and temporal geometric

deformation.

First, these data were used to develop a reliable method for the calculation
of volumes and deformation of aneurysm geometries. Although previous studies
have tried to quantify aneurysm pulsation based on temporally resolved image data,
artifacts of the used imaging modalities have not been addressed, so it is not clear to
what extent the measured values correspond to a true deformation. In addition, in

previous studies no ground-truth data sets were used to verify the generated results,



which leaves the reliability regarding the quantified values open.

In order to approach the reliable calculation of fluid mechanical parameters,
a fluid mechanical calculation setup was set up using the Ground-Truth data set,
which enables a reliable simulation and calculation of fluid mechanical parameters.
The previously acquired knowledge of exact phantom geometry, deformation and
fluid mechanical boundary conditions (inflow velocity, etc.) was used to verify the
calculated results. Based on this calculation setup, patient-specific geometries, which
were collected at the University Medical Center Hamburg-Eppendorf (Clinic and
Polyclinic for Neuroradiological Diagnostics and Intervention), could be simulated
and parameters, which correlated with an increased risk of rupture in previous
studies, could be evaluated. This was carried out in the sense of a parameter study
with the aim of identifying boundary conditions that could have a falsifying influence
on the produced results, which could explain the partial contradiction of currently
published studies. In addition, different developmental stages of aneurysms were
constructed and the geometric shape was simulated so that the fluid mechanical

properties that change over the development process could be analysed.
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Kapitel 1

Einleitung

el unbesorgt, ich gerate nicht ins Salbadern, ich werde sachlich reden und sofort
zur Sache kommen. Ich werde dir schon nicht auf die Nerven gehen! Warte mal, wie

war das doch. .. “ (DOSTOJEWSKI, 1924, DIE BRUDER KARAMASOW, S. 91)

1.1 Zielsetzung der Arbeit

Die Einfiihrung automatisierter, computergestiitzter Methoden in die medizinische
Forschung und Analyse medizinischer Bilddaten gewinnt immer mehr an Bedeutung.
Dies héngt zum einen mit den vielfaltigen Moglichkeiten der medizinischen Bildge-
bung zusammen, die immer préazisere und tiefere Einblicke in die Anatomie gewéhren,
zum anderen mit dem daraus entstehenden und damit einhergehenden Wunsch nach
stets fortschreitenden und weiterentwickelten Methoden, die zur Auswertung der

erhobenen Datensatze entwickelt werden.

Bei dieser neu gewonnenen Flut an Informationen muss jedoch darauf geachtet
werden, dass die Giite der gewonnenen Informationen dazu geeignet ist, die ent-
sprechenden Forschungsfelder voranzutreiben und nicht Ergebnisse zu produzieren,
die den wissenschaftlichen Fortschritt hemmen. Insbesondere im Forschungsfeld der
intrakraniellen Aneurysmen muss aufgrund der nur indirekt (mittels bildgebender
Methoden) moglichen Beobachtbarkeit, der geringen Grofe der Geféaf- und Aneu-
rysmenstrukturen sowie der nicht vollstandig bekannten Einflussgrofien vorsichtig
vorgegangen werden. So wurden in vergangenen Jahren eine Fiille von Studien
und Untersuchungen durchgefiihrt, die eine Reihe von Parameter auswerten, um
Riickschliisse auf eine bevorstehende mdogliche Ruptur von individuellen Aneurysmen
zu ziehen. Da jedoch nur selten Ground-Truth-Datensétze zur Verfiigung stehen, die
eine Uberpriifung der vorgestellten Ergebnisse und Hypothesen erlauben, besteht
eine nicht vernachlédssighbare Wahrscheinlichkeit, dass aufgrund von Ungenauigkeiten
im Erheben, Prozessieren oder Auswerten der Daten unbewusst Effekte (teilweise)
iibergangen oder verfalscht werden. In diesem Kontext bemiiht sich diese Arbeit die
vorgenommenen Themenfelder systematisch anhand von Ground-Truth-Datensétzen

zu behandeln. Insbesondere im Bereich der intrakraniellen Bildgebung und der
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verbundenen Analysen sind durch die geometrisch sehr kleinen abzubildenden Struk-
turen (einige wenige Millimeter im Durchmesser) und die verhéltnisméfig geringen
rdaumlichen (im Bereich von ~ 0,2 — 1 mm/px, (Lin und Alessio, 2009)) und zeitlichen
Auflésungen der Bildgebungsmodalititen eine Vielzahl potentieller Ungenauigkeiten
zu beriicksichtigen, um sicherzustellen, dass die produzierten Informationen zuver-

lassige und wertvolle Erweiterungen des gegenwiértigen Wissenschafts-Korpus liefern.

Konkret zielt die vorliegende Arbeit darauf ab, die Eignung geometrischer und
fluiddynamischer Parameter zur Abschétzung des Rupturrisikos von intrakraniellen
Aneurysmen kritisch zu untersuchen. Hierfiir sollte in dieser Arbeit gepriift werden,
mit welcher Genauigkeit eine bildbasierte Abschétzung der Wandverformung von
Aneurysmen und intrakranieller Strukturen moglich ist. Zu diesem Zweck wurde ein
Flussphantom konstruiert (mit nicht-deformativen und deformativen Nachbildungen
von Gefastrukturen), um zu verifizieren, ob eine Quantifizierung der Wandbe-
wegung mit akzeptabler Genauigkeit unter Nutzung standardméfig verwandter
Bildgebungsmodalitdten moglich ist. Mehrere Studien (s. Tabelle 4.1) haben sich
mit der Bestimmung der Wandverformung beschéftigt, in Hinsicht darauf, dass die
Starke der Verformung der Geféfistrukturen Hinweise, sowohl auf die Beschaffenheit
der Wandstruktur als auch die vorliegende stromungsmechanischen Belastung, liefern
konnte. Auch als Randbedingung fiir patientenspezifische Stromungssimulationen

konnte die Wandbewegung genutzt werden.

Des Weiteren wurden in dieser Arbeit stromungsmechanische Analysen von
patientenspezifischen und Phantom-Datensétzen durchgefiihrt. Dabei wird das Ziel
verfolgt, den Einfluss gewdhlter Randbedingungen (Einstromgeschwindigkeit, Druck,
etc.) auf die errechneten Parameter (z.B. Wandschubspannung) zu untersuchen, da
insbesondere diese Randbedingungen wesentlich fiir das Ergebnis einer stromungs-
mechanischen Simulation und somit fiir die klinische Beurteilung sind. Gleichzeitig
besteht in der aktuellen Studienlage kein einheitliches Vorgehen darin, wie diese
Randbedingungen erhoben und implementiert werden. Folglich ist damit zu rechnen,
dass jene Uneinheitlichkeiten einen nicht unbedeutenden Einfluss auf die produzier-
ten Ergebnisse haben kénnten. Eine Vereinheitlichung koénnte dazu dienen, einen
Teil der bestehenden uneindeutigen Ergebnisse in der gegenwértigen Studienlage

deuten zu konnen.

Eine wesentliche Einschrankung bei der Analyse zerebraler Aneurysmen liegt
in der begrenzten Anzahl an Datensétzen, die eine zeitaufgeloste Entwicklung von
Aneurysmen widerspiegeln. Aus dieser zeitlichen Information liefsen sich deutlich
zuverlassigere Schliisse hinsichtlich der Entwicklung und schlussendlichen Ruptur
von Aneurysmen ziehen, als es derzeit mit der statischen Information zeitlich gebun-
dener Datensétze moglich ist. Auch kénnten Theorien hinsichtlich der bedingenden

Faktoren der Entwicklung von Aneurysmen — ausgehend von dem initialen aufge-
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nommenen Zustand des Aneurysmas — rechnergestiitzt implementiert werden, sodass
diese Thesen durch den zeitlichen Ablauf verifiziert und bestérkt werden kénnten.
In diesem Sinne soll ausgehend von den zur Verfiigung stehenden Strukturen ein
einfaches Modell eines moglichen Wachstumsverlaufs der Aneurysmen erstellt wer-
den, um initial zu prognostizieren, ob eine Modellierung des Entwicklungsphasen

weitere wesentliche Beitrage zum wissenschaftlichen Fundus beitragen kann.

1.2 Aufbau der Arbeit

Die im Folgenden beschriebenen durchgefiihrten Versuche und Experimente basieren
auf den im Zuge des Promotionsvorhabens entstandenen Verdffentlichungen, deren
Inhalte — wo notwendig und fiir das Verstédndnis férderlich — erweitert und in den

inhaltlichen Gesamtkontext eingebettet wurden.

Die Verdffentlichungen haben die Titel:

— Analysis of the influence of imaging-related uncertainties on cerebral aneurysm
deformation quantification using a no-deformation physical flow phantom
(Schetelig et al., 2018b)

— A new cerebral vessel benchmark dataset (CAPUT) for validation of image-

based aneurysm deformation estimation algorithms (Schetelig et al., 2018a)

— Investigating fluid dynamic changes using scaled patient-specific aneurysms: a

parameter study (Schetelig et al., 2020)

Hieraus ergibt sich fiir den Aufbau der Arbeit eine grundsétzliche Unterteilung in
drei Abschnitte. In dem ersten Abschnitt werden zunéchst die wesentlichen Grund-
lagen fiir die verschiedenen, in dieser Arbeit beriihrten Themenbereiche eingefiihrt.
Diese reichen von den medizinischen Grundlagen (s. Kapitel 2) bis hin zu den
Grundlagen der genutzten technischen Mittel und Methoden (s. Kapitel 3). Bei den
medizinischen Grundlagen wird versucht, ein umfassendes Verstédndnis fiir die adres-
sierte Erkrankung zu erzeugen, was die vermuteten Mechanismen zu Entstehung,
Wachstum und Ruptur sowie mogliche Bildgebungs- und Therapiemoglichkeiten

umfasst.

Aus den vorgestellten medizinischen Grundlagen ergeben sich in der Folge die
Fragestellungen, die in dieser Arbeit genauer untersucht wurden. Dies wiederum
fordert zunéchst die Einfithrung in die fiir diese Arbeit relevanten technischen Grund-
lagen. Entsprechend werden diese in dem folgenden Kapitel (s. Kapitel 3) vorgestellt,
angefangen von den genutzten Bildgebungsmodalitéten, iiber die Grundlagen der

Registrierung bis hin zu der Theorie der stromungsmechanischen Simulation.

Ausgehend von den hier gelegten Grundlagen werden in dem zweiten Abschnitt

die einzelnen Versuche und Experimente vorgestellt. Dabei wurde die Gliederung in
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Studien zum erleichterten Verstandnis beibehalten.

Abschliefiend werden die vorgestellten Arbeiten in den Gesamtkontext eingeord-
net und diskutiert, wobei auch auf Schnittstellen fiir mogliche Nachfolgearbeiten

eingegangen wird.



Teil |

Medizinische und technische

Grundlagen






Kapitel 2

Medizinische Grundlagen

Zahlreiche Menschen sind bereits den Folgen von Aneurysmen zum Opfer gefallen
— darunter auch Personlichkeiten wie Charles de Gaulle oder Albert Einstein. Ers-
te wissenschaftliche Studien von (Aorten-) Aneurysmen finden sich bereits im 18.
Jahrhundert, wihrend die ersten Verdffentlichungen zu intrakraniellen Aneurysmen,
geschrieben von Walter Dandy, erst im Jahr 1944 erschienen (Dandy, 1944). Thm
gelang es als Erstem, ein intrakranielles Aneurysma operativ zu therapieren, womit er
die Anfange der modernen zerebrovaskuldren Neurochirurgie begriindete. Ausgehend
von diesem Meilenstein wurde begonnen, das Verstédndnis von Aneurysmen hin-
sichtlich Entstehung und Ruptur sowie die Entwicklung von Therapiemdglichkeiten,
begiinstigt durch technologische Durchbriiche, in erheblichem Umfang voranzu-
treiben: Fortschritte in bildgebenden Methoden und chirurgischer Technik — z.B.
minimalinvasive Chirurgie, stereotaktischen Operationen und Mikroskopie, insbe-
sondere aber die endovaskuldre Chirurgie (angefangen von Fiihrungsdrahten und
Kathetern bis hin zu endovaskuldren Balloons, Stents und Coils) — haben die Mog-

lichkeiten der Diagnostik und Therapie mafgeblich verbessert.

Trotz dieser vielfaltigen Moglichkeiten in Bildgebung und Therapie und den
zahlreichen Studien, die in dem Forschungsfeld intrakranieller Aneurysmen bereits
durchgefiihrt wurden, ist ein allumfassendes Verstandnis hinsichtlich des Umgangs
mit dieser Erkrankung jedoch noch immer nicht erlangt. Gegenwértig sind die
identifizierten und untersuchten Faktoren, die hauptséchlich zur Entstehung und
Entwicklung von Aneurysmen beitragen, genetische, biologische, morphologische,
mechanische und hdmodynamische Charakteristika. Die aus dieser Vielzahl von
Einflussfaktoren entspringende Komplexitét fithrt dazu, dass es mit grofsen Schwie-
rigkeiten verbunden ist, zundchst die Rolle der einzelnen Faktoren klar zu definieren
sowie im Weiteren deren Interaktionen klar herauszustellen. So bestehen beispiels-
weise Unsicherheiten hinsichtlich der genauen biologischen und biomechanischen
Mechanismen (s. Abschnitt 2.2.1) sowie deren spezifischen Einfliissen auf die Ent-
wicklung von Aneurysmen. Dies fiithrt dazu, dass das Forschungsfeld, das sich mit

intrakraniellen Aneurysmen beschéftigt, noch immer sehr aktiv daran arbeitet, die
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Most common sites of intracranial saccular aneurysms

incidence artery involved (incidence)

0, A TR
<1% ) N8 | ) pericallosal artery (4%)

Abbildung 2.1: Typische Entstehungsorte von intrakraniellen sakkuldren Aneurysmen im
Bereich des Circulus (arteriosus) Willisi, entnommen aus: Wikimedia Commons (2011).

genauen Einflussfaktoren und Interaktionen zu identifizieren. Die Unsicherheiten
hinsichtlich der Einflussfaktoren fithren auch dazu, dass bislang noch keine Einigkeit
hinsichtlich des optimalen klinischen Umgangs von insbesondere kleinen Aneurys-
men (Durchmesser ~ 5 mm) erreicht wurde. Derzeit wird dazu tendiert, kleinere
Aneurysmen nicht zu therapieren, da die meisten gefundenen Aneurysmen (ca.
50-80%, (Brisman et al., 2006)) wihrend der Lebensdauer nicht ruptieren und klei-
nere Aneurysmen auch mit einem geringeren Rupturrisiko assoziiert sind (Greving
et al., 2014). Dariiber hinaus sind auch die (chirurgischen oder endovaskuléren)
Therapiemdglichkeiten (s. Abschnitt 2.3) mit einem nicht vernachléssigbaren Risiko
verbunden, sodass stets abgewégt werden muss, ob das Risiko des Eingriffes geringer
ist als eine mogliche Ruptur des Aneurysmas. Aufgrund des mit einem operativen
Eingriff verbundenen Risikos ist es aber auch fiir eine verlassliche Therapie nicht
moglich, sémtliche Aneurysmen chirurgisch zu therapieren. Es darf an dieser Stelle
auch nicht vernachléssigt werden, dass auch ein nicht unbedeutender Anteil kleiner
Aneurysmen ruptiert (Bender et al., 2017), sodass es weiterhin von hoher Relevanz
ist, ein besseres Verstandnis hinsichtlich der natiirlichen Entstehung, Entwicklung

und vor allem Ruptur von kleinen Aneurysmen zu gewinnen.

Insbesondere ist es in diesem Zusammenhang wichtig, dass die einzelnen Einfluss-
faktoren prazise bestimmt werden, um die jeweiligen Rollen der Faktoren sowie die
Interaktionen untereinander analysieren zu konnen. Daher soll in dieser Arbeit der
bestehende wissenschaftliche Fundus untermauert und erweitert werden, um dazu
beizutragen, die beeinflussenden Faktoren und deren Bedeutung klarer voneinander

differenzieren zu konnen, sodass langfristig die Entscheidungen hinsichtlich der Wahl
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der Therapie von betroffenen Patienten optimiert werden konnen.

Der Fokus dieser Arbeit liegt auf den mechanischen und stromungsmechanischen
Eigenschaften (kleiner) aneurysmaler Strukturen, welche bis dato noch nicht zum
standardméfigen Repertoire (hauptsichliche Faktoren fiir die Entscheidungsfindung
in der aktuellen klinischen Praxis sind Ort und Grofse des Aneurysmas) fiir die
Entscheidungsfindung hinsichtlich der Therapie von Aneurysmen gehoren. Gleichzei-
tig ist es jedoch hochst plausibel, dass die Mechanik und Stromungsmechanik der
Aneurysmen eine bedeutende Rolle spielen und daher langfristig in den Kanon der
Faktoren aufgenommen werden sollten, die fiir die Entscheidungsfindung bertick-
sichtigt werden. Um zunéchst den medizinischen Kontext und den fiir diese Arbeit
daraus folgenden spezifischen Fokus genauer vorzustellen und plausibel zu machen,
werden in den folgenden Abschnitten zunéchst die medizinischen Grundziige dieser
Erkrankung sowie die Grundlagen fiir die Entstehung, Entwicklung und Ruptur von

Aneurysmen vorgestellt.

2.1 Beschreibung und Pravalenz intrakranieller Aneurys-

men

Bei einem zerebralen Aneurysma handelt es sich um eine pathologische lokale Er-
weiterung des Durchmessers einer zerebralen Arterie. Eine weitgehend akzeptierte
Definition spricht von einer ungefihr 1,5-fachen Erweiterung des urspriinglichen
Geféafidurchmessers (Norman und Powell, 2010). Intrakranielle Aneurysmen treten
am héaufigsten an arteriellen Bifurkationen am Circulus (arteriosus) Willisi auf
und werden daher auch als Bifurkationsaneurysmen bezeichnet. Bei dem Circulus
Willisi handelt es sich um einen Arterienkreis, der von zwei grofen Arterien (Aor-
tis carotis interna, Aortis vertebralis) gespeist wird und der bei einem moglichen
Geféfsverschluss die Blutversorgung des Gehirns aufrechterhalten kann (s. Abb.
2.1). Andere mogliche Formen von Aneurysmen sind sakkuldre Aneurysmen, die
aufgrund ihrer runden Form auch als Beerenaneurysmen bezeichnet werden, und
fusiforme Aneurysmen (s. Abb. 2.2). Bei fusiformen Aneurysmen handelt es sich um
eine Weitung des gesamten Durchmessers des Geféfses. Sie kommen iiberwiegend in
der Bauchaorta und seltener in zerebralen Arterien vor, wogegen sakkuldre Aneu-

rysmen iiberwiegend in intrakraniellen Gefifien vorzufinden sind (Meng et al., 2014).

Die Pravalenz von intrakraniellen Aneurysmen wird unterschiedlich stark im
Bereich von 0,2%-6% in Abhéngigkeit der beobachteten Bevolkerung angegeben
(Rinkel et al., 1998; Wardlaw und White, 2000; Vlak et al., 2011), wobei in Deutsch-
land ca. 1,5 Millionen Menschen betroffen sind (McGloughlin, 2011). Die Inzidenz
intrakranieller Aneurysmen ist bei Frauen hoher als bei Mannern (56% beziehungs-

weise 44%, (Lee, 1995)) und die Fehlbildungen entstehen typischerweise zwischen
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Fusiformes Aneurysma Sakkulares Aneurysma Bifurkationsaneurysma

Abbildung 2.2: Verschiedene Aneurysmenformen: Fusiformes Aneurysma, sakkuléres
Aneurysma (Beerenaneurysma), Bifurkations-Aneurysma.

Tabelle 2.1: Klassifikation des Schweregrades einer subarachnoidalen Blutung nach Hunt
und Hess (1968).

Grad Klinik

0 unruptiert

I geringe Kopfschmerzen und leichte Nackensteifigkeit, keine neurologischen
Defizite

II moderater Kopfschmerz, Nackensteife, ggf. Hirnnervendefizite, keine wei-
teren neurologischen Ausfélle

III Somnolenz, ggf. mildes fokales neurologische Defizit

v Stupor, milde bis schwere Hemiparese

V tiefes Koma

dem 40. und 60. Lebensjahr.

Trotz dieses verhéltnisméfig hdufigen Vorkommens bereiten die meisten Aneurys-
men keine Probleme und werden in aller Regel erst durch eine Ruptur symptomatisch.
Lediglich in ca. 5% aller noch nicht ruptierten Aneurysmen treten Symptome in
Form von visuellen Stérungen, Lahmungen (z.B. Okulomotoriusparese) und starken
Kopfschmerzen oder einer Migriane auf. Diese werden durch die erhéhte Raumforde-
rung der Aneurysmen verursacht, die durch die Einblutung in den Aneurysmensack
entsteht, sodass das Aneurysma in direkten Kontakt mit umliegenden Geféfsen
und Nervengewebe kommt (van Gijn et al., 2007). Eine stark ausgeprégte klinische
Symptomatik tritt bei einer vorliegenden Ruptur mit Blutung in den Subarach-
noidalraum auf. Der Schweregrad der vorliegenden Subarachnoidalblutung und die
damit verbundenen Symptome werden nach Hunt und Hess klassifiziert (s. Tabelle
2.1).

Das Risiko einer Ruptur ist zwar verhaltnisméafkig gering (0,05% — 2% pro Jahr,
(Juvela, 2004; Wiebers, 1998), 5-Jahres-Risiko in Abhéngigkeit verschiedener Fak-
toren von 0% — 50%, (Wiebers, 2003)), die moglichen Folgen sind jedoch &uferst
schwerwiegend: Bei Ruptur eines intrakraniellen Aneurysmas (fiir eine Ubersicht
tiber die typisch genutzte Nomenklatur der Bereiche eines Aneurysmas s. Abb. 2.3)
kann eine Blutung in das Hirnparenchym oder den Subarachnoidalraum auftreten,

die starke Schaden verursachen kann — so sterben bereits 15% der Patienten, be-
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vor sie tiberhaupt im Krankenhaus ankommen. Insgesamt liegt die Mortalitdtsrate
bei einer vorliegenden Subarachnoidalblutung (SAB) bei ca. 25% — 50%, schwere
Folgeschéiden (motorische und kognitive Schidigungen) treten bei ca. 50% der Uber-
lebenden auf (Wardlaw und White, 2000). Von den verbleibenden Patienten, die
keine direkten Folgeschiaden erleiden, haben 25% jedoch mit einem erhohten Risiko
erneuter Blutungen (der grofste Teil der Nachblutungen tritt innerhalb von 24h
nach der priméren Ruptur auf (Germans et al., 2014; Ohkuma et al., 2001)) und
Schlaganféllen zu rechnen (Brisman et al., 2006), sodass die 30-Tages-Mortalitit
insgesamt bei ca. 50% liegt (McGloughlin, 2011).

Dennoch ist eine prophylaktische Behandlung aller nicht-ruptierten Aneurys-
men nicht sinnvoll, da der chirurgische Eingriff (s. Abschnitt 2.3) selbst mit einem
hohen Komplikationsrisiko einhergeht (Raaymakers et al., 1998). Daher ist es von
besonderer Bedeutung, idealerweise die praventive (chirurgische) Therapie auf die
Patienten zu beschrianken, die Aneurysmen mit einem hohen Rupturrisiko aufweisen.
Dies wiederum geht damit einher, dass genaue Kenntnis hinsichtlich der relevanten
Mechanismen besteht, die an Entstehung, Entwicklung und Ruptur von Aneurysmen
beteiligt sind, um die Aneurysmen mit hohem Rupturrisiko von den Aneurysmen

mit niedrigem Risiko separieren zu kénnen.

Tragergefall

Abbildung 2.3: Definition der Nomenklatur eines Aneurysmas.

Als hauptsdchliche Kriterien fiir die Entscheidungsfindung hinsichtlich eines
operativen HKingriffes werden derzeit in der klinischen Praxis Ort und Grofie des
Aneurysmas (Wiebers, 1998, 2003) genutzt. Hierbei ist der allgemeine Konsens,
dass grofsere Aneurysmen auch mit einem erhéhten Rupturrisiko einhergehen. An-
eurysmatische Strukturen werden anhand des Durchmessers in unterschiedliche
Grofenkategorien eingeteilt (kleines Aneurysma: @ < 5 mm, mittleres bis grofes An-
eurysma: & 5-25 mm, riesiges Aneurysma: & > 25 mm). Haufig werden Aneurysmen
mit einem geringeren Durchmesser als 10 mm nicht chirurgisch therapiert, da das

Rupturrisiko als gering und der chirurgische Eingriff als zu riskant eingeschétzt wird.
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Warum grofere Aneurysmen grundsétzlich mit einem erhdhten Rupturrisiko
assoziiert sind und warum das Volumen als eines der wesentlichen Charakteristika
betrachtet wird, lasst sich aus mechanischer Sichtweise leicht plausibel machen:
Wie bereits ausgefiihrt, sind intrakranielle Aneurysmen geometrisch durch eine
Ausbauchung/Ausstiilpung der Arterienwand gekennzeichnet. Die Ausbildung dieser
Wandverformungen geht mit einer strukturellen Schwéichung der Gefafwand einher.
In simplistischer Weise lésst sich die Ursache fiir diese Schwéichung mittels des
Gesetzes von Laplace beschreiben (Hoskins et al., 2017; Shadwick, 1999). Dieses
beschreibt — unter Naherung der Arterie als einen diinnwandigen Zylinder mit dem
Radius 7 — den Zusammenhang zwischen dem vorliegenden Innendruck p und der

Wandspannung 1" durch

T=p-r . (2.1)

Hieraus wird ersichtlich, dass eine Vergrofierung des Durchmessers auch mit
einer Erhohung der Wandspannung einhergeht. Mit einem vergrofserten Volumen
des Aneurysmas geht damit durch diese erhéhte Belastung natiirlicherweise ein

vergrofertes Rupturrisiko einher.

Auch wenn mit dieser Ndherung die mit einer Geféfserweiterung einhergehen-
de Gefahr gut verdeutlicht wird, muss hier jedoch angemerkt werden, dass das
Gesetz von Laplace nur bedingt dazu geeignet ist, direkt auf ein Rupturrisiko zu
schlieften: Zum einen ist die Annahme einer idealen, diinnwandigen Zylinderstruktur
hinsichtlich eines Aneurysmas, das zu deutlich komplexeren geometrischen Struk-
turen neigt, nicht in Allgemeinform giiltig (Vorp, 2007). Des Weiteren ist auch zu
erwarten, dass unter erhéhten Druckbelastungen eine (biologisch induzierte) Re-
Modellierung der Geféifswand stattfindet, um die mechanischen Belastungen besser
aufnehmen und verteilen zu kénnen (Hoskins et al., 2017). Auch wenn diese stark
vereinfachte mechanische Betrachtungsweise daher nur begrenzte Giiltigkeit hat,
wird klar veranschaulicht, warum die Grofe des Aneurysmas als einer der wesentli-

chen diagnostischen Faktoren im medizinischen Alltag genutzt wird (Wiebers, 2003).

Dass jedoch die vergroferte Form nicht allein fiir die Ruptur eines Aneurys-
mas verantwortlich zeichnen kann, zeigt beispielsweise die Studie von Bender et al.
(2017). In dieser prospektiven Studie wurden iiber ein 25-jahriges Zeitfenster die
Entstehungsorte und Groéfsen von Aneurysmen untersucht. Dabei wurde festgestellt,
dass sich die Lage der gefundenen Aneurysmen zwar nicht verdnderte, der Pro-
zentsatz kleiner ruptierter Aneurysmen sich in diesem Zeitraum jedoch signifikant
gesteigert hat: Aneurysmen mit einem Durchmesser von weniger als 5 mm waren
verantwortlich fiir Subarachnoidalblutung in 41% der Félle (s. Abb. 2.4). Dies ist

vermutlich auch darauf zurtickzufiihren, dass grofere Aneurysmen nach den Erfah-
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rungen und Entwicklungen der letzten 20 Jahre schneller behandelt werden, sodass
grofe Malformationen bereits behandelt wurden, bevor es zu einer Blutung kommen
kann. Auch durch die verbesserte Bildqualitat (hinsichtlich rdumlicher und zeitlicher
Auflésung) der bildgebenden Verfahren und héufigere Nutzung derselben nimmt die
Zahl der nicht-ruptierten Aneurysmen bzw. der Zufallsfunde von Aneurysmen leicht
zu (Gabriel et al., 2010). Nichtsdestotrotz zeigen diese Ergebnisse, dass auch von
kleinen Aneurysmen eine grofse Gefahr ausgeht, was als Motivation fiir diese Arbeit
diente, kleinere Aneurysmenstrukturen zu untersuchen. Um aufzuzeigen, welche
weiteren Faktoren Einfluss auf die Entwicklung von Aneurysmen haben, soll im
folgenden Abschnitt auf die bei der Entstehung, Wachstum und Ruptur wirkenden

Einfliisse eingegangen werden.

Zeitliche GroBenentwicklung ruptierter Aneurysmen

100 A

80 A -

60

Prozent

40 A

20 A

0_

1991-1996 1997-2001 2002-2006 2007-2011 2012-2016

mm 0-5mm s 5-9mm s 9-14 mm e 14-25 mm >25 mm

Abbildung 2.4: Zeitliche Entwicklung des Anteils ruptierter Aneurysmen in Abh&ngigkeit
ihrer Grofe. Grafik angelehnt an (Bender et al., 2017).

2.2 Gegenwartige Forschungslage zu Entstehung, Wachs-

tum und Ruptur von Aneurysmen

Wie beschrieben hangt der Vorgang der Initiation von Aneurysmen von einer Viel-
zahl von Faktoren ab (Soldozy et al., 2019). In der klinischen Praxis werden vor
allem Ort und Lage des Aneurysmas als Kriterien fiir die Entscheidungsfindung
genutzt. Allerdings ist auch die Familienhistorie eines Patienten ein Indikator fiir das
Risiko, ein Aneurysma zu entwickeln. So haben an (nicht-)ruptierten Aneurysmen
erkrankte Patienten, die Verwandte ersten Grades (Eltern, Kinder, Geschwister)

haben, eine mehr als dreimal hohere Wahrscheinlichkeit, ebenfalls ein Aneurysma
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zu entwickeln (Brown et al., 2008). Die Aneurysmen dieser Patienten sind héufig
mit einem schnelleren Wachstum assoziiert als Aneurysmen von Patienten ohne
Familienvorgeschichte (Ruigrok und Rinkel, 2008). Dariiber hinaus tendieren die
in diesen Patienten entwickelten Aneurysmen dazu, bereits im jiingeren Alter und
bei geringerer Gréfse zu ruptieren. Des Weiteren gelten Rauchen, Alkoholabusus,
Bluthochdruck und ein weibliches Geschlecht als Risikofaktoren fiir das Entstehen
eines Aneurysmas (Brown et al., 2008; Feigin et al., 2005; Vlak et al., 2013).

Das Aneurysma kann sich nach Entstehen auf mehrere verschiedene Arten wei-
terentwickeln. Einige mogliche Pfade sind in Abbildung 2.5 dargestellt, welche die
Anzahl der beteiligten Faktoren und die daraus erwachsene Komplexitdt der Mecha-
nismen von Aneurysmen erahnen lassen — beginnend von einer frithen Ruptur direkt
nach Entstehen des Aneurysmas, spaten Ruptur nach Wachstum, oder Stabilisie-
rung nach ausgedehnten Wachstumsprozessen. Grundsétzlich unterscheiden sich die
Ablaufe jedoch darin, ob das Aneurysma ausgehend von dem Entstehungsprozess
weiterhin an Grofe zunimmt und zu einem verhaltnisméfig frithen Zeitpunkt in der
Entwicklung ruptiert (die Wahrscheinlichkeit einer Ruptur ist innerhalb der ersten
acht Wochen nach Entstehen des Aneurysmas sehr hoch (Mitchell, 2000)), oder
Reparaturmechanismen aktiv werden, die das Wachstum einschrianken und damit

das Risiko fiir eine spétere Ruptur reduzieren.

Eine Meta-Studie (Brinjikji et al., 2015), die Risikofaktoren fiir das Wachstum von
Aneurysmen untersucht, kam zu dem Ergebnis, dass dhnliche Faktoren, die auch zu
der Entstehung eines Aneurysmas beitragen, Indikatoren fiir ein weiteres Wachstum
sind. So wurden als Risikofaktoren fiir ein verstdrktes Wachstum ein Alter von mehr
als 50 Jahren, Tabakkonsum und weibliches Geschlecht identifiziert. Eigenschaften
der Aneurysmen, die mit stdrkeren Wachstumsraten assoziiert wurden, sind Lage
(Sinus-cavernous Abschnitt der A. carotis interna) und eine nicht-sakkulére Form

des Aneurysmas (Brinjikji et al., 2015).

Schlussendlich kommen wir zu den Faktoren, welche die Ruptur bedingen: Aus
mechanischer Sicht verliert die Gefaffwand durch die dauernde Gefdfibelastung
ihre strukturelle Integritdt, bis die aufgebrachten mechanischen Lasten zu einem
Versagen der Struktur und somit zu einer Ruptur fithren (Hoskins et al., 2017).
Welche Faktoren in welcher Form jedoch im Einzelnen an der fortschreitenden
Degradierung der Gefdafswand beteiligt sind, ist nicht abschliefsend geklart. Dies
héngt unter anderem auch mit der grundsétzlichen Verzerrung der Stichproben der
gegenwartig verfiigbaren Datensétze zusammen: Patienten mit nicht-ruptierten, aber
symptomatischen Aneurysmen erfahren natiirlicherweise haufiger diagnostische und
therapeutische Mafnahmen als asymptomatische Patienten, sodass diese Patienten
nur durch Zufallsfunde in die Statistik einfliefen. Durch die sofortige Therapie der

Patienten existiert nur eine geringe Anzahl an Datensitzen, an denen die fortschrei-
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(F)

Abbildung 2.5: Mogliche Entwicklungsablaufe im ,Leben* eines Aneurysmas, entnommen
aus Ringer (2018): Direkt nach Entstehung des Aneurysmas kann es zu einer Stabilisierung
des Aneurysmas kommen, die auch langfristig zu keiner Ruptur fiithrt (A). Diese Stabi-
lisierung kann jedoch auch gestért werden bzw. nicht eintreten, was zu einer Ruptur in
unmittelbarer zeitlicher Nahe der Entstehung fithren kann (B). Die erhohte Belastungs-
situation nach Entstehen des Aneurysmas kann auch durch einen Remodellierungs- und
Wachstumsprozess ausgeglichen werden. Diese Wachstumsphase kann dazu fiihren, dass das
Aneurysma mechanisch stabilisiert wird (C), oder die Remodellierung nicht ausreichend ist,
sodass es zu einer Ruptur kommt (D). Das Ausbilden einer lokalen Schwachstelle (Bleb)
kann auch zu einer Ruptur fithren (E). Es werden jedoch auch Fille beobachtet, in denen es
nach verstarktem Wachstum und Ausbilden einer lokalen Schwachstelle zu einer Thrombose
innerhalb der Aussackung kommt, sodass eine Ruptur ausbleibt (F).

tende Degradierung der Wand und die wiahrenddessen ablaufenden Prozesse genauer
beobachtet werden konnen. Aktuelle Scoring-Systeme (z.B. PHASES score, (Backes
et al., 2015)), die das 5-Jahres-Rupturrisiko abschétzen, nutzen als Einflussfaktoren
Population, Bluthochdruck, Alter, Grofe und Lokalisation des Aneurysmas sowie
eine bereits zuriickliegende Hirnblutung. Kleinen Aneurysmen wird aufgrund ihrer
geringen Grofe ein kleinerer Scoring-Wert zugewiesen, sodass der PHASES-Score

nur eine beschriankte Aussagekraft fiir kleine Aneurysmen hat. Generell ist die
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Ruptur kleinerer Aneurysmen (< 5mm) jedoch nicht vernachléssigbar. Geometrische
Faktoren alleine sind nicht fiir eine umfassende Risikoschéatzung geeignet (Vanros-
somme et al., 2015). Zusétzliche Faktoren sind notwendig, um klarer zwischen den
(insbesondere kleinen) Aneurysmen differenzieren zu konnen, die behandelt werden

miissen, und denen, die nur routineméfige Beobachtungen bendtigen.

Neben den bisher beschriebenen systematischen Einfliissen, die das Rupturrisiko
beeinflussen konnen, kann dariiber hinaus auch physische Aktivitidt zu einer Ruptur
fithren. Vlak et al. (2011) untersuchten in einer Crossover-Studie den relativen
Einfluss verschiedener Aktivitdten und fanden heraus, dass ein paroxysmaler An-
stieg von Blutdruck (eventuell hervorgerufen durch Erschrecken (23-faches Risiko),
sportliche Aktivitat (3-faches Risiko), Einnahme von Koffein (2-faches Risiko)) zu
einer Ruptur fithren kénnen. Solche Einflussfaktoren sind natiirlich schwierig in
eine Modellierung des Rupturrisikos zu integrieren, da sie nur situationsbedingt
wirken. Von einer Vermeidungsstrategie dieser Aktivitdten raten Vlak et al. (2011)
jedoch ab, da hiermit voraussichtlich ein starker Verlust der Lebensqualitdt und

keine gesicherte Verringerung des Rupturrisikos verbunden ist.

2.2.1 Bedeutung von hamodynamischen Parametern

In den vorherigen Abschnitten wurden eine Vielzahl von Parametern — familiére
Vorerkrankungen, Bluthochdruck, Rauchen, etc. — vorgestellt, die an der Entwicklung
von Aneurysmen beteiligt sind. Gemeinsam ist all diesen Faktoren, dass sie auf
das gesamte Geféafisystem gleichermafien wirken. Entsprechend wére zu erwarten,
dass Aneurysmen zufallig innerhalb des gesamten Blutkreislaufes verteilt wiren. Da
jedoch Aneurysmen oftmals an denselben Entstehungsorten auftreten (s. Abb. 2.1),
liegt die Vermutung nahe, dass die an diesen Orten vorliegenden spezifischen Charak-
teristika einen bedeutenden Einfluss haben (Nixon et al., 2010). Eine naheliegende
Vermutung ist, dass stromungsmechanische Charakteristika hier wesentlich beteiligt
sein konnten. Diese wird weiter dadurch verstarkt, dass in zahlreichen Studien (siehe
unten) festgestellt wurde, dass die hamodynamischen Parameter an Signalwegen
beteiligt sind, welche die Entwicklung der Gefiafigeometrie und -struktur beeinflussen.
So sind die stromungsmechanische Situation und die Geometrie eng miteinander

verwoben und sollten in dem jeweils gegenseitigen Kontext betrachtet werden.

Ein Parameter, der hinsichtlich der Entwicklung und Ruptur von Aneurysmen
als sehr relevant gilt, ist die Wandschubspannung (WSS). Dieser Parameter be-
schreibt die Reibungskraft, die durch den tangentialen Fluss des Fluids entlang der
Gefiflstruktur auf die Gefafiwand ausgeiibt wird.

ov

WSS = |7,| = ’M%

; (2.2)
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mit der Flussgeschwindigkeit o, der Viskositét des Fluids p sowie dem Normalen-
vektor der Oberflache der Gefafswand 7. Neben der Wandschubspannung werden
auch mehrere von der Wandschubspannung abgeleitete Grofen in den Auswertungen
genutzt. Einige Beispiele hierfir sind die zeitgemittelte Wandschubspannung, die
rdumliche Ableitung der Wandschubspannung, die zeitliche Ableitung der Wand-
schubspannung und die relative Verweilzeit. Diese sind (unter Nutzung von 7" als

Zyklusdauer eines Herzzyklus im Folgenden definiert.

Zeitgemittelte Wandschubspannung

1 T
TAWSS = — / |7, |dt (2.3)
T 0

Die zeitgemittelte Wandschubspannung wird berechnet, indem die Magnitude der

Wandschubspannung iiber die Zeitdauer des Herzzyklus integriert wird.

Raumliche Ableitung der Wandschubspannung
2

e

WSSG ist die L2-Norm des rdumlichen Gradienten der Wandschubspannung.

OTw

ox

OTw

Jy

OTw

Zeitliche Ableitung der Wandschubspannung

Tw
TWSSG = |— 2.5
TWSSG entspricht der zeitlichen Ableitung der Wandschubspannung.
Oszillatorischer Scherindex
Ty dt
Jo 17wl dt

Der Oszillatorische Scherindex (OSI, engl. Oscillatory shear index) ist ein entdimen-
sionalisierter Index, der die Abweichung der Wandschubspannung tiber den Zeitraum
eines Herzzyklus wiedergibt. OSI ergibt sich mathematisch als das Verhéltnis zwi-
schen Betrag des Integrals der WSS-Vektoren und dem Integral iiber den Betrag
der WSS-Vektoren.
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Tabelle 2.2: Zusammenfassung von Studien, die Wandschubspannung mit einem Struk-
turverlust der Geféffwand oder Ruptur des Aneurysmas assoziieren. In der Tabelle wurde
vermerkt, ob hohere oder niedrigere WSS-Werte an Orten von Aneurysmen-Wachstum,
-ruptur oder beschéftigter Wand (Wandstruktur mit [abschnittsweiser] verringerter Wanddi-
cke) gefunden wurden. Die mittlere WSS bezieht sich auf auf die gemittelte WSS am Ort
der Ruptur, Wachstum etc. Fiir Studien, die die Wandschubspannung von ruptierten und
nicht-ruptierten Aneurysmen untersucht haben, sind Mittelwerte fiir beide Fille angegeben.
Es sei darauf hingewiesen, dass die Einheiten der angegebenen Werte teilweise voneinander
abweichen, da diese in der Studie entsprechend angegeben wurden und nicht umgerechnet
werden konnen. Entnommen aus Frosen (2016).

Studie n WSS!  Mittelwert

WSS und Ruptur von Aneurysmen

Cebral et al. (2010) 210 Hoch 384 vs. 277 dyn/cm?
Xiang et al. (2011) 119 Niedrig 2.71 vs 3.87 Pa
Lauric et al. (2018) 18 Niedrig Werte nicht signifikant
WSS und Wachstum von Aneurysmen

Boussel et al. (2008) 7 Niedrig 0.76 vs. 2.55 Pa
WSS und beschddigte Wand

Fukazawa et al. (2015) 12 Niedrig 0.29 vs. 2.27 Pa
Kadasi et al. (2013) 16 Niedrig 0.38 vs. 0.82 Pa
Cebral et al. (2009) 20 Hoch NA

I Werte der Wandschubspannung, die mit Wachstum, Ruptur oder beschiiftigter Wand
assoziiert sind.

Relative Verweilzeit

1
T = 2.
RRT = 45 58Ty - TAWSS (2.7)

Die relative Verweilzeit beschreibt die Zeitdauer des Fluids an der Gefaffwand und

dient als Indikator fiir gestorte Stromungen.

In zahlreichen Simulationsstudien (die direkte Messung der Wandschubspannung
mittels bildgebender Methoden ist aufgrund der geringen rdumlichen Auflésung der
Bildgebung relativ zu den betrachteten Gefafsen nur schwierig moglich) wird die
Wandschubspannung bestimmt und als Einflussfaktor beschrieben (Shojima et al.,
2004). Allerdings besteht keine Einigkeit hinsichtlich der genauen Wirkungsweise
auf das Aneurysma, da sowohl eine Korrelation von geringer als auch hoher Wand-
schubspannung mit Wachstum und Ruptur nachgewiesen werden konnte (s. Tabelle
2.2) und die biologischen Mechanismen, die durch hohe bzw. geringe Wandschub-
spannung beeinflusst werden, nicht in Génze geklart sind. Diese Uneinigkeit war
Teil der Motivation fiir unsere Parameterstudie (s. Kapitel 6), da nicht klar ist, ob
diese Uneinigkeit biologische Ursachen hat, oder ggf. auf Inkongruenzen zwischen

dem Studiendesign vorheriger Studien zuriickzufiihren ist.
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Die Wandschubspannung ist insbesondere relevant in ihrer physiologischen und
pathophysiologischen Wirkungsweise auf die Struktur und Wand der intrakraniellen
Gefafse. Die Wand intrakranieller Geféfie besteht aus drei Schichten: der Tunica
intima, media und adventitia (s. Abb. 2.6). Die innerste Schicht, die Intima, ist eine
geschlossene Schicht von Endothelzellen und steht in direktem Kontakt mit dem
vorbeifliefenden Blut. Sie ist verhéltnisméRig fragil und kann somit durch aberran-
te, hohe Wandschubspannungen beschadigt werden. Dabei ist die Endothelschicht
jedoch in der Lage, sich infolge von Schidigungen zu regenerieren (Hyperplasie,
Hypertrophie). Dies ist insbesondere fiir die méglichen therapeutischen Ansétze
von Interesse, da eingebrachte Transplantate (z.B. Stents) mit einer Schicht Endo-
thelzellen tiberwachsen werden (Alexander, 2017). Die Media (mittlere Schicht)
besteht aus konzentrischen Lamellen, bestehend aus glatten Muskelzellen (engl.
smooth muscle cell, SMC) und Kollagen (Typ III) (Caro et al., 2009) und ist fiir die
strukturelle Integritdt der Gefdfswand zustédndig. Zerebrovaskulédre Arterienwénde
zeichnen sich im Gegensatz zu ihren vaskuldren Gegenstiicken durch einen sehr
diinne Adventitia, eine Media mit einer verringerten Dichte, elastischen Fasern sowie

einer nicht vorhandenen Externen Elastic Lamina (EEL) aus (Eddleman et al., 2012).

Aneurysmal

Intima

Fragmented internal
elastic lamina

Adventitia

Normal
Endothelia cells

Intima

Internal
elastic lamina

- L —— Media
L——— Adventitia

Abbildung 2.6: Histologische Schichten normaler und geschédigter (aneurysmaler) zere-
braler Geféfe, entnommen aus Eddleman et al. (2012).

Wie die Gefiafwand durch die Wandschubspannung beeinflusst wird, scheint von
der Beschaffenheit der Wandschubspannung abzuhéngen. So zeigte sich in Experi-
menten, dass eine gleichméfige Belastung (im Sinne einer anhaltenden, laminaren
Wandschubspannung) zu einer Endothelschicht fiihrt, die frei von Apoptose (Zell-
tod), Entziindungen und oxidativem Stress ist (Wasserman und Topper, 2004). Das
vaskulédre System scheint auch darin bestrebt zu sein, die Wandschubspannung auf
einem konstanten Basisniveau zu halten. Dies wird durch eine Studie von Hoi et al.
(2008) illustriert, in der die Carotiden (Arteria carotis, auch Halsschlagader genannt)

bei Hasen verschlossen wurden. In der Folge kam es in der Basilararterie zu einem
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stark erhohten Volumenfluss mit entsprechend erhéhten Wandschubspannungen.
Uber den Verlauf einer Woche erweiterte sich der Durchmesser der Basilararterie,
bis das vor dem Eingriff vorliegende Niveau der Wandschubspannung wieder eintrat.
Ist die Wandschubspannung im Gegensatz jedoch nicht laminar, weist einen hohen
oszillatorischen Scherindex auf oder hat vom Normalwert abweichende Wandschub-
spannung, so kommt es zu Verédnderungen der Wandstruktur und der histologischen
Schichten der Gefafwand. Diese Gefafidnderungen werden durch biologische Prozesse
gesteuert. Insbesondere dem Molekiil Stickstoffmonoxid (NO), das unter anderem
an der Thrombose und der Modulierung des Blutflusses beteiligt ist, scheint hier-
bei eine herausstechende Rolle zuzukommen (Fukuda et al., 2000). Es kann als
Vasodilator (Ausdehnung / Vergroferung des Lumens) fungieren und wird bei Ver-

danderungen in der lokalen Wandschubspannung durch die Endothelzellen freigesetzt.

In Abhéngigkeit davon, ob eine erhéhte oder verringerte Wandschubspannung
vorliegt, ergeben sich also zwei unterschiedliche mégliche Entwicklungswege: Es
wird vermutet, dass bei Vorliegen einer hohen Wandschubspannung eine exzessive
Produktion von NO angestofen wird (Sforza et al., 2009). Die hohe Konzentrati-
on der Stickstoffmonoxidmolekiile ist dann an Prozessen, welche die mechanische
Integritdt der Wand beeintréchtigen, beteiligt, wie z.B. der Apoptose der glatten
Muskelzellen (Fukuda et al., 2000). Das freigelassene NO schwécht und entspannt die
glatten Muskelzellen, was zu einer effektiven Verringerung der Wandfestigkeit fiihrt.
Die in der Folge strukturell beeintrachtige Wand kann den anliegenden Blutdruck
und die {iber den Herzzyklus auftretenden periodische Belastungszyklen nicht mehr
ausgleichen und wird in der Folge aufgeweitet, was zu einem weiteren Wachstum des
Aneurysmas fiithrt (Dardik et al., 2005; Wang et al., 2016). Dieser Prozess dauert so
lange an, bis die Gefédfswand der Dehnungsbelastung nicht mehr standhalten kann
(Lee et al., 2013).

Ein anderer Wirkmechanismus konnte iiber das Vorliegen einer relativ geringen
Wandschubspannung initiiert werden: Durch den geringen Fluss kommt es zu einer
Stagnation des Blutflusses, was mit einer Storung der NO-Bildung einhergeht, da
diese iiblicherweise mechanisch durch WSS induziert wird. Ebenso ist mit dem
stagnierenden Blutfluss eine Ansammlung roter Blutkérperchen, Thrombozyten und
Leukozyten entlang der Tunica intima verbunden. Die Tunica intima kann durch diese
gestorten Prozesse Schaden nehmen, was zu einem Eindringen weifser Blutkérperchen
in die Gefifswand fiihren kann. Die hierdurch entstehende Entziindungsreaktion
schwécht die Gefafwand, sodass auch hier dem vorliegenden physiologischen Druck
nicht mehr Widerstand geleistet werden kann. In der Folge findet eine kontinuierliche
Ausdiinnung der Gefédfswand des Aneurysmas statt, bis diese schlussendlich reifst
(Sforza et al., 2009).

20



2.2. ENTSTEHUNG, WACHSTUM UND RUPTUR VON ANEURYSMEN

*

Wachstum Hohe WSS Geringe WSS
Degenerierung der Entziindung der
Wandstruktur GefalBwand

Abbildung 2.7: Graphische Visualisierung der potentiellen Einfliissse von Wandschubspan-
nung. Nach initialer Entstehung des Aneurysmas, bedingt durch hohe Wandschubspannung,
kann das weitere Wachstum entweder durch das Anliegen hoher Wandschubspannung oder
durch niedrige Wandschubspannung bewirkt werden. In Abhéngigkeit davon, wie die Wand-
schubspannung ausgeprégt ist, kommt es zu einer Degenerierung der Wandstruktur oder
Entziindung der Gefaffwand. Wenn die Festigkeit der Wand im Zuge dieser degenerienden
Prozesse den hiimodynamischen Kréften Stand halten kann, kann es zu einer Stabilisierung
des Aneurysmas kommen. Sollte dies nicht der Fall sein, kommt es zu einer Ruptur des
Aneurysmas. Grafik angelehnt an Meng et al. (2014).

Welcher dieser beiden Ansétze die zu einer Ruptur fithrenden Mechanismen, am
treffendsten beschreibt, ist derzeit nicht klar. Die vorliegende Kontroverse kénnte
auf eine geringe Anzahl von Datensétzen, inkonsistente bzw. unprézise Definition
von Randbedingungen, Ungenauigkeiten bei der numerischen Stromungssimulation,
oder allein der hohen Komplexitdt sowohl der mechanischen, biomechanischen und
h&modynamischen Prozesse als auch der Komplexitét des individuell betrachteten
Aneurysmas geschuldet sein (Meng et al., 2014). Da jedoch beide Entwicklungswege
plausibel sind, schldgt Meng et al. (2014) vor, dass nicht entweder hohe oder geringe
Wandschubspannung zu einer Ausbildung von Aneurysmen fithren, sondern beide
Wirkungspfade in Abhéngigkeit der individuellen vorliegenden Anatomie und Physio-
logie moglich sind und somit auf die Komplexitét der biologischen und mechanischen

Prozesse zuriickzufiihren sind (s. Abb. 2.7).

So konnte die initiale Entstehung von Aneurysmen durch das Vorliegen hoher
Wandschubspannung stattfinden. Die zuvor beschriebenen Ablaufe fithren zu einer
Apoptose und starken Schidigung der Wandstruktur, sodass sich eine Ausbauchung
der Gefafswand ergibt. Nach dieser initialen Phase d&ndern sich in der Ausbeulung die
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Stromungsverhéltnisse (sofern der Einstromwinkel zum Aneurysma nicht weiterhin
einen hohen Blutfluss begilinstigt), sodass geringer Fluss und damit eine geringe
Wandschubspannung vorliegen. Damit wiirden die Prozesse stattfinden, die mit einer
geringen Wandschubspannung konnotiert sind. Diese These wird dadurch gestiitzt,
dass bei friith entstehenden Aneurysmen keine entziindlichen Reaktionen beobach-
tet wurden, was wiederum die These stiitzt, dass das Wachstum von Aneurysmen
primér durch hohen Fluss und aberrant hohe Wandschubspannung induziert wird
(Kolega et al., 2011). Auch hier wird wiederum deutlich, dass zeitlich wiederholte
Aufnahmen derselben Aneurysmenstruktur von grofem Vorteil wiren, um mithilfe
stromungsmechanischer Simulationsmethoden untersuchen zu kénnen, ob sich eine

Anderung in der Verteilung und Ausprigung der Wandschubspannung zeigt.

Durch den beschriebenen Zusammenhang zwischen abnorm verdnderten Wand-
schubspannungen und histologischen Veranderungen der Wandstrukturen sind die
geometrischen Eigenschaften der Blutgefife von entscheidender Bedeutung (Ingeb-
rigtsen et al., 2004). Insbesondere die geometrischen Konfigurationen im Arterienring
(Circulus Willisi) begtinstigen durch die hohe Zahl von Bifurkationen und die teil-
weise stark gekriimmten Gefafiverlaufe eine Schwankung der Wandschubspannungen.
Dies erklart, warum die Lage intrakranieller Aneurysmen verhéaltnisméfig konsis-
tent ist (Nixon et al., 2010). Ingebrigtsen et al. (2004) untersuchten die zerebralen
Bifurkationen unter dem Gesichtspunkt des Optimalitdtsprinzip minimierter Arbeit
(aufzubringende Arbeit, damit Blut durch die Blutgefafe fliefst). Dabei stellten sie
fest, dass die hinter dem Circulus Willisi liegende Bifurkation (mittlere Gehirn-
schlagader, Arteria cerebri media) ndherungsweise dem Optimalititsprinzip folgte,
wéhrend die Bifurkationen innerhalb des Circulus Willisi davon abwichen (distale
innere Halsschlagader, Arteria carotis interna; Arteria basilaris), was wiederum
darauf hindeutet, dass die durch die Geometrie bedingten hamodynamischen Kréfte
eine wichtige Rolle bei der Entstehung aneurysmaler Strukturen haben kénnte (In-
gebrigtsen et al., 2004). Dieser Optimalitédtsansatz findet sich auch in dem Gesetz
von Murray, das postuliert, dass der fiir Metabolismus und Transport notwendige
Energieaufwand minimiert wird. Hierauf basierend wurden Verhéltnisse von Radien
und Winkeln entwickelt, welche diesem Optimalitdtsprinzip entsprechen wiirden
und welche auch in Menschen nachgewiesen werden konnten (Sherman, 1981; Zamir,
1978). Der Arterienring scheint hier eine bedeutsame Ausnahme darzustellen (Ingeb-
rigtsen et al., 2004), was darauf hindeutet, dass die zerebralen Blutgefife (spezifisch:

der Circulus Willisi) besonders gefiahrdet sind, Aneurysmen zu entwickeln.

2.3 Therapiemoglichkeiten von Aneurysmen

Die meisten intrakraniellen Aneurysmen zeigen bis zu ihrer Ruptur keine Symptome.
Dies hat zur Folge, dass sie bis zum Zeitpunkt der Blutung héufig nicht erkannt

werden und daher typischerweise als Notfall behandelt werden miissen, sodass sich
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(durch die verkiirzte Beobachtungs- und Entscheidungsphase) eine optimale Therapie
schwierig gestaltet. Das unmittelbare Ziel der Behandlung ist, das Aneurysma so
schnell wie moglich vom Blutkreislauf zu trennen und sicherzustellen, dass moglichst
keine erneute Ruptur auftritt. Auch eine Schidigung des Hirngewebes durch erhéhten
Hirndruck oder das Auftreten von Verengungen der Hirnarterien (Vasospasmen)
muss verhindert werden (Kretschmer, 2017). Fiir die Behandlung stehen chirurgische

und endovaskuldre Moglichkeiten zur Verfiigung, die im Folgenden vorgestellt werden:

Abbildung 2.8: Chirurgische und endovaskuldre Therapiemoglichkeiten fiir Aneurysmen:
A) Coiling, B) Clipping, C) Kombination von Coiling und einem Stent, D) Flow diverter,
entnommen aus Ngoepe et al. (2018).

Das neurochirurgische Clipping (s. Abb. 2.8B) galt viele Jahre als Stan-
dardmethode der Therapie intrakranieller Aneurysmen. Es umfasst eine offene
chirurgische Operation und ist damit die ,invasivste“ der zur Verfiigung stehenden
Therapiemethoden. Bei der Operation wird ein Metallclip iiber den Hals des Aneu-
rysmas gelegt, um das Aneurysma von dem Blutkreislauf zu trennen (Lindgren et al.,
2019). Nach Isolieren des Aneurysmas und sobald sichergestellt ist, dass durch die
Platzierung des Clips keine anderen Geféfe beeintrachtigt oder abgeklemmt werden,
kann der Clip fixiert werden (Eddleman et al., 2012).

Das endovaskulidre Coiling wurde im Vergleich zu dem neurochirurgischen
Clipping als minimal-invasives Alternativverfahren entwickelt (s. Abb. 2.8A). Bei
diesem Verfahren wird eine Platinspirale (engl.: coil) mittels eines Katheters in das
Geféfsystem eingefiihrt und ins Aneurysma eingebracht. Der Spiraldraht entfaltet
sich wéhrend des Einfithrens und fiillt so das Lumen des Aneurysmas aus (Moskopp
und Fischer, 2007). Sobald eine ausreichende Packungsdichte erreicht ist, kann das
Blut nicht mehr in das Aneurysma stromen, sodass das Blut gerinnt. Durch die hier-

durch induzierte Entstehung eines Thrombus wird das Aneurysma vom Blutkreislauf
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getrennt (White et al., 2015). Um die Embolisation (kiinstlicher Gefafsverschluss)
weiterhin zu beglinstigen, wurden beschichtete Coils entwickelt, die das Risiko einer
moglicherweise spéter auftretenden Ruptur verringern (White et al., 2011). Das
Coiling wird auch zunehmend mit Stents kombiniert, die in die Arterie eingefiihrt
werden kénnen (s. Abb. 2.8C). Hierdurch kann die Spirale besser eingefiihrt werden
und gleichzeitig wird auch eine Oberfliche geboten, an der das Endothel wachsen

und heilen kann.

Eine neuere endovaskuldre Behandlungsmoglichkeit besteht in einem sog. Flow
Diverter (s. Abb. 2.8D). Dabei handelt es sich um engmaschige Stents, die ca.
30-50% des Hauptgefafses umkleiden und so den Blutfluss umleiten, sodass dieser in
nur geringen Mengen bzw. moglichst nicht mehr in das Aneurysma einfliefen kann.
Durch die Reduzierung der Flussgeschwindigkeit und der Wandschubspannung wird
eine Thrombose provoziert, die optimalerweise zu einer Verédung des Aneurysmas
fithrt (Kulcsar et al., 2012). Dadurch, dass bei dieser Methode kein Material in das
Aneurysma eingebracht werden muss (s. Coiling), was unter Umstédnden die Gefaf-
wand punktieren konnte, ist diese Methode insbesondere fiir fusiforme Aneurysmen

oder Aneurysmen mit einem weiten Hals geeignet.

Grundsétzlich scheint ein endovaskularer Eingriff einem neurochirurgischen Ein-
griff vorzuziehen sein. Molyneux et al. (2005) untersuchten den Patientenzustand
ein Jahr nach dem therapeutischen Eingriff. Es wurde festgestellt, dass Patienten,
die endovaskuldr behandelt wurden, eine Risikoverringerung von 7,4% hatten (Tod
oder neurologische Schiadigung bei neurochirurgischem Eingriff: 30,9%, bei endovas-
kuldrem Eingriff: 23,5%, n=1063). In einer Folgestudie von Molyneux et al. (2015)
wurde diese Tendenz bestéatigt: Nach 10 Jahren Laufzeit der Studie waren noch 83%
(674 von 809 Patienten) der Patienten am Leben, die mit einem Coil therapiert
worden waren, wihrend 79% (657 von 835 Patienten) noch lebten, bei denen das
Aneurysma mit einem Clip behandelt wurde. Unabhéngig jedoch von den potentiell
auftretenden Komplikationen, sind beide Verfahren notwendig, um eine mdoglichst
grofle Bandbreite anatomischer Konfigurationen abdecken zu kénnen. So kann das
Clipping durch eine geringe Distanz des Aneurysmas zu anderen Gefafsstrukturen
oder beispielsweise dem Hirnstamm stark erschwert werden. In diesen Féllen kann
das Coiling moglicherweise Abhilfe schaffen, wobei es auch nicht immer durchfiithrbar
ist, wenn durch umliegende Geféfe der Draht nicht in das Aneurysma eingefiihrt

werden kann (van Gijn et al., 2007).

2.4 Typische Bildgebung zur Diagnostik von Aneurys-

men

Da zerebrale Aneurysmen héufig Zufallsbefunde sind und erst bei Vorliegen einer

Subarachnoidalblutung aufféllig werden, kommen den verschiedenen Bildgebungs-
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modalitdten in der Diagnostik verschiedene Einsatzmoglichkeiten und Aufgaben
zu. Im Folgenden soll die Einordnung und Anwendung der Bildgebungsmodalitéten
im klinischen Alltag kurz skizziert werden. Eine Ubersicht iiber die technischen

Grundlagen der Bildgebungsmodalititen ist in Abschnitt 3.1 zu finden.

Gegenwartig stehen im Wesentlichen drei Bildgebungsmodalitdten zur Verfi-
gung, die genutzt werden kénnen, um Hirnaneurysmen und zerebrale Strukturen
abzubilden: Die computertomographische Angiographie (CTA) nach einer venosen
Kontrastmittelzugabe, Magnetresonanzangiographie (MRA, mit oder ohne vendser
Kontrastmittelzugabe, in Abhéngigkeit der gewahlten MR-Sequenz) sowie eine Ka-
theterangiographie mit entweder einer 3D Rotationsangiographie (3DRA), oder einer
digitalen Subtraktionsangiographie (DSA). Alle Bildgebungsmodalititen werden
fiir die Bildgebung von Hirnaneurysmen genutzt, sind jedoch in unterschiedlichen

Kontexten besonders relevant.

Bei einem vorliegenden Verdacht auf eine akute Ruptur kommt zunéchst die
Computertomographie (CT, kein Kontrastmittel) als initiale Bildgebungsmoda-
litdt zum Einsatz. Dies liegt zum einen an der kurzen Zeit, die fiir einen CT-Scan
benétigt wird (ca. eine Minute), und zum anderen an der hohen Sensitivitat des
Verfahrens. Mit welcher Genauigkeit nachgewiesen werden kann, ob eine Subarach-
noidalblutung vorliegt, hingt von dem ausgetretenen Blutvolumen (Extravasation),
der Erfahrung des diagnostizierenden Radiologen sowie der Zeit ab, die zwischen dem
Einsetzen der Symptome (z.B. Clusterkopfschmerz) und der Computertomographie
vergangen sind (van Gijn et al., 2007). Wird die CT zeitlich unmittelbar durch-
gefiihrt, kann mit sehr hoher Genauigkeit nachgewiesen werden, ob eine Blutung
vorliegt (100% Sensitivitat innerhalb von 6 Stunden, 90% Sensitivitéat innerhalb von
24 Stunden) (Dubosh et al., 2016). Diese Sensitivitéat fallt jedoch, bedingt durch
den allméhlichen Abbau und die Rezirkulation des Blutes, nach 24 Stunden rapide
ab (nach einer Woche 50% Sensitivitét).

Die Magnetresonanztomographie (MRT) dagegen kann auch in dem Zeit-
fenster nach 24 Stunden bis hin zu mehreren Tagen noch immer eine vorliegende
Blutung erkennen. Durch entsprechende MRT-Sequenzen (T2-Gewichtung, FLAIR)
konnen stationdre Fliissigkeiten hyperintens dargestellt werden, sodass eine Diagnos-
tik auch nach langerer Zeit noch zuverlédssig moglich ist (Mitchell, 2001). MRTs sind
dariiber hinaus mit dem Vorteil verbunden, dass der Patient keiner Strahlendosis
ausgesetzt wird. Nachteilig — und ein Grund, warum die MRT fiir den vorliegenden
Anwendungsfall im klinischen Alltag nur dufierst selten eingesetzt wird — ist die
Akquisitionsdauer eines MRT-Scans. Durch die lange zeitliche Dauer einer Aufnah-
me ist diese Bildgebungsmodalitét fiir Patienten mit akuten Beschwerden (und der
durch Schmerzen provozierten unruhigen Bewegungen) nur bedingt geeignet. MRT

bietet sich als nicht-invasive Bildgebungsmodalitat jedoch fiir die post-operativen
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Nachuntersuchungen (im Abstand von 6 bis 12 Monaten) (Moskopp und Fischer,
2007) und Untersuchungen bei nicht-akuten Verdachtsféllen an.

Zur néheren Begutachtung der Struktur des Aneurysmas (topographische Diagno-
stik) bieten sich angiographische Bildgebungsmethoden an, die dazu genutzt
werden, die Aneurysmen hinsichtlich ihrer Gréfse, Morphologie, genauen Lage im Ver-
héltnis zu den umliegenden Geféfistrukturen sowie moglichen geeigneten Arterien fiir
die Katheterisierung zu analysieren. Die CTA bietet sich hier, aufgrund der schnellen
Scan-Zeiten und der Moglichkeit, die CTA direkt nach der CT durchzufiihren, an. Bei
geeigneter Bildauflosung und giinstiger Lokalisation des Aneurysmas kann bereits
auf Basis der CTA-Daten (mit vendser Kontrastmittelzugabe) im weiteren Verlauf
operiert werden, ohne dass auf eine DSA zuriickgegriffen werden muss (Moskopp
und Fischer, 2007).

Die digitale Subtraktionsangiographie (DSA) produziert 2D+t Bilddaten,
bietet aber die hochste raumliche (und héufig auch zeitliche) Auflosung und ist
daher der Goldstandard fiir die Abbildung zerebraler Strukturen (Brisman et al.,
2006). Sie ist besonders geeignet fiir die genaue Begutachtung des Aneurysmas
(wie etwa Morphologie) und dessen endovaskuldre Therapie. Bei der DSA wird
mittels eines Katheters in der unmittelbaren Ndhe des Aneurysmas Kontrastmittel
injiziert. Hierdurch wird das Lumen des Tréigergefifses und des Aneurysmas gut
sichtbar gefiillt. Bei der endovaskuldren Therapie kann der Operateur durch geringe
Zugabe von Rontgendosen zunichst das Einfiihren des Katheters kontrollieren
und wahrend des Coilings das Ausfiillen des Aneurysmas iiberwachen. Durch die
Zugabe des Kontrastmittels und dessen Verteilung im Lumen kann abgeschéatzt
werden, zu welchem Grad das Aneurysma bereits verschlossen ist. Aufgrund der
notwendigen Katheterisierung und Verwendung von Rontgenstrahlung gilt die DSA
als eine verhdltnisméRig invasive Prozedur (ca. 5-20 uGy/Bild (Neufang und Beyer,
1988)). Es sollte jedoch darauf hingewiesen werden, dass es bei gut ausgebildeten
Neurologen nur in 1-2,5% der Félle zu neurologischen Komplikationen (definiert als
ein neu auftretendes neurologisches Defizit wahrend der Prozedur oder innerhalb der
folgenden 24h) kommt, die in 0,1-0,5% dauerhaft ist (Dion et al., 1987; Heiserman
et al., 1994).

Die 3D-Rotationsangiographie (3DRA) wird héufig am selben Gerdt und in
Kombination mit der DSA durchgefiihrt. Dabei wird der C-Bogen um den Kopf des
Patienten rotiert, um einen Datensatz generieren, der es dem Operateur erlaubt, das
Aneurysma aus verschiedenen Blickwinkeln zu begutachten. Durch diese 3D-Ansicht
wird die Beurteilung der Morphologie, Lage des Aneurysmas und umliegender
Gefafsstrukturen deutlich erleichtert. Dennoch wird die 3DRA nur in Kombination
mit und nicht als Ersatz der DSA durchgefiihrt. Dies liegt zum einen daran, dass die

zeitlich aufwendige Rotation um den Patienten eine kontinuierliche Begutachtung
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des Aneurysmas nicht erlaubt, zum anderen aber insbesondere daran, dass in der
3DRA der Hals des Aneurysmas systematisch iiberschitzt wird (Schneiders et al.,
2012). Hierdurch ergeben sich félschlich berechnete Kennzahlen, wie z.B. das Dom-
Hals-Verhéltnis, das als Indikator fiir ein erh6htes Rupturrisiko gehandelt wird.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass CTA und vor allem MRA durch die nicht
notwendige Katheterisierung als deutlich weniger invasiv gelten, wodurch diese
beiden Bildgebungsmodalitdten im klinischen Alltag haufig zu Beginn des Krank-
heitsverlaufs zur initialen Abkldrung genutzt werden. Hochauflosende Verfahren wie
DSA oder 3DRA werden im weiteren Verlauf dann in aller Regel fiir die endovasku-
lare Therapie der Aneurysmen (Clipping, Coiling, etc.) genutzt. Entsprechend der
im Zuge der Diagnostik und Therapie genutzten Bildgebungsmodalitdten wurden
diese zur Datenerfassung in dieser Arbeit genutzt. Daher werden diese im folgenden

technischen Teil kurz beschrieben.

27






Kapitel 3

Technische Grundlagen

Im folgenden Abschnitt sollen die Grundlagen fiir die in den anschliefiend durchgefiihr-
ten Studien genutzten Techniken dargestellt werden. Dabei soll auf die verwendeten
Bildgebungsmodalitdten sowie die Grundlagen zur Berechnung strémungsmechani-

scher Simulationen eingegangen werden.

3.1 Bildgebungsmodalitaten

3.1.1 Computertomographie

Die Computertomographie (CT) ist ein bildgebendes Verfahren, das auf der Nutzung
von Réntgenstrahlung beruht. Anders jedoch als bei dem herkémmlichen Projek-
tionsrontgenverfahren erméglicht die Computertomographie die Erzeugung iiber-
lagerungsfreier Schichtbilder des Korpers. Dies wird technisch dadurch ermdoglicht,
dass aus einer Vielzahl von Winkeln auf das Untersuchungsobjekt bzw. Isozentrum
eingestrahlt wird, sodass entsprechend Absorptionsprofile aus diesen Einstrahlrich-
tungen erfasst werden konnen (Handels, 2007). Das Prinzip der Datenerfassung ist
in Abbildung 3.1 dargestellt.

Die Abschwéchung jedes einzelnen Strahles (unter Vernachlissigung der Ener-
gieabhingigkeit zwischen Absorptionskoeffizienten und Einfallsphotonen sowie der
Compton- und Rayleigh-Streuung) lisst sich unter Kenntnis der Ausgangsintensitéit
Iy eines von der Rontgenquelle ausgehenden monochromatischen Strahles durch das
Lambert-Beer’sche Gesetz (Buzug, 2008) beschreiben:

Towt = 1o - e~ Jonlw)ds (3.1)

Dabei beschreibt I,,; die am Detektor gemessene Intensitét, s die Weglénge des
Rontgenstrahls,  die Ortsvariable und g den materialabhéngigen Schwichungskoef-

fizienten. Durch die aus einer Vielzahl von Winkeln gemessenen Projektionsintegrale
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Rontgenrohre

Isozentrum

Abbildung 3.1: Aufnahmeprinzip der Computertomographie, angelehnt an Gupta et al.
(2008). Die Rontgenrshre rotiert mit dem Rontgendetektor um das Isozentrum, sodass das
Untersuchungsobjekt aus mehreren Richtungen abgebildet wird.

ist es nun moglich, eine rdumliche Darstellung der Abschwéchungskoeffizienten bzw.
der Dichte Schicht fiir Schicht zu rekonstruieren. Typischerweise wird hierfiir die
sogenannte gefilterte Riickprojektion genutzt, was ein auf der Radon-Transformation
beruhendes Bildrekonstruktionsverfahren ist. Die Darstellung der berechneten Dichte
erfolgt mittels der Hounsfield-Skala, die, vorgestellt von Godfrey Hounsfield (1919-
2004), eine standardisierte Graustufendarstellung der Abschwichungskoeffizienten
ermoglicht (Buzug, 2008). Dabei wird die CT-Zahl definiert als:

Gewebe — MW,
CT-Zahl (jigewene) = ooebe — FWasser 060 1 (3.2)

HWasser

Dadurch ergibt sich fiir Wasser ein Wert von 0, fiir Luft von —1000 und fiir Metalle
von ca. 3000 bis Totalabsorption. Typische Werte fiir Weichteilgewebe sind damit
im Bereich von ca. 0-150 HU.

3.1.1.1 Computertomographische Angiographie

Die computertomographische Angiographie (CTA) kann als eine Erweiterung des CTs
aufgefasst werden und wird dafiir eingesetzt, Blutgefafse besser darstellen zu koénnen.
Hierfiir wird Kontrastmittel (iiblicherweise Jod-basiert) wiahrend der Bildaufnahme
venos in die Blutgeféfie injiziert. Die Rontgenabsorptionsrate des Kontrastmittels ist
sehr hoch, wodurch der Gefafsverlauf deutlich sichtbar wird. Anders jedoch als bei
der digitalen Subtraktionsangiographie (s. Abschnitt 3.1.3) muss das Kontrastmittel
nicht direkt in die darzustellenden Geféfse appliziert werden, sondern kann iiber

eine Armvene eingefithrt werden. Der Nachteil einer CTA gegeniiber einer DSA
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liegt aber trotz der vereinfachten Applikation des Kontrastmittels (aus Sicht der
Bildverarbeitung) in einer deutlich geringeren raumlichen und zeitlichen Auflésung
(typische Voxelgrofen liegen im Bereich von 0,5-1 mm?), wobei mit einer DSA nur

zweidimensionale Bilddaten erzeugt werden konnen.

3.1.2 Magnetresonanztomographie

Die Magnetresonanztomographie (MRT) beruht auf der Interaktion von Atomkernen
mit einem extern angelegten Magnetfeld (Handels, 2007). Dabei wird ausgenutzt,
dass Atomkerne einen Drehimpuls haben, der mit einem magnetischen Dipolmoment
assoziiert ist. Bei einer Anregung der Atomkerne mit einem konstanten Magnetfeld
(Byp) richten sich die magnetischen Momente entsprechend der Richtung des angeleg-
ten Magnetfeldes aus und prazedieren um die Feldlinien des angelegten Magnetfelds.
Mittels eines senkrecht zur Richtung des Magnetfeldes orientierten Hochfrequenz-
impulses wird diese Magnetisierung aus der Richtung des konstanten Magnetfeldes
heraus und in die Transversalebene ausgelenkt. Dabei wird die Prézessionsbhewegung
der Atomkerne kurzzeitig synchronisiert. Die Anregung der Wasserstoffkerne erfolgt

mit der Resonanzfrequenz der Kerne, der sogenannten Larmorfrequenz:

v
armor — 5_° B .
fr 5 Po (3.3)

Dabei beschreibt v das gyromagnetische Verhéltnis (Proportionalititsfaktor zwischen

magnetischem Moment und Drehimpuls der Atomkerns).

Wenn der Hochfrequenzimpuls ausgeschaltet wird, richten sich die Kernspins, als
ein Resultat von lokalen Feldinhomogenitidten und der Interaktion mit benachbar-
ten Nuklei, wieder entlang des konstanten Magnetfeldes aus (Ddssel, 2000). Dieses
Phénomen wird nach der mit 77 definierten longitudinalen Relaxationszeit als 7T7-
Relaxation bezeichnet und verlauft zeitlich exponentiell. Die T1-Relaxation (oder
Longitudinalrelaxation, Spin-Gitter-Relaxation) beschreibt mittels der Longitudinal-

magnetisierung (Magnetisierung in z-Richtung)

M,(t) = My - (1 — exp (—;1)) , (3.4)

wie der Magnetisierungsvektor in die Gleichgewichtslage zuriickkehrt. Dabei bezeich-

net M, die Magnetisierung im Gleichgewichtszustand.

Nach dem Hochfrequenzimpuls nimmt auch die zuvor erwdahnte phasensynchro-
ne Prazessionsbewegung der Kernspins ab. Der damit verbundene Riickgang der

Transversalmagnetisierung (mit der transversalen Relaxationszeit T5) wird als T5-
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Relaxation (oder Transversalrelaxation, Spin-Spin-Relaxation) bezeichnet und kann

mit der Transversalmagnetisierung (Magnetisierung in der xy-Ebene)

My (t) = My - exp (—t> (3.5)

beschrieben werden, wobei M, der Transversalmagnetisierung zum Zeitpunkt der
Anregung entspricht (Mo = Mg, (0)).

Um das Signal der relaxierenden Nuklei zu lokalisieren, werden zusétzliche
magnetische Gradientenfelder eingesetzt. Das Signal wird im Frequenzraum (k-Raum)
aufgenommen und dann mittels der Fourier-Transformation in den Bildbereich
transformiert (Aird, 1988). Die Magnetresonanztomographie beruht also auf der
Berechnung der Kernspin-Magnetisierung, die in Gewebestrukturen auftritt, wenn

ein magnetisches Feld einer bestimmten Frequenz auf dieses einwirkt.

Magnetresonanzangiographie

Es existieren verschiedene Techniken, um die Darstellung von Blutgefaffen mittels
MRT zu verbessern. Diese lassen sich in Time-of-Flight-MRA (TOF), kontrastver-
stirkte MRA und Phasenkontrast-MRA einteilen.

Bei der TOF wird bei der Bildgebung des zu untersuchenden anatomischen
Abschnittes das stationdre Gewebe magnetisch gesattigt. Das neu einstrémende Blut
hat eine héhere Magnetisierung, da es eine geringere Anregung durch die Hochfre-
quenzimpulse erfahren hat. Auf diese Weise kann der Kontrast zwischen Blut und
umgebendem Gewebe erhdht werden, ohne dass Kontrastmittel eingesetzt werden
muss (Saloner, 1995). Probleme dieser Messmethodik sind jedoch eine langsame Auf-
nahmezeit und Artefakte, die von komplexen Stromungssituationen herriihren. Die
kontrastverstiarkten MRA-Sequenzen basieren auf der Nutzung von Kontrastmittel
(meist gadoliniumbasiert), um Blutgefiafe mit einem erhdhten Kontrast darzustel-
len. Das Kontrastmittel verkiirzt die T3-Zeit von Blut, was die schnelle Aufnahme
von hochauflésenden Bildern mit hohem Kontrast ermoglicht. Die Phasenkontrast-
verstiarkten Sequenzen ermoglichen, Geschwindigkeitskomponenten zu messen. Diese
Technik basiert auf geschwindigkeitsinduzierten Phasenunterschieden der Transver-
salmagnetisierung. Durch die Phasenunterschiede konnen Blutgefifie von stationdrem
Gewebe unterschieden werden. Fiir diese Technik ist kein Kontrastmittel notwendig
(Bosmans et al., 1992).

In dieser Arbeit fanden MRT-Sequenzen, die auf phasenkontrast-verstiarkten und
kontrastverstarkten Sequenzen beruhen, Anwendung: Zum einen die TWIST-Sequenz

und zum anderen die FLOW-Sequenz.
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Sampling des k-Raums

1 Zeit

T, T

A B

Abbildung 3.2: k-Raum-Abtastung bei der TWIST Sequenz: Die TWIST-Sequenz tastet
die Regionen A und B mit verschiedenen Frequenzen ab, um schnellere Aufnahmezyklen zu
ermoglichen. Grafik bearbeitet nach (Laub und Randall, 2006).

TWIST-Sequenz

Die TWIST-Sequenz (engl. Time-resolved angiography With Interleaved Stocha-
stic Trajectories) gehort zu den kontrastverstarkten MRT-Sequenzen und basiert
somit auf der Nutzung von Kontrastmittel. Sie erlaubt die Aufnahme von 4D (3D
+ t)-Daten mit einer zeitlichen Aufldsung von weniger als einer Sekunde. Diese
hohe zeitliche Auflésung wird durch eine angepasste Erfassung des k-Raums bei der

Datenaufnahme erreicht.

Bei der Erfassung des k-Raums liegt bei dieser MRT-Sequenz die Annahme
zugrunde, dass es nicht erforderlich ist, jeden Punkt des k-Raums mit derselben
Haufigkeit zu erfassen (Hennig et al., 1997). Bei der TWIST-Sequenz wird der k-
Raum daher in zwei Regionen A und B (s. Abb. 3.2) unterteilt. Die zentral liegende
(niederfrequente) Region A reprisentiert dabei im k-Raum das Signal-zu-Rausch-
Verhalten sowie den Kontrast des Bildes (also die Helligkeitsverteilung im Bild
sowie die grundlegenden sichtbaren Strukturen). Region B beschreibt den dufseren
(hochfrequenten) Bereich des k-Raums und beinhaltet hochfrequente rdumliche
Informationen (Details und Kanteninformation). Bei herkémmlichen Aufnahmese-
quenzen werden die Bildpunkte in den Regionen A und B mit der gleichen Haufigkeit
aufgenommen. Die dynamische Flussinformation des einstromenden Blutes kann
dadurch erfasst werden, dass nur das Zentrum des k-Raums (Region A) abgetastet
wird, da hier die Information hinsichtlich Helligkeitsverteilung liegt. Hierdurch wird
es ermdglicht, die zeitliche Auflésung zu erhéhen, indem bei der TWIST-Sequenz
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Abbildung 3.3: Phasendifferenz von stationéren und bewegten Teilchen im magnetischen
Gradientenfeld G. Stationire Teilchen erfahren keine Anderung der Phase, wihrend bewegte
Teilchen mit der Geschwindigkeit v einen Phasenversatz ® aufweisen. Dabei ist die Richtung
des Phasenversatzes abhéingig von der Richtung, in der sich der bewegte Spin bewegt (in
Richtung oder entgegengesetzt zum Gradienten).

die periphere Region B seltener abgetastet als die Region A (s. Abb. 3.2). Diese
Methodik, auch als Keyhole Imaging bekannt (Van Vaals et al., 1993), fithrt zwar
zu einer erhohten zeitlichen Auflésung, hat aber auch zur Folge, dass die Region B
nicht zu jedem Messpunkt gesampled wird. Bei der Rekonstruktion der Bilddaten
werden die zeitlich hoher aufgelosten Daten der zentralen k-Raum-Region mit der
hohen rédumlichen (aber zeitlich seltener gesampelten) peripheren k-Raum-Region
vereint. Durch dieses Verfahren kann die TWIST-Sequenz eine bis zu 10-fach hohere
Aufnahmegeschwindigkeit erzielen als herkémmliche Verfahren, die den gesamten

k-Raum erfassen.

Flow-Sequenz

Die FLOW-Sequenz gehort zu den phasenkontrast-verstiarkten Sequenzen und kann
zur Darstellung von Blutgeféfien, aber auch zur Messung von Flussgeschwindigkeiten
eingesetzt werden. Dabei ist die Nutzung von Kontrastmittel nicht erforderlich.
Das zugrunde liegende Prinzip basiert auf den Eigenschaften stationdrer und sich
bewegender Teilchen, die mit einem bipolaren Gradienten angeregt werden (Bryant
et al., 1984). Préazedierende Spins, die sich innerhalb eines Gradientenfeldes bewegen,
erfahren eine Phasenverschiebung. Bei der Anregung von stationdren Teilchen mit
einem bipolaren Gradienten findet keine Verschiebung der Phase statt, bewegte
Teilchen erfahren jedoch eine Phasenverschiebung ® proportional zu ihrer Geschwin-
digkeit v (s. Abb. 3.3).

Durch die Messung von Phasenverdnderungen kann folglich auf die Stromungs-

geschwindigkeit in Blutgefafien geschlossen werden. Dabei ist die Richtung der
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Abbildung 3.4: Schematische Darstellung einer 4D-FLOW Messung, entnommen aus
Markl et al. (2012). Die zu untersuchende Region (gelber Kasten) wird mittels EKG gating
oder Atmunskontrolle (hierfiir wird der Navigator [dabei handelt es sich um zusétzliche
Hochfrequenzimpulse, die zum Tracking von anatomischer Bewegung genutzt werden]
eingesetzt) aufgenommen. Durch Nutzung bipolarer Gradienten kénnen die Geschwindig-
keitskomponenten (v, vy, v.) entlang der drei Raumrichtungen berechnet werden.

Phasenverschiebung davon abhéngig, in welche Richtung sich das bewegte Teilchen
bewegt (Dossel, 2000). Da die Phase des Hintergrunds unbekannt ist, wird zusétzlich
zur geschwindigkeitssensitiven Messung noch ein Referenz-Scan aufgenommen. Durch
die Subtraktion der beiden aufgenommenen Datensétze kann die Phasenverschiebung

direkt zu einer Geschwindigkeit korreliert werden.

In Abbildung 3.4 ist die Aufnahmesystematik fiir eine 4D-FLOW Messung
dargestellt. Hier werden fiir jeden Zeitpunkt vier 3D-Datensétze (flow-sensitive
x, flow-sensitive y, flow-sensitive z) aufgezeichnet, um die Blutgeschwindigkeiten
in alle drei Raumrichtungen aufzunehmen (vg,vy,v.). Der vierte Datensatz ist
der Referenz-Scan. Bei 4D-FLOW Messungen muss darauf geachtet werden, die
Sequenz mit dem Herz- oder Atemzyklus zu synchronisieren (EKG-gating) (Stankovic
et al., 2014). Da standardméfig genutzte MRT-Sequenzen zu langsam sind, um
schnelle dynamische Anderungen (z.B. innerhalb eines Herzzyklus) mit ausreichender

raumlicher Auflésung aufzunehmen, wird die Datenaufnahme des k-Raums iiber

35



KAPITEL 3. TECHNISCHE GRUNDLAGEN

40
30
g
S
E 20
= //\/
L
10
= RPA
0 | PA
0 0.2 0.4 0.6

Zeit (s)

Abbildung 3.5: Beispielhaftes Bestimmung der Blutgeschwindigkeit basierend auf einer
4D-FLOW Messung, angelehnt an Stankovic et al. (2014). LPA: Linke Lungenarterie, RPA:
Rechte Lungenarterie.

mehrere Herzzyklen verteilt. Aus den final rekonstruierten Daten ist es jedoch
moglich, einen Intensitits- bzw. Flussanstieg wihrend der Auswurfphase des Herzens
darzustellen, sodass mittels einer Flow-Sequenz die Flussgeschwindigkeit innerhalb

von Blutgefiafien gemessen werden kann (s. Abb. 3.5 ).

3.1.3 Digitale Subtraktionsangiographie

Der Kern der digitalen Subtraktionsangiographie ist die Aufnahme des Untersu-
chungszustandes zu zwei Zustdnden: eine Aufnahme vor Applikation des Kontrastmit-
tels und weitere Aufnahmen wahrend sich das Kontrastmittel in der Gefafstruktur
befindet. Die Aufnahme vor Applikation des Kontrastmittels wird von den weiteren
Aufnahmen mit Kontrastmittel subtrahiert, was mogliche stérende Einfliisse (hin-
sichtlich der Abbildung anatomischen Strukturen), wie z.B. die Uberlagerung von
Knochenstruktur, reduziert (Déssel, 2000).

Dies ldsst sich unter Betrachtung der aufgenommenen Intensitiaten zeigen. So
gilt fiir die gemessene Intensitét Ip; entsprechend dem Abschwichungsgesetz (in
Abhéngigkeit von dem mittleren Absorptionskoeffizienten g und der Dicke des
Absorbers bzw. Patienten D, s. Gleichung 3.1) bei Aufnahme ohne Kontrastmittel:

Iy =1 e P (3.6)

Die Intensitét ergibt sich bei Zugabe von Kontrastmittel (Ixys) mit dem Ab-
sorptionskoeffizienten des Kontrastmittels pg s, und der Dicke des Geféafses G zu:
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Icrr = 1o - e~ W(D=G)+pxn-G] (3.7)

Bei Subtraktion der logarithmierten Bilder zeigt sich (unter Annahme, dass
der Absorptionskoeffizient des Kontrastmittels deutlich héher ist als der mittlere
Absorptionskoeffizient, d.h. prpr > p), dass die gemessene Intensitdt nur von der
Dicke des Geféfses abhéngt und damit der Einfluss anderer Patientenstrukturen
verschwindet (Ddssel, 2000).

lnIKM—lnIM:lnIO—u(D—G)—,uKMG—lnIo—i—,u -D (38)
=G(p—pxm)~ =G prm (3.9)

3 ~ ) //
M
e ’/ =0

Abbildung 3.6: Philips Allura Xper Flachdetektorsystem mit C-Arm wie genutzt in der
Klinik und Poliklinik fiir Neuroradiologische Diagnostik und Intervention, Universitétsklini-
kum Hamburg-Eppendorf, entnommen von Philips GmbH (2020).

In Abbildung 3.6 ist ein typisches Flachdetektorsystem dargestellt. Auffillig ist
dabei der C-Bogen, an dessen einer Seite sich die Rontgenrdhre und der anderen Seite
der Detektor angebracht ist, sodass der C-Bogen um den Patienten herum rotieren
kann. Durch diese Rotation wird es ermdoglicht, den Projektionswinkel zu &ndern,
was bei operativen Interventionen vorteilhaft sein kann. Dariiber hinaus kénnen
auch 3D-Aufnahmen (3D-Rotationsangiographie) des Untersuchungsobjekts erzeugt
werden. Hierfiir rotiert der C-Arm um das Isozentrum (Rotationswinkel zwischen 200°
und 360°), sodass 2D-Aufnahmen aus vielen verschiedenen Winkeln aufgenommen
werden. Durch Rekonstruktion dieser Bilddaten ist es moglich, dreidimensionale
Aufnahmen der Aneurysmen aufzunehmen, sodass eine Beurteilung der Lage und

des Aneurysmas selbst deutlich erleichtert wird.
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Abbildung 3.7: Ablaufdiagramm einer Bildregistrierung

3.2 Bildregistrierung

Ein viel beschriebenes Feld in der Analyse medizinischer Bilddaten ist die Zusammen-
fiihrung und Extraktion von Informationen aus mehreren Bilddatensétzen. Dabei
konnen die Datensétze z.B. mit unterschiedlichen Bildgebungsmodalitéiten erzeugt
worden sein, oder (fiir diese Arbeit relevanter) zeitliche Informationen iiber dassel-
be betrachtete Objekt beinhalten (Hajnal et al., 2001). In diesem Kontext spielt
die Bildregistrierung eine wesentliche Rolle, indem sie Bilder desselben Objekts,
bestméglich — im Sinne der Ausrichtung korrespondierender Strukturen — in Uber-
einstimmung bringt. Die Bildregistrierung wird in dieser Arbeit zur Abschétzung
der Verformung der Gefafswand genutzt. Dabei werden die einzelnen Frames der
zeitlich aufgenommenen Bildsequenzen (2D-+t) zueinander registriert und aus dem
hierbei berechneten Deformationsfeld die Verformung der Geféfwand tiber die Zeit

abgeschéatzt.

Grundsétzlich kann die Bildregistrierung als Optimierungsproblem betrachtet
werden, bei dem zwei Bilddatensétze vorliegen, die im Folgenden als Referenzbild
(engl. fixed image, fiir den Kontext dieser Arbeit das erste Bild der aufgenommen
Sequenz mit minimaler Deformation) A : R — R und als Templatebild (engl.
moving image, alle weiteren Bilder der Bildfolge) B : R? — R bezeichnet werden. In
Abhéngigkeit davon, was fiir ein Datensatz verarbeitet wird, ist die Dimensionalitét
d,d € {2,3}. In dieser Arbeit werden 2D+t Daten verarbeitet, in dem die einzelnen
Zeitschritte zueinander registriert werden, sodass eine Bildregistrierung mit d, d’ = 2
durchgefiihrt wird. Das grundsétzliche Problem der nichtlinearen Registrierung
besteht darin, eine optimale Transformation 7 : R% — R? zu finden, sodass das
transformierte Templatebild B(¢(z)) dem Referenzbild A(x) dhnlich wird (s. Abb. 3.7)
(Handels, 2007). Es existieren eine Vielzahl verschiedener, automatisierter Ansétze
fiir die Bildregistrierung, die fiir die jeweils betrachteten Probleme mafgeschneidert
und entsprechend zielfiihrend sind. Im Kontext dieser Arbeit ist insbesondere die

auf Mutual Information (MI) basierende Registrierung von Interesse.
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Mutual Information ist ein Distanzmalfs, das auf dem Gebiet der medizinischen
Bildanalyse sehr erfolgreich eingesetzt wird (Maes et al., 2015). Dies liegt zunéchst
darin begriindet, dass es genutzt werden kann, um multimodale Bilddaten zuein-
ander registrieren, ohne dass entsprechendes Vorwissen iiber die Intensitdtswerte
und -verteilungen notwendig ist. Urspriinglich kommt Mutual Information (MI)
als Grundkonzept aus der Informationstheorie. Hier beschreibt die Entropie auf
konzeptioneller Ebene die ,Menge an Informationen“, die in einem System bzw.
einer Variable enthalten sind (Shannon, 1948). Die Informationsentropie (Shannon-

Entropie) H wird hier definiert als:
H=- Zpi log pi (3.10)

Dabei ist p; die Wahrscheinlichkeit, dass das Ereignis ¢ eintritt, sodass sich der
Informationsgehalt des Ereignisses ¢ als I(i) = — log p; beschreiben lasst. Die von
Shannon definierte Entropie ldsst sich auch bei Bildern berechnen, wobei in diesem
Fall nicht die Wahrscheinlichkeit berechnet wird, sondern die Verteilung der Grau-
werte genutzt wird. Woods et al. (1992) fiihrten als Erste die Mutual Information
als Ahnlichkeitsmaf fiir die multi-modale Bildregistrierung ein. Dabei wird von der
Annahme ausgegangen, dass die Grauwertstufen einer Region in einem Bild mit den
Grauwertstufen der entsprechenden Region in einem zweiten Bild korrespondieren
(Pluim et al., 2003). Die Entropie kann aus den Histogrammen der beiden Bilder
bestimmt werden: Hierzu kénnen die Verteilungen der Grauwertstufen beider Bilder
in einem gemeinsamen Parameterraum abgebildet werden. Abbildung 3.8A stellt dies
beispielhaft fiir ein CT (links) und ein korrespondierendes MRT-Bild (mittig) dar,
deren beider Grauwertverteilungen jeweils auf der x- und y-Achse eines gemeinsamen
Histogramms aufgetragen werden. Im Histogramm kann man, bei Auftreten von
Clustern erkennen, ob die Bilder dhnlich sind bzw. ob die Registrierung korrekt
durchgefiihrt wurde. Abbildung 3.8B verdeutlicht dies: Hier ist das gemeinsame
Histogramm eines MRT-Bildes mit sich selbst dargestellt, wobei das Referenzbild um
0°, 2°, 5° und 10° gedreht wurde. In der der ersten Uberlagerung stimmen die beiden
Bilder zu 100% {iiberein, sodass im Histogramm diese vollstindige Entsprechung der
beiden Bilder durch eine Diagonale sichtbar wird. Die dann folgenden Histogramme
zeigen die immer grofer werdende Diskrepanz zwischen den Bildern durch eine brei-
tere Verteilung der gemeinsamen Verteilungswerte der beiden Bilder. In diesem Sinne
wird die Entropie als Registrierungsmafs genutzt, indem die Transformation gesucht
wird, welche die gemeinsame Entropie verringert. Entsprechend wird postuliert, dass
die optimale Transformation zur Registrierung der beiden Bilder gefunden ist, wenn

die Mutual Information maximiert ist.

Es seien also zwei Bilder A: Q C R? - R, B: Q C R? = R gegeben, die mittels
einer Transformation T}, (mit den Parametern «) so geometrisch in Ubereinstimmung

gebracht werden konnen, dass die Voxel p in Bild A mit der Intensitidt a den Voxeln
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(B)

Abbildung 3.8: Mutual Information: Grauwert-Histogramme eines mit sich selbst iiber-
lagerten MRT-Bilder, entnommen aus Pluim et al. (2003). (A) CT-(links) und MRT
(Mitte)-Bild. Rechts wird das gemeinsame Histogramm fiir beide Bilder dargestellt. Entlang
der Achsen des Histogramms sind die Grauwerte dargestellt (links nach rechts: CT, oben
nach unten: MRT). Das Histogramm entsteht zur Quantifizierung der Kombination der
Grauwerte. Fiir jede Paarung korrespondierender Punkte (x, y) wird der Eintrag im Histo-
gramm erhoht. (B) Grauwert-Histogramme zwischen einem MRT-Bild mit verschiedenen
Transformationen desselben Bildes. Links sind zwei zueinander registrierte Bilder dargestellt.
Da die Bilder identisch sind, liegen die korrespondierenden Grauwerte auf einer Diagonalen.
Bei den drei folgenden Bildern ist ein MR-Bild um 2, 5 und 10 Grad rotiert, woraus sich
die dargestellten Entropie-Darstellungen ergeben. Unterhalb der Bilder ist die Entropie
angegeben.

q = T, (p) des Bildes B mit den Intensitédten b entsprechen. Zuféllige Stichproben
aus A und B mit den Intensitéten a und b kénnen als direkte Verteilungen A und B

betrachtet werden, mit den entsprechenden Verteilungen pa(a), pp(b), pa,s(a,b).

Die Mutual Information (A, B) der Verteilungen A und B beschreibt den Grad
der Abhéngigkeit als Verhéltnis der gemeinsamen Verteilung p4 g(a,b) und den
Verteilungen im Fall vollstandiger Unabhéngigkeit pa(a) - pp(b) geméak:

I(A,B) = H(A) + H(B) — H(A, B) (3.11)

a,b
:ZpAB(a,b)logppAB( ) (3.12)

— NOBTIO

Der Term H(A, B) beschreibt die gemeinsame Entropie von A und B, was wie-
derum zeigt, dass mit einer Maximierung der Mutual Information eine Minimierung
der Entropie einhergeht (Hajnal et al., 2001). Das Verhéltnis pap(a, b) héngt von
der Transformation T, und somit von der Registrierung ab. Dabei findet sich eine
bestmogliche Ubereinstimmung der beiden Bilder A und B, wenn I(A, B) maximal
wird (Maes et al., 2015):
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a = arg max (A, B) (3.13)

= arg max I(A,T,[B]) (3.14)

Da es sich bei einer Bildregistrierung um kein korrekt-gestelltes Problem (engl.
well-posed problem, definiert durch Existenz, Eindeutigkeit und Stabilitdt einer
Losung) handelt, muss die Registrierung implizit oder explizit regularisiert wer-
den (Fischer und Modersitzki, 2008). Fir die erste Studie wurde entsprechend der
gegenwiértigen Studienlage (z.B. Oubel et al. (2010)) durch die Wahl eines auf
Basisfunktionen (B-Splines) basierenden Registrierungsverfahrens eine implizite
Regularisierung gewéhlt. Im Fall der zweiten Studie wurde durch die Wahl des
ANTs-Frameworks und des Ansatzes der symmetrischen Normalisierung (SyN) eine
Mischung aus impliziter und expliziter Regularisierung genutzt (Tustison und Avants,
2013).

Um die optimalen Registrierungsparameter zu finden, kénnen verschiedene Opti-
mierungsschemata angewendet werden, wie z.B. das Gradientenabstiegsverfahren,
das auch in dieser Arbeit genutzt wurde. Bei dem Gradientenabstiegsverfahren
handelt es sich um ein Verfahren zum Losen von Optimierungsproblemen. Dabei
wird der stationdre Punkt (Punkt, in dem die Ableitung der Funktion den Wert
Null hat) gesucht, indem man ausgehend vom Startwert entlang des Gradienten der
Funktion solange fortschreitet, bis das Minimum gefunden wird. Es ist notwendig,
fiir die Methode die Schrittlinge zu bestimmen, da diese einen bedeutenden Einfluss
auf die Effizienz des Losungsvorganges hat (fiir weitere Informationen s. Nocedal
und Wright (1999)).

3.3 Numerische Stromungssimulation

Die Ruptur von Aneurysmen ist (unter anderem) durch die anliegende himodynami-
sche Belastung und mechanische Belastbarkeit der Gefafiwand bedingt. Entsprechend
ware eine direkte Bestimmung der mechanischen Stérke und vorliegenden hdmodyna-
mischen Situation der plausibelste Schritt, um eine zuverléssige Risikoabschétzung
vornehmen koénnen. Eine direkte Messung — sowohl der mechanischen als auch der
fluiddynamischen — Parameter gestaltet sich jedoch ohne einen invasiven chirurgi-
schen Eingriff schwierig. Durch die Nutzung numerischer Stromungssimulationen
(engl. computational fluid dynamics, CFD) wird diese Problematik umgangen, indem
hierzu eine Methodik implementiert wird, die bereits in diversen Bereichen — von
der Optimierung des Luftwiderstandes bei Fahrzeuggeometrien bis hin zu Vulkan-
ausbriichen — erfolgreich eingesetzt wird (Herwig, 2006). Die Nutzung numerischer
Stromungssimulationen kénnte daher auch im Bereich der aneurysmalen Risikoab-

schitzung sehr erfolgversprechend sein und wurde bereits in zahlreichen Studien
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eingesetzt (Liang et al., 2018).

Grundsétzlich basieren CFD-Methoden (im Fall komplexer Strukturen) auf der
strategischen Aufteilung der Fluid- und Festkorperdoménen in kleine Zellen (z.B.
Tetraeder, Hexaeder, etc.). Die physikalischen Gleichungen, die genutzt werden,
um die physikalischen Zusténde eines einzelnen Elements zu bestimmen, dienen
dann wiederum dazu, Randbedingungen fiir die umliegenden Elemente zu definieren.
Auf diese Art kann, durch geeignete Koppelung aller Elemente, ein Gesamtbild der
Fluidmechanik erzeugt werden. Es ist folglich unschwer vorstellbar, dass die Qualitat
der produzierten Ergebnisse von einer Vielzahl von Faktoren abhéngt, angefangen
von der gewahlten Grofe der Elemente, den initial gewahlten Randbedingungen,
gewahlten Losungsstrategien, bis hin zu (im Fall zeitabhéngiger Simulationen) der

Grofse der Zeitschritte zwischen jeder Berechnung.

Fiir eine typische Stromungssimulation, bei der das Fluid an einem Punkt ein-
stromt (Einlass) und an einem anderen wieder ausstromt (Auslass), sind vor allem
drei Bedingungen relevant: Die Stromungsgeschwindigkeit am Einlass, der Wider-
stand beim Ausstromen und das Verhalten des Fluid in Wandnéhe. Das Verhalten in
Wandnédhe wird mittels der sog. Haftbedingung oder No-Slip-Bedingung modelliert.
Diese besagt, dass die Fluidteilchen in unmittelbarer Wandnéhe keine tangentiale
Relativgeschwindigkeit zur Wand aufweisen. Dieses Verhalten wird durch die rei-
bungsbedingte Interaktion der Fluidteilchen mit der Wand verursacht, sodass in

unmittelbarer Wandnéhe eine Relativgeschwindigkeit des Fluids von null vorliegt.

Die mathematische Beschreibung der stromungsmechanischen Eigenschaften
erfolgt mittels der Navier-Stokes-Gleichungen, bei denen es sich um nicht-lineare
partielle Differentialgleichungen zweiter Ordnung handelt, mit deren Hilfe die gesamte
Vielfalt der Fluiddynamik beschrieben werden kann (Hoskins et al., 2017). So haben
die Gleichungen sowohl fiir laminare als auch turbulente Stromung Giiltigkeit. Ein
intuitives Versténdnis fiir Gleichung 3.16 ldsst sich aufbauen, wenn man sich die
Verwandtschaft mit dem zweiten Newtonschen Gesetz (F' = m - a) vor Augen fiihrt,
wie auch die Beschriftungen der Formel nahelegen. Das Gleichungssystem ergibt

sich fiir den Fall eines inkompressiblen Fluids zu:

V-id=0 (3.15)
Druckgradient Innere Krafte Externe Krafte
ou . N ~ =~ e 5 N - D
p | =+@-Vyu|=- Vp + uVud + pF (3.16)
~— ot
Masse Kraft

Beschleunigung

Dabei ist p die Dichte, u die Geschwindigkeit des Fluides, p der statische Druck
in der Fliissigkeit und ¢ die Zeit. Gleichung 3.15 ist die sog. Kontinuitatsgleichung
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und beschreibt die Massenerhaltung im betrachteten System.

Eine exakte analytische Losung fiir die Navier-Stokes-Gleichungen kann nur in
Spezialfdllen wie beispielsweise einem Fluss entlang einer unendlichen Ebene be-
stimmt werden. Fiir komplexere Szenarien bieten numerische Verfahren ein Grundge-
riist, um die Stromungssituation wie etwa die in dieser Arbeit behandelte Stromungs-
situation in spezifischen Aneurysmen-Strukturen zu berechnen. Es existieren mehrere
Methoden, um die Navier-Stokes-Gleichungen zu 16sen: Die Finite-Elemente-Methode
(FEM), die Finite-Differenzen-Methoden (FDM), die Randelementmethoden (engl.
Boundary element method, BEM) und die Finite-Volumen-Methode (FVM) (Massey
und Ward-Smith, 2018).

In dieser Arbeit wurde auf die Finite-Elemente-Methode zuriickgegriffen. Die
Grundlage dieses Verfahrens bildet ein sogenanntes Gitter (engl. Mesh), das das
Computer-Aided-Design Modell (CAD) in kleine, endliche, geometrisch dhnliche
Elements unterteilt (rdumliche Diskretisierung, s. Abschnitt 6.2.1.2). Im néchsten
Schritt werden die partiellen Differentialgleichungen (PDE, engl. partial differential
equation), die die stromungsmechanischen Eigenschaften mathematisch beschreiben
fiir jedes Element formuliert. Hierfiir werden die PDEs an jedem Knotenpunkt, die
mit den Elementen assoziiert sind, approximativ durch eine lineare Kombination von
Basis-Funktionen beschrieben (s. Abb. 3.9), sodass sich bei Zusammensetzung aller
Gleichungen fiir alle Knotenpunkte ein Gleichungssystem ergibt, das die vorliegende
Physik durch einen Satz von Gleichungen beschreibt. Dieses Gleichungssystem wird
iterativ gelost. Hierfiir wird das Gitter durch die Randbedingungen initialisiert
und iterativ Losungen fiir das Gleichungssystem berechnet, bis die Differenz der
Ergebnisse zwischen zwei Iterationen unter dem Residuum liegt. Sobald dies eintritt
gilt die Simulation als konvergiert. Im Fall einer zeitabhéngigen Simulation wird
der folgende Zeitschritt durch die Ergebnisse des zuvor berechneten Zeitschrittes
initialisiert (zeitliche Diskretisierung) (Massey und Ward-Smith, 2018).

3.3.1 Fluid-Struktur-Kopplung

Durch die Simulation eines instationdren, pulsierenden Flusses ergeben sich in dem
betrachteten Volumen Druckédnderungen, die zu einer Verformung der Gefiafsbegren-
zungen fiithren kénnen. Diese Interaktion zwischen deformierbaren Strukturen und
dem stromenden Fluid wird durch die Fluid-Struktur-Kopplung simuliert (Valencia
et al., 2008a). Die Kopplung kann in zwei Arten unterteilt werden — die Ein-Wege-
Kopplung (engl. one-way coupled) oder bidirektionale Kopplung (engl. fully coupled).
Bei der Ein-Wege-Kopplung wird davon ausgegangen, dass die Deformation der
Strukturen nur sehr gering ist und sich der Volumenstrom nur in sehr geringem
Ausmafs dndert. Die bidirektionale Kopplung dagegen berticksichtigt die gegenseitige
Beeinflussung von Stréomung und Deformation: Durch die wirkenden stréomungsme-

chanischen Krafte auf Oberflache des Festkorpers kommt es zu einer Deformation.
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——  Wahre L6sung
—— Naherung

Basis-Funktion

Knotenpunkte Elemente

Abbildung 3.9: Prinzip der Finiten-Elemente-Methode am Beispiel eines 1D Elements:
Schematische Darstellung der linearen Diskretisierung des Bereichs in Elementen und
Knoten. Die wahre Losung wird als kontinuierliche Funktion (rote Linie) dargestellt und
die Naherungslosung als abschnittsweise definiertes Polynom (blaue Linie) beschrieben.

Diese Verformung wiederum fiihrt zu einer Anderung der Strémungssituation. In
dieser Arbeit wurde eine bidirektionale Kopplung gewahlt, da die Deformationen im
Verhéltnis zu der geometrischen Grofie des Fluidraums relevant ist und somit eine

Interaktion zwischen Fluid und Struktur zu erwarten ist.

Um die Strukturmechanik und die Strémungsmechanik miteinander zu koppeln,
miissen mehrere Problembereiche behandelt werden. Zunéchst geht mit der Ver-
formung des Festkorpers eine Anderung des Stromungsgebietes einher, was eine
Aktualisierung der rdumlichen Diskretisierung notwendig macht. Bei kleinen Verfor-
mungen besteht die Moglichkeit, lediglich die Gitterpunkte zu verschieben, wobei
hier jedoch durch die damit einhergehende Volumenénderung, die stromungsmechani-
schen Gleichungen (unter Beriicksichtigung der Geometrieerhaltung (Demirdzi¢ und
Peri¢, 1988)) an das neue Gitter angepasst werden muss. Im Falle grofier Bewegungen
der Festkorperdoméne werden Ansétze zur Gittererzeugung genutzt, bei denen sich
Teile des Gitters mit dem Objekt mitbewegen (siehe hierzu Moving-Meshes, z.B.
Huang und Russell (2011)). Um die Kopplung zwischen den stromungsmechanischen
und strukturmechanischen Gleichungen umzusetzen, werden die Gleichungen iterativ
innerhalb eines Zeitschrittes berechnet (segregierter Ansatz): Zundchst werden die
stromungsmechanischen Gleichungen gelost und darauffolgend im selben Zeitschritt
die Gleichungen der Strukturmechanik. Nachdem das Gitter entsprechend der an-
liegenden Krafte angepasst wurde, wird zum néchsten Zeitschritt iibergegangen
und dieses Verfahren dort wiederholt. Dies steht im Gegensatz zu dem sogenannten

monolithischen Ansatz, bei dem das Gleichungssystem der Stromung- und Struktur-
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mechanik in eine einzige Losungsmatrix iiberfithrt und in einem einzelnen Schritt
berechnet wird. Dieser Ansatz konvergiert zwar tendenziell schneller und mit weniger
Iterationen, ist jedoch mit deutlich hoheren Anforderungen hinsichtlich des notwen-
digen zur Verfiigung stehenden Arbeitsspeichers verbunden. In dieser Arbeit wurde

aufgrund der Limitationen des Arbeitsspeichers die segregierte Methode genutzt.

3.3.2 Das Problem der Annahme laminarer Strémung

In zahlreichen Studien, welche die numerische Stromungssimulation von Aneurysmen
betrachten, wird von einer laminaren Stromung (Stromung, bei der die Fliissigkeits-
schichten ohne nennenswerte Mischvorgénge glatt iibereinander fliefen) ausgegangen
(z.B. Valencia et al. (2008b)). Die grundsétzliche Annahme, dass der Blutfluss im
menschlichen Blutsystem laminar verlduft, ist von einem evolutiondren Standpunkt
aus durchaus plausibel, da turbulente Strémungen mit einer erhéhten Reibung und
damit energetisch weniger effizient als laminare Stromungen sind (Evju und Mardal,
2015). Dartiber hinaus, wie im Abschnitt 2.2.1 ausgefiihrt wurde, ist eine laminare
Stromung notwendig fiir eine gesunde, entziindungsfreie Gefaffwand (Wasserman und
Topper, 2004). Lediglich bei groken herznahen Gefifen (z.B. Aortenbogen) kommt
es durch die hohen Strémungsgeschwindigkeiten zu turbulenten Stréomungen. Jedoch
sind aneurysmale Strukturen mit Geféfiverengungen, -erweiterungen, etc. verbunden.
Daher kénnte es, trotz der verhéltnisméfbig geringen Geschwindigkeiten in zerebralen
Strukturen aufgrund ihrer geometrischen Eigenschaften, zu einem gestorten oder
sogar turbulenten Fliissigkeitsstrom kommen. Zur Beurteilung, ob eine laminare oder
turbulente Stromung vorliegt, wird iiblicherweise die Reynolds-Zahl herangezogen,

die das Verhéltnis zwischen Tragheitskraften und viskoser Reibung widerspiegelt:

pud
o

Re (3.17)

Dabei ist p die Dichte, u die Stromungsgeschwindigkeit, d die charakteristische
Lénge und 7 die dynamische Viskositét. Typischerweise ist eine turbulente Stro-
mung mit einer Reynolds-Zahl oberhalb von 4000 assoziiert (s. Abb. 3.10). Dabei
muss jedoch beriicksichtigt werden, dass diese genutzten Schwellwerte auf Experi-
menten eines stationdren Volumenstroms in einer geraden Rohre basieren (Herwig,
2006). Die geometrischen Bedingungen innerhalb des vaskuldren Systems, das durch
Windungen geprégt ist, und auch der pulsatile Fluss, der durch das Schlagen des
Herzens hervorrufen wird, weichen von diesen Voraussetzungen ab. Dariiber hinaus
beschreibt die Reynolds-Zahl, wie der Abbildung 3.10 zu entnehmen ist, keinen
harten Schwellwert, der die Stromungscharakteristika binér in laminar oder turbulent
einteilt. Vielmehr gibt es einen Ubergangsbereich, in dem zeitlich variable turbulente
Stromungen auftreten konnen, die im weiteren raumlichen und zeitlichen Verlauf je-
doch wieder dissipieren, sodass sich wieder eine laminare Strémung einstellt. Hieraus

ergibt sich die Problematik, dass nur schwierig vorhergesagt werden kann, wann
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und unter welcher Bedingungen sich eine Ubergangsstromung oder, ausgehend von
dieser, eine turbulente Stromung einstellt. Eine Ubergangsstromung kénnte jedoch
ab Reynolds-Zahlen von ca. 2300 vorliegen (Mollicone et al., 2017).

Uoo AY u(y)
—>
— g
— 7
> /;—> —>
X

Re ~ 2300 Re ~ 4000

Laminar Ubergang Turbulent

Abbildung 3.10: Klassifikation von Stromungsbedingungen.

Das Vorliegen turbulenter oder Ubergangsstromungen in intrakraniellen Gefifien
wird durch einige Beobachtungen gestiitzt: Ferguson (1970) fithrte Untersuchungen
mit Glas-Phantomen durch, die entsprechend der Form von Aneurysmen gefertigt
wurden und bei denen durch Farbemittel die Stromungsverhéltnisse sichtbar gemacht
wurden. Hierbei konnte er bereits bei verhdltnisméfkig geringen Reynolds-Zahlen
(Re = 400 + 10) turbulente Stromungsverhéltnisse beobachten. Um auch in-vivo
turbulente Stromungsverhéltnisse nachzuweisen, wurden die Stromungsgerausche
des Blutes aufgenommen. Dieses Verfahren ist im klinischen Alltag bereits etabliert
und wird beispielsweise im Falle des sog. Nonnensausen genutzt. Hierbei handelt es
sich um tieffrequente Stromungsgerdusche in den Jugularvenen (Pschyrembel, 2014).
Diese treten urséchlich durch eine Andmie auf, die mit einer verringerten Viskositét
des Blutes einhergeht, somit zu einer hoheren Reynolds-Zahl (vergl. Gleichung 3.17)
und folglich zu einer turbulenteren Strémung fithrt. In dhnlicher Weise wurden auf
Basis der Stromungsgerdusche auch die Stréomungsverhéltnisse in Aneurysmen un-
tersucht: Hierfiir wurde ein Phono-Katheter genutzt, mit dessen Hilfe die Gerdusche
der lokal vorliegenden Stromung aufgenommen werden konnten. Hier konnten bei
einem Grofteil der Patienten Strémungsgeréusche aufgenommen werden, die auf das
Vorliegen turbulenter Stromungen hinweisen. Diese Gerdusche wurden auch schon
bei deutlich geringeren Reynolds-Zahlen gemessen (Re > 500), was darauf hindeutet,
dass Ubergangsstromungen bereits vor dem hiufig genutzten Standardwert von
Rejir = 2300 auftreten (Ferguson, 1970).

Die numerische Modellierung von Turbulenz ist jedoch mit sehr hohen rechen-
technischen Kosten verbunden. Die verwendete direkte numerische Simulation (DNS)
nutzt sehr fein aufgeloste rdumliche Gitter und sehr kleine Zeitschritte, um die
Turbulenzen auflésen zu kénnen. Um den Rechenaufwand zu verringern, stehen
verschiedene Turbulenzmodelle zur Verfiigung (k-Modell, k-¢-Modell, k-e-Modell, k-
w-Modell), jedoch ist die Wahl des richtigen Turbulenzmodells nicht trivial und wird
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h&ufig durch umfangreiche Tests begleitet. In der Folge haben die meisten Arbeiten in
diesem Feld auf eine Betrachtung der Turbulenzmodellierung verzichtet und sind von
einem grundsétzlich laminaren Fluss ausgegangen. Da sich die umgesetzte Flussmo-
dellierung vornehmlich auf die Einfliisse der gewahlten Randbedingungen fokussiert,
wurde der Aspekt der Turbulenzmodellierung auch in dieser Arbeit ausgespart. Eine
tiefgehende Betrachtung der vorliegenden Turbulenzen, Wahl von und Abwagung
zwischen verschiedenen Turbulenzmodellen, sowie Bestimmung des Einflusses der

Turbulenzmodellierung wére zulasten der anderen Teilstudien gegangen.

3.3.3 Modellierung des Blutflusses

Bei Blut handelt es sich um eine Suspension aus festen (Blutzellen, Blutplattchen)
und fliissigen (Plasma) Bestandteilen. Blut ist daher eine Nicht-Newtonsche Fliis-
sigkeit, was bedeutet, dass die Viskositédt nicht konstant ist, sondern sie sich z.B.
in Abhéngigkeit der Blutzusammensetzung (z.B. der Hamatokrit-Konzentration)
und Schergeschwindigkeit dndern kann. Abbildung 3.11A stellt die Viskositét in Ab-
héngigkeit des Gefafsdurchmessers und der Hamatokrit-Konzentration dar, wihrend
Abbildung 3.11B die Viskositét in Abhéngigkeit der Scherrate im Vergleich zwischen
verschiedenen Modellen abbildet. Die in der vorliegenden Arbeit analysierten Struk-
turen haben einen Gefiafidurchmesser im Bereich von 4 mm und liegen hinsichtlich
der Scherrate in einem Bereich von ca. 1000 % Folglich geht aus beiden Grafiken
hervor, dass sich die Viskositat von Blut in dem fiir diese Arbeit interessanten Bereich
(hinsichtlich Geometrie und Geschwindigkeit) in einem konstanten Wertebereich
befindet.

0.1

Newtonsches Modell
— Carreau Modell
— Power-law Modell
4
3
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s 2
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] 2
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Arteriolen
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Scherrate (1/s)
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Abbildung 3.11: Eigenschaften der Viskositit von Blut. (A) Viskositéit in Abhéngigkeit
des Gefafidurchmessers, angelehnt an Furlani und Ng (2006) und Pries et al. (1996).
Bei geringeren Geféfidurchmessern ist das Nicht-Newtonsche Verhalten von Blut stérker
ausgeprigt. Die Abnahme der Viskositét in diesem Bereich ist auf den Fahrseus-Lindqvist
Effekt zuriickzufiihren, der auf der Verformbarkeit der Blutkdrperchen basiert. (B) Vergleich
der Viskositat in Abhéngigkeit der Scherrate mit Newtonschen und Nicht-Newtonschen
Modellen, angelehnt an Baratchi et al. (2017).
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Ab einem Gefafsdurchmesser von ca. 0,1 mm bleibt die Viskositdt konstant.
Ein dhnlicher Zusammenhang findet sich auch in Abbildung 3.11B: Hier wird
die Modellierung des Fluides durch das Potenzgesetz (engl. power law model:
= po - A", mit der Viskositét p, pg Viskositit bei einer Scherrate vom Wert
0, 4 Schergeschwindigkeit und der Fliefexponent n = 0,6) und Carreau Model
(1t = oo + (p0 — Hoo)[1 + ()\ﬁ)Q]nT_l, mit der Viskositét bei einer Scherrate vom
Wert 0 (1), der Viskositét mit einer unendlichen Scherrate fioo, der Zeitkonstanten

A = 3,313s und n = 0, 3568) mit dem Newtonschen Modell verglichen.

Betrachtet man den Wertebereich, der fiir eine Scherrate kleiner arterieller Geféafe
typisch ist (eine ungefdhre Scherrate von ca. ¥ = 1000 1/s), findet sich auch hier,
dass das Newtonsche Modell mit einer konstanten Viskositat von p = 0,0035 Pa - s
in diesem Bereich die Viskositédt des Blutes hinreichend gut wiedergibt. Aneurys-
male Strukturen konnten hier in gewisser Weise Sonderfille sein, da durch die
Raumforderung und geringe Flussgeschwindigkeit innerhalb des Aneurysmas mit
Abweichungen der Viskositdtswerte vom Newtonschen Modell gerechnet werden
konnte. Dahingehende Untersuchungen (z.B. Basombrio et al. (2002)) haben jedoch
keine eindeutigen Effekte gefunden und vergleichende Studien, die hdmodynamische
Simulationen mit Newtonschen oder Nicht-Newtonschen Blutmodellen durchgefiihrt
haben, berichteten eine gute Ubereinstimmung der berechneten Geschwindigkeits-
felder. So berichteten Jiang et al. (2011) eine starke Korrelation hinsichtlich der
berechneten WSS in Simulationen, die mit Newtonschen bzw. Nicht-Newtonschen
Modellen durchgefiihrt wurden (lineare Korrelation von 0,95). Evju und Mardal
(2015) fanden eine Abweichung von weniger als 4% der berechneten maximalen WSS.
Da auch keine starken Anderungen in der Temperatur zu erwarten sind (unter der
Annahme, dass Menschen homoiotherm sind), kann der Einfluss der Temperatur
auf die Viskositéit vernachléssigt werden. Entsprechend der obigen Ausfithrungen
wurde in dieser Arbeit Blut als ein Newtonsches Fluid und mit konstanter Viskositét
betrachtet.
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Kapitel 4

Studie 1: Ungenauigkeiten bei der
Deformationsabschatzung statischer

Strukturen

Die folgenden Ausfiihrungen basieren auf Schetelig et al. (2018b).

Die Motivation, die wahrend des Herzzyklus auftretende Wandbewegung von
malformierten Geféaflen ndher zu untersuchen, ergibt sich bei dem Versuch, die

folgenden Fragen vertiefend zu beantworten:
1. Aus welchen Griinden entsteht ein Aneurysma?

2. Welche Faktoren bestimmen, wie sich ein Aneurysma weiter entwickelt, sobald

es entstanden ist?
3. Wie hoch ist das Risiko der Ruptur bei einem gegebenem Aneurysma?

Wie in den vorherigen Kapiteln bereits geschildert, ist die Beschreibung der Initia-
tion, Pathogenese und Prognose von Aneurysmen dufserst schwierig und kontrovers
diskutiert. Zwar geben Grofe und Lokalisation des Aneurysmas eine starke Indikation
hinsichtlich des Rupturrisikos, sind jedoch nicht hinreichend, um eine moglicherweise
bevorstehende Ruptur bei kleinen Aneurysmen zuverléssig vorhersagen zu kénnen.
An dieser Stelle konnte die Wandbewegung der Aneurysmenstrukturen ein weiterer
Faktor sein, der die Pradiktion valider gestalten konnten. Studien haben aufgezeigt,
dass lokale Variationen der Steifigkeit der Gefiafiwand sowie Variationen der Gefafdi-
cke mit lokalen Spannungs-Konzentrationen und Verédnderungen in der geometrischen
Form des Aneurysmas verbunden sind (Challa und Han, 2007). Eine inhomogene
Verteilung der Materialeigenschaften in der Wand fithrt wahrscheinlich auch zu
einer inhomogenen Wandbewegung wéhrend der pulsatilen Druckschwankungen des
Herzzyklus. Auf diese Weise wére es moglich, Schwachstellen in der Gefafswand durch
Analyse der Wandbewegung zu identifizieren und somit einen weiteren Anhalts-

punkt fiir die genaue Bestimmung eines Rupturrisikos zu erhalten. Dariiber hinaus
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kénnte die Kenntnis der genauen Wandbewegung als Randbedingung fiir nume-

rische Fluidsimulationen und somit der Validierung biomechanischer Modelle dienen.

Dass ein Zusammenhang zwischen der Wandbewegung und Ruptur von Aneurys-
men bestehen kénnte, wurde bereits Ende des 20. Jh. postuliert: Meyer et al. (1993)
bestimmten die durch die iiber den Herzzyklus hinweg auftretenden geometrischen
Verformungen der Gefafswand unter Nutzung von PC-MRA Daten (n=16). Hierbei
fanden sie einen quantitativen Unterschied zwischen ruptierten und nicht-ruptierten
Aneurysmen hinsichtlich der Stérke der auftretenden Deformation: Die Volumenén-
derung belief sich bei ruptierten Aneurysmen auf 51% =+ 10%, bei nicht-ruptierten
Aneurysmen dagegen auf 17,6% + 8,9%. Die Abschitzung der Volumen(-dnderung)
der Aneurysmen beruhte in dieser Studie auf manuellen Messungen von Durchmes-
sern entlang der x-, y- und z-Bildachsen und einer angenommenen grundsétzlich
sphérischen Geometrie der Aneurysmen. Aufgrund dieser verhéltnisméRig einfachen
Methodik, die auch potentiell auftretende Unsicherheiten (z.B. Bildartefakte oder
die relativ geringe Anzahl von Datensétzen, n = 16) vernachléssigt, ist also bei der
Interpretation der Ergebnisse hinsichtlich der numerischen Werte Vorsicht geboten

(Vanrossomme et al., 2015).

Dennoch konnten auch Hayakawa et al. (2005) und Ishida et al. (2005) Be-
wegungen der Aneurysmenwand und, spezifischer, sogenannter Blebs (sekundére
Ausstiilpungen auf dem Aneurysma selbst, s. Abbildung 2.3) in 4D-CTA-Daten
beobachten. Bei chirurgischen Eingriffen konnten die in den Bilddaten bestimmten
Orte grofser Wandbewegung sogar als Lokalisation der Ruptur fiir zwei Patienten
(Hayakawa et al., 2011) bestétigt werden. Ishida et al. (2005) konnte dies ebenfalls
fiir pulsierende Blebs bestétigen. Dariiber hinaus konnte auch bei ruptierten Aneu-
rysmen eine grundsétzlich starkere Pulsation beobachtet werden (Hayakawa et al.,
2011).

Diese Beobachtungen untermauerten zunéchst die frithen Ergebnisse von Mey-
er et al. (1993) und den postulierten Zusammenhang zwischen Wandbewegung
und Ruptur von Aneurysmen qualitativ. Jedoch basierten zu diesem Zeitpunkt
die Ergebnisse der Studien weitestgehend nur auf einer visuellen Beurteilung der
Wandbewegung. Als natiirlichen néchsten Schritt versuchten zahlreiche Studien, die
Pulsationsbewegung mit bildbasierten Methoden quantitativ abzuschétzen. Tabelle
4.1 gibt in Anlehnung an Vanrossomme et al. (2015) einen Uberblick iiber die in
diesem Kontext durchgefithrten Studien, wobei auch die verwendeten Bilddaten
und genutzten methodischen Ansétze zur Quantifizierung der Wandbewegung, die
im Mittelpunkt der jeweiligen Arbeit stehen, aufgefiihrt sind. Wie aus Tabelle 4.1
ersichtlich wird, wurden als Grundlage der meisten Studien in-vivo-Daten, die mit
den typischen bildgebenden Verfahren PC MRT/MRA, 4D-CTA und DSA aufge-

nommen wurden, genutzt. Hinsichtlich der Bildanalyse dominieren zwei Ansétze
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Tabelle 4.1: Durchgefiihrte Studien hinsichtlich Detektion/Quantifizierung der Wandbewe-
gung (WB) in Patienten-Bilddaten. Die Studien sind chronologisch geordnet. Angegebene
Auflésung bezieht sich auf die rdumliche Auflésung der rekonstruierten Daten. WBD:
Wandbewegungsdetektion; sofern Werte angegeben sind beziehen sich diese auf die Haufig-
keit der beobachteten Wandbewegung. WBQ, Wandbewegungsquantifizierung. PC-MRA:
Phasen-Kontrast MR Angiographie; CTA: CT Angiographie; DSA: Digitale Subtraktions-
angiographie; 3DRA: Rotationsangiographie; PD-US: Power Doppler Ultraschall.

Bildgebungs- Réumliche Methodik
Autoren Modalitét Auflésung WBD WBQ
Meyer et al. (1993) PC-MRA unklar 15/16 1.0-1.5 mm® manuell
Wardlaw und Cannon (1996) PD-US unklar ja 53%2) manuell
Kato et al. (2004) 4D-CTA unklar 10/15 nein unklar
Hayakawa et al. (2005) 4D-CTA unklar 4/23 nein visuelle Priifung
Ishida et al. (2005) 4D-CTA unklar 13/34 nein visuelle Priifung
Dempere-Marco et al. (2006) DSA unklar 2/3 ja Registrierung
Oubel et al. (2007) DSA unklar 4/4 0.5 mm Registrierung
Karmonik et al. (2009) 2D PC-MRI 0.625 mm 7/7  0.15 mm (range:  halbautomatisch,

0.04-0.31 mm)®  Schwellwert basiert

Oubel et al. (2010) DSA 0.07-0.28 mm  10/18 0.0-0.29 mm Registrierung
Hayakawa et al. (2011) 4D-CTA unklar 24/65 nein visuelle Priifung
Zhang et al. (2011) 3DRA 0.154 mm 1/2 ja Registrierung
Kuroda et al. (2012) 4D-CTA 0.25-0.5 mm ja 5.40%+4.17%®  Schwellwert basiert
Firouzian et al. (2013) 4D-CTA 0.23 mm 19/19  0.1740.10 mm® Registrierung
Hayakawa et al. (2013) 4D-CTA 0.5 mm 20/56 nein visuelle Priifung
Ilies et al. (2016) 4D-CTA 0.39 mm ja ja halbautomatisch,

Schwellwert basiert

) angegeben als Grofendnderung des ruptierten Aneurysmas in mind. einer rdumlichen Dimension.

@ Durchschnittliche VergroRerung der Querschnittsfliche des Aneurysmas zwischen Diastole und Systole.
®) Durchschnittliche Wandverformung, ausgewertet in 2D Schichten.

) Herzzyklus bedingte Volumeniinderungen.

() Anderungen des Durchmessers vom Aneurysma.

zur Quantifizierung der Wandbewegung: schwellwert- und registrierungsbasierte
Methoden. Schwellwertverfahren beziehen sich hier hauptséchlich auf die Segmentie-
rung des Gefiafisystems und die zu extrahierenden Gefafstrukturen unter Nutzung
fest gewdhlter Schwellwerte der vorliegenden Grauwerte. Die hierfiir genutzten Fin-
stellungen fiir Helligkeit und Kontrast zur visuellen Bestimmung des jeweiligen
Schwellwerts werden in der Regel manuell gewéhlt. Die resultierenden segmentierten
Strukturen werden dann zur Berechnung von zeitlichen Volumenédnderungen oder
weiteren Analysen verwendet (Karmonik et al., 2009; Kuroda et al., 2012; Illies
et al., 2016).

Ein solches Vorgehen ist jedoch, insbesondere bei einer manuellen und individuel-
len Auswahl von Schwellenwerten, stark abhéngig vom jeweiligen Anwender, was zu
einer grundsétzlichen Unsicherheit fiihrt. Dariiber hinaus werden Intensitétsschwan-
kungen aufgrund von Anderungen der Blutgeschwindigkeit oder des Einstroms von
Kontrastmittel (in Abhéngigkeit der genutzten Bildgebungsmodalitét) in aller Regel
nicht explizit beriicksichtigt, was bei der Quantifizierung der Deformationen, na-
mentlich kardialzyklusbedingten Wandbewegungen, zu zusétzlichen Unsicherheiten
fithrt (Schetelig et al., 2016, 2017). Die registrierungsbasierte Quantifizierung der
Wandbewegung zerebraler Aneurysmen wurde von Oubel et al. (2007) initiiert. Das
zugrundeliegende Vorgehen besteht in der Anwendung einer nicht-linearen Registrie-

rung zwischen einem vordefinierten Referenzbild (z.B. dem ersten aufgenommenen
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Frame) und den verbleibenden Frames (Templatebild) der jeweiligen zeitlichen
Bildsequenz. Dabei wird davon ausgegangen, dass die berechneten Deformationsfel-
der zwischen den Frames die Wandbewegung in Bezug auf den Referenzzeitpunkt
akkurat wiedergeben. Oubel et al. (2007, 2010) berechneten auf der Basis von
hochauflésenden DSA Daten Deformationsfelder, um automatisch Landmarken zu
propagieren, die manuell im Referenzbild an der Geféfswand platziert wurden. Die
Bewegung der Gefaflwand iiber den Herzzyklus wird dann durch die Berechnung
der euklidischen Absténde zwischen den urspriinglichen und propagierten Landmar-
kenpositionen quantifiziert. Eine &hnliche Anwendung nicht-linearer Registrierung
zur Quantifizierung der herzzyklusbezogenen Wandbewegung wurde auch fiir 4D-
CTA berichtet (Firouzian et al., 2011). Da jedoch die angewandten nicht-linearen
Registrierungsansétze intensitétsbasiert sind, sind sie (je nach Abbildungsmodalitét)
empfindlich gegeniiber Inhomogenitéten der Kontrastmittelverteilung (Oubel et al.,
2010), Einstrom von Kontrastmittel beziehungsweise Anderungen der Strémungs-
geschwindigkeit sowie Bildrauschen. Ohne eine angemessene Quantifizierung der
aufgefiihrten Unsicherheiten ist die Interpretation der berechneten Deformations-

felder und daraus abgeleiteten Grofen nur eingeschrénkt interpretierbar und nutzbar.

Um diese Unsicherheiten und die Genauigkeit der (semi-)automatischen Quantifi-
zierung der Deformation zu untersuchen, miissen in der Regel Untersuchungen auf Ba-
sis von Phantomdaten durchgefiihrt werden, da keine Ground-Truth-Informationen
fiir in-vivo-Daten hinsichtlich der auftretenden Wandverformung vorliegen. So simu-
lierten Firouzian et al. (2013) und Zhang et al. (2011) Bildsequenzen und schitzten
damit die Unsicherheiten der registrierungsbasierten Quantifizierung der kardialzy-
klusbedingten Aneurysmen-Volumenanderung auf etwa 4% bzw. weniger als 10%.
Solche In-Silico-Phantome (via Computersimulation) vereinfachen natiirlicherwei-
se jedoch Details des Abbildungsprozesses sowie die dabei auftretenden Effekte
(Systemrauschen, potentielle Artefakte, etc.). In diesem Zusammenhang erhéhen
Hardware-Phantome (auch in-vitro-Phantome genannt (Zhang et al., 2011)) die
Zuverlassigkeit, indem sie die vorliegenden physikalischen Verhéltnisse nachbilden.
Yaghmai et al. (2007), Umeda et al. (2011) und Zhang et al. (2011) konstruier-
ten beispielsweise Stromungsphantome, die es ermdglichten, die Durchfiihrbarkeit
der Quantifizierung der Wandbewegung mittels 4D-CTA und DSA zu analysieren.
Ahnlich wie bei den zuvor erwihnten in-vivo-Studien sind jedoch auch fiir diese
Phantome keine genauen Aneurysmen-Verformungsdaten bekannt oder berichtet;
somit wurde die Machbarkeit zwar qualitativ nachgewiesen, aber es bestehen Un-
sicherheiten beziiglich der exakten Quantifizierung der Wandbewegung. Dieser in
fritheren Studien auftretende Mangel stellt die Motivation fiir die vorliegende Studie
dar. Die zu priifende Hypothese fiir die gegenwértige Studie ist, dass der Einstrom
von Kontrastmittel durch die Intensitdtserhohung innerhalb der Gefafistrukturen
moglicherweise als eine Verformung der Strukturen interpretiert werden koénnte. Zum

Testen dieser Hypothese soll ein Flussphantom entworfen werden, das keine Defor-
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mation bei Belastung zeigt, sodass alle moglicherweise quantifizierte Deformation

auf den Einstrom von Kontrastmittel zuriickgefiithrt werden kann.

Fiir diese Studie stellen sich also folgende Ziele:

1. Die Erstellung eines nicht-deformativen Flussphantoms, das die Stromungssi-

tuation in einem intrakraniellen Aneurysma nachbildet und

2. eine Datenerhebung in allen in diesem Kontext relevanten Bildgebungsmodali-

taten erlaubt.

3. Die Entwicklung einer Methodik, die es ermdoglicht, eine scheinbar auftretende

Deformation zu quantifizieren und aufzuwerten.

On the (in)accuracy of automated quantification of cerebral aneurysm pulsatile deformation

Prototype design 1 Deformation estimation

Non-deformative flow phantom

<h @

Flow phantom structures
ater e . :
tagent . - .
cr -
Measurement setup ( a : :
' i=n . i=n
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Abbildung 4.1: Visuelle Zusammenfassung der Studie. Das entworfene und hergestellte
Flussphantom wird mittels mehrerer (im Kontext der Thematik zerebraler Aneurysmen
iiblicher) Bildgebungsmodalitdten vermessen. Die produzierten Bilddaten werden daraufhin
mittels eines registrierungsbasierten Ansatzes zur Abschitzung der vermeintlich auftretenden
Deformation analysiert.

4.1 Methodik

4.1.1 Umsetzung des Flussphantoms

Zur ndheren Untersuchung der im vorigen Abschnitt vorgestellten Untersuchungs-
gegenstinde, bieten sich Flussphantome im Besonderen an. Das Ziel von Fluss-
phantomen besteht darin, Teile des kardiovaskuldren Blutkreislaufes nachzustellen,
sodass Experimente und Messungen durchgefiihrt werden kénnen, die in-vivo nur
mit erheblichen Schwierigkeiten umgesetzt werden konnten. Die Vorteile, die mit der
Verwendung eines Flussphantoms einhergehen, bestehen zunéchst in der Moglichkeit
die gewiinschte geometrische Konfiguration des Phantoms genau und schnell herzu-

stellen und in der hohen Kontrolle der experimentellen Bedingungen: Die Geometrie
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des Untersuchungsgegenstandes, die gewiinschte Messmodalitit sowie experimentelle
Randbedingungen wie Flussgeschwindigkeit, Druck, etc. konnen prézise eingestellt
und auch in erneuten Messungen wiederholt gleichermafen umgesetzt werden, so-
dass eine hohe Reproduzierbarkeit der Ergebnisse gewéahrleistet ist. Dies bringt
erhebliche Vorteile dahingehend mit sich, dass dieselbe Phantom-Geometrie unter
vergleichbaren Versuchsbedingungen mit verschiedenen Bildgebungsmodalitéiten ge-
messen werden kann. Dies ist typischerweise bei in-vivo-Datensétzen nicht moglich,
da von einem Patienten selten Datensétze von mehreren Bildgebungsmodalitaten
vorliegen, die verglichen werden kénnten, wobei selbst bei Vorliegen eines solches
in-vivo-Datensatzes keine Ground-Truth Information hinsichtlich der Wandbewe-
gung vorliegt. Auch kénnen Phantome optisch transparent gestaltet werden, was
eine zusétzliche Datenaufnahme mit Bildgebungsmodalititen, die auf optischen
Methoden beruhen, erlaubt (z.B. Kameraaufnahmen, Particle Image Velocimetry!,
etc.).

Ein Problem bei der Nutzung von Flussphantomen kann jedoch in der unge-
nauen oder falschlichen Modellierung der tatséchlich vorliegenden physikalischen
Gegebenheiten liegen, welche die wesentlichen Charakteristika der in-vivo vorlie-
genden Stromungscharakteristika und mechanischen Eigenschaften nur ungeniigend
widerspiegeln, sodass eine Ubertragung auf eine in-vivo Situation erschwert ist.
Daher ist die Entwurfs- und Designphase des Phantoms &ufierst relevant, um mit
dem erstellten Phantom mdoglichst genau die zu untersuchenden Effekte abbilden zu

konnen.

4.1.1.1 Design des Phantoms

Das Phantom sollte moglichst mit allen fiir diese Studie relevanten Bildgebungs-
modalititen genutzt werden konnen. Dies impliziert, dass insbesondere keine Ma-
terialien mit ferromagnetischen Eigenschaften eingesetzt werden sollten, um eine
Datenerfassung auch im MRT zu ermdglichen. Auch wurde bei der Konzeption des
Flussphantoms darauf geachtet, dieses konstruktiv modular zu gestalten, sodass
eine Vielzahl von Einsatzméglichkeiten gewéhrleistet und das Phantom auch mit
geringem Aufwand erweitert und fiir den jeweiligen Zweck umgewandelt werden
kann. Eine 3D-Ansicht des entwickelten Flussphantoms und ein Uberblick iiber den
vollstdndigen Messaufbau ist in Abbildung 4.2 (A,B) dargestellt. Der experimentelle
Aufbau besteht aus vier Teilen: einer Pumpe, einem Wasserbehélter, einem Ventil
und dem Flussphantom selbst. Die Pumpe dient dazu, einen konstanten Druck im
geschlossen Fluidkreislauf und somit einen kontinuierlichen Fliissigkeitsstrom zu er-
zeugen. Das Ventil erméoglicht es, den mechanischen Pumpmechanismus des Herzens
nachzuahmen und so ein physiologisch plausibles Stromungsprofil hinsichtlich der

erzeugten Druck- und Geschwindigkeitsinderungen sicherzustellen. Das Ventil kann

'Bei der Particle Image Velocimetry handelt es sich um ein Verfahren, bei dem Partikel im
stromenden Fluid optisch erfasst werden, sodass aus den Daten Vektorfelder hinsichtlich Bewegung
und Geschwindigkeit erstellt werden kénnen.
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mittels eines Mikrocontrollers mit einer gewiinschten Frequenz (hier 60 Schldage pro
Minute) angesteuert werden (fiir Details siche Abschnitt 4.1.1.3).
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Abbildung 4.2: CAD Darstellung und schematische Ubersicht des Flussphantoms.
(A) CAD Darstellung, (B) Schematische Ubersicht des gesamten Messaufbaus, entnommen
aus Schetelig et al. (2018b).

Der wesentliche Teil des Flussphantoms besteht in den auswechselbaren Kom-
ponenten, die im Mittelteil der Gesamtstruktur platziert werden kénnen. Hierbei
handelt es sich um Geometrien, die anatomische Strukturen und Gefafmalformatio-
nen nachbilden sollen und in Komplexitéit variieren. Die in dieser Arbeit realisierten
Geometrien sind eine gerade Rohre, ein fusiformes Aneurysma, ein sakkuldres An-
eurysma, eine Helix, eine Bifurkation sowie eine Gefafiverengung/Stenose (s. Abb.
4.3A).

Die gerade Rohre dient hier als einfachste Form (neben der Replikation eines
geraden Geféflabschnittes) als Referenz zu den komplexeren Strukturen: Durch das
Einbeziehen einer einfachen Geometrie wird der Moglichkeit entgegengewirkt, dass

potentiell beobachtete Phdnomene nur aufgrund der komplexen Struktur auftreten
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und nicht unabhéngig von der Komplexitit der Phantom-Geometrie beobachtet
und nachgewiesen werden konnen. Bei dem Entwurf der Geometrien (Gerade, Bi-
furkation, Aneurysma, etc.) wurde eine ,Idealform“ der jeweiligen anatomischen
Struktur angestrebt. Die Motivation ist, Geometrien zu schaffen, die den anatomi-
schen Gegebenheiten moglichst nahe kommen, ohne gleichzeitig patientenspezifische
geometrische Eigenheiten in die Phantomstrukturen einzufiihren, welche die Ver-
allgemeinerung der produzierten Ergebnisse beeintrachtigen konnte. Es soll eine
moglichst robuste und damit aussagekriftige Datengenerierung und Auswertung
ermoglicht werden. Dies kdnnte gegebenenfalls durch komplexe Geometrien behin-
dert werden. So wére es moglich, dass eine ungleiche Verteilung des Kontrastmittels
durch komplexe Geometrien begiinstigt wird, sodass es zu (zeitlichen) Schwankungen
der Kontrastmittelkonzentration kommt, welche die Ergebnisse beeinflussen und

Aussagekraft schwéchen konnten.

Alle auswechselbaren Strukturen wurden in drei Groéfsen hergestellt: Innen-
durchmesser der zufithrenden Gefdffe: 2 mm, 3 mm, 4 mm. Damit wurden die
Phantomstrukturen an die in-vivo vorliegenden Gréfenverhéltnissen angepasst, wo
zerebrale Arteriendurchmesser in dieser Grofenordnung vorliegen (Caro et al., 2009),
sodass Effekte, die moglicherweise durch Variation in der Strukturgrofie auftreten,
abgebildet werden kénnen. Durch die Wahl der Grofe wurden explizit kleine An-
eurysmen (fiir eine Definition der Aneurysmen-Grofen s. Abschnitt 2.1) in dieser
Studie betrachtet. Dies liegt zum einen darin begriindet, dass bei kleinen Aneu-
rysmen auch eine kleinere Deformation zu erwarten ist. Die Betrachtung kleiner
Strukturen ist daher gut geeignet sind, um sicherzustellen, dass die hier vorgestellte
und entwickelte Methodik fiir auch grofiere Aneurysmen anwendbar ist, da hier
mit groferen Deformationen zu rechnen wire, was aus bildverarbeitungstechnischer
Sicht ein geringere Herausforderung darstellt. Zum anderen sind die Ursachen der
Ruptur gerade kleiner Aneurysmen nur unvollstdndig verstanden, sodass hier eine
besondere Notwendigkeit besteht, diese ndher zu untersuchen (fiir eine ausfiihrlichere
Beschreibung s. Abschnitt 2.1).

Der Einstrom bzw. Ausstrom des Fluids in die Phantomstrukturen werden
mittels der Zu- bzw. Abflussstruktur (kiinftig Stromungsverteiler) umgesetzt. Der
Stromungsverteiler verfiigt iber einen groferen Einlass und sechs kleinere Ausléufe,
die mit den modularen Elementen verbunden sind, iiber den die auswechselbaren
Komponenten angeschlossen werden (s. Abb. 4.3). Der Verteiler dient dazu, den
zugefithrten Fluidstrom moglichst ohne Erzeugung von Turbulenzen oder Unterdruck
in die auswechselbaren Komponenten zu leiten. Um dies zu ermdéglichen, wurde
darauf geachtet, dass die Summe der Querschnitte aller Ausfliisse konstant zum
Einlass ist, damit (entsprechend der Kontinuitétsgleichung) eine Erhéhung der Fluss-
geschwindigkeit vermieden wird. Mit derselben Intention wurde am Ubergang zu
den Ausléssen ein Dorn eingebaut (s. Abb. 4.3A), der das Fluid zu den Ausfliissen
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(A) (B)

Abbildung 4.3: Darstellung der geometrischen Strukturen des Flussphantoms: (A)
technische Zeichnung der Phantomstrukturen (Stromungsverteiler, fusiformes Aneurys-
ma, sakkuldres Aneurysma, Bifurkation, Helix, gerade Rohre, Stenose), (B) Maximum-
Intensitatsprojektion eines MR-Scans (TWIST), von links nach rechts: sakkuldres Aneurys-
ma, gerade Rohre, fusiformes Aneurysma und Helix, Bifurkation, entnommen aus Schetelig
et al. (2018b).

moglichst homogen hinfiihren und Staupunkte vermeiden soll, um einen laminaren

Fluss und Einstrom zu gewéhrleisten.

4.1.1.2 Fertigung des Phantoms

Die auswechselbaren Komponenten (gerade Rohre, fusiformes Aneurysma, etc.)
sowie die Stromungsverteiler wurden mittels additiver Fertigung (3D-Druck) her-
gestellt. Die Hauptkriterien fiir die Wahl des Herstellungsverfahrens waren vor
allem die vielfaltigen Gestaltungsmoglichkeiten (viele Freiheitsgrade) sowie die hohe
Fertigungsgenauigkeit (Drucker: Stratasys Objet J750 [Digital Anatomy Printer],
Genauigkeit ~ 100 pm (Stratasys Ltd, 2019)).

Fiir die Wahl des Materials war fiir diese Studie entscheidend, dass sich das
Material bei Belastung durch einen Innendruck nicht verformt: Da die Kernfrage-
stellung dieser Versuchsreihe den Einfluss des Einstroms von Kontrastmittel auf
die Bestimmung der Deformation thematisiert (s. Ziele dieser Studie in Abschnitt
4), war es von imminenter Bedeutung, sicherzustellen, dass keine Deformation der
gedruckten Strukturen auftreten kann, welche die generierten Ergebnisse verfalschen
konnte. Dartiber hinaus war geplant, die Phantom-Strukturen auch im MRT zu ver-
messen, sodass alle Komponenten und Strukturen aus MR-kompatiblen Materialien

(Verowhite, Polyjet) hergestellt werden mussten.

Um sicherzustellen, dass das verwendete Material sich nicht verformt, wurde im
Folgenden die zu erwartende Deformation n&dherungsweise berechnet. Hierzu wurde
auf Basis einer idealen Ndherung des fusiformen Aneurysmas die mechanische Belas-

tung einer idealen Kugel unter Innendruck analytisch bestimmt. Fiir diesen Zweck
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wurde auf die Kesselformel zuriickgegriffen, welche die Tangentialspannungen (o)
durch Nutzung des Innendrucks (p) unter der Annahme diinnwandiger Strukturen
(Wanddicke: §, Radius: a) beschreibt. Hierbei sind die Spannungen aufgrund der
Symmetrie der Kugel in alle Richtungen gleich (Lépple, 2011).

o=— (4.1)

Mittels der Elastischen Grundgleichung ¢ = %(1 —v) (Motz, 1991) kann diese
Spannung genutzt werden, um die Deformation zu berechnen. Unter Nutzung des
E-Moduls (E) und der Poissonzahl (v), kann die relative Verformung e beschrieben

werden als

pa

6:E~46(1_V)' (4.2)

Dies fithrt zu der Verformung
A pa” 1 4.3
a—ae—E.45( —v). (4.3)

Die Parameterwerte der fiir die Herstellung der Phantomstrukturen genutzten

Materialien sind

E = 2000 N/mm?
dy+d; (114 12) mm

a S 5 = 11,5 mm (4.4)
v=10,38
d=1mm |

wobei mit d; und d, der Innen- bzw. Auflendurchmesser beschrieben werden.

Bei einem bekannten vorliegenden Druck (Maximaldruck der verwendeten Pumpe)

von p = 0,035 mﬁ » und eine Vernachldssigung der Reibungsverluste (fiir eine

konservative Abschitzung) ergibt sich die abgeschétzte Deformation zu

Aa=3,6-10"% mm. (4.5)

Hierbei ist zu beriicksichtigen, dass fiir diese Rechnung der Maximaldruck der Pumpe
genutzt wurde. Bei den Experimenten wurde jedoch nur ca. die Hélfte der zur Ver-
fiigung stehenden Leistung genutzt. Dariiber hinaus wurden auch Reibungsverluste
in dieser Rechnung nicht berticksichtigt, mit denen ebenfalls eine Minderung des

effektiv anliegenden Drucks verbunden ist. Die berechnete Deformation ist daher
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nach oben abgeschitzt und liegt dennoch in einer Grofenordnung, die auf die in

dieser Studie relevante Fragestellung keinen Einfluss hat.

4.1.1.3 Elektronische Ansteuerung des Ventils

Bei dem in dieser Studie genutzten Ventil (s. Abb. 4.4 A) handelt es sich um direktge-
steuertes Magnetventil, das stromlos geschlossen ist. Fiir die Ansteuerung des Ventils
ist es erforderlich, eine Schaltung umzusetzen, die das Ventil periodisch 6ffnen und
schlieffen kann. Dies wurde mittels einer elektrischen Schaltung realisiert, die aus
einem Motortreiber mit H-Briicke, angesteuert durch ein Arduino-Mikrocontroller-
Board, besteht. Eine H-Briicke (s. Abb. 4.4 B) wird typischerweise in der Motor-
steuerung genutzt, um den Drehsinn des Motors einzustellen. Dies erfolgt durch
Offnen und Schliefen der dargestellten Schalter: Durch Schlieken der Kombination
von S1 und S4 wiirde es zu einer anliegenden Spannung mit einem Stromfluss von
rechts nach links kommen. Dagegen wiirde S2 und S3 zu einem entgegengesetzten
Stromfluss fiihren, was mit einer Richtungsumkehr des Motor verbunden wére. Um
dariiber hinaus die Drehzahl des Motors steuern zu kénnen, kann die sogenannte
Pulsweitenmodulation genutzt werden, bei der durch Einstellung der Pulsweite die

mittlere abfallende Spannung eingestellt werden kann.

[& [©
- A%
+ -
Spannungs-
versorgung i :
+ So ) Motor S4<>
(A) (B)

Abbildung 4.4: (A) Abbildung des genutzten Magnetventils, (B) Ersatzschaltbild einer
H-Briickenschaltung, angelehnt an von Berns et al. (2010).

Sowohl eine Umkehr der Stromrichtung als auch eine Einstellung der abfallenden
Spannung ist fiir dieses Ventil nicht notwendig, da es automatisch geschlossen wird,
wenn kein Strom fliefft und nur zwei binédre Zustdnde kennt. Dennoch wurde diese
Umsetzung durchgefiihrt, da es sich zum einen um ein sehr géngiges und verfligbares
Bauteil handelt und es zum anderen in weiteren Iterationen des Aufbaus dazu dienen
konnte, Proportionalventile (Ventile, die eine stetige Offnung des Ventils erlauben)
anzusteuern. Ein Proportionalventil wiirde in weiteren Iterationen dieses Aufbaus
ermoglichen, den Fliissigkeitseinstrom prézise einzustellen, sodass detailliertere FEx-

perimente durchgefiihrt werden kénnten, wére jedoch auch deutlich kostenintensiver.
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Abbildung 4.5: Gesamte Schaltung mit Motortreiber (rotes Bauelement), Stromquelle
und Arduino (blaues Bauelement) zur Ansteuerung des Ventils.

Die vollstdndige Umsetzung der Schaltung fiir die Ansteuerung des Ventils ist
in Abbildung 4.5 dargestellt. Dabei versorgt die Energiequelle den Motortreiber
mit Strom. Der Arduino ist mit dem Motortreiber verbunden, um die Polung des
Motors und Drehzahl zu regeln. Schlussendlich ist das Ventil an den Motortreiber
angeschlossen, sodass dieses prézise gesteuert werden kann. Der fiir die Steuerung

des Arduinos genutzte Code ist in Anhang A beigefiigt.

4.1.2 Bildgebung und Beschreibung der Datensitze

Um sicherzustellen, dass alle 3D-gedruckten Strukturen des Flussphantoms (Druck-
auflosung: ~ 100 pm) in einer akzeptablen Fertigungsgenauigkeit (insbesondere
keine Druckartefakte) hergestellt wurden, wurden sie zwecks Uberpriifung mit ei-
nem HR-pQCT (High-resolution peripheral quantitative computed tomography)
mit einer rdumlichen Auflésung von 0,04 mm gescannt (s. Abb. 4.6). Auf Basis
dieser hochauflésenden Bilddaten wurden die Geometrien vor der eigentlichen Studie

analysiert und defekte Strukturen neu gefertigt (n = 1).

Fiir die hauptséchliche experimentelle Durchfiihrung wurden drei verschiedene
Bildgebungsmodalititen verwendet: MRT-Flow, MRT-TWIST, CT und DSA. Die
Magnetresonanzangiographie wurde mit einem 3T-Scanner (Siemens Magnetom Sky-
ra) durchgefithrt. Um die Auswirkungen von Intensitétsvariationen durch Kontrast-
mitteleinfluss zu untersuchen, wurden die Strukturen mit der kontrastverstarkten
TWIST-Sequenz (Time-resolved angiography With Interleaved Stochastic Trajecto-
ries, s. Abschnitt 3.1.2; Kontrastmittel: 4 ml GADTPA-BMA[Omniscan|, Verdiinnung
1:5) vermessen. Zur Untersuchung der Auswirkungen der Stromungsgeschwindigkeit
und der damit verbundenen Intensitétsschwankungen wurden 4D-Flow-Sequenzen (s.
Abschnitt 3.1.2) verwendet. Des Weiteren wurde eine CT-Angiographie wurde mit
dem Cine Modus eines Siemens SOMATOM Definition AS Scanners und Imerson
400 (10 ml) als Kontrastmittel durchgefiihrt. Schlieklich wurde die Bildakquisition
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(A) (B)

Abbildung 4.6: Bilddaten des HR-pQCT. (A) 3D-Ubersicht iiber alle Strukturen, (B) ex-
emplarische defekte und ausgetauschte Struktur. Dargestellt ist die Struktur des sakkuldren
Aneurysmas, bei dem man im Innenraum des Aneurysmas fehlerhaft gedruckte Strukturen
erkennt.

mit einem Philips AlluraXper (Kontrastmittel vergleichbar der CT-Bildgebung)
durchgefiihrt. Die rdumliche Bildauflosung betrug jeweils nach der Rekonstruktion
der aufgenommenen Rohdaten 1,3 mm und 1,0 mm fir die MRI-TWIST- und
MRI-Flow-Sequenzen (isotrope Auflosung), 0,586 x 0,586 x 2 mm fiir CT und 0,253
x 0,253 x 1 mm fiir DSA-Aufnahmen.

Alle gedruckten 3D-Strukturen (mit den Innendurchmessern @; 1 — @; 3) wurden
mit den oben genannten Bildgebungsmodalitdten und Sequenzen vermessen, sodass
18 rdumlich und zeitlich aufgeloste Bilddatensétze pro Modalitat zur Verfiigung

standen.

4.1.3 Automatisierte Quantifizierung pulsatiler Verformung

Wie bereits beschrieben, existieren eine Reihe methodischer Ansétze, um die pul-
satile Wandverformung von Aneurysmen zu quantifizieren (siehe Tabelle 4.1). Um
die Ungenauigkeit, die durch manuelle Verfahren induziert wird, zu umgehen, im-
plementiert die aktuelle Studie einen registrierungsbasierten Ansatz zur Analyse
der Wandverformung und ist damit an die Arbeiten von Oubel et al. (2007, 2010)
angelehnt. Die angewandte Methode ist in Abbildung 4.7 graphisch skizziert.

Im ersten Schritt wurden Landmarken an den Kanten der zu vermessenen Struk-

turen generiert. Hierzu wurde in der ersten Phase der Bildsequenz, auf der die
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Abbildung 4.7: Ansatz fiir die registrierungsbasierte Abschétzung der Strukturverformung:
Unter Nutzung der Kanteninformationen der Phantomstrukturen werden Landmarken
automatisch fiir den ersten zeitliche Frame i = 1 der aufgenommenen Bildfolge generiert.
Nicht-lineare Registrierung wird in der Folge genutzt, um Vektorfelder der Verformung
zwischen dem ersten Frame und allen weiteren Frames zu berechnen. Die zuvor erzeugten
Landmarken werden dann mittels der berechneten Vektorfelder fiir alle Frames verschoben,
sodass durch die Information der jeweils zugehorigen Landmarken eine Abschétzung der
Wandverformung durchgefiihrt werden kann, entnommen aus Schetelig et al. (2018b).

Phantomstrukturen sichtbar sind, ein Sobel-Kantenfilter (Handels, 2007) auf das
entsprechende Bild angewendet. Um die einzelnen Phantom-Strukturen separat
zu analysieren, wurde fiir jede Struktur manuell eine Region of Interest (ROI)
definiert. In jeder dieser ROIs wurden 150 zuféllige Kantenpunkte definiert, die
als Landmarken verwendet wurden. Im zweiten Schritt wurden alle Einzelbilder
der Bildsequenz mit dem Elastix-Framework (Klein et al., 2010) nicht-linear zum
ersten Einzelbild registriert. Hierfiir wurde eine Multi-Resolution Free-Form de-
formation (FFD) Registrierung mit kubischen B-Spline-Interpolationsfunktionen
und Mutual Information als Ahnlichkeitsmaf angewendet (s. Abschnitt 3.2). Die
B-Spline-basierte FFD-Registrierung wurde in diesem Zusammenhang gewéhlt, da
sie aufgrund der impliziten Regularisierung weniger empfindlich auf Intensitéts-
schwankungen, die beispielsweise auf Inhomogenitdten der Kontrastmittelverteilung
zurilickzufiihren sind, reagiert, als sonst iibliche Optical Flow-Methoden (Oubel et al.,
2010). Das fur die Registrierung genutzte Skript, einschlieflich der angewandten
Registrierungsparameter, ist im Anhang bereitgestellt (siehe Anhang B). Die aus der
Registrierung resultierenden Deformationsfelder wurden im Weiteren genutzt, um
die Landmarken iiber die Zeit zu propagieren. Die berechneten Verschiebungen der
Landmarken wurden dann als Mafs fiir die Wandbewegung interpretiert und mit der
Ground-Truth, d.h. der bekannten (in dieser Studie nicht vorhandenen) Verformung,

verglichen.
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Abbildung 4.8: Einstrom von Kontrastmittel und Ergebnisse der Abschétzung der geo-
metrischen Strukturverformung der Phantomstrukturen.

(A) Einstrom des Kontrastmittels und entsprechend auftretender Anstieg und Abfall der
Bildintensitét, (B) abgeschétzte Verformung der Phantomstrukturen (Mittelung iiber alle
sechs Strukturen), basierend auf den Ergebnissen der registrierungbasierten Verschiebung der
Landmarken, (C,D) Ubersicht iiber die Abschitzung der Verformung (sowohl in Millimeter
(C) als auch Pixel (D) fiir alle vermessenen Bildgebungsmodalitidten (MRT [TWIST, Flow]|,
CT, DSA) wihrend (blau) und nach (gelb) dem Einstrom von Kontrastmittel angegeben,
entnommen aus Schetelig et al. (2018b).

4.2 Ergebnisse

Nachdem die genaue Herstellung der Phantomstrukturen durch die hochauflésenden
HR-pQCT-Daten und Sichtpriifung sichergestellt wurde, konnten alle Messungen
(Flow/TWIST MRI, 4D-CTA, DSA) wie beschrieben durchgefithrt werden. Die
Flow-MRT Messungen erméglichten zudem die Beurteilung der Stromungsgeschwin-
digkeiten wahrend der Versuchsdurchfiihrung. Mit ca. 80-100 cm/s lagen die Ge-
schwindigkeiten im Bereich physiologisch plausibler Stromungsgeschwindigkeiten
(Lindegaard et al., 1987) und erfiillten die der in der Abschétzung der auftretenden

Strukturverformung (s. Abschnitt 4.1.1.2) zugrunde liegenden Annahmen.

Die Effekte des Einstroms von Kontrastmittel auf die Bildintensitat sind in
Abbildung 4.8A dargestellt. Die Abbildung zeigt an einem beispielhaften TWIST
MRT Datensatz die gemessene zeitliche Entwicklung der mittleren Bildintensitat

innerhalb der ROIs, welche die gefdfartigen Phantomstrukturen (hier: @; = 4 mm)
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umschliefsen. Eine klare Korrelation zwischen dem Einstrom von Kontrastmittel und
der Bildintensitét ist offensichtlich. Eben dieser aufgezeigte Zusammenhang und
der Einfluss auf die automatisierte bildbasierte Schatzung der Strukturverformung
von Geféfi- und Aneurysmenstrukturen ist Teil der Motivation fiir diese Studie.
Die jeweiligen Intensitétsschwankungen stellen nicht nur potentielle Hindernisse fiir
die automatisierte Wandbewegungsanalyse dar, sondern kénnen auch menschliche
Anwender tauschen (siche Abbildung 4.9 eines Flow-MRT-Datensatzes). So deuten
sowohl die Grafik als auch die Abbildung 4.8A bereits auf Schwierigkeiten in Bezug
auf die Genauigkeit der Analyse hin, wenn (semi-)manuelle, schwellwert-basierte

Gefafssegmentierung und Quantifizierung der Wandbewegung angewendet werden.

(A) (B)

Abbildung 4.9: Abbildung zweier Phasen (Frames: i = 1,8) einer MR-Flow-Sequenz
des rigiden Flussphantoms. Zwischen den beiden Phasen kommt es zu einer scheinbaren
Verformung der Struktur, die einen Beobachter tduschen kénnte.

Der Einfluss von Intensitétsschwankungen auf die registrierungsbasierte Quanti-
fizierung der Wandbewegung ist jedoch weniger offensichtlich. Um diesen Einfluss
zu veranschaulichen, zeigt Abbildung 4.8B die zeitabhéngige registrierungsbasierte
geschéitzte Landmarkenverschiebung, entsprechend des Intensitatsverlaufs geméifs
Abbildung 4.8A. Obwohl Mutual Information — d.h. eine Standardkostenfunktion
fiir die multimodale Registrierung — verwendet wird, die mit dem Ziel gew#hlt wurde,
den Einfluss von zeitlich auftretenden Intensitdtsschwankungen auf das Registrie-
rungsergebnis zu minimieren, und trotz der Tatsache, dass ein geometrisch statisches
Phantom und eine statische Strukturgeometrie vermessen wurden, wird hier eine
Verformung ungleich Null geschétzt. Dariiber hinaus zeigt das Bild nicht nur einen
mehr oder weniger konstanten Offset, der auf eine unbeabsichtigte Anpassung des
Registrierungsalgorithmus an z.B. zufilliges Bildrauschen hindeuten wiirde — viel-
mehr kann eine klare Korrelation zwischen der geschétzten Verformung in Abbildung
4.8B und den Verdnderungen der Intensitét in Abbildung 4.8A beobachtet werden.
Solche Ergebnisse konnten leicht als kardialzyklusbedingte Wandbewegung fehlinter-
pretiert werden, zumal die abgeschétzten Deformationen, die wahrend der Periode

des Boluseinstoms bestimmt wurden, signifikant héher sind als die nach dem Bolus-

66



4.2. ERGEBNISSE

zerfall (¢£(1199) = 69,96, p < .000001 fiir gepaarte ¢-Tests der in Abbildung 4.8B)

markierten Zeitabschnitte.

Entsprechende Deformationsmessungen fiir alle bildgebenden Verfahren (TWIST
MRI, Flow MRI, 4D-CTA, DSA) sind in der Abbildung 4.8C und Abbildung 4.8D
zusammengefasst. Es ist zu erkennen, dass — dhnlich wie bei der TWIST-MRT —
fiir jede einzelne Bildgebungsmodalitét eine Verformung ungleich Null (zwischen
0 und ca. 1 mm) geschitzt wurde. Dennoch sind Unterschiede in Bezug auf die
Magnitude der geschitzten Verformung zwischen den Bilgebungsmodalitdten erkenn-
bar: Die oben genannten Effekte waren am deutlichsten bei 4D-CTA, gefolgt von
TWIST MRI, Flow MRI und DSA. Dies ist jedoch nur ein Teil des Gesamtbildes.
Die bildgebenden Verfahren decken einen breiten Bereich von rédumlichen Auflésun-
gen ab (in-plane Auflésung von 0,225 mm bis 1,3 mm). Um diesen Unterschieden
Rechnung zu tragen, bildet Abbildung 4.8D Deformationsdaten als Bruchteil der
Pixel-Randlénge in der Ebene ab. Dies zeigt, dass die geschitzte Verformung bei
allen kontrastmittelbasierten Bildgebungsmodalitdten in der Grofenordnung von ca.

einem Pixel variiert.

Es kann somit geschlossen werden, dass der Einstrom von Kontrastmittel einen
signifikanten Einfluss auf die automatisierte (hier: registrierungsbasierte) Quan-
tifizierung der kardialzyklusbedingten Wandbewegung hat, sodass hierdurch eine

Wandbewegung félschlicherweise festgestellt wird.

4.2.1 Abschiatzung der Verformung und Strukturkomplexitat

In den vorherigen Auswertungen wurden die berechneten Wandbewegungen iiber
alle sechs Strukturen gemittelt. Um die Hypothese weiter zu untersuchen, dass
die geschitzte Verformung nicht nur vom Zufluss des Kontrastmittels, sondern
auch von der Komplexitiat der Geometrie abhéngt, wurde eine entsprechende de-
taillierte Analyse der Ergebnisse durchgefiihrt. Die produzierten Daten sind in der
Tabelle 4.2 zusammengefasst. Alle verwendeten bildgebenden Verfahren zeigen ein
unterschiedliches Ausmafs der quantifizierten Verformung fiir jede Struktur. Da
die experimentellen Bedingungen hinsichtlich Flussgeschwindigkeiten, genutztes
Kontrastmittel etc. kontrolliert waren, konnte dies darauf hindeutet, dass die quan-

tifizierte Verformung von der Geometrie der Struktur abhéngig ist.

Zur weiteren Veranschaulichung zeigt 4.10A einen Vergleich der geschétzten
Verformung iiber die Zeit in Bezug auf den ersten Frame fiir die 4D-TWIST-Daten.
In diesem Fall werden die gerade Rohrstruktur (&; = 4 mm) und die einseitige
Aneurysmentruktur (&; = 4 mm) verglichen. Anstelle einer Mittelung iiber alle
Strukturen spiegeln die beiden Kurven die geschitzte Verformung eines geraden Roh-
res und einer Aneurysmentruktur iiber die Zeit wider. Wahrend fiir die gerade Réhre

keine Korrelation zwischen geschitzten Verformungen und Kontrastmittelzufluss fest-

67



KAPITEL 4. UNCENAUIGKEITEN DER DEFORMATIONSABSCHATZUNG STATISCHER
STRUKTUREN

T T 100
straight tube —— | 4 straight tube E
one-sided aneurysm 90 one-sided aneurysm

analyzed period
T = 80 1
E 108 &
< é 70 7
ko g 3 60
£ 406 E 5
e £ 3 50 1
° 2 =
a a o
2 J0a B % 4]
E 43 1
a g 30
3 8 2
© \ i 7 02 .

WL"\M 10 _ rrHﬂ-LP |
I I 0 0 T T T T T T T
0.2 04 0.6 0.8 1 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 14 1.6
Normalized Time Computed Deformation [mm]
(A) (B)

Abbildung 4.10: Unterschiede bei der Deformationsschéitzung zwischen unterschiedlichen
Strukturen (MRT TWIST). (A) Ergebnisse der Abschitzung der Wandverformung fiir
zwei Strukturen (gerade Rohre, sakkuldres Aneurysma), (B) Histogramm der berechneten
Deformation fiir das sakkuldre Aneurysma und gerade Rohre wihrend des Einstroms von
Kontrastmittel, entnommen aus Schetelig et al. (2018b).

gestellt werden kann, ist eine solche Beziehung fiir die Aneurysmen-Struktur deutlich
sichtbar. Das Potential fiir Fehlinterpretationen wird noch deutlicher, wenn man
die Verformungsdaten der Landmarken vergleicht, wie sie fiir die beiden Strukturen
wihrend der Ankunft am Bolus beobachtet werden (der hervorgehobene Zeitraum
in 4.10A): Wie in Abbildung 4.10B dargestellt ist, stellen die Daten Verteilungen
mit nur geringer Uberlappung dar. Statistische Testung mit einem ¢-Test zeigten
einen signifikanten Unterschied zwischen der geraden Roéhre und dem sakkuldren
Aneurysma wéahrend des Kontrastmitteleinstroms (¢(899) = 29,19, p < .000001;
ausgewertete Frames sind in der Abbildung 4.10A markiert). Aus einer moglichen
klinischen Perspektive kénnten die Daten als Hinweis darauf interpretiert werden,
dass Aneurysmen eine stirkere Wandbewegung aufweisen als gerade Geféfke. Beziig-
lich der anderen Modalitdten kénnen dhnliche Beziechungen zwischen verschiedenen
Strukturen gezeigt werden. Die Struktur, die die grofite scheinbare Verformung
aufweist, ist jedoch nicht konsistent iiber die verwendeten bildgebenden Verfahren
hinweg. Dennoch sind die Strukturen mit der gréfsten Ausdehnung typischerweise
das sakkulére Aneurysma, die Stenose oder die Bifurkation. So deuten die Ergebnisse
darauf hin, dass bei der kontrastmittelbasierten Bildgebung die Komplexitéit der

Struktur die geschitzte Verformung beeinflusst.

4.3 Diskussion

Ziel dieser Studie war es, den Einfluss der Anderungen der Bildintensitéit, hervorge-
rufen durch Kontrastmittelzugabe und Anderungen der Strémungsgeschwindigkeit,
auf die (semi-)automatisierte Quantifizierung der geometrischen Verformung von
Hirngeféfen und Pathologien (insbesondere Aneurysmen) zu untersuchen. Um einen
zuverldssigen Datensatz als Grundlage der Auswertungen nutzen zu konnen, wurde

ein physikalisches Flussphantom entworfen und mittels additiver Fertigungsverfahren
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Tabelle 4.2: Ergebnisse der Deformationsschétzung fiir alle Bildgebungsmodalitdten und
Strukturen individuell (1 — gerade Rohre, 2 — Stenose, 3 — Bifurkation, 4 — Helix, 5 —
Sakkuldres Aneurysma, 6 — Fusiformes Aneurysma). Mittelwert (x) und Standardabweichung
(0) beziehen sich hierbei auf die Landmarken, die individuell fiir jede Struktur platziert
wurden.

Modalitéit GréRe |  p(Deformation, [mm]) [Bolus] o(Deformation, [mm])
1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 ) 6
2mm | 041 0.67 0.67 0.63 0.60 0.59 0.06 0.10 0.10 0.21 0.03 0.17
TWIST 3mm | 0.61 0.67 0.75 0.72 0.80 0.40 0.04 0.13 0.04 0.04 0.07 0.04

4mm | 027 022 0.63 037 085 0.52 0.04 0.01 0.02 0.01 0.03 0.02

2mm | 045 0.18 040 0.14 0.19 0.25 0.03 0.01 0.01 0.03 0.03 0.01
Flow 3mm | 020 0.8 042 0.41 0.28 0.21 0.13 0.21 0.03 0.07 0.03 0.06
4mm | 027 046 026 026 0.13 0.18 0.03 0.03 0.08 0.02 0.03 0.03

2mm | 039 0.61 042 023 041 0.34 0.01 0.15 0.03 0.05 0.02 0.19
CT 3mm | 0.61 0.65 056 0.55 0.67 0.56 0.09 0.16 0.03 0.04 0.02 0.06
4mm |073 072 061 1.41 132 1.08 0.01 0.00 0.00 0.01 0.02 0.42

2mm | 024 020 024 022 026 0.20 0.07 0.01 0.10 0.06 0.07 0.02
DSA 3mm | 031 033 033 025 0.35 0.26 0.12 0.10 0.14 0.09 0.12 0.10
4mm | 032 037 035 035 032 041 0.03 0.19 0.16 0.13 0.07 0.23

Modalitdt Grofe ‘ u(Deformation, [mm]) [Post-Bolus] o(Deformation, [mm])
1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 ) 6
2mm | 030 0.21 030 0.21 0.22 0.28 0.00 0.10 0.13 0.07 0.02 0.05
TWIST 3mm | 031 029 037 021 029 0.15 0.06 0.12 0.07 0.08 0.10 0.02

4mm | 021 019 035 020 046 0.26 0.05 0.03 0.03 0.06 0.05 0.04

2mm | 023 0.18 0.25 0.11 0.28 0.10 0.06 0.07 0.02 0.01 0.02 0.01
Flow 3mm | 011 051 027 021 026 0.14 0.03 0.18 0.04 0.06 0.04 0.03
4mm |014 032 017 0.22 0.16 0.16 0.03 0.03 0.07r 0.03 0.02 0.02

2mm | 026 052 042 0.14 037 0.24 0.00 0.02 0.02 0.02 0.08 0.02
CT 3mm | 036 041 038 034 023 0.28 0.01 0.02 0.03 0.02 0.01 0.06
4mm | 066 059 059 131 0.53 0.57 0.01 0.01 0.01 0.00 0.02 0.00

2mm | 0.10 0.09 0.10 0.10 0.08 0.11 0.08 0.05 0.07 0.02 0.02 0.05
DSA 3mm | 013 021 014 0.14 0.15 0.13 0.04 0.07 0.05 0.01 0.03 0.01
4mm | 008 0.06 0.06 0.07 0.09 0.08 0.05 0.01 0.01 0.01 0.06 0.04

(3D-Druck) hergestellt, welches geféafahnliche Strukturen unterschiedlicher geome-
trischer Komplexitat enthielt. Das Phantom erlaubte die Zusammenstellung eines
Ground-Truth-Datensatzes im Sinne von MRI-, 4D-CTA- und DSA-Bildsequenzen,
in denen keine Deformation in den Bilddaten erkennbar sein sollte. Die Studie
adaptiert einen etablierten registrierungsbasierten Ansatz zur Quantifizierung von
Wandbewegungen (Oubel et al., 2007, 2010) und zeigt, dass Intensitatsinderungen
durch Kontrastmitteleintrag zur Berechnung und Bestimmung von fiktiven Wandbe-
wegungen fiihren. Dariiber hinaus ist die berechnete fiktive Wandbewegung von der
betrachteten Struktur abhéngig, wobei die geschatzte Deformation bei komplexeren
Strukturen zunimmt. Die Ergebnisse waren iiber die kontrastmittelbasierten Bildge-

bungsverfahren hinweg konsistent.

Aus Anwendersicht ist hervorzuheben, dass die berechneten fiktiven Landmar-
kenbewegungen (die als quantifizierte Parameter fiir die Wandbewegung dienen) in
der gleichen Grofsenordnung liegen wie die zuvor berichteten Daten fiir vergleichbare

in-vivo-Studien, vgl. Tabelle 4.1. Dies deutet auf eine systematische Uberschitzung
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der in-vivo erfassten Wandbewegung hin, wenn Effekte durch Kontrastmittelein-
strom und Anderungen der Bildintensitit nicht korrigiert werden. Da Details wie
Parametereinstellungen der zur Quantifizierung der Wandbewegung verwendeten
Algorithmen jedoch oft nicht dokumentiert sind, kann derzeit keine abschliefende
Aussage getroffen werden. Dies wiederum ist als Motivation zu verstehen, die im

jeweiligen Kontext angewandten technischen Ansétze transparent zu dokumentieren.

Dariiber hinaus kann argumentiert werden, dass alle Messungen mit Wasser statt
mit Blut durchgefiihrt wurden und dass die unterschiedliche Viskositdt der beiden
Fliissigkeiten zu Unterschieden zwischen in-vivo- und unseren in-vitro Messungen
fiihren konnte. Allerdings wurde das Fluid im Fliissigkeitskreislauf in diesen Expe-
rimenten lediglich fiir den Transport des Kontrastmittels genutzt, dessen Einfluss
quantifiziert werden sollte. Daher spielt die Viskositéit des Fluids in diesem Kontext
eine untergeordnete Rolle. Auch unter Beriicksichtigung der typischen rdumlichen
Auflésung der verwendeten Bildgebungsmodalitéten ist nicht zu erwarten, dass die
unterschiedliche Viskositdt von Blut und Wasser einen relevanten Einfluss auf die

quantifizierte Deformation hat.

In Fortsetzung der Diskussion potentieller Aspekte, welche die Interpretierbar-
keit unserer Ergebnisse beeintriachtigen kénnten, deutet Abbildung 4.8A auf eine
Einschrankung hinsichtlich der erzeugten Druckwelle hin, die in unserem Setup
durch ein einfaches Ventil gesteuert wurde. Zwar erzeugt das Ventil eine Variation
der Stromungsgeschwindigkeit, jedoch ist das produzierte Profil der Strémungsge-
schwindigkeit im Detail nicht so konzipiert, dass es genau einer physiologischen
Pulswelle gleicht. Da das Ventil vollstdndig schlieft, wird der Fluidstrom komplett
unterbrochen, was zu den in der Abbildung 4.8A sichtbaren Intensitatsabfillen fiihrt.
Diese Intensitétsabfille sind physiologisch nicht plausibel, untergraben aber aufgrund
der getrennten Registrierung jedes einzelnen Frames auf das Referenzbild nicht den
geschilderten Zusammenhang zwischen Intensitdtsdnderung und Deformationsschét-
zung. Im Gegenteil — da die Intensitatsabfélle auch in der berechneten Verformung
zu erkennen sind, verstérken sie die Hypothese. Dariiber hinaus beeinflussen auch der
Registrierungsansatz und die gewdhlten Parameter (hier: implementiert mit Elastix
(Klein et al., 2010); motiviert durch Oubel et al. (2010)) die berechneten Wandverfor-
mungen. So wurden die gleichen Registrierungseinstellungen fiir jede der genutzten
Bildgebungsmodalitiaten (CT, MRT, DSA) verwendet. Eine modalitatsspezifische
Anpassung der Registrierungsparameter hétte die berechnete fiktive Wandbewegung
weiter reduzieren kénnen. Solche modalititsspezifische Anpassungen konnten jedoch
auch zur Folge haben, dass bei einer Uber-Regularisierung des Registrierungsan-
satzes keine Wandbewegung in in-vivo-Daten mehr detektiert werden kénnen. So
ist der genaue Zusammenhang und die Differenzierung der realen Verformung in
in-vivo-Daten und der scheinbaren Verformung durch Kontrastmitteleinstrom noch

nicht untersucht worden. Dies wiederum konnte mit einem Flussphantom untersucht
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werden, das eine reproduzierbare Verformung wahrend der pulsierenden Stréomung

aufweist.

Dennoch widersprechen die verbleibenden Unsicherheiten nicht den beobachte-
ten fiktiven Wandbewegungen, die fiir das statische Geometriephantom berechnet
wurden. Im Gegenteil, sie unterstreichen sogar die wichtigste Schlussfolgerung dieser
Studie: Die Quantifizierung subtiler Effekte wie pulsatile Geféfi- und Aneurysmen-
verformung erfordert die Beriicksichtigung von Einschrénkungen der jeweiligen Bild-
gebungsmodalitdten und deren kritische Diskussion. Aus unserer Sicht ist maximale
Transparenz iiber die verwendeten Bildverarbeitungsalgorithmen und -parameter
notwendig, um eine zuverlédssige Interpretation der publizierten Daten zu ermdogli-

chen.

4.4 Zusammenfassung

Zusammenfassend zeigen die Experimente unserer Ground-Truth-Phantomstudie
(mittels statischer Geometrie), dass die (semi-)automatisierte Quantifizierung der
herzzklusbedingten Wandbewegung von zerebralen Geféafsstrukturen einer grofen
Unsicherheit unterliegt. Insbesondere bei den Bildgebungsmodalitdten TWIST MRT,
4D-CTA und DSA war die Unsicherheit auf den Einstrom von Kontrastmittel und
die damit verbundenen Verdnderung der Bildintensitédt zuriickzufiihren, die zur
einer falschlichen Berechnung der fiktiven Gefafistrukturverformung fithrten. Diese
Effekte zeigten sich bei komplexeren Strukturen wie Aneurysmen-Strukturen noch

ausgepragter (im Vergleich zu z.B. geraden rohrférmigen Strukturen).

Im Kontext der bisherigen Studienlage ist es aus unserer Sicht von besonderer
Bedeutung, dass die berechnete fiktive Verformung in der gleichen Gréfienordnung
liegt wie die in fritheren in-vivo-Studien berichteten Ergebnisse. Dies soll an dieser
Stelle nicht die dort préasentierten Ergebnisse und Schlussinfolgerungen in Misskredit
ziehen. Diese Studie unterstreicht vielmehr die Notwendigkeit, die in den Studien
verwendeten Algorithmen und Ansétze mit genauen Spezifikationen zu dokumentie-
ren, um die produzierten Ergebnisse in einem Forschungsfeld, fiir das es derzeit noch
keine standardisierten Prozeduren gibt, auf eine verléssliche Grundlage zu stellen.
Idealerweise sollten verwendete Ansédtze mit Ground-Truth-Experimenten validiert
und verifiziert werden, um sicherzustellen, dass die gewéhlten Algorithmen mdoglichst

prazise Ergebnisse produzieren.
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Kapitel 5

Studie 2: Bildbasierte Deformationsabschat-
zung von dynamisch verformbaren Struk-

turen

Die folgenden Ausfiihrungen basieren auf Schetelig et al. (2018a).

In der vorherigen Studie wurden die Auswirkungen des Einstrémens von Kon-
trastmittel auf die Quantifizierung der Wandbewegung unter Verwendung eines
nicht-deformierenden Flussphantoms untersucht (Schetelig et al., 2018b). Unsere
Ergebnisse stellten einen klaren Zusammenhang zwischen der Intensitatsdnderung,
bedingt durch das Einstromen von Kontrastmittel und der Magnitude der geschétz-
ten Wandverformung fest. Es wurde veranschaulicht, dass Problemstellungen wie
die Quantifizierung der Wandbewegung zerebraler Blutgefifse hochprizise Berech-
nungsmethoden fordert, die optimalerweise anhand von Ground-Truth-Datensétzen

verifiziert und angepasst werden miissen.

Die hier dargestellte Studie erweitert diese Arbeit und befasst sich mit den
Unsicherheiten der bildbasierten Analyse himodynamischer Eigenschaften, insbe-
sondere der Abschétzung der Wandbewegung von Aneurysmenstrukturen unter
Verwendung eines deformierbaren Flussphantoms. Eine wesentliche Problematik
im Rahmen der automatisierten Schéitzung der pulsierenden Verformung von An-
eurysmen und der Wandbewegung von Geféfsstrukturen ist derzeit der Mangel an
Ground-Truth-Datensétzen. Wie in der zuvor vorgestellten Studie gezeigt wurde,
sind bisherige Methoden zur Bestimmung der Deformation von Gefédfwénden (z.B.
Methoden unter Nutzung manueller Schwellwerte) anfillig fiir Storeinfliisse bezie-
hungsweise Intensitiatsinderungen infolge von Kontrastmittelzugabe und begrenzter
raumlicher/zeitlicher Auflésung der Bilddaten. Unter diesen Hindernissen leidet
die Genauigkeit der Schéitzung der Strukturverformung. Dariiber hinaus fiihren
die Unsicherheiten bei der Abschitzung der Gefafsdeformation zu Unsicherheiten

bei der Berechnung abgeleiteter Mafle wie z.B. zugehoriger Spannungen. Dies ist
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insbesondere von Relevanz, weil diese Grofsen als Parameter genutzt werden, um

das Rupturrisiko abzuschétzen.

Entsprechend der geschilderten Problemstellungen wurden in dieser Studie zwei
Aspekte behandelt: Zuerst wurde ein neuer Benchmark-Datensatz erstellt und 6ffent-
lich zur freien Nutzung zur Verfiigung gestellt: Der sogenannte CAPUT- (Cerebral
Aneurysm PUlsation Testing) Datensatz, der fiir die Auswertung von Berechnungs-
methoden und Softwareframeworks fiir die Bestimmung zerebraler Wandbewegung
entwickelt wurde. Fiir diesen Zweck wurde ein neuartiges deformierendes Flussphan-
tom konstruiert (siche Abb. 5.3a). Der zentrale und wesentliche Teil des Phantoms
sind austauschbare 3D-gedruckte verformbare Strukturen, die jeweils unterschiedli-
che anatomische Strukturen (sakkuldres Aneurysma, fusiformes Aneurysma, Arterie)
nachbilden und aus deformierbarem Polymer bestehen. Wahrend des Experiments
wurden zyklische Druckénderungen erzeugt, um eine Verformung der Flussphantom-
struktur zu produzieren. Die Verformung der Phantomstrukturen wurde zeitgleich
mit einer Flat-Panel Computertomographie (FPCT) und einer externen Videokamera
aufgezeichnet, wobei die hochauflésenden Videodaten als zuverlédssige Ground-Truth

fiir die Bewertung der Strukturverformung dienten.

Als zweiten Beitrag wird die Anwendung der Benchmark-Daten zur Beurteilung
der Genauigkeit der automatisierten Wandbewegungsschiatzung durch deformierbare
Bildregistrierung (DIR, Deformable image registration) veranschaulicht. Im Rahmen
der Analyse wird ebenfalls untersucht, wie prézise eine Verformung in medizinischen
Bildsequenzen mit im Vergleich zu den DSA-Daten deutlich reduzierter rdumlicher
und zeitlicher Auflésung quantifiziert werden kann, die in anderen bildgebenden
Verfahren wie CT und MRT (Karmonik et al., 2009; Zhang et al., 2011; Kuroda
et al., 2012; Firouzian et al., 2011; Hayakawa et al., 2013) iiblich ist.

Damit wird der inharente Konflikt zwischen der geringen Auflésung der jeweiligen
klinischen Standardbilddaten und der Notwendigkeit einer hohen Prézision bei der
Schatzung der Wandbewegung und damit der Validitéat fritherer Ergebnisse von
Studien mit CT- und MRT-Daten zur Quantifizierung der zerebralen Wandbewegung
adressiert (fiir einen Uberblick iiber verwandte Studien siche Vanrossomme et al.
(2015)). Die Struktur der Studie ist entsprechend den oben genannten Beitragen
aufgebaut: In Abschnitt 5.1 wird das erweiterte Design des Flussphantoms erldu-
tert und der Benchmark-Datensatz eingefiihrt. Die Experimente zur Genauigkeit
der DIR-basierten Quantifizierung der Wandbewegungsquantifizierung werden im
darauffolgenden Abschnitt beschrieben. Entsprechende Ergebnisse werden in den
Kapiteln 5.3 und 5.4 vorgestellt und diskutiert. Die Studie endet mit abschliefenden

Bemerkungen.
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Abbildung 5.1: 3D-Ansicht des Messaufbaus fiir die Experimente mit den verformbaren
Phantom-Strukturen

5.1 Flussphantom und Benchmark-Datensatz

5.1.1 Design des Flussphantoms

Das Flussphantom wurde entwickelt, um eine reproduzierbare, physiologisch plausi-
ble Verformung gefafidhnlicher Strukturen zu ermoglichen. Der gesamte Messaufbau
ist in Abbildung 5.1 und genauer in Abbildung 5.3a,c dargestellt. Dabei wurde
ein Groftteil des Aufbaus des in Abschnitt 4.1.1 vorgestellten Flussphantoms tiber-
nommen. Der wesentliche Unterschied liegt darin, dass die Phantomstrukturen fiir
diesen Aufbau aus einem deformierbaren Material hergestellt wurden. Hierfiir wurde
das verformbare Material TangoBlackPlus (Shoreharte A27, Zugfestigkeit: 0,8-1,5
Megapascal (MPa), Reiffdehnung: 170-220%) genutzt (Stratasys Ltd, 2016). Durch
die Materialwahl fithrten die Anderungen der Stromungsgeschwindigkeit und des
Drucks zu einer Verformung der zentralen Struktur(en) des Flussphantoms (siehe

exemplarische Verformung einer Phantom-Struktur in Abbildung 5.2).

Ein weiterer wesentlicher Unterschied zur vorherigen Iteration des Flussphan-
toms besteht darin, dass der Stromungsverteiler neu entwickelt wurde, sodass hier
alle Strukturen einzeln zwischen die Stromungsverteiler eingesetzt werden kénnen.
Hierdurch wird gewéhrleistet, dass alle Strukturen mit genau denselben strémungsme-
chanischen Randbedingungen vermessen werden konnen. Alle Strukturen wurden in
zwei verschiedenen Grofsen hergestellt, um Verformungen unterschiedlichen Ausmafies

zu erzeugen (gemessen am Durchmesser des zufiihrenden Abschnittes: Durchmesser 1
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Abbildung 5.2: Exemplarische Darstellung der zyklischen Deformation anhand der Phan-
tomstruktur des sakkuldren Aneurysmas. Links und Mitte: Zustand zu verschiedenen Phasen
wéahrend der Datenaufnahme, Rechts: Differenzbild der beiden Phasen.

Struktur @; zufithrender Abschnitt @; d. Aneurysmas
Fusiformes Aneurysma 3 mm 10 mm

Fusiformes Aneurysma 4 mm 11 mm

Sakkuldres Aneurysma 3 mm 8 mm

Sakkuldres Aneurysma 4 mm 9 mm

Tabelle 5.1: Geometrische Beschreibung der Phantom-Geometrien. @; bezeichnet den
Innendurchmesser des jeweils betrachteten Strukturabschnitts.

= 4 mm, Durchmesser 2 = 3 mm, Wanddicke = 1 mm). Dies fiihrt, gemessen an der
Distanz von Hals zu Dom der Aneurysmen, zu Aneurysmengréfsen im Bereich von 8
bis 11 mm (s. Tabelle 5.1). Technische Zeichnungen der Strukturen und der Zu- und
Abflussstruktur sind in Abbildung 5.3b zu finden. Das gesamte Flussphantom wurde
in einem Wasserbad platziert, um die Weichteilumgebung der Geféfle zu simulieren
(Abb. 5.3a).

5.1.2 Aufnahme des Benchmark-Datensatzes und freier Datenzugang

Die Bilddaten der Flachbildschirm-Computertomographie wurden mit einem Philips
AlluraXper (10 ml Kontrastmittel, Imerson 400, Verdiinnung: 50%) aufgenommen.
Die rdumliche Auflésung fiir die DSA-Sequenzen betrug 0,185x0,185 mm bei einer
zeitlichen Auflésung von 25 fps (Bilder pro Sekunde). Wahrend der Experimente
wurde das Ventil mit einer Frequenz von 1 Hz betrieben, was einer physiologisch
plausiblen Herzfrequenz entspricht. Der Druck der Pumpe wurde in Abhéngigkeit
der verwendeten Struktur variiert, um anatomisch und physiologisch plausible Ver-
formungen fiir die verschiedenen Flussphantomstrukturen zu erzeugen. Aufgrund
der Ergebnisse fritherer Arbeiten (in-vivo und in-vitro Experimente, Vanrossomme
et al. (2015); Firouzian et al. (2013); Oubel et al. (2010)) wurde eine pulsierende
Verformung der Flussphantomstrukturen im Bereich von 0,08 bis 0,35 mm erzeugt.

Die Verformung wurde fiir Planungszwecke vor Durchfithrung der Experimente
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Abbildung 5.3: Design des Flussphantoms und schematische Ubersicht iiber den experi-
mentellen Aufbau (a) CAD-Rendering, (b) technische Zeichnung der Phantomstrukturen
(Stromungsverteiler, gerade Rohre, sakkuléres Aneurysma, fusiformes Aneurysma), (c) ex-
perimenteller Aufbau, (d) beispielhafte DSA (links) und Kamera-Daten (rechts), von oben
nach unten: gerade Rohre, sakkuldres Aneurysma & fusiformes Aneurysma, entnommen
aus Schetelig et al. (2018a).
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analytisch abgeschétzt.

Die analytische Bestimmung der Deformation wurde dabei am Beispiel des
fusiformen Aneurysmas durchgefiihrt. Diese Struktur eignet sich besonders gut, da
hier Annahmen getroffen werden kénnen, die eine analytische Berechnung deutlich
vereinfachen und somit ein plausibles Ergebnis erreicht werden kann, ohne auf Finite-
Elemente-Methoden zuriickgreifen zu miissen. Eine Skizze einer diinnwandigen,
runden Kugel ist in Abbildung 5.4 abgebildet.

Abbildung 5.4: Diinnwandige Kugel unter Innendruck

Aufgrund der Symmetrie der Kugel und der anliegenden Last kann davon ausgegan-

gen werden, dass eine uniforme tangentiale Spannung o; anliegt.
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Ot p
Abbildung 5.5: Freikoérperbild einer durchschnittenen Kugel unter Drucklast
Aus dem Freikorperbild der unter Innendruck stehenden Kugel (s. Abb. 5.5) ergibt

sich unter Nutzung des Innendurchmessers d; und Aufendurchmessers d, sowie der

Wanddicke s folgendes Kriftegleichgewicht:

7le2 T

=0y (d2 — d?) (5.1)

p .

Da es sich um eine diinnwandige Struktur handelt und somit s im Verhéltnis zu den

anderen geometrischen Dimensionen klein soll, kann s? vernachlissigt werden und
] ) ) dg + d;
es ergibt sich unter Nutzung des mittleren Durchmessers a = 5 = 11,5 mm:
¢ 5.2
Somit ergibt sich bei einem maximal anliegenden Druck von pp,q, = 0,035 %,

einer Wandstéarke von s = 1 mm eine Spannung von oy = 0, 1 %

Mittels des Hooke’schen Gesetzes kann diese Spannung genutzt werden, um die

Deformation zu berechnen. Fiir eine Dehnung gilt:

p-a?

E -4s

Aa=a-€=

(1-v) (5.3)

Fir F=3 mlan und einer Poissonzahl v = 0,49 ergibt sich eine Deformation von
Aa = 0,2 mm.
Dieser Wert liegt in einem vergleichbaren Bereich mit den produzierten Ground-

Truth-Daten.

Die Videodaten, die zeitgleich mit der DSA-Datenerfassung aufgezeichnet wur-
den, wurden mit einer rdumlichen Auflésung von 1920 x 1080 px und einer zeitlichen
Auflésung von 25 fps (Bilder pro Sekunde) erfasst. Um die Wandbewegung so prézise
wie moglich zu erfassen, wurde ein Makroobjektiv (Brennweite: 105 mm) verwendet.
Da die Videodateien keine speziellen Pixelabstandsinformationen (engl. spacing)

enthielten, musste die Kalibrierung der Pixel zur metrischer Langeneinheit manuell
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durchgefithrt werden. Hierfiir wurde die Magnitude einer deformierten Struktur des
Flussphantoms in Pixeln gemessen und mit der entsprechenden bekannten geometri-
schen Ausdehnung in Millimetern verglichen. Dabei wurde die rdumliche Auflésung
der erfassten Videodaten auf ca. 0,0336x0,0336 mm festgelegt.

Die gleichzeitige Datenerfassung mittels DSA und Video-Kamera wurde fiir
alle Phantomstrukturen wiederholt. Somit besteht der CAPUT-Datensatz schliefs-
lich aus sechs Paaren entsprechender DSA- und Videodaten. Die Daten stehen
frei zur Verfiigung und sind iiber https://www.github.com/IPMI-ICNS-UKE/CAPUT
zuganglich.

5.2 Experimente: Registrierungsbasierte Quantifizierung
der Wandbewegung in DSA-Daten

Bei der Literaturrecherche stellte sich insbesondere die registrierungsbasierte Wand-
bewegungsschitzung von Oubel et al. (2010) als vielversprechend heraus, da die
meisten Teile des dort vorgestellten Ansatzes entweder automatisiert oder auto-
matisierbar waren, sodass die Ergebnisse erwartungsgeméf weniger abhéngig von
individuellen Anwendern sein sollten als Methoden, die auf der Definition manueller
Schwellenwerte beruhen, die ebenfalls haufig in der Literatur beschrieben und ge-
nutzt werden. Daher wurde der registrierungsbasierte Ansatz zur Quantifizierung von
Wandbewegungen implementiert und als Anwendungsbeispiel fiir den Benchmark-
Datensatz verwendet. Ein visueller Uberblick iiber den Ansatz ist in Abbildung 5.6)
dargestellt. Dabei ist das grundsétzlich Registrierungs- und Auswertungsschema,
weitestgehend iibernommen aus dem in Abschnitt 4.1.3 vorgestellten Ablauf. Die
Auswertung wurde jedoch nicht nur auf der Daten der radiologischen Bilddaten
durchgefiihrt, sondern auch auf den Videodaten, sodass diese bei der Auswertung

miteinander verglichen werden konnten.

Der erste Schritt in dem implementierten Ansatz war die Definition von Pseudo-
Landmarken an der dufleren Kante der Phantomstrukturen. Hierfiir wurde der erste
Frame bei Einstrom des Kontrastmittels in die Phantomstruktur bei minimalen
Ausdehnung als Referenzbild gew#hlt und ein Sobel-Kantenfilter auf diesen Frame
angewandt. Die resultierende Kanteninformation der Struktur wurde genutzt, um
Pseudo-Landmarken zu generieren. Hierfiir wurden ca. 200 zufillige Kantenpunkte
ausgewahlt; die genaue Anzahl variierte je nach Grofe der Struktur in Abhéngigkeit
der Kantenldnge der betrachteten Struktur. Der zweite Arbeitsschritt umfasste den
wesentlichen Schritt zur Schatzung der Strukturverformung unter Verwendung einer
nicht-linearen Bildregistrierung: Alle Einzelbilder der betrachteten 2D+t Bildfolge
wurden auf das ausgewéhlte Referenzbild registriert. Aufgrund seiner hervorragen-
den Leistung bei verschiedenen bekannten Registrierungsaufgaben (Klein et al.,
2009; Murphy et al., 2011) wurde das ANTs-Framework (Advanced Normalization
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Abbildung 5.6: Ablaufdiagramm fiir die automatische Deformationsschitzung: Als Einga-
be werden Video-Daten und radiologische Bilddaten genutzt. Zunéchst werden Landmarken,
unter Nutzung der Kanteninformation der Phantomstrukturen, generiert fiir Frame ¢ = 1.
Nicht-lineare Bildregistrierung wird daraufhin angewendet, um das Vektorfeld der Ver-
formung relativ zu Frame ¢ = 1 zu berechnen. Daraufhin werden die Landmarken mit
Hilfe des Vektorfeldes propagiert. Zur Auswertung der Deformationsschitzung werden die
Video-Daten als Ground-Truth genutzt, entnommen aus Schetelig et al. (2018a).

Tools, Avants et al. (2009)) zur Registrierung verwendet, wobei ein multiskalen,
symmetrisches, diffeomorphes Bildregistrierungssystem mit Mutual Information als
Ahnlichkeitsmaf verwendet wurde. Die genauen Registrierungsparameter sind im
Anhang C angegeben. Die berechneten Deformationsfelder der Pseudo-Landmarken
stellen schlieflich die Schéatzung der lokalen Wandbewegung in Bezug auf das ausge-
wéhlte Referenzbild dar.

Diese Methode zur Abschéitzung der Wandverformung wurde sowohl auf die
DSA-Daten als auch auf die Video Daten, die als Ground-Truth-Daten fungieren,
angewendet. Bei den Video-Daten handelt es sich um RGB-Daten, wobei hier nur
der Blau-Kanal fiir die Deformationsschéatzung genutzt wurde, da dieser den hochs-
ten Bildkontrast aufwies und somit am vielversprechendsten fiir eine zuverlassige

Generierung von Ergebnissen war.

5.2.1 Experimente mit originaler DSA-Bildauflosung

Der beschriebene registrierungsbasierte Ansatz zur Abschétzung der Deformation der
Phantomstrukturen wurde auf die DSA-Aufnahmen (mit originaler / voller raumli-
cher Auflésung) der sechs Gefafstrukturen des CAPUT-Datensatzes angewendet. Um
den Einfluss von Registrierungsparametern auf die resultierenden Verformungsdaten
weiter zu veranschaulichen, wurden wiederholte Durchlaufe mit unterschiedlichen

Registrierungsparametern durchgefiihrt (siehe Anhang C).

Um die Genauigkeit der Deformationsschitzung unter Verwendung der hochauf-
l6senden Videodaten quantitativ zu bestimmen, wurde ein zweistufiges Verfahren
durchgefiihrt: Zundchst wurde die maximale Verformung der Phantomstruktur an-

hand von manuell platzierten Landmarken bewertet. Hierfiir wurde ein Videobild mit
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minimaler Strukturverformung ausgewahlt und etwa 10-15 Landmarken pro Struktur
auf die Kante der Struktur platziert. Entsprechende Landmarken wurden dann im
néchsten Videobild bei maximaler Strukturverformung manuell auf die Kante der
Struktur gesetzt. Der gemittelte euklidische Abstand der rdumlichen Positionen
dieser zueinander korrespondierenden Landmarken stellt einen Makstab fiir die
(maximale) Strukturdeformation dar. Die relativ geringe Anzahl von Landmarken
koénnte gegebenenfalls mit einer Unsicherheit hinsichtlich der bestimmten Deforma-
tion einhergehen. Daher wurden mehrere Messwiederholungen mit verschiedenen
Sets von Landmarken durchgefiihrt. Uber alle Experimente hinweg wurden hierbei
robuste und konsistente Ergebnisse generiert; entsprechende Landmarken-Sets sind
als Bestandteil des CAPUT-Datensatzes bereitgestellt.

Um auch die Dynamik der abgebildeten Deformationsprozesse zu erfassen, wurde
nun die beschriebene automatisierte registrierungsbasierte Deformationsschitzung
auf die hochauflésenden Videodaten angewendet. Die fiir die Videodaten beobach-
teten Landmarkenverschiebungen wurden schlieflich mit den fiir die DSA-Daten

geschatzten Strukturverformungen bzw. Landmarkenverschiebungen verglichen.

Tabelle 5.2: Vergleich der automatisch abgeschitzten Deformation auf Basis der voll
aufgelosten Videodaten und der Deformationsschétzung auf DSA-Daten mit reduzierter
Auflésung.

Zeitliche Auflésung
Réaumliche Auflosung 25 fps 4 fps 2fps 1.5fps 1 fps

0.37 x 0.37 mm 0.0291 0.0367 0.0603 0.1069 0.1349
0.74 x 0.74 mm 0.0351 0.0410 0.0638 0.1080 0.1334
1.48 x 1.48 mm 0.0884 0.0931 0.1107 0.1175 0.1790

5.2.2 Experimente mit reduzierter DSA-Bildauflésung

Um zu untersuchen, ob eine prizise Quantifizierung der geometrischen Verformung
der Geféafswand unter Verwendung der typischen Bildauflosung verschiedener, auch
im gegebenen Kontext angewendeter Bildgebungsverfahren (z.B. MRT, CT) mdoglich
ist, wurden die hochauflésenden DSA-Bilddaten rdumlich und zeitlich neu gesampled.
Im Detail wurden die DSA-Daten auf eine isotrope raumliche Auflésung von 0,37,
0,74 und 1,48 mm/px umgerechnet. Dariiber hinaus wurde die urspriingliche zeitliche
Auflésung von 25 fps auf 4 fps, 2 fps und 1,5 fps reduziert, um typische CT-, MRT-

und DSA-Literaturwerte abzudecken.

Besonders relevant sind die Abtastfrequenzen um 2 fps. Angesichts des ur-
spriinglichen dynamischen Prozesses, der durch die Frequenz des Ventils mit einer
Grundfrequenz von 1 Hz stattfindet, ist zu erwarten, dass um und insbesondere
unterhalb dieser Frequenz die Rekonstruktion des Originalsignals nicht mehr zuver-

lassig ist. In diesem Kontext ist das Nyquist-Shannon-Abtasttheorem (Oppenheim
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und Schafer, 1999) von Relevanz, das besagt, dass die Abtastrate fupqast grofer als

das Doppelte der hochsten Frequenzkomponente f,q. des Originalsignals sein sollte:

fabtast > 2fmax (54)

Um die Genauigkeit der Abschétzung der Phantomverformung bei reduzierter
DSA-Bildauflésung zu analysieren, wurde eine Struktur mit vergleichsweise grofser
Verformung (fusiformes Aneurysma, Innendurchmesser des zufiihrenden Geféfes: 4
mm) ausgewahlt, um die Auswirkungen der reduzierten Auflésung genauer beschrei-
ben zu kénnen. Auf diese Struktur wurden die Registrierungsparameter angewendet,

die bei den Experimenten mit originaler Auflésung zu minimalen Fehlern fiihrten.

5.3 Ergebnisse

5.3.1 Quantifizierung der Wandbewegung und Validierung mittels der
Ground-Truth-Daten

Die Ergebnisse der automatischen Deformationsschitzung beim Einstromen von
Kontrastmittel bei beiden Innendurchmessern des zufiihrenden Geféfiabschnitts (3
mm, 4 mm) sind in Abbildung 5.7 fiir die verschiedenen Strukturen (gerades Rohr,

sakkuléres Aneurysma, fusiformes Aneurysma) zusammengefasst.

Die Verschiebung (gemittelt {iber alle gesetzten Landmarken) zwischen minimaler
und maximaler Deformation der Strukturen der manuell platzierten Landmarken
wird als gestrichelte rote Linie dargestellt. Die kontinuierliche rote Linie zeigt die auf
Basis der Registrierungsmethoden berechnete Verschiebung der Landmarken in Be-
zug auf die minimale Strukturausdehnung, fiir die hochauflésenden Videodaten. Die
auf der Grundlage der DSA-Bilddaten bestimmte Deformationen werden als blaue
Linien dargestellt (jede Linie beschreibt die mittlere Verschiebung der Landmarken
in Bezug auf das Referenzbild mit minimaler Verformung fiir einen bestimmten
Parametersatz; Konfidenzintervalle stellen den Bereich der Standardabweichung der

minimal und maximal geschitzten Deformation fiir die Parametersétze dar).

Die Abbildung zeigt, dass die in den DSA-Daten geschétzte Strukturverformung
fiir die gewdhlten Registrierungsparameter den gemessenen Deformationswerten der
korrespondierenden Ground-Truth-Daten sehr nahe kommt. Insbesondere Struktur-
verformungen, die grofer als die rdumliche Aufldsung der DSA-Daten sind, kénnen
genau reproduziert werden. Probleme entstehen jedoch, wenn die Verformung in
der Grofenordnung von oder kleiner als 0,1 mm ist; hierzu konnen die Ergebnisse
fiir die gerade Rohre und das sakkuldre Aneurysma mit einem Innendurchmesser
des zufiihrenden Geféfses von 3 mm herangezogen werden: Wihrend der zeitliche

Verlauf und die rdumliche Ausprigung der Verformung fiir das sakkuldre Aneurysma
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Abbildung 5.7: Ergebnisse der automatischen Bewegungsschétzung der Gefaffwand. Die
blauen Linien geben die Ergebnisse der registrierungsbasierten Deformationsschitzung
unter Nutzung der DSA-Daten bei originaler Auflésung wider. Die gestrichelte rote Linie
zeigt die mittlere Verschiebung zwischen zwischen minimaler und maximaler Deformation,
basierend auf den in den Video-Daten manuell platzierten Landmarken. Die durchgezogene
rote Linien repréasentiert die Deformation, die unter Nutzung des registrierungsbasierten
Ansatzes auf Basis der hoch-aufgeldsten Video-Daten erzeugt wurden. (a) Gerade Rohre,
Innendurchmesser von 4 mm, (b) sakkuldres Aneurysma, Innendurchmesser des zufiihrenden
Gefiles = 4 mm, (c) fusiformes Aneurysma, Innendurchmesser des zufithrenden Gefifies = 4
mm, (d) gerade Rohre, Innendurchmesser von 3 mm, (e) sakkuléres Aneurysma, Innendurch-
messer des zufiihrenden Gefifies = 3 mm, (f) fusiformes Aneurysma, Innendurchmesser des
zufithrenden Gefifies = 3 mm, entnommen aus Schetelig et al. (2018a).

noch gut abgelesen werden konnen, kann die Deformation der geraden Rohre, wie
sie anhand der Ground-Truth-Daten (Videodaten) beobachtet wird, in den DSA-
Daten nicht mehr genau bestimmt werden. Stattdessen schwanken die geschéitzten
DSA-Verformungswerte ohne offensichtlichen Bezug zur kontinuierlichen roten Linie
um ein konstantes Niveau von 0,08 mm, was mehr oder weniger dem Niveau der
gestrichelten roten Linie entspricht. Dies scheint jedoch eine untere Grenze der er-
kennbaren Verformung im Allgemeinen zu sein (zumindest fiir den hier angewandten
Registrierungsansatz): Hinsichtlich der berechneten minimalen Verformung (Zustand
ohne Deformation), zeigt sich — konsistent iiber alle Strukturen hinweg -, dass die
berechneten mittleren Verschiebungen der Landmarken bei ca. 0,08 mm (mit ge-
ringfligigen Unterschieden, abhéngig von den gewédhlten Registrierungsparametern)
liegt; die erwartete Verformung wére 0 mm. Dies wiederum deutet darauf hin, dass
eine Verformung einer zu untersuchenden Struktur unterhalb dieses Niveaus nicht

zuverlassig abgeschétzt werden kann.

Die fiir alle Strukturen zu beobachtende Streuung der blauen Linien veranschau-
licht jedoch eine Abhéngigkeit der Genauigkeit der Deformationsschitzung von den
gewahlten Registrierungsparametern. Dabei ist zu beachten, dass fiir diese Studie —
aufgrund langjdhriger Registrierungserfahrung — die Registrierungsparameter be-
reits so gewahlt wurden, dass sie nur einen relativ kleinen Bereich abdecken; fiir

unerfahrene Nutzer kénnte der Suchraum fiir geeignete Parameter weitaus grofser

83



KAPITEL 5. BILDBASIERTE DEFORMATIONSABSCHATZUNG VON DYNAMISCH
VERFORMBAREN STRUKTUREN

sein. Um den besten Registrierungsparametersatz (im Sinne einer moglichst prizisen
Bestimmung der Wandbewegung) zu identifizieren, wurde fiir jede Struktur die
mittlere quadratische Abweichung (engl. Root Mean Square Error, RMSE) zwischen
den Ground-Truth-Daten (rote kontinuierliche Linie) und den parameterbezogenen
Ergebnissen (d.h. die blauen Linien) berechnet. Die RMSE-Werte, gemittelt iiber alle
Strukturen, sind in Abbildung 5.8 dargestellt. Die horizontale Achse der Abbildung
stellt die Gesamtfeldvarianz dar (d.h. einen zentralen Regularisierungsparameter),
wéahrend der Gradientenschritt (ein Hauptparameter des Optimierungsansatzes) auf
der vertikalen Achse dargestellt wird (s. Abschnitt 3.2). Mit Hilfe der Darstellung ist
ersichtlich, dass ein Parametersatz, der zu einem minimalen Fehler fiihrt, erfolgreich
identifiziert werden konnte (Gradientenschritt 1, gepaart mit einer Gesamtfeldva-
rianz von 3), was die Anwendung und den Nutzen des CAPUT-Datensatzes zur
Optimierung gewahlter Registrierungsparameter verdeutlicht. Dabei ist jedoch dar-
auf hinzuweisen, dass hiermit keine optimalen Registrierungsparameter gefunden
werden, sondern die prasentierten Ergebnisse vielmehr darauf hindeuten, dass bei
Erweiterung des Parameterraums ggf. noch bessere Ergebnisse produziert werden

koénnten.

5.3.2 Genauigkeit der registrierungsbasierten Bestimmung der Wand-
bewegung mit Daten geringer(er) raumlicher und zeitlicher Auf-
I6sung

Die Ergebnisse der Resultate der Deformationsschiatzung mit zeitlich und raum-
lich geringer aufgelosten DSA-Datensétzen sind in Abbildung 5.9 dargestellt. Die
Bestimmung der Deformation wurde unter Anwendung des beschriebenen regis-
trierungsbasierten Ansatzes und unter Verwendung der im vorherigen Abschnitt
ermittelten optimalen Parameter (Gradientenschritt: 1, Gesamtfeldvarianz: 3) durch-
gefiihrt. Betrachtet man die Daten mit reduzierter rdumlicher Auflésung bei voller
zeitlicher Auflésung, so kann wie erwartet eine abnehmende Genauigkeit der Defor-
mationsschitzung mit zunehmender Auflésung beobachtet werden. Die Videodaten
in voller Auflésung zeigen eine maximale Strukturausdehnung von etwa 0,25 mm
(rote Linie) bezogen auf den minimalen Ausdehnungszustand. Dieser Wert kann
mit der Auflésung von 0,37 mm/px und 0,74 mm/px noch anndhernd extrahiert
werden. Bei 1,48 mm/px wird jedoch die maximale Deformation der Struktur auf
ca. 0,33 mm geschiitzt, was einer 32%igen Uberschitzung und damit einer nicht

zuverldssigen Schitzung der Verformung entspricht.

Was das zeitliche Resampling betrifft, so fithren die Auswertungen der 4 fps und
auch teilweise der 2 fps Daten zu einer verhiltnismifig guten Ubereinstimmung mit
den DSA-Daten bei voller zeitlicher Auflésung. Dennoch kénnen Abweichungen von
den Ground-Truth-Daten beobachtet werden. Potentiell héherfrequente Bewegungs-
komponenten (vermutlich aufgrund von Vibrationen der Phantomstrukturen) werden

in Ubereinstimmung mit dem Nyquist-Theorem nicht in den Daten wiedergegeben.
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Heat Map visualization of RMSE for applied registration parameters
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Abbildung 5.8: Ubersicht iiber die Abweichung der abgeschitzten Verformung auf Basis
von DSA-Daten von den Ground-Truth Video Daten in Abhéngigkeit der Registrierungspa-
rameter (gradient step, total field variance), entnommen aus Schetelig et al. (2018a).
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Abbildung 5.9: Ergebnisse der automatischen Bestimmung der Wandverformung in DSA-
Daten bei reduzierter rdumlicher und zeitlicher Auflsung fiir das fusiforme Aneurysma mit
einem inneren Durchmesser des zufithrendes Geféfses von 4 mm. (a) rdumliche Auflésung
von 0,37 x 0,37 mm; (b) 0,74 x 0,74 mm; (¢) 1,48 x 1,48 mm, entnommen aus Schetelig
et al. (2018a).

Ebenfalls in Ubereinstimmung mit dem Nyquist-Theorem kann das Originalsignal
bei Analyse des 1,5 fps-Datensatzes nicht mehr zuverléssig rekonstruiert werden,
was die Zuverléassigkeit der berechneten Ergebnisse erheblich beeintréchtigt.

Diese Beobachtungen werden durch die jeweilige RMSE-Auswertung unterstiitzt,

die in Tabelle 5.2 zusammengefasst ist.

5.4 Diskussion

Der Ursprung dieser Studie war Bedarf und Bediirfnis, ein deformierbares Flussphan-
tom und einen Messaufbau zu entwickeln, die es ermoglichen, Berechnungsansétze
zur Bestimmung der Wandbewegung von zerebralen Geféfien und gefaftdhnlichen
Struktur zu analysieren. Die hier prisentierten Daten zeigen eine erfolgreiche Imple-

mentierung und Datenerfassung.

Der Versuchsaufbau lieferte die Grundlagen, um einen zuverldssigen Ground-
Truth- und Benchmark-Datensatz zu generieren, der es ermdglichte, eine registrie-
rungsbasierte Deformationsschétzung zu verfeinern. Die Auswertung der generierten
Ergebnisse zeigte, dass die Bestimmung der Wandbewegung mit einem hohen Grad

an Genauigkeit moglich ist, sofern geeignete Registrierungsparameter genutzt wer-
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den. Es konnte gezeigt werden, dass die gemessene Verformung (und damit die
Genauigkeit der Verformungsschétzung) von den gewéhlten Registrierungsparame-
tern abhéngt. Dies veranschaulicht die Notwendigkeit, Ansétze zur Schitzung der
Wandbewegung mit entsprechenden Ground-Truth-Datensétzen zu testen, um die
Leistungs- und Genauigkeitsgrenzen der jeweiligen Ansétze zu beurteilen. Durch die
Freigabe der erfassten Daten (bestehend aus DSA- und Videodaten) als frei zugéng-
lichen Benchmark-Datensatz, konnen moglicherweise auch andere Arbeitsgruppen,
die in dem Bereich der Wandbewegungschitzung zerebraler Strukturen arbeiten,
profitieren und die CAPUT-Daten entsprechend nutzen. Durch das Testen und
entsprechendes Anpassen der jeweiligen Ansétze zur Bestimmung der Verformung
mit dem CAPUT-Datensatz kénnen Méngel einzelner Algorithmen identifiziert,
beriicksichtigt und kompensiert werden. Im Gegenzug kénnen hierdurch bewer-
tete Ansidtze und Parametereinstellungen, d.h. solche, die in der Lage sind, die
geometrische Bewegung der Strukturen im CAPUT-Datensatz zu reproduzieren,
als besser geeignet angesehen werden, Wandbewegungen in klinischen Bilddaten
zuverlassig wiederzugeben. Daher wird erwartet, dass dieser Datensatz besonders
fiir Gruppen, die in einem klinischen Umfeld arbeiten, interessant ist, da nicht nur
die Bewegung der Gefiafswand, sondern auch abgeleitete Informationen wie Fliefs-
geschwindigkeitsprofile oder Wandschubspannungsverteilungen durch den Einsatz
sorgfiltig ausgewerteter Algorithmen und Parametersétze zuverléssiger geschétzt

und mit héherer Genauigkeit interpretiert werden kénnen.

Der zweite Teil der Datenanalyse beschéftigte sich mit der Frage nach der mdgli-
chen erreichbaren Genauigkeit der Deformationsschitzung unter Verwendung von
Bilddaten mit reduzierter raumlicher und/oder zeitlicher Bildauflosung im Vergleich
zum CAPUT-Datensatz (typische Werte fiir die rdumliche Auflésung liegen bei
0,5-0,625 mm/px beim CT, 1-2 mm/px fir das MRT und 0,185 mm/px fiir die
Katheterangiographie (Lin und Alessio, 2009)). Bei der Auswertung der Daten mit
voller zeitlicher Auflésung bei unterschiedlicher rdumlicher Bildauflésung wurde
selbst bei einer Auflésung von 1,48 mm/px ein Fehler der geschitzten Wandbewegung
von etwa 30% beobachtet. In Anbetracht der Auflésung in Bezug zur sehr geringen
aufgetretenen Strukturverformung (ca. 0,25 mm) sind diese Ergebnisse iiberraschend
genau. Basierend auf diesen Ergebnissen scheint eine automatisierte Bestimmung
der Wandbewegung auch mit Bildgebungsmodalitéiten, die eine geringere raumliche
und zeitliche Auflésung als DSA aufweisen, moglich zu sein, wenn hierfiir anhand
von Ground-Truth-Daten optimierte und verifizierte Methoden verwendet werden.
Es ist jedoch zu beriicksichtigen, dass der daraus resultierende Fehler nicht ganz
unerheblich oder vernachldssigbar ist. Je nach Anwendung (z.B. Abschétzung von
Wandspannungen) fithren die eingefiihrten Unsicherheiten und Fehler zu Folgefehlern
in den daraus abgeleiteten Grofen, was zu inkorrekten Werten und schlimmstenfalls

zu falschen Schlussfolgerungen fithren kann.
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Auch die Ergebnisse der Analyse der Daten mit zeitlich reduzierter Auflésung
zeigten eine robuste Leistung des registrierungsbasierten Analyseansatzes. Obwohl
die DSA-Framerate erheblich reduziert wurde, konnte die maximale Verformung der
Strukturen bei 4 und 2 fps mit ausreichender Genauigkeit ermittelt werden. Die
Ergebnisse bei < 1,5 fps zeigen erhebliche Schwierigkeiten und heben die Relevanz
des Nyquist-Theorems fiir diese Anwendung hervor. Da die meisten Patienten wahr-
scheinlich einen hoheren Ruhepuls als 60 bpm (iiblicherweise in einem Bereich von
60-100 bpm) haben, scheint eine minimale Abtastrate von 4 fps als zielfithrend (fiir
CT und MRT ist es moglich Bilddaten mit einer zeitlichen Auflésung von 83-135
ms bzw. 20-50 ms aufzunehmen (Lin und Alessio, 2009)).

Beziiglich der gewéhlten Grofe der Phantomstrukturen ist anzumerken, dass sie
in Bezug auf in-vivo beobachtete Aneurysmen relativ klein ist. Allerdings sind die in
dieser Studie adressierten Unsicherheiten der Verformungsschatzgenauigkeit beson-
ders fiir kleinere Strukturen relevant. Es ist zu erwarten, dass grofere Aneurysmen
eine starkere Verformung aufweisen, die wiederum leichter zu quantifizieren ist (siche
Abb. 5.7). Dariiber hinaus zeigte eine aktuelle Studie, dass kleine (5-9 mm) und sehr
kleine (<5 mm) Aneurysmen die Mehrheit der aneurysmatischen Subarachnoidal-
blutungen verursachen (Bender et al., 2017). Die Untersuchung kleiner Strukturen
ist daher nicht nur aus Sicht der Bildverarbeitung sehr interessant (im Sinne ei-
ner groferen Herausforderung hinsichtlich der damit verbundenen Unsicherheiten),
sondern auch aus klinischer Sicht von besonderem Interesse. So wie auch in der
vorangegangenen Studie ist ein weiterer fragwiirdiger Aspekt die Verwendung von
Wasser als Blutersatz in unserem Messaufbau, da die Viskositat von Blut deutlich
hoher ist als die von Wasser. Da unsere Studie jedoch keine genauen Strémungsver-
héltnisse, sondern nur die Verformung der Phantomstrukturen untersucht hat, ist
nicht zu erwarten, dass die vereinfachte Nutzung von Wasser einen Einfluss auf die

dargestellten Ergebnisse hat.

5.5 Zusammenfassung

Zusammenfassend lésst sich sagen, dass ein Benchmark-Datensatz (CAPUT) zur Be-
urteilung und Feinabstimmung von methodischen Ansétzen fiir die Quantifizierung
der Bewegung von zerebralen Hirngeféfien bzw. der Verformung von Aneurysmen
entwickelt und bereitgestellt wurde. Unsere Experimente verdeutlichen, dass eine
registrierungsbasierte Quantifizierung der Deformation mit den prisentierten Daten
mit einer hohen Genauigkeit moglich ist. Dies gilt ebenso fiir Bilddaten mit relativ
geringer raumlicher und/oder zeitlicher Auflésung. Des Weiteren wurde veranschau-
licht, dass Parameter fiir z.B. registrierungsbasierte Ansitze zur Quantifizierung
zerebraler Wandbewegung prézise ausgewiahlt werden miissen, um tragfihige und
genaue Ergebnisse zu erzielen. Dies wiederum ist genau der beabsichtigte Zweck

des CAPUT-Datensatzes: eine zuverldssige und transparente Quantifizierung der
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zerebralen Wandbewegung in standardméftigen Bilddatensétzen und die Entwicklung
entsprechender standardisierter Methoden voranzutreiben, sodass der Parameter der
Wandbewegung als weiterer Einflussfaktor fiir Entscheidungsabliufe der Behandlung

von Aneurysmen entwickelt und integriert werden kann.
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Kapitel 6

Studie 3: Verlasslichkeit von CFD-Simulationen

im Kontext intrakranieller Aneurysmen

Die folgenden Ausfithrungen basieren auf Schetelig et al. (2020).

Im Zuge der fortschreitenden Verbreitung starker Rechencluster im wissenschaft-
lichen und klinischen Umfeld wurde auch im Bereich der Analyse intrakranieller
Aneurysmen die Nutzung rechnergestiitzer Methoden im Rahmen der numerischen
Stromungsmechanik (englisch: Computational Fluid Dynamics, CFD) vorangetrieben
und etabliert. Wie in Abschnitt 2.2 ausgefiihrt, geniigen aktuell etablierte Faktoren
(Grofe, Entstehungsort, Form, etc.) nicht aus, um die spezifische Entwicklung von
Aneurysmen zu pradizieren. Dementsprechend muss die Methodik zur Bewertung
des Risikos eines Aneurysmas verbessert und mehr Erkenntnisse gewonnen werden,
die iiber das hinausgehen, was geometrische Faktoren aufzeigen kénnen. Stromungs-
mechanische Simulationen kénnten in dieser Hinsicht niitzlich sein: Der Einsatz von
bildbasierten CFD-Simulationen gewinnt immer mehr an Bedeutung — Anfang der
2000er wurden erste Finite-Elemente-Berechnungen im Bereich der fluiddynamischen
Analyse intrakranieller Defekte angewendet und wurden seitdem in vielen Studien
einbezogen. Es wurde sich die Gewinnung zusétzlicher Informationen und die Bereit-
stellung eines neuen diagnostischen Werkzeugs erhofft: Metcalfe (2003) sprach von
dem ,Versprechen der rechnergestiitzten Stromungssimulation” und erhoffte sich eine
entscheidende Verbesserung fiir die Entwicklung optimaler Behandlungsverfahren.
Trotz dieses enthusiastischen Starts und der zahlreichen Studien, die seither in diesem
Forschungsfeld durchgefiihrt wurden, sind die wesentlichen Parameter, die derzeit
fiir die Entscheidungsfindung verwendet werden, noch immer die zuvor genannten
geometrischen Faktoren (Grofke, Form und Lage der Aneurysmen) (Sejkorova et al.,
2016).

Eine der wichtigsten Errungenschaften fritherer CFD-Studien zu intrakraniellen
Aneurysmen ist die Assoziation von fluiddynamischen Parametern, insbesondere

Wandschubspannung, mit der Ruptur und dem Wachstum von Aneurysmen (Xiang
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Abbildung 6.1: Ablaufdiagramm eines typisches Schemas fiir die stromungsmechanische
Simulation. Nach der Datenaufnahme werden die Bilddaten vorverarbeitet. Dies beinhaltet
eine initiale Segmentierung der Gefafsstrukturen. Die segmentierten Gefafistrukturen werden
in ein CAD-Modell umgewandelt, aus dem wiederum nicht relevante Teilen des Gefafssys-
tems entfernt werden. Auch eventuell auftretende Locher im generierten Mesh, invertierte
Elemente etc. miissen bereinigt werden, damit fiir die zu untersuchende Geféfsstruktur ein
Gitter erzeugt werden kann, was im Weiteren fiir die Stromungssimulation genutzt wird.
Bei der Durchfithrung der numerischen Strémungssimulation sind typischerweise eine Reihe
von Parametern unbekannt, sodass Annahmen getroffen werden miissen. Diese umfassen
die Einlassgeschwindigkeit, der vorliegende Druck, mechanische Eigenschaften der Gefafs-
wéande, Dicke der Gefafiwédnde usw. Auch fiir die Durchfithrung der Stréomungssimulation
selbst miissen Einstellungen hinsichtlich des zeitlichen Auflésung des Losungsvorganges,
Gittergrofe etc. getroffen werden. Insbesondere relevant ist auch, ob die Simulation unter
Berticksichtigung der Fluid-Struktur-Interaktion (FSI) durchgefiihrt wird, oder ob eine rigi-
de Gefdflwand angenommen wird. Basierend auf der durchgefiithrten Stromungssimulation
werden Parameter evaluiert, auf deren Basis wiederum Riickschliisse auf die Entwicklung
von Aneurysmen gezogen werden. Grafik entnommen aus Schetelig et al. (2020).

et al., 2011; Castro et al., 2009). Wahrend die Wandschubspannung zweifellos einen
Einfluss auf biologische Reaktionen hat, ist der Einfluss des Ausmafies der Wand-
schubspannung nicht vollstdndig geklart. So wurden sowohl hohe als auch niedrige
Wandschubspannungen mit der Entwicklung von Aneurysmen in Verbindung ge-
bracht wurden, sodass kein klarer Konsens dariiber besteht, ob dieser Unterschied
auf ein fehlerhaftes Studiendesign zuriickzufiihren ist oder durch die Komplexitét

der Biologie, Geometrie oder Mechanobiologie der Aneurysmen verursacht wird (s.
Abschnitt 2.2.1).

Diese Unklarheit tragt wesentlich dazu bei, dass CFD noch immer hauptséch-
lich ein wissenschaftliches Werkzeug verbleibt und derzeit keinen Eingang in die
medizinische Praxis findet. Abbildung 6.1 zeigt ein typisches Ablaufschema fiir
die Durchfiihrung einer CFD-Studie, das von der Aufnahme von Patientendaten
bis zur Extraktion von Hypothesen und Zusammenhéngen oder sogar ursédchlichen
Zusammenhéngen reicht: Zunéchst muss der Datensatz segmentiert und diskretisiert
werden, um CFD-Simulationen durchfithren zu kénnen. Fiir die eigentliche Durch-
fiihrung von CFD-Simulationen miissen Annahmen und Vereinfachungen getroffen
werden: in Bezug auf physikalische Eigenschaften wie Wanddicke, Stromungsge-
schwindigkeit, etc. sowie Solver-Einstellungen wie Gitter-Grofen, (im Fall einer
zeitabhéngigen Studie) Zeitschritt, etc. Jeder Teil dieser Vorverarbeitung und Ver-
arbeitung der Daten kann zu Unsicherheiten und Ungenauigkeiten fithren: Eine
kiirzlich veroffentlichte Challenge-Studie (Berg et al., 2018) zeigte, dass bereits in
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der Vorverarbeitung der Bilddaten Unsicherheiten auftreten. Die Studie untersuchte
die Variabilitit von Segmentierungsansitzen in Bezug auf die Morphologie von
Aneurysmenstrukturen und zeigte, dass erhebliche Unterschiede und systematische
Uberschitzungen von Oberflichen auftraten, die wichtige morphologische Merkmale
nicht beriicksichtigen. Zwischen den Teilnehmern der Studie wurden verhaltnismé-
Rig groke Unterschiede in Volumen, -groffen und -formen bis zu 25% festgestellt.
Teile der segmentierten Aneurysmen wurden im Vergleich zu hochauflésenden 2D-
Referenzbildern tiberschétzt (Berg et al., 2018). Dieser Aspekt wurde von Schneiders
et al. (2012) und Brinjikji et al. (2009) bestitigt, die eine systematische Uberschiit-
zung der Aneurysmen-Halsgrofen in 3DRA-Bildern im Vergleich zu 2D-DSA-Bildern
bestétigten und zeigten, dass diese Uberschitzung einen relevanten Effekt auf abge-
leitete hdmodynamische Merkmale hatte. Geers et al. (2009) veroffentlichten eine
Studie iiber die Variabilitdt in der Schéatzung der Stromungsmechanik auf Basis
von Daten, die mit der CT-Angiographie und 3D-Rotationsangiographie erhoben
wurden und fanden erhebliche Unterschiede in den berechneten Ergebnissen der

beiden Bildgebungsverfahren.

Ausgehend von der Bildgebung und der anfénglichen Vorverarbeitung der Daten
kénnen auch Unsicherheiten aufgrund der gewéhlten Solver-Numerik, Gitter- und
Zeitschrittauflosung entstehen. Khan et al. (2015) zeigten, dass zeitlich und rédum-
lich hoch aufgeloste Simulationen notwendig sind, um sicherzustellen, dass die fiir
das Versténdnis biologischer Prozesse notwendigen Stromungseigenschaften nicht

iibersehen werden.

In diesem Kontext sind die Unsicherheiten beziiglich der Prognose des Aneu-
rysmas moglicherweise auch auf die Variation von Geometrie und Eingangs- und
Randbedingungen zuriickzufiihren. Die Definition von Ein- und Auslassgeschwindig-
keit oder dem vorliegenden Druckprofil sowie Materialeigenschaften sind besonders
relevant fiir die CFD-Analyse von intrakraniellen Gefafsstrukturen. Gegenwértig gibt
es jedoch keine standardisierte Methode zur Definition von z.B. den Einlass-Randbe-
dingungen. Viele Forscher verwenden analytisch definierte Geschwindigkeitsprofile
wie das Womersley-Profil (pulsatiles Flussprofil) (Valencia und Torres, 2017; Sejko-
rova et al., 2016; Khan et al., 2015; Valen-Sendstad et al., 2018), wiahrend andere
Arbeitsgruppen klinisch gemessene (meist mit intrakraniellem Doppler-Ultraschall
oder Laser-Doppler-Velocimetrie) Stromungsprofile gesunder Probanden (Sharzehee
et al., 2018; Ku et al., 1985; Vob et al., 2016; Long et al., 2015) oder durchschnittliche
Stromungsprofile von mehreren Probanden (Valencia et al., 2013) verwenden (vergl.
Tabelle 6.1). Dariiber hinaus variieren die gewéhlten Einstromgeschwindigkeiten
auch sehr stark von 0,2-1,25 m/s (Valencia und Torres, 2017; Long et al., 2015).
Ebenso variiert der anliegende Druck von einer allgemein angenommenen relati-
ven Druckdifferenz vom Wert Null (Sejkorova et al., 2016; Vofs et al., 2016; Long
et al., 2015; Schneiders et al., 2012), konstantem Druck (Razavi et al., 2018) und
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Tabelle 6.1: Studien im Bereich der stromungsmechanischen Simulation intrakranieller Aneurysmenstrukturen und implementierte Randbedingungen. Die Studien
sind in chronologischer Abfolge gelistet. PC-MR: Phasenkontrast MRT, PD-US: Power Doppler Ultraschall, BC: Boundary condition (Randbedingung).

Author

Inlet profile

Velocity

Outlet

Sun et al. (2019)

Vobk et al. (2018)
Razavi et al. (2018)
Sharzehee et al. (2018)
Seo et al. (2018)
Sasaki et al. (2018)

Valencia und Torres (2017)
Sejkorova et al. (2016)
Nair et al. (2016)

Vo et al. (2016)

Sforza et al. (2015)

Cebral et al. (2016)

Khan et al. (2015)

Byrne et al. (2013)

Valen-Sendstad und Steinman (2013)
Schneiders et al. (2012)

Lee et al. (2013)

Valencia et al. (2013)

Valencia et al. (2008b)

Shojima et al. (2004)

flow profile

steady-state velocity value
PD-US

23-year-old subject

parabolic & Womersley profile
uniform velocity

Womersley profile
pulsatile Womersley profile
flow profile

MRI profile

PC-MRA profile

flow profile

Womersley profile

flow profile

Womersley profile
continuous flow

flow profile

PD-US averaged profile
PD-US patient-specific
PD-US Womersley profile

0.5 —8.0 ml/s (Ku et al., 1985)
N/A

0.2—-0.6 m/s

0—0.7m/s

0.5 m/s

0.425 m/s

0.2—-0.75 m/s
N/A

Ford et al. (2005)
N/A

~ 2-5 ml/s

Ford et al. (2005)

0.37 m/s mean

Ford et al. (2005)

0.37 m/s mean

0.6 m/s

3.89 ml/s (Ford et al., 2005)
0—0.6 m/s

0.1-09m/s

0.6 —0.81 m/s

80 — 120 / 100 — 160 mmHg
zero pressure BC

constant pressure: ~ 11 mmHg
23-y/o 10 — 130 mmHg
N/A

split between outlets
(cross-sectional area)
1—2.4-10* Pa

zero pressure BC

zero pressure BC

zero pressure BC

split between outlets
(minimum work)

N/A

zero pressure BC

N/A

N/A

zero pressure BC

80 — 130 / 120 — 170 mmHg
80 — 120 / 100 — 180 mmHg
80 — 120 mmHg

zero pressure BC
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pulsierenden Druckédnderungen (normalerweise um 80/120 mmHg) (Sun et al., 2019;
Lee et al., 2013; Valencia et al., 2013). In Bezug auf die Wanddicke verwenden die
meisten Studien eine einheitliche Wanddicke von etwa 0,15-0,3 mm (Sun et al., 2019;
Valencia und Torres, 2017; Lee et al., 2013; Isaksen et al., 2008; Torii et al., 2006).
Mehrere Studien haben gezeigt, dass Anderungen in der Geometrie und/oder der
Wanddicke einen hohen Einfluss auf die fluiddynamischen Eigenschaften zu haben
scheinen (Torii et al., 2010; Valencia et al., 2006). Diese Unsicherheit in Bezug auf
den Einfluss der Wanddicke (einheitliche Wanddicke vs. patientenspezifische Wand-
dicke) kann mit aktuellen Entwicklungen begegnet werden, indem die Entnahme von
Gefafsstrukturen verstorbener Patienten und die Durchfithrung stréomungstechnischer

Studien mit der genau gemessenen Geometrie (Vo et al., 2018) durchgefiihrt wird.

In diesem Kontext sind auch die in den vorherigen Abschnitten (s. Abschnitte 4
und 5) vorgestellten Methoden zur Bestimmung der Wandverformung relevant. Zum
einen konnte die bestimmte Wandverformung dazu genutzt werden, um die Wanddi-
cke abzuschétzen, ohne dass chirurgische Eingriffe durchgefiihrt werden miissen. Zum
anderen kénnen die aus den Bildgebungsdaten gewonnenen Information hinsichtlich
der vorliegenden Wandverformung als Randbedingung fiir die Stromungssimulation
genutzt werden kann und somit die Verlésslichkeit der produzierten Ergebnisse

verbessern.

6.1 Ziel und Struktur der Studie

Aufgrund der oben genannten Unsicherheiten gibt es drei Ziele fiir diese Studie:
Erstens soll ein Simulationssetup (Einstellungen des Solvers, der zeitlichen und raum-
lichen Auflésung, etc.) etabliert werden, das die Zuverlassigkeit unserer Ergebnisse
in den folgenden zweiten und dritten Experimenten gewéhrleistet: Dazu wird unser
zuvor vorgestelltes physikalisches Flussphantom (Schetelig et al., 2018b) genutzt,
dessen physikalische Randbedingungen (Einstromgeschwindigkeit, Druck, Fluideigen-
schaften, geometrische Eigenschaften, Verformung, Materialeigenschaften) bekannt
sind. Durch die rechnergestiitzte Simulation unseres experimentellen, physikalischen
Flussphantoms konnen die bekannten und gemessenen Eigenschaften des Flussphan-
toms mit den Simulationsergebnissen verglichen und damit unser Simulationsaufbau
(insbesondere Solver-Einstellungen, gewéhlte Gitter-Grofen usw.) tiberpriift werden,
um sicherzustellen, dass die Ergebnisse der nachfolgenden Experimente verldsslich

sind.

Davon ausgehend sollen im zweiten Experiment die Unsicherheiten untersucht
werden, die durch die gewdhlten Randbedingungen (Einstromgeschwindigkeit, Druck
usw.) bei der Berechnungen von Stromungsparametern (z.B. Geschwindigkeit, Wand-
schubspannung usw.) entstehen. Die wichtigsten Charakteristika fiir die stromungs-

mechanische Berechnung von Aneurysmenstrukturen scheinen neben der Geometrie
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und Form des Aneurysmas die Eintrittsgeschwindigkeit, das Druckprofil, die Wand-
dicke und die Steifigkeit der Festkdrperdoméne zu sein. Die Analyse hinsichtlich des
Einflusses, den diese Parameter haben, konnte zu wertvollen Erkenntnissen fiihren:
Eine spezifische Frage in diesem Zusammenhang konnte sein, welche Parameter
den grokten Einfluss auf die berechneten Parameter haben, oder ob Anderungen
an einem bestimmten Parameter keinen signifikanten Einfluss auf die Ergebnisse
haben. Besonders interessant ist auch, ob Anderungen der Randbedingungen zu
vorhersehbaren Ergebnissen flihren und wie sich die berechneten Ergebnisse je nach
analysierter Region (z.B. Dom oder Hals) quantitativ unterscheiden. Im Zusammen-
hang mit der Vorhersage einer Ruptur eines Aneurysmas oder dem Ort der Ruptur
stellt sich die Frage, wie robust die berechneten Ergebnisse gegeniiber Verdnderungen
der Randbedingungen sind. Denn Parameter, die nicht robust gegeniiber kleinen
Anderungen sind, sind fiir patientenspezifische Auswertungen nicht geeignet, da es
immer zu kleinen Abweichungen gegeniiber den wahren Randbedingungen kommen
kann. Um unsere Ergebnisse so vergleichbar wie mdoglich mit bereits verdffentlichten
Studien zu machen, werden einige patientenspezifische Datensétze als Datenbasis
verwendet. Diese Analyse soll einen Hinweis darauf geben, welche Unsicherheiten

bei der Fehlschitzung von Randbedingungen entstehen.

Der letzte Teil dieser Studie beschéftigt sich mit den fluiddynamischen Verédnde-
rungen von Aneurysmenstrukturen wiahrend des Wachstums. Aufgrund der meistens
sofort durchgefiihrten therapeutischen Behandlung der gefundenen Aneurysmen gibt
es nur sehr wenige in-vivo-Datensétze, die den zeitlichen Verlauf eines Aneurysmas
wiedergeben. Daher wird ein prognostizierter Wachstumsprozess von vier Aneurys-
men iiber neun Wachstumsphasen modelliert. Numerische Strémungssimulationen
werden auf alle neun Phasen eines jeden Modells durchgefiihrt und die berechneten
Ergebnisse (Geschwindigkeitsprofile, Wandschubspannung usw.) miteinander ver-
glichen, um zu analysieren, wie sich diese Parameter wahrend des Wachstums von

Aneurysmen entwickeln.

6.2 Methodik

6.2.1 Evaluation des CFD-Setups mittels des CAPUT Datensatzes

Zur Validierung des rechnergestiitzten Simulationssetups wurden die Randbedin-
gungen des Versuchsaufbaus (CAPUT, Cerebral Aneurysm PUlsation Testing, siche
Schetelig et al. (2018b)) implementiert, um zu analysieren, wie exakt die berech-
neten Ergebnisse die physikalisch beobachteten Parameterwerte wiedergeben. Der
experimentelle Aufbau (sieche Abb. 6.2) konzentriert sich auf 3D-gedruckte Struktu-
ren, die nach anatomischen Strukturen modelliert sind (siehe Abb. 4.3A fiir Fotos
und 2D-DSA-Bilder der Aneurysmen- und arteriellen Geféfistrukturen) und sich
im Folge der Druckénderungen verformen (fiir eine ausfiihrliche Beschreibung des

experimentellen Aufbaus siehe Abschnitte 4.1.1 und 5.1). Der Aufbau wurde fiir diese
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Abbildung 6.2: Ubersicht iiber den experimentellen Aufbau fiir die Studie zur strémungs-
mechanischen Simulation. Dabei wurde der bisherige Aufbau (s. Abb. 5.3) durch einen
Flussgeschwindigkeitmesser erweitert, entnommen aus Schetelig et al. (2020).
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Abbildung 6.3: Randbedingungen fiir die Simulation des experimentellen Aufbaus, ent-
nommen aus Schetelig et al. (2020).

Studie um einen Geschwindigkeitsmesser erweitert, damit die Stromungsgeschwin-
digkeit am Einlass gemessen und als Randbedingung fiir die Stromungssimulation
genutzt werden konnte. Somit konnte das bereits vorhandene Wissen iiber den
Versuchsaufbau und die vorliegenden Randbedingungen genutzt werden, um eine
rechnergestiitzte Simulation zu erstellen, die dem physikalischen Messaufbau sehr
ghnlich ist und dadurch die Genauigkeit des rechnerischen Aufbaus zu tiberpriifen.
Da die Strukturverformung von den Randbedingungen der Stromungssimulation
abhéngig ist, eignet sich die gemessene Verformung der Phantomstrukturen sehr gut

als Ground-Truth zur Validierung der Stréomungssimulation.
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6.2.1.1 Randbedingungen

Das fiir den Simulationsaufbau verwendete a priori Wissen besteht aus den Geschwin-
digkeits- bzw. Druckwerten am Einlass und Auslass, den Materialeigenschaften, der
Geometrie (einschlieflich Wanddicke) und der gemessenen Gefdafwandverformung.
Um das Offnen und Schlieien des Ventils zu simulieren, wurde ein Druckprofil
am Ein- und Ausgang definiert (siehe Abb. 6.3). Aufgrund der mechanischen Be-
schaffenheit des eingebauten Ventils des Flussphantoms und dem Wunsch, die
physikalischen Eigenschaften so genau wie moéglich nachzubilden, wurde eine ge-
glattete Rechteckfunktion zur Modellierung der Druckwelle verwendet. Abhéngig
von den vorgenommenen Druckeinstellungen der Pumpe wurden unterschiedliche
Druckwerte am Ein- und Ausgang fiir die jeweiligen Phantomstrukturen definiert,
was zu der Auspriagung von Geschwindigkeitsprofilen fiihrte, die zuséatzlich zu den
hauptséchlich gemessenen Strukturverformungen mit den Messungen des Durchfluss-
messers verglichen werden konnten. Um eine voll ausgebildete Poiseuille-Stromung
(Stromung eines laminaren, Newtonschen Fluids, wobei sich durch die Reibungskréfte
ein parabolisches Geschwindigkeitsprofil ausprigt) zu gewéahrleisten, wurden die
Phantomstrukturen am Ein- und Ausgang fiir die Simulation um einige Zentimeter
verlangert. Als Fliissigkeit im Fliissigkeitskreislauf wurde Wasser genutzt, was daher
als inkompressible Newtonsche Fliissigkeit mit konstanter Viskositdt modelliert
werden konnte (s. Abschnitte 3.3.2 und 3.3.3). Als Material fiir die Strukturen
des Flussphantoms wurde in der Simulation das physisch vorhandene Phantom
nachgebaut: Es wurde ein Polymer mit einer Wandstérke von 0,3 mm verwendet,
dessen Material mit einem linearen elastischen Material modelliert wurden. Die
entsprechenden Materialeigenschaften sind ein Young-Modul von £ = 3 MPa mit
einer Dichte von p = 1200 kg/m? und einem Poisson-Verhiltnis von y = 0,49
(Stratasys Ltd, 2016). Die Fliissigkeit (Wasser), die die Phantomstrukturen umgibt
und der daraus resultierende Druck wurde ebenfalls in der Simulation beriicksichtigt,

um einen prézisen Simulationsaufbau zu gewahrleisten.

6.2.1.2 Numerische Strémungssimulation

Alle Finite-Elemente-Berechnungen dieses und aller nachfolgenden Experimente
wurden mit COMSOL Multiphysics (Version 5.4) auf einer Workstation mit zwei
4-Kern Intel Xeon Gold Prozessoren (3,6 GHz) durchgefiihrt. Um die Elastizitét
der Strukturen, die daraus resultierende Verformung und die Wechselwirkung mit
der vorliegenden Stromungssituation zu berticksichtigen, wurde die Fluid-Struktur-
Interaktion (FSI) mit einem vollstdndig gekoppelten Ansatz implementiert (s. Ab-
schnitt 3.3.1).

Dass die Beriicksichtigung der Fluid-Struktur Interaktion notwendig ist, wird
aus Abbildung 6.4 ersichtlich. Hier sind Simulationsergebnisse fiir eine Struktur
dargestellt, die einmal ohne (no-FSI) und einmal mit (FSI) Beriicksichtigung der

Fluid-Struktur Interaktion simuliert wurde. Aus den Ergebnissen wird schnell deut-
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Abbildung 6.4: Vergleich von Fluid-Struktur Interaktionssimulationen vs. rigide (keine
FSI) Simulationen. (A) Verteilung der Wandschubspannung der Simulation mit Fluid-
Struktur-Interaktion, (B) Verteilung der Wandschubspannung der Simulation ohne Fluid-
Struktur-Interaktion, (C) Vergleich des zeitlichen Mittelwertes der Wandschubspannungen
beider Simulationen in der Aneurysmenstruktur.

lich, dass sich die qualitativen Verteilungen der hier aufgetragen Wandschubspannung
(s. Abb. 6.4(A), 6.4(B)), insbesondere in der Aneurysmenstruktur, deutlich vonein-
ander unterscheiden. Dariiber hinaus zeigt Abbildung 6.4(C), in der die mittleren
Wandschubspannungen {iber die Zeit aufgetragen sind, dass die Simulation ohne
Beriicksichtigung der Fluid-Struktur Interaktion die Wandschubspannung quanti-
tativ tiberschétzt. Diese Ergebnisse decken sich mit entsprechenden Studien, die
diesen Zusammenhang ebenfalls untersucht haben (s. z.B. Valencia et al. (2012))
und unterstreichen, dass eine Simulation unter Beriicksichtigung der Fluid-Struktur

Interaktion im gegebenen Kontext notwendig ist.

Um die voneinander abhéngigen physikalischen Probleme zu 16sen, wurde ein se-
gregierter Ansatz gewihlt, d.h., die Gleichungen fiir die verschiedenen physikalischen
Probleme (Stromungsmechanik und Strukturmechanik) werden unabhéngig vonein-
ander und nicht gleichzeitig gelst, da dies zu einem hoheren Speicherverbrauch
fithren wiirde (s. Abschnitt 3.3.1). Ein wichtiges Kriterium fiir eine gut durchge-
fiihrte Simulation ist, dass die produzierten Ergebnisse nicht von der gewé&hlten
Gittergrofse abhingig sind. Um die Unabhéngigkeit der produzierten Ergebnisse von

dem genutzten Gitter nachzuweisen, wurde eine Gitterkonvergenzstudie (mit Wand-
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Abbildung 6.5: Beispielhaftes Ergebnis einer Gitter-Konvergenz Studie

bewegung und Wandschubspannung als Parameter) durchgefiihrt: Hierfiir wurden
Gitter mit zunehmend feinerer réumlicher Auflésung generiert, bis die ausgewerteten
Parameter (Wandbewegung, Wandschubspannung) konvergierten (s. Abb. 6.5). Fiir
die in der aktuellen Studie genutzten Strukturen konvergierten die Ergebnisse in
einer Grofenordnung von ca. 1-10° Gitter-Elementen mit einer maximalen Linge
des Kantennetzes von =~ 0,1 mm. Die Zeitschrittauflosung wurde geméf der Courant-
Friedrichs-Lewy-Bedingung auf 1-1073 gesetzt, die als notwendige Bedingung fiir die
Stabilitdt numerischer Modelle verwendet wird. Die Zeitschrittauflosung entspricht
damit typischen Werten, die in andere Studien verwendet wurden (Khan et al., 2015;
Valencia et al., 2012). Um verléssliche Ergebnisse zu erzielen und sicherzustellen,
dass transiente Effekte, die im Anfangsstadium der Simulation auftreten kénnen,
die berechneten Ergebnisse nicht beeinflussen, wurden zwei Herzzyklen simuliert.
Die vorgestellten und analysierten Ergebnisse beziehen sich im Folgenden nur auf

den letzten Zyklus.

6.2.2 Parameterstudie auf Basis patientenspezifischer Geometrien

Um den Einfluss fehlgeschitzter Randbedingungen auf berechnete stromungsme-
chanische Parameter zu untersuchen, wurde eine Parameterstudie implementiert.
Fiir diesen Teil der Studie wurden drei patientenspezifische Datenséitze von nicht-
ruptierten zerebralen Aneurysmen verwendet, die am Universitatsklinikum Hamburg-
Eppendorf aufgenommen wurden. Die patientenspezifischen DSA-Datensétze wurden
mit einem Philips AlluraXper FD 20/20 mit einer Bildrate von 30 Bildern/Sekunde
erhoben. Eine 220°-Drehung um das Zentrum wurde innerhalb eines Zeitraums von
5s durchgefiihrt. Fiir die Rekonstruktion wurde ein Weichteilgewebe-Kernel mit

einer isotropen Voxelgrofe verwendet.
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Abbildung 6.6: Aneurysmenstrukturen und Randbedingungen fiir die stromungsmechani-

sche Simulation. (A) patientenspezifische Aneurysmenstrukturen, (B) Randbedingungen
(Geschwindigkeit und Druck) fiir Einlass bzw. Auslass.

6.2.2.1 Vorverarbeitung der Daten

Nach der Anonymisierung der Bilddatenséitze wurden die Gefafistrukturen der DSA-
Datensétze mit einem Region-Growing-Algorithmus extrahiert (der Saatpunkt wurde
in den arteriellen Geféfsen in der Ndhe des Aneurysmas platziert). Verzweigungen und
Strukturen, die fiir das Aneurysma und das umgebende Geféfisystem nicht relevant
waren, wurden entfernt. Die segmentierte dufsere Geféafsstruktur wurde invertiert, um
die Fluiddoméne der Gefafistrukturen zu produzieren. Fiir die Strukturen wurden mit
Blender (Version 2.8, Blender Foundation, Amsterdam, Niederlande) ein neues Gitter
generiert. Der Ein- und Auslass der Aneurysmen wurde durchtrennt, damit eine
glatte, gerade Kante entsteht, die wiederum verlangert wurde, um Gefafabschnitte zu
schaffen, die eine volle Ausbildung der Strémung ermdglichen. Schlieklich wurde die
Gefafswand bzw. die Festkorperdoméne der Aneurysmenstrukturen durch Hinzufiigen
einer konstanten Dicke von 0,3 mm zur Oberflache des Gitters erzeugt. Fiir diesen
Teil der Studie wurden drei verschiedene Aneurysmenmodelle generiert (siche Abb.
6.6A), die sich in Gréfe und Form unterscheiden. Hierbei handelt es sich um zwei
sakkuldre Aneurysmen in verschiedenen Groéfen sowie ein Aneurysma, in das der

Fliissigkeitsstrahl direkt einfliefst.

6.2.2.2 Randbedingungen

In Ubernahme der Methodik aus Abschnitt 6.2.2 wurde die vorliegende Strémungssi-
tuation durch die Navier-Stokes-Gleichungen bzw. die Massen- und Impulserhaltung
unter Annahme einer laminaren, inkompressiblen Newtonschen Fluidstrémung (Sho-
jima et al., 2004) (s. Abschnitt 3.3) mit einer konstanten dynamischen Viskositét
von 0,0035 Pas und einer Dichte des Fluids von 1050 % modelliert. Die Annahme
eines Newtonschen Fluids wurde getroffen, da die Anderung der Scherrate des Blutes
nur in kleineren Blutgeféfen (Durchmesser kleiner als 0,1 mm (Shin et al., 2018;

Chien et al., 1966)) relevant ist, in denen die Blutgeschwindigkeiten und damit
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die Scherraten niedrig sind. In Regionen mit hoheren Scherraten (=~ 102 — 103 %)
erreicht das Blut seine maximale Viskositit, was als Viskositédt fiir die Newtonsche
Fliissigkeit gewéhlt werden kann (s. Abschnitt 3.3.3).

Ein pulsierendes Geschwindigkeits- und Druckprofil (iibernommen von Ford
et al. (2005)) wurde am Einlass bzw. Auslass (s. Abb. 6.6B) fiir einen Zeitraum
von 1,6 s, d.h. zwei Herzzyklen, definiert. Die Geschwindigkeit fiir den Basisfall
lag im Bereich von 0,3-0,7 m/s, wiahrend der Druck im Bereich von 80-120 mmHg
lag. Fiir die Stromungssimulation wurde eine Haftbedingung definiert (engl. no-
slip condition), die besagt, dass die Relativgeschwindigkeit tangential an einer
angrenzenden, festen Oberflache einer reibungsbehafteten Stromung einen Wert von
Null hat. Die Festkorperdoméne wurde als linear elastischer (E-Modul = 2 MPa),
deformierender und isotroper, homogener Festkorper (Dichte = 1150 %, Poissonzahl
= 0,45) modelliert. Die Bewegung des Einlasses und des Auslasses wurden durch
die Definition eines Festlagers, das keine Verschiebung und keine Rotation erlaubt,

eingeschrénkt.

Tabelle 6.2: Physikalische Eigenschaften und Randbedingungen fiir die Parameterstudie.
Fett geschriebene Werte weisen auf die Parametervariation fiir die jeweilige Simulation
hin. Die einzelnen Variation der Parameter werden zur leichteren Referenzierung durch
Abkiirzungen gekennzeichnet. Dabei werden folgende Abkiirzungen genutzt: B (Basis-Fall),
v_ (reduzierte Einlassgeschwindigkeit), v (erhohte Einlassgeschwindigkeit), E_ (reduzierte
Elastizitat der Gefaftwand), E; (erhohte Elastizitat der Gefafiwand), p_ (verringerter
Druck), p4 (erhohter Druck), W_ (verringerte Wanddicke), W (erhéhte Wanddicke).

Sim.  Form Abkiirzung  Geschw.! BE-Modul Druck? Wanddicke
1 Model1 B 0.7 m/s 2 MPa 120 mmHg 0.3 mm
2 Model 1 v_ 0.5m/s 2 MPa 120 mmHg 0.3 mm
3 Model 1 vy 09 m/s 2MPa 120 mmHg 0.3 mm
4 Model 1 E_ 0.7 m/s 1 MPa 120 mmHg 0.3 mm
5 Model 1  E4 0.7 m/s 3 MPa 120 mmHg 0.3 mm
6 Model 1 p_— 0.7 m/s 2 MPa 84 mmHg 0.3 mm
7 Model 1 p+ 0.7 m/s 2 MPa 156 mmHg 0.3 mm
8 Model 1 W_ 0.7 m/s 2 MPa 120 mmHg 0.2 mm
9 Model 1 W4 0.7 m/s 2 MPa 120 mmHg 0.4 mm
1 Model 2

! Geschwindigkeits- und Druckwerte beziehen sich auf Maximalwerte bei der Systole.

6.2.2.3 Aufbau der Parameterstudie

Diese Studie ist als Parameterstudie aufgebaut, wobei ein Fall als Basisfall mit
einem Satz von Randbedingungen definiert ist und andere Félle in Abweichung zu
diesem Basisfall berechnet werden (siehe Tabelle 6.2). Der Basisfall wird mit den
zuvor genannten Randbedingungen, insbesondere der Eintrittsgeschwindigkeit, dem
Druck, der Wanddicke und der Wandsteifigkeit, definiert. Diese Parameter wurden
fiir die Variation innerhalb der Parameterstudie gewéahlt, da sie fiir die grundlegende
Formulierung des fluiddynamischen Simulationsproblems von zentraler Bedeutung

sind. Um zu untersuchen, wie diese Randbedingungen die Berechnungsergebnisse
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Abbildung 6.7: Ubersicht und Beschreibung der genutzten Datensiitze. A) Beispielhafte
Skalierung eines Datensatzes, B) Ubersicht iiber die skalierten Originaldatensitze, C) Be-
schreibung aller Phantomstrukturen hinsichtlich Volumen und Verhéltnis zwischen Grofe des
Aneurysmas (Abstand Hals zu Dom) und Breite des Aneurysmenhalses (Aspektverhéltnis),
entnommen aus Schetelig et al. (2020).

©

beeinflussen, wurden sie in einem physiologisch plausiblen Parameterbereich und
in Anlehnung an bereits durchgefiihrte Studien (s. Sun et al. (2019); Razavi et al.
(2018); Sharzehee et al. (2018); Seo et al. (2018); Sasaki et al. (2018); Valencia und
Torres (2017); Long et al. (2015); Shojima et al. (2004); Schneiders et al. (2012);
Valencia et al. (2008a)) modifiziert. Jeder Parameter (Geschwindigkeit, Wanddicke,
etc.) hat drei Werte: einen Basisfall, der auf physiologischen Parametern gesunder
Probanden bzw. den in der Literatur am h&ufigsten verwendeten Werten und zwei
Variationen basiert — einen Wert unterhalb und einen oberhalb des Basisfalls. Fiir
diese Studie wird jeder Parameter einzeln gedndert, d.h. alle Parameter werden
auf den Grundzustand (Basisfall) gesetzt, mit Ausnahme des jeweils untersuchten

Parameters, was zu neun Einzelstudien fiir jedes Modell fiihrt (siehe Tabelle 6.2).

6.2.3 Analyse von Parameteranderungen bei simulierter zeitlicher An-
eurysmenentwicklung

Im letzten Teil der Untersuchung sollen die zeitlichen und geometrischen Ande-
rungen der fluiddynamischen Eigenschaften betrachtet werden, die wiahrend des
Wachstums von Aneurysmen auftreten. Es gibt nur eine sehr geringe Anzahl von
in-vivo-Datensétzen, die es ermoglichen wiirden, eine Analyse hinsichtlich der sich
dandernden hdmodynamischen Parameter wihrend des Wachstums von Aneurysmen
durchzufiihren. Aus diesem Grund wurde auf Basis mehrerer patientenspezifischer
Datensétze ein zu erwartendes Wachstum der Aneurysmen generiert. Ein exem-

plarischer Datensatz ist in Abb. 6.7A abgebildet. Vier nicht-ruptierte Aneurysmen
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(zwei sakkuldre Aneurysmen, zwei Bifurkations-Aneurysmen) wurden ausgewéhlt
und fiir diesen Abschnitt der Studie vorbereitet. Der bildgebende Prozess und die
Vorverarbeitung der Originalbilddaten ist im Methodenteil des vorherigen Abschnitts

beschrieben (siehe Abschnitt 6.2.2).

e
-

Abbildung 6.8: Schematischer Ablauf der Erstellung von Aneurysmenwachstums-Phasen.
A) Originaldatensatz mit Aneurysmenstruktur. B) Die Aneurysmenstruktur wird entfernt,
sodass nur noch das Trigergefif8 {ibrig bleibt. C) Basierend auf dem Trigergefaft wird eine
Ausstiilpung am Ursprungsort des ehemaligen Aneurysmas platziert. D) Von der Ausstiil-
pung ausgehend wird die Aneurysmenstruktur langsam skaliert, bis der Ursprungszustand,
des Originaldatensatzes wieder erreicht ist (rote Skalierungen). Von diesem Originalzustand
werden einige weitere Wachstumszustidnde generiert (griine Skalierungen).

6.2.3.1 Erzeugung der Modelle

Nach der ersten Vorverarbeitung der Bilddaten wurden neun Varianten von den
Aneurysmenmodellen generiert, die unterschiedliche Wachstumsphasen reprisentie-
ren sollen (fiir eine schematische Ubersicht des Erstellungsprozesses s. Abb. 6.8).
Fiir die Erstellung der verschiedenen Modelle wurde in einem ersten Schritt die
eigentliche Erweiterung der Gefafstruktur (die Aneurysmenstruktur) vollstandig
entfernt, sodass nur noch das gesunde arterielle Tragergefafs iibrig blieb. Ausgehend
hiervon wurde eine kleine Ausstiilpung auf den urspriinglichen Entstehungsort des
Aneurysmas (erster Zustand) platziert, allméhlich erweitert und tiber neun Wachs-
tumsphasen skaliert. Der Skalierungsprozess ist dabei in zwei Abschnitte einzuteilen.
In dem ersten Abschnitt wurde ausgehend von der neu-platzierten Ausstiilpung
die Aneurysmenstruktur {iber die ersten Entwicklungsphasen so skaliert, dass als
Zwischenschritt wieder die urspriingliche Aneurysmenstruktur generiert wurde. Aus-
gehend von diesem Ursprungszustand wurde die Aneurysmenstruktur dann in der
zweiten Phase des Skalierungsprozesses iiber den Ursprungszustand hinaus skaliert.

Grundsétzliche Kriterien fiir den Skalierungsprozess waren also die Geometrie der
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urspriinglichen Aneurysmenstruktur und zudem andere vorliegende Aneurysmen-
Datensétze in verschiedenen Grofen, die als Vorlage fiir mogliche Aneurysmenformen
dienten. Bei der Umgestaltung der Strukturen wurde darauf geachtet, die morpholo-
gischen Merkmale konstant zu halten bzw. von einer Phase plausibel in die néchste
iiberzuleiten. Die generierten Geometrien wurden von medizinischen Experten auf
Plausibilitat iiberpriift. Das Volumen und das Aspektverhéltnis (Dom-Hals-Ratio)
der erstellten Modelle sind in Abbildung 6.7B dargestellt.

Wihrend der Generierung der Modelle blieb das Tragergefafs vollig unverandert —
Anpassungen wurden nur am Aneurysma-Sack und am Hals selbst vorgenommen. Die
ausgewerteten Parameter werden daher nicht durch eine verdnderte Gefafigeometrie
vor oder hinter dem Aneurysma beeinflusst. Eine Ubersicht {iber alle urspriinglichen

Aneurysmenstrukturen ist in Abbildung 6.7C dargestellt.

6.2.3.2 Randbedingungen

Die Randbedingungen und Parameterwerte wurden aus dem vorherigen Experiment
(s. Abschnitt 6.2.2.2) iibernommen.

6.3 Ergebnisse und Diskussion

6.3.1 Ergebnisse der Evaluation des CFD-Setups

Die Ergebnisse der Validierung des Simulationssetups werden in Abbildung 6.9
zusammengefasst. Dabei werden die mittels des experimentellen Flussphantoms
gemessenen und mittels der rekonstruierten Stromungssimulation simulierten Er-
gebnisse dargestellt. Die Verformung der Strukturen wurde in dieser Darstellung
als Ground-Truth verwendet. Die Berechnungsergebnisse entsprechen den Mess-
ergebnissen in Bezug auf das Ausmafl der Verformung verhéltnisméafig gut. Bei
den experimentell gemessenen Daten beziehen sich die dargestellten Werte auf die
Bewegung der platzierten Landmarken in der ROI, d.h. dem Aneurysma-Sack. Da
nur ein Video — und damit aus technischer Sicht ein 2D+t Datensatz — zur Ver-
fligung stand, beziehen sich die Ergebnisse nur auf die Projektion der gesamten
Geometrie. Im Gegensatz dazu beinhalten die berechneten Ergebnisse die gesamte
3D-Oberflachengeometrie des Aneurysma-Sacks. Die Abweichungen zwischen den
beiden Datensitzen liegen unter 1072 mm, was ein akzeptables Ergebnis (in Hinsicht
des Fehlers im Verhéltnis zu den erwéhnten Unsicherheiten sowie relativ zu der auf-
tretenden Deformation der Wandstruktur) ist, wenn man bedenkt, dass idealisierte
Geometrien fiir das Simulationssetup verwendet wurden und kleinere geometrische
Abweichungen, die im Zuge des jeweiligen individuellen, physikalischen Experiments

auftreten, nicht berticksichtigt wurden.
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Abbildung 6.9: Ergebnisse der Validierung des Simulationssetups unter Nutzung experi-
menteller Flussphantom-Strukturen als Ground-Truth. Dargestellt sind die Ergebnisse fiir

das fusiform und sakkuldre Aneurysma sowie die gerade Rohre, entnommen aus Schetelig
et al. (2020).

Unterschiede zwischen den Ergebnissen sind im Anstieg und Abfall der Ver-
formung sichtbar. Dies ist auf die gewihlten Randbedingungen am Ein- und Aus-
gang von Geschwindigkeit und Druck zuriickzufiihren. Die angenommene gegléttete
Rechteckfunktion der Randbedingungen wurde nach der idealisierten mechanischen
Wirkung des Ventils modelliert, was zur Folge hatte, dass die Steigung der Kurve
relativ steil gewéhlt wurde (siehe Abb. 6.3). Die Tragheit des Fliissigkeitskreislaufs

fithrt jedoch zu einer geringeren Steigung zu Beginn und Ende der Verformung.

An dieser Stelle ist jedoch darauf hinzuweisen, dass die Verwendung der Wand-
bewegung als Ground-Truth Parameter seine Grenzen hat. Die geometrische Ver-
formung ist ein Resultat mehrerer Faktoren: Druck, Wanddicke, Geometrie usw.
Daher bezieht sich die Ubereinstimmung von berechneten und gemessenen Werten
technisch nur auf die Summe aller beteiligten Einfliisse. Die Besonderheiten von
vorliegenden Stromungscharakteristika und spezifischen Stromlinienmustern kénnten
immer noch fehlerhaft sein. Dies gilt allerdings auch fiir die bisher veréffentlichten
Studien im Bereich der rechnergestiitzten Simulation, da die Bildgebung von Blut-
gefaflen nur sehr begrenzte Daten liefert, die geeignet wéren, die Glaubwiirdigkeit
und Verlasslichkeit von simulierten Ergebnissen zu bestétigen. Zuvor durchgefiihrte
stromungstechnische Studien stiitzen sich daher auf die Validitédt der verwendeten
Solver /Gitter-Einstellungen, etc. und die Plausibilitdt der angewandten Randbe-
dingungen. Aufgrund der Einschrinkung der derzeit verwendeten bildgebenden
Verfahren sind Uberpriifungen der Validitéit mit Hilfe von Ground-Truth-Daten nach
aktuellem Kenntnisstand nicht durchgefiihrt worden. Diese Studie stellt einen ersten
Schritt dar, um die Genauigkeit der erzielten Ergebnisse zu testen und soweit wie
moglich zu validieren. Da unsere gewéhlten Solver-Einstellungen, Gitter-Grofsen usw.
den géngigen Standards entsprechen (s. z.B. Khan et al. (2015)) und das Ausmafs
der Verformung den Messwerten mit hoher Genauigkeit entspricht, bestdrken unsere
Ground Truth-Experimente das Vertrauen in das Simulationssetup fiir die weiteren
Studienteile.
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6.3.2 Ergebnisse der Parameterstudie
6.3.2.1 Qualitative Ergebnisse

Die qualitativen Ergebnisse der Parameterstudie der patientenspezifischen Geo-
metrien sind in Abbildung 6.10 dargestellt. Die Verteilungen fiir Geschwindigkeit,
Wandbewegung, Spannung (von Mises Spannung, hierbei handelt es sich um eine
Vergleichsspannung, die einen mehrachsigen Spannungszustand in einer fiktiven,
einachsigen Spannung darstellt) und Wandschubspannung werden von oben nach
unten dargestellt. Von links nach rechts werden die jeweiligen Parametervariationen
(B, v_, vy, p—, etc.) aufgetragen. Die dargestellten Abbildungen der Ergebnisse
der jeweiligen Parametervariation beziehen sich auf die Stréomungssituation zum
Zeitpunkt der Systole (t = 0,9 s), an dem die Daten exemplarisch visualisiert werden.
Um die Interpretation der dargestellten Verteilungen in dieser und der folgenden
Abbildungen zu erleichtern und konsistenter zu gestalten, werden die berechneten
Werte auf der urspriinglichen (nicht verformten) Modellgeometrie angezeigt. An-
dernfalls wiirden die dargestellten Strukturen der Aneurysmen leicht in der Form
variieren und somit die Vergleichbarkeit der Abbildungen beeintréchtigen. Um dies
zu vermeiden, wird die geometrische Transformation der Struktur zwischen dem
Ausgangszustand bei t = 0 s und der Systole bei t = 0,9 s auf die berechneten
volumetrischen Verteilungen angewendet, sodass die Ergebnisse interpretiert werden
konnen, ohne, dass die Auswirkungen der Wandverformung diese optisch beeintréch-
tigen. Diese Transformation wurde auch fiir die folgenden quantitativen Ergebnisse
in Abbildung 6.11 durchgefiihrt, um sicherzustellen, dass fiir jede Simulation die

gleichen Regionen ausgewertet wurden.

Ausgehend von den dargestellten Ergebnissen scheint die Variation der Rand-
bedingungen keinen wesentlichen Einfluss auf die qualitativen (in Bezug auf die
Verdnderungen der dargestellten Verteilungen) fluiddynamischen Verteilungen zu
haben. Der Einstromstrahl der Geschwindigkeitsverteilung scheint bei dem Einsatz
unterschiedlicher Einstromgeschwindigkeiten im Bereich des Doms des Aneurysmas
zu variieren, allerdings dndern sich bei allen anderen Parameterianderungen die
Geschwindigkeitsverteilungen nur geringfiigig. Die Wandverformungs- und Span-
nungswerte dndern sich ebenfalls nur quantitativ {iber die verschiedenen Simulationen
hinweg, jedoch bleiben die grundsétzlichen Verteilungen und Orte mit hoher Ver-
formung / Spannung konstant. Im Falle der Wandverformung treten an der oberen
rechten Position des Aneurysma-Doms und des rechten Aneurysma-Halses héhere
Verformungswerte auf, die auf den Verlust der mechanischen Integritdt des An-
eurysmas hinweisen. Hohere Belastungswerte treten immer wieder am Hals des
Aneurysmas auf. Die Wandschubspannungsverteilungen zeigen dhnliche Verédnderun-
gen wie die Geschwindigkeitswerte, was aufgrund der Abhéngigkeit der Ableitung
der Geschwindigkeit plausibel ist (s. Abschnitt 3.3).
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Abbildung 6.10: Qualitative Ergebnisse der Parameterstudie: Dargestellt sind die Ver-
teilungen von Geschwindigkeit, Wandverformung, Spannung und Wandschubspannung fiir
die einzelnen Simulationen. Die Verteilungen stellen die Flusssituation zum Zeitpunkt der
Systole dar (t = 0,9 s), entnommen aus Schetelig et al. (2020).

6.3.2.2 Quantitative Ergebnisse

Teile der quantitativen Ergebnisse der Parameterstudie sind in Abbildung 6.11
dargestellt. Hierfiir wurde der 3D+t-Datensatz an zwei exemplarischen Punkten aus-
gewertet: dem Dom des Aneurysmas, der als wahrscheinlichster Ort fiir eine mégliche
Ruptur gilt (Sun et al., 2019), und dem Hals des Aneurysmas, an dem (gemessen an
den Belastungswerten) die hochsten Spannungen innerhalb der Aneurysmenstruktur
anliegen. Wie sich die stromungsmechanischen Parameter an diesen beiden sehr
unterschiedlichen Orten verhalten, konnte sehr aufschlussreich sein, um den Einfluss
von félschlich abgeschétzten Randbedingungen bzw. der Parametervariation auf
die simulierte stromungsmechanische Situation zu verstehen. Um die Interpretation
der berechneten Ergebnisse zu erleichtern, werden die Daten als normierte Werte

dargestellt (Normalisierung relativ zum Mittelwert des jeweiligen Basisfalls).

Die dargestellten Ergebnisse zeigen die im Rahmen der Parameterstudie berech-
neten Veranderungen der jeweiligen Parameter, ausgewertet an Dom und Hals (s.
Anhang D) der Aneurysmen. Jeder Boxplot stellt die Datenverteilung aller Punkte in-
nerhalb der spezifischen Region und der drei analysierten Aneurysmenstrukturen dar.

Fiir jede Simulation wurde ein statistischer Test (t-Test mit Bonferroni-korrigiertem
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Abbildung 6.11: Quantitative Ergebnisse der Parameterstudie, ausgewertet am Dom des
Aneurysmas. Dargestellt sind die Anderungen von fluiddynamischen Eigenschaften Vel:
Geschwindigkeit, Disp: Wanderverformung, TWSSG: zeitliche Ableitung der Wandschub-
spannung, WSSG: raumlicher Gradient der Wandschubspannung, TAWSS: Zeitgemittelte
Wandschubspannung, OSI: Oszillatorischer Scherindex, RRT: Relative Verweilzeit, im Kon-
text der im Zuge der Parameterstudie variierten Randbedingungen (Geschwindigkeit, Druck,
Elastizitatskoeffizient, Wanddicke). Die Ergebnisse der erhéhten (griin) und verringerten
(rot) Parameter sind relativ zu dem Basisfall (gelb) normalisiert. Dargestellt Anderungen
sind am Dom des Aneurysmas ausgewertet. Sterne weisen auf signifikante Anderungen rela-
tiv zu der Verteilung des Basisfalls hin. Fiir eine Definition der von der Wandschubspannung
abgeleiteten Grofen, siche Abschnitt 2.2.1, entnommen aus Schetelig et al. (2020).

p-Wert fiir mehrfache Testung) zwischen den Parameterédnderungen und dem Ba-
siswert durchgefiihrt, um statistische signifikante Verdnderungen hervorzuheben.
Dabei wurde ein korrigierter p-Wert < .05 als Indikator fiir statistisch signifikante

Unterschiede interpretiert.

Grundsétzlich zeigen die ausgewerteten Parameter trotz der beiden sehr unter-
schiedlichen Stromungssituationen von Dom (gekennzeichnet durch sehr geringe
Stromungsgeschwindigkeiten) und Hals (hohe Stromungsgeschwindigkeiten, hohe
Spannungswerte) verhiltnisméfig grofe Ahnlichkeiten zwischen beiden Orten. Ver-
anderungen aufgrund von der Parametervariation scheinen dhnliche Verdnderungen
sowohl in qualitativen als auch in quantitativen Merkmalen aufzuzeigen. Allerdings
ist zu beachten, dass die dargestellten Werte relativ zum Basiswert des angegebenen

Bereichs sind. So sind beispielsweise die Geschwindigkeitswerte des Halsbereichs
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tendenziell um etwa eine Groéfsenordnung grofer.

Aufgrund der grofen Anzahl der prasentierten Ergebnisse, die ausfiihrlich disku-
tiert werden konnten und damit die Lesbarkeit dieser Studie zwangsldufig einschrén-

ken, werden nachstehend nur hervorstechende Ergebnisse néher diskutiert.

6.3.2.2.1 Auswirkungen von Anderungen der Flussgeschwindigkeit Der erste
Boxplot (links oben) in Abbildung 6.11 stellt die relativen Verdnderungen aufgrund
von Anderungen der Einstromgeschwindigkeit dar. Die gemessene Geschwindigkeit
am Dom des Aneurysmas reagiert entsprechend den vorgegebenen Anderungen der
Einstromgeschwindigkeit: Eine Erhohung der Einstromgeschwindigkeit fiithrt zu einer
Erhohung der Geschwindigkeit am Dom des Aneurysmas. Die berechneten Geschwin-
digkeitswerte zeigen eine quantitativ direkte Reaktion auf den Anderungsparameter
— eine 30% Erhohung der Stromungsgeschwindigkeit fiihrt zu einer Erhohung der
gemessenen Stromungsgeschwindigkeit an den beiden ROIs um ca. 30%. Dieses
Prinzip gilt ebenfalls fiir die berechnete Wandschubspannung, was aufgrund der
Abhéngigkeit der WSS von der Ableitung der Stréomungsgeschwindigkeit nicht un-
erwartet ist (siehe Abschnitt 2.2.1). Dementsprechend zeigen die WSS-abhéngigen
Parameter (TWSSG, WSSG, TAWSS) ein @hnliches Verhalten: Eine Erhohung der
Stromungsgeschwindigkeit flihrt zu einer Erhohung der WSS-abhéngigen Parameter.
Im Gegensatz dazu zeigt der Oszillatorische Scherindex (OSI) ein scheinbar inverses
Verhalten: Eine Erh6hung der Stromungsgeschwindigkeit scheint mit einer Abnahme
des OSI verbunden zu sein. Obwohl dieses Ergebnis statistisch nicht signifikant ist,
wére es dennoch plausibel, da der OSI als Maf fiir die Richtungsénderung der WSS
iiber den Herzzyklus dient und somit auch ein Hinweis auf Stérungen innerhalb des
Stromungsfeldes dienen kann. Eine erhéhte Stromungsgeschwindigkeit gleicht kleine
Stérungen im Strémungsfeld aus und fiihrt somit zu weniger Richtungsdnderungen
innerhalb des Geschwindigkeitsvektorfeldes und damit zu einer Verringerung des
OSI. Ebenso nimmt die relative Verweildauer (beschreibt die Verweilzeit von Blut
in Wandndhe, RRT) durch eine Erhohung der Stromungsgeschwindigkeit ab, was
plausibel ist, da eine Erhohung der Geschwindigkeit zu einer verkiirzten Verweilzeit
fiihrt. Auch die Wandbewegung erfahrt aufgrund der Erhéhung der Stréomungsge-
schwindigkeit einen leichten Anstieg, der jedoch nur bei der erhhten Geschwindigkeit
am Hals signifikant ist. Abschlieffend ldsst sich hinsichtlich der berechneten Span-
nungswerte nur ein am Hals des Aneurysmas eine signifikante Anderung beobachten,
das sich auf die erhéhte mechanische Belastung am Hals und auf die verringerte

Stromungsgeschwindigkeit an dem Dom des Aneurysmas zuriickfiihren lésst.

6.3.2.2.2 Auswirkungen von Anderungen der Steifigkeit der Wand Der zweite
Boxplot (rechts oben, Anderung der Wandsteifigkeit) stellt dar, dass eine Erhohung
der Steifigkeit der Gefdfiwand zu einer Verringerung der Wandverformung fiihrt,
was aufgrund des linearen Verhaltens der durch den Elastizitdtsmodul moderier-

ten Spannungs-Dehnungsbeziehung (o = E - €) zu erwarten ist. Interessanterweise
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scheinen die berechneten Geschwindigkeiten mit einer reduzierten Steifigkeit der
Gefafiwand zu steigen. Dies erscheint kontraintuitiv, da eine Abnahme der Steifig-
keit zu einer starkeren Verformung und damit zu einem groferen Fliissigkeitsraum
fithrt. Das Bernoulli-Prinzip wiirde eine Abnahme der Stromungsgeschwindigkeit
vorhersagen. Weitere Messungen zeigten jedoch, dass der beobachtete Geschwindig-
keitsanstieg nur ein lokaler Effekt ist: Die mittlere Geschwindigkeit innerhalb der
gesamten Aneurysmenstruktur nimmt ab, wenn die Steifigkeit der Geféfswand ab-
nimmt. Interessanterweise scheint der Effekt der reduzierten Wandsteifigkeit auf die
Stromungsgeschwindigkeit bei allen Strukturen konsistent zu sein und deutet daher
nicht nur auf eine Abhéngigkeit von der lokalen Varianz in der Struktur hin, sondern

auch auf einen systematischen Zusammenhang in gew6lbten Gefaftstrukturen.

Der néchste Parameter, die Wandschubspannung, zeigt eine signifikante Abnahme
bei Reduktion der Wandsteifigkeit, wihrend gleichzeitig die Spannungswerte (von
Mises) ansteigen. Diese Kombination hat vermutlich eine schwichende Wirkung auf
die Wand des Aneurysmas: Wenn man auf die Theorie zuriickgreift, die niedrige
WSS als Risikofaktor fiir eine Ruptur betrachtet (s. Abschnitt 2.2.1), fithrt die
kombinierte gleichzeitige Wirkung von niedriger WSS und hohen Spannungswerten
vermutlich zu einem erhéhten Rupturrisiko. Abschliefiend zeigen die von der WSS
abgeleiteten Werte (TWSSG, WSSG, TAWSS, OSI und RRT) keine signifikante
Abhéngigkeit der Wanddicke. OSI-Werte &ndern sich jedoch entsprechend der zuvor
beschriebenen Beziehung zu den Geschwindigkeitsdnderungen, sind aber wiederum

nicht signifikant.

6.3.2.2.3 Auswirkungen von Anderungen des Drucks Druckénderungen fiithren
zu einer signifikanten Anderung der Spannungswerte. Sowohl am Dom des Aneu-
rysmas als auch am Hals zeigen sich klare Abhéngigkeiten von den angelegten
Druckénderungen. Dies macht sich auch in den Ergebnissen der Verformungswerte
bemerkbar. Diese Zusammenhénge deuten darauf hin, dass ein héherer Blutdruck,
d.h. Bluthochdruck, zu einer héheren Belastung der Aneurysma-Struktur fiihrt
und somit ein hoheres Risiko fiir eine Ruptur darstellen wiirde. Entsprechend wird
Bluthochdruck auch als ein wesentlicher Faktor fiir die Entstehung und Entwicklung
von Aneurysmen angesehen (Torii et al., 2006). WSS-Werte und WSS-abhéngige
Werte zeigen jedoch wiederum keine signifikante Korrelation mit den angelegten

Druckénderungen.

6.3.2.2.4 Auswirkungen von Anderungen der Wanddicke Der verbleibende
Boxplot (rechts unten) zeigt die Auswirkungen der Anderung der Wanddicke. Zu-
sammenhénge und signifikante Verdnderungen sind bei den Ergebnissen hinsichtlich
Verformung und Belastung der Struktur deutlich zu erkennen. Eine Erhohung der
Wanddicke ist mit einer hoheren strukturellen Integritét der Struktur verbunden,
was sich in einer Verringerung der Wandverformung widerspiegelt. Die erhohte

Wanddicke fithrt auch zu einer erhohten Stabilitdt und daraus folgender Dissipation
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der aufgebrachten Last, sodass die Spannung mit zunehmender Wanddicke abnimmt.
Dies zeigt deutlich, dass eine diinnere Wand mit gréferen Verformungen und hoheren
Spannungswerten und damit mit einer héheren Dehnung verbunden ist. Wie auch
bei den vorherigen Randbedingungen sind die berechneten Anderungen der WSS

oder WSS-abhéngigen Parameter sowie der RRT nicht signifikant.

6.3.2.2.5 Gesamtbetrachtung Zusammenfassend ist (unter Beriicksichtigung
auch der fiir den Hals gefundenen Ergebnisse, s. Anhang D) besonders hervorzuheben,
dass Verdanderungen der Randbedingungen &hnliche Verdnderungen der Parameter
an Hals und Dom hervorrufen: Trotz der unterschiedlichen Stromungssituation
ist das Ergebnis der Verdnderungen &hnlich und Tendenzen, die in einem Bereich
gefunden werden, konnen moglicherweise auch auf den anderen iibertragen werden.
WSS und WSS-abhéngige Parameter zeigen signifikante Verdnderungen vor allem
nur in Verbindung mit Anderungen der Strémungsgeschwindigkeit. Anderungen
der Wandsteifigkeit, des Drucks oder der Wanddicke wirken sich insbesondere auf
die Verformungs- und Spannungswerte aus — WSS/WSS-Parameter und RRT sind
jedoch fast nie oder nur teilweise betroffen. Parameterianderungen scheinen entweder
nur die Fluid- oder Festkorperdoméne signifikant zu zu beeinflussen. Da sich die
aktuelle Literatur insbesondere auf WSS- und WSS-abhéngige Parameter fiir die
Vorhersagen einer moglichen Ruptur konzentriert, liegt ein Schwerpunkt auf der
prazisen Schétzung von Flussgeschwindigkeitswerten und -profilen (Liang et al.,
2018). Allerdings zeigen die bisherigen Ergebnisse auch, dass Anderungen des Drucks
und der Wanddicke starken Einfluss auf die bestimmten Spannungswerte haben,
sodass fiir eine zuverlassige Schatzung der Spannungswerte mittels CFD-Methoden
auch eine prazise Bestimmung der Werte von Druck und Wanddicke notwendig sind.
Der Einfluss von Anderungen der Steifigkeit der Wand deutet darauf hin, dass bei
einer verringerten Steifigkeit eine gleichzeitige Erosion der Gefifiwand (angedeutet

durch niedrige WSS) und eine hohere Belastung am selben Ort auftritt.

6.3.3 Ergebnisse der Entwicklungsanalyse von Aneurysmenstrukturen
6.3.3.1 Qualitative Ergebnisse

In Abbildung 6.12 sind die qualitativen Ergebnisse der Aneurysmen-Wachstumsstudie
dargestellt. Dabei werden die durch das Wachstum bedingten Anderungen der Pa-
rameter exemplarisch an der Struktur eines Bifurkations-Aneurysmas visualisiert.
Bereits auf den ersten Blick wird deutlich, dass erhebliche Verdnderungen der stro-

mungsmechanischen Parameter im Zuge des Wachstums von Aneurysmen auftreten.

6.3.3.1.1 Stromungsgeschwindigkeit Mit fortschreitendem Wachstum geht auch
eine Verringerung der Stromungsgeschwindigkeit innerhalb der Aneurysmenstruktur
einher. Die umgebenden zufiithrenden und ableitenden Geféafistrukturen weisen fiir
alle Entwicklungsstadien konstant {iber alle Stadien relativ hohe Geschwindigkeits-

werte auf. Die kontinuierliche Abnahme der Stromungsgeschwindigkeit innerhalb
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Abbildung 6.12: Qualitative Ergebnisse der Aneurysmen-Entwicklungsstudie. Dargestellt
sind die Verteilungen von Geschwindigkeit, Wandverformung, Spannung und Wandschub-
spannung fiir jede einzelne Simulation. Die Verteilungen zeigen den Zustand der strémungs-
mechanischen Situation wihrend der Systole (t = 0,9 s).

des Aneurysmas ist vermutlich auf den vergrofserten Fluidraum und die Verédn-
derung des Formfaktors des Aneurysmas zuriickzufithren. Der Formfaktor wird
durch das Verhéltnis von Hohe des Doms und Breite des Halses beschrieben, so-
dass ein hoherer Wert dieses Aspektverhéltnisses mit einer relativen Verengung des
Zugangs des Aneurysmas einhergeht. Diese Verengung fithrt zu einer reduzierten
Stromungsgeschwindigkeit. Parallel zur Zunahme des Aneurysmenvolumens und
der Abnahme der Stromungsgeschwindigkeit innerhalb der Aneurysmenstruktur
ist auch ein Verlust der Stromungsgeschwindigkeit in benachbarten Bereichen des
Aneurysmas zu beobachten. Das erhéhte Volumen fiihrt vermutlich zu einer natiirli-
chen Dampfung des einstromenden Fluidvolumens und damit zu einer verminderten

Stromungsgeschwindigkeit in der Umgebung der Aneurysmenstruktur.

6.3.3.1.2 Wandbewegung Die Absorption der Stromungsgeschwindigkeit in der
Aneurysma-Struktur und der direkt einstréomenden Fluidstrémung macht sich auch
in der auftretenden Wandbewegung bemerkbar. Es ist eine Zunahme der Wandbewe-
gung, insbesondere am Dom des Aneurysmas, zu erkennen. Dabei ist zu Beginn des
Wachstums die Verformung nicht am Aneurysma selbst, sondern in dessen Umgebung
am grofsten. Erst in den spéteren Phasen der Entwicklungsphasen des Aneurysmas
verschiebt sich die maximale Verformung in den Dom. Dies ist relevant, da etwa 80%
der ruptierten Aneurysmen ein Dom-Hals-Verhéltnis von mehr als 1,6 (Ujiie et al.,

2001) aufweisen. Da die spateren Wachstumsphasen Dom-Hals-Verhéltnisse um 1,6
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aufweisen, konnten der Wachstumszustand und das Ausmaft der Wandbewegung ein

Hinweis auf eine bevorstehende Ruptur sein.

6.3.3.1.3 Spannung Die qualitative Verteilung der Spannung bleibt iiber die
Wachstumsphasen hinweg dhnlich. Die héchsten Spannungswerte treten um die
Aneurysmenstruktur herum auf, insbesondere am Hals des Aneurysmas. Dies gilt
sowohl fiir die Anfangsphasen der Wachstumsentwicklung als auch fiir die spateren
Phasen. Es ist jedoch noch zu beriicksichtigen, dass auch innerhalb der Aneurys-
menstruktur die Spannungswerte leicht ansteigen, was zu einer héheren Belastung

bei Zunahme des Dom-Hals-Verhaltnisses fiihrt.

6.3.3.1.4 Wandschubspannung In den ersten Wachstumsphasen treten hohe
Wandschubspannungen im Wesentlichen in den Geféfsstrukturen, die zu den Aneu-
rysmen benachbart sind. In der entstehenden Aneurysma-Struktur treten zunéchst
relativ niedrige WSS-Werte auf. Diese grundsétzliche Beziehung zwischen hohen
Schubspannungswerten in den umgebenden Gefafistrukturen und niedrigen WSS-
Werten im Aneurysma dndert sich auch im weiteren Verlauf des Wachstumsprozesses
nicht, es steigen jedoch die Wandschubspannungswerte innerhalb der Aneurysmen-
struktur. Dariiber hinaus ist aufféllig, dass der Dom des Aneurysmas im Vergleich
zur verbleibenden Aneurysma-Struktur relativ geringere Wandschubspannungswerte

aufweist, insbesondere in den spiteren Wachstumsphasen.

6.3.3.1.5 Druck Die volumetrischen Verteilungen der Druckwerte zeigen hohe
Werte in der Aneurysmenstruktur im Verhéltnis zur Umgebung des Aneurysmas.
Dabei steigen die Druckwerte in den ersten Wachstumsphasen des Aneurysmas
zunachst und scheinen in den Endphasen wieder zu sinken. Dies wiirde bedeuten,
dass in der Anfangsphase der Entwicklung des Aneurysmas erhohte Druckwerte an
der Aneurysma-Struktur anliegen. Der Druck kénnte daher eine treibende Kraft fiir
das anfingliche Wachstum und die Entwicklung von Aneurysmenstrukturen sein,
und der Einfluss der Hypertonie kénnte in diesem Zusammenhang besonders relevant

sein.

6.3.3.2 Quantitative Ergebnisse

Abbildung 6.13 zeigt ausgewéhlte quantitative Ergebnisse der Wachstumsstudie fiir
alle untersuchten Aneurysmen. Zur verbesserten Ubersicht und Interpretierbarkeit
der Resultate werden hier nur Ergebnisse von Parameterwerten an dem Dom des
Aneurysmas vorgestellt, da die Ergebnisse der zuvor vorgestellten Studie deutliche
Ahnlichkeiten zwischen den stromungsmechanischen Ergebnissen von Hals und Dom
zeigten. Die Ergebnisse spiegeln die gemessenen Parameter wider, die iiber eine kleine
ROI (Dom des Aneurysmas) gemittelt wurden. Im Gegensatz zu den vorherigen
Ergebnissen werden die quantitativen Ergebnisse (siche Abb. 6.13) nicht in Abhéngig-

keit der diversen durchgefiihrten Simulationen dargestellt, sondern in Abhéngigkeit
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Abbildung 6.13: Quantitative Ergebnisse der Entwicklungsstudie. Dargestellt sind die
Wandverformung, Wandschubspannung, Spannung und die zeitliche Gradient der Wand-
schubspannung in Abhéngigkeit des Formfaktors der simulierten Strukturen, entnommen
aus Schetelig et al. (2020).

des Dom-Hals-Verhéltnisses. Diese Darstellungsform wurde gewéhlt, da die verschie-
denen Aneurysmenmodelle und ihre modellierten Wachstumsentwicklungsphasen
sich in Volumen und Seitenverhéltnis in den verschiedenen Entwicklungsstadien
unterscheiden (siche Abb. 6.7B). Daher ist eine vergleichende Analyse einfacher
interpretierbar, wenn die Ergebnisse mit dem Dom-Hals-Verhaltnis als gemeinsamen

Faktor dargestellt werden.

Wie bereits anhand der qualitativen volumetrischen Verteilungen beschrieben zei-
gen die Ergebnisse Trends hinsichtlich mehrerer Parameter: Die Wandbewegung zeigt
beispielsweise eine deutliche Tendenz iiber alle Aneurysmenstrukturen hinweg, mit
dem Seitenverhéltnis (Dom-Hals-Verhéltnis) zuzunehmen. Auch die Spannungswerte
(von Mises Stress) sind fiir die verschiedenen Aneurysmenstrukturen sehr dhnlich und
zeigen mit zunehmendem Seitenverhéltnis einen Anstieg. Dies deutet auf eine hohere
Belastung der Aneurysmenstruktur und damit auf ein héheres Rupturrisiko bei
zunehmendem Aspektverhéltnis hin. Die Ergebnisse fiir die Wandschubspannungen
scheinen sich jedoch bei Bifurkations- und Seitenwand-Aneurysmen zu unterscheiden.
Wihrend Seitenwand-Aneurysmen einen kontinuierlichen Riickgang bei Anstieg des
Seitenverhéltnisses aufweisen, zeigen die Ergebnisse fiir Bifurkations-Aneurysmen
einen Anstieg der Wandschubspannung bei einem Seitenverhéltnis von ca. 1,2. Dieser
Anstieg entspricht auch den zuvor gezeigten qualitativen Plots und ist hochstwahr-
scheinlich mit dem Einstromstrahl iiber der Vorderseite des Aneurysmas verbunden.
Dieser einstrémende Strahl scheint am Hals des Aneurysmas aufzutreffen und dann
iiber grofse Teile der Aneurysma-Struktur weitergeleitet zu werden, was zu einem
Anstieg der WSS-Werte wihrend einer begrenzten zeitlichen Episode wahrend des

Wachstumsprozesses fiithrt. Seitenwand-Aneurysmen scheinen keine Eigenschaften
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zu zeigen, die einen solchen Effekt des Einstromstrahls begiinstigen wiirden, was zu
einer kontinuierlichen Abnahme der Wandschubspannung fiihrt. Der plausibelste
Ursprung dieser Differenz ist der Winkel der zufiihrenden Arterie in Bezug auf die
Position und Ausrichtung des Aneurysmas. Bei den ausgewerteten Bifurkationsaneu-
rysmen fiihrt die zufithrende Arterie direkt in die Aneurysmenstruktur, wiahrend die
Seitenwand-Aneurysmen nur einen indirekten Einstrom des Fluidstroms erlauben.
Diese Ergebnisse deuten darauf hin, dass es einen Unterschied in den stromungsme-
chanischen Eigenschaften wihrend der Wachstumsentwicklung zwischen Seitenwand-
und Bifurkationsaneurysmen geben koénnte. Da eine der fiihrenden Theorien hin-
sichtlich der Ruptur von Aneurysmen auf einer niedrigen Wandschubspannung als
bedingenden Faktor fiir die Ruptur beruht, konnte dies aufschlussreich fiir die Be-
urteilung des Rupturrisikos sein. Da sich die Belastungssituation bei Bifurkations-
und Seitenwand-Aneurysmen unterschiedlich darstellen kann, kann ihre Entwicklung

und das Rupturrisiko systematisch variieren.

6.4 Zusammenfassung

Das Ziel dieser Studie bestand aus drei Aspekten, die zum einen auf die Verlasslich-
keit der mit stromungsmechanischen Simulationen generierten Ergebnissen abzielten
und zum anderen auf stromungsmechanische Anderungen, die withrend des Wachs-

tums von Aneurysmen auftreten.

Entsprechend waren die zentralen Beitrédge der vorliegenden Studie

— eine detaillierte Analyse der Variation von Randbedingungen und Eingangsva-

riablenwerten bei gemeinsamen FSI-Ausgangsmafen und

— Einblicke in Auswirkungen von Anderungen der Aneurysmengeometrie, wie
bei einer Vergroferung des Aneurysmas aufgrund der zeitlichen Aneurysment-

wicklung, zu geben.

Dabei konnten auf der Grundlage des auf Plausibilitét tiberpriiften Simulationsse-
tups (s. Abschnitt 6.2.1) quantitative Werte hinsichtlich der potentiell auftretenden
Unsicherheiten, die durch Verdnderungen der Randbedingungen auftreten kénnen, im
Zuge der Simulation von intrakraniellen Aneurysmen vorgestellt werden (s. Abschnitt
5). Die qualitativen Verteilungen der Parameterwerte zeigen nur geringe Abwei-
chungen in Abhéngigkeit der Verédnderungen der Randbedingungen. Entsprechend
scheinen die qualitativen Ergebnisse (visuelle Wiedergabe der stromungsmechani-
schen Simulationen) fiir die visuelle Untersuchung verhéltnisméfig zuverléssig zu sein.
Die Ergebnisse zeigen jedoch, dass gemessene Parameterwerte in Abhéngigkeit von
veranderten Randbedingungen signifikante quantitative Veranderungen aufweisen
konnen. Wandschubspannungen und abhéngige Parameterwerte sind insbesondere
von vorliegenden Geschwindigkeitswerten abhéngig, wahrend die mechanische Be-

lastung der Festkérperdominen durch Wandsteifigkeit, Druck und Anderungen der
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Wanddicke beeinflusst wird. Eine fehlerhafte Schitzung einer der Randbedingun-
gen kénnte daher zu einer Verzerrung eines Parameters in Bezug auf alle anderen
bewerteten Parameter fithren. Dies wiirde die genaue Beschreibung der fluidmechani-
schen und mechanischen Bedingungen und Entwicklungen des Aneurysmas deutlich
erschweren. Die prizise Kenntnis aller Randbedingungen und patientenspezifische

Messungen sind daher wertvoll, um aussagekriftige Ergebnisse zu erzielen.

Die Ergebnisse der Studie beziiglich der simulierten zeitlichen Aneurysmen-
entwicklung (s. Abschnitt 6.2.3) zeigen die fluiddynamischen und mechanischen
Anderungen der Belastungssituationen wihrend eines simulierten Aneurysmenwachs-
tums. Wéhrend einige Ergebnisse aus qualitativer Sicht nicht unerwartet waren
(z.B. die abnehmende Stromungsgeschwindigkeit bei zunehmendem Volumen), ist
die Beschreibung des Wachstumsprozesses jedoch dennoch eine Moglichkeit, um die
Wissensliicke zu schlieften, die aus dem Mangel entsprechender Bilddaten entsteht.
Einige Ergebnisse, insbesondere die Verdnderungen der Wandschubspannungen und
Druckverteilungen, kénnten auf neue vielversprechende Forschungsfelder hindeuten:
Die dargestellten Unterschiede zwischen Bifurkations- und Seitenwand-Aneurysmen
sind nach unserem Kenntnisstand noch nicht beschrieben und kénnen wertvolle
Erkenntnisse iiber das Wachstum und die Entwicklung spezifischer Aneurysmen-

strukturen liefern.

Dennoch ist zu beachten, dass die hier vorgestellte zeitliche Entwicklung der
Aneurysmenstrukturen, basierend auf mehreren Strukturen, zu verschiedenen Ent-
wicklungspunkten modelliert wird und daher nicht unbedingt den genauen Wachs-
tumsprozess eines individuellen Aneurysmas widerspiegelt. Dies schriankt die Aussa-
gekraft der erzielten Ergebnisse ein. Es ist jedoch ein erster Schritt, um die Methode
der prospektiven Analyse der Aneurysmentwicklung als Werkzeug zu etablieren, das
auch in weiteren Untersuchungen wesentliche Ergebnisse fiir das tiefere Verstandnis

der Aneurysmentwicklung liefern kann.

Nach dem aktuellen Kenntnisstand existiert keine Studie, welche das mdégliche
Potential der Analyse der Wachstumsentwicklung von Aneurysmen so detailliert
entwickelt und ausgewertet hat, wie in dieser Studie vorgestellt. Dieser Ansatz
scheint gut geeignet, um neue Ergebnisse bei der Entwicklung von Aneurysmen
zu erzielen, und hoffentlich die Wissensliicken zu fiillen, die derzeit aufgrund der
sparlichen Datenlage noch existiert. Dieser Ansatz hat das Potential, den Forschern
eine Fiille von Datensétzen zu verschiedenen Stadien der zeitlichen Aneurysmenent-
wicklung zur Verfiigung zu stellen, die es ermdglichen, die verschiedenen Einfliisse
(mechanische und stromungsmechanische), die das Wachstum und die Entwicklung

von Aneurysmenstrukturen prigen, systematisch zu analysieren.
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Da diese Studie explorativer Natur und nicht hypothesengeleitet war, wurde nur
eine relativ geringe Anzahl an Aneurysmenstrukturen analysiert. Um die Ergebnisse
zu festigen und weiter auszubauen, sind weitere Studien mit einem umfangreicheren
Pool von Aneurysmenstrukturen und Entwicklungsstadien notwendig. Dies geht
jedoch iiber den Rahmen dieser Studie hinaus. Dennoch war das Ziel dieser Arbeit,
eine Grundlage zu schaffen, die eine spezifischere Auseinandersetzung mit diesem

umfangreichen Thema ermoglicht.
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Kapitel 7

Diskussion, Schlussfolgerungen und Aus-

blick

Die vorliegende Dissertation ist im Kontext der Abschéitzung des Rupturrisikos
aneurysmaler Strukturen entstanden. Ausgegangen wurde dabei zunéchst von der
Frage, ob die standardméfig genutzten Methoden zur Abschétzung der Wandverfor-
mung aneurysmaler und zerebraler Strukturen die tatséchlich in-vivo vorliegenden
Deformationen prézise wiedergeben. Die Konstruktion und Fertigung eines (nicht-)
deformierenden Flussphantoms waren fiir die systematische Untersuchung dieser
Fragestellung hilfreich, da mehrere Bildgebungsmodalititen unter denselben Ver-
suchsbedingungen untersucht werden konnten. So konnte nachgewiesen werden,
dass bereits das Einstromen von Kontrastmittel als Deformation fehlinterpretiert
und félschlich quantifiziert werden kann, wenn keine optimierten Methoden zur
Bewegungsabschétzung verwendet werden, was in allen getesteten Bildgebungsmo-

dalitaten beobachtet werden konnte.

Dies spiegelte sich auch in der weiteren Betrachtung deformativer Phantomstruk-
turen wider. Auf Basis der mit dem Flussphantom aufgenommenen Daten konnte
gezeigt werden, dass eine prézise Quantifizierung der Deformation zwar moglich
ist, jedoch bei ungenauen (nicht an Ground-Truth-Daten verifizierten) Algorith-
men zu falschlichen Ergebnissen fiihren kann. Erstaunlicherweise schien dabei fiir
eine hohe Genauigkeit der Deformationsquantifizierung bei der Wahl geeigneter
Registrierungsparameter nicht notwendigerweise eine hohe zeitliche und raumliche
Auflésung vorliegen zu missen. Da eine genaue Deformationsquantifizierung also
nicht unbedingt auf der Nutzung hochauflésender Bildgebungsmodalitédten beruht
(bzw. eher durch die klassischen Grenzen des Nyquist-Abtasttheorems begrenzt wird)
wiére es moglich, dass Informationen der Wanddeformation auch von Arbeitsgruppen
erhoben werden, die keine hochauflésenden Bildgebungsmodalitdten verfiighbar haben.
Die erhaltene Information hinsichtlich der Wandverformung kénnte auch als Randbe-
dingung fiir Stromungssimulationen genutzt werden. Dies wiirde die Verlasslichkeit

der Ergebnisse von Simulationen weiterhin verbessern, da hierdurch sichergestellt
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wiirde, dass die Simulationen zumindest teilweise den realen physikalischen Gege-

benheiten entsprechen.

In der Studie zur Untersuchung der simulierten, zeitlichen Aneurysmenent-
wicklung (s. Abschnitt 6.2.3) konnten in dhnlicher Weise die zuvor bestimmten
Deformationswerte dafiir genutzt werden, um das Simulationssetup fiir die stro-
mungsmechanischen Simulationen auf Plausibilitédt zu tiberpriifen. Im Abschnitt der
Parametervariation dieser Studie zeigte sich, dass die gewahlten Randbedingungen
insbesondere im Zusammenspiel zueinander genau gewéhlt werden miissen. So kénnte
es bei ungiinstig gewahlten Randbedingungen nicht nur zu einer grundsétzlichen sys-
tematischen Fehlschétzung der ausgewerteten Parameter kommen, sondern vielmehr
auch zu einer Verzerrung des Verhéltnisses zwischen stromungsmechanischen und
strukturmechanischen Parametern. Daher ist es fiir die weitere Forschungsarbeit in
diesem Bereich vielversprechend, soweit moglich patientenspezifische Daten hinsicht-
lich geometrischer, fluidmechanischer und strukturmechanischer Eigenschaften zu
generieren, um keine verzerrten Ergebnisse zu produzieren. Dies kénnte bereits durch
eine routineméfige Erfassung der Stromungsgeschwindigkeit (mittels Ultraschall)
und des Blutdrucks erfolgen. Im letzten Experiment (s. Abschnitt 6.2.3) wurde
ein prognostiziertes Wachstum der aneurysmalen Strukturen modelliert. In den
berechneten Modellen traten Effekte auf, die nahelegen, dass wahrend der Ent-
wicklung von Aneurysmen fluidmechanische Verdnderungen auftreten, die mit einer
Veranderung der mechanischen Belastung einhergehen. Insbesondere konnte jedoch
auf eine moglicherweise systematisch auftretende Erhohung der anliegenden Last
bei an Bifurkationen auftretenden Aneurysmen hingewiesen werden. Derartige Ver-
dnderungen konnten ein Hinweis darauf sein, warum es bis jetzt noch nicht gelungen
ist, ein einheitliches Modell fiir das Wachstum und Ruptur von Aneurysmen zu
erstellen. Es ist daher vielversprechend, das Wachstum von Aneurysmen mit Hilfe

von Wachstumsmodellierungen weitergehend zu untersuchen.

Es verbleiben jedoch einige offene Fragen sowie Einschrankungen dieser Arbeit,
die im folgenden Abschnitt kurz diskutiert werden sollen. Zunéchst ist die Menge
der analysierten Datensétze eine Limitation, insbesondere der letzten Studie. Hier
wurden fiir die Parameter- und Entwicklungsstudie weniger als 10 Datensétze analy-
siert, was die Generalisierbarkeit der Ergebnisse einschrinkt. Die Datenmenge wurde
vor allem aus Griinden der notwendigen Rechenzeit (ca. ein Tag pro Simulation;
somit ergibt sich fiir die Wachstumsmodellierung allein [3 Aneurysmenmodelle mit
jeweils 9 Zusténden| eine Rechenzeit von ca. einem Monat), die fiir die Stromungssi-
mulationen notwendig waren, beschrankt. Zwar stimmen viele Ergebnisse mit den
Befunden anderer Studien iiberein, dennoch verbleibt die verringerte Datenmenge

ein Kritikpunkt, der in weiteren Studien behoben werden sollte.
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Auch die Parameterstudie wurde derzeit (ebenfalls aus Griinden der notwendigen
Rechenzeit) auf eine Variation relativ weniger Parameter beschrénkt. Eine Erwei-
terung konnte auch hier weitere wertvolle Erkenntnisse produzieren. So wére eine
Untersuchung des Einflusses variabler Wanddicken der Aneurysmenwand beispiels-
weise ein moglicher nédchster Schritt, um die Variabilitdt der stromungsmechanischen
Situation in Abhéngigkeit der geometrischen Konfiguration des Aneurysmas genauer
abschétzen zu konnen. Eine Parameterstudie, die die geometrische Konfiguration als
Parameter begreift und diesen entsprechend variiert (z.B. Einstromwinkel, Lokalisati-
on des Aneurysmas relativ zu Geféafarmen, etc.) konnte zu weiteren Klassifikationen
fiihren, die in Bezug auf die Rupturrisiken relevante Informationen liefern kénnte.
Auch verschiedene geometrische Konfigurationen hinsichtlich der Lokalisation des
Aneurysmas in Relation zu den Trigergefifsen wurde nicht untersucht, wiirden
jedoch moglicherweise aufgrund der hieraus resultierenden stark unterschiedlichen
Stromungssituation ein geeignetes Kriterium zur Klassifikation von Aneurysmen
bieten. In diesem Sinne miissten auch Variationen der relativen Positionierung der
Trégergefafsie untersucht werden, sodass getestet werden kann, welchen Einfluss
beispielsweise der Winkel des Einstromstrahls auf die Stromungssituation hat. Die
Parameterstudie lasst gegenwértig noch einige Aspekte offen, was allerdings auch in

der Komplexitéit des Untersuchungsgegenstandes begriindet liegt.

Hinsichtlich der erwdhnten Untersuchung der variablen Wanddicke der Aneu-
rysmenstrukturen wiirde sich auch eine erweiterte Auswertung der Wandbewegung
anbieten. Bisher wurden nur Mittelwerte der Wandverformung iiber die gesamte
Struktur prisentiert und nicht auf die jeweilige lokale Auspréagung der Deformation
eingegangen. Eine variable Wanddicke hat vermutlich jedoch einen nicht vernachlés-
sigbaren Einfluss auf die Wandverformung und somit auch die Stromungssituation.
Fiir eine mogliche Erweiterung des Flussphantoms wiirde es sich in diesem Kontext
gegebenenfalls anbieten, Phantomstrukturen mit variabler Wanddicke zu produ-
zieren. Hierdurch wére es moglich, die Beziehung zwischen der lokal auftretenden
Wandverformung und der vorliegenden Wanddicke zu untersuchen. Gepaart mit
mechanischen und strukturellen Informationen hinsichtlich der Geféfswand, die aus
chirurgisch extrahierten Aneurysmenstrukturen gewonnen werden konnte (s. Vofs
et al. (2018)), wére es so moglich, ein mechanisches Modell der Gefiafswand zu

erstellen.

Ein weiterer moglicher Ankniipfungspunkt bezieht sich auf die Modellierung des
Wachstumsprozesses von Aneurysmen. In der vorliegenden Arbeit wurde der Wachs-
tumsprozess basierend auf den vorliegenden geometrischen Aneurysmenstrukturen
modelliert. Dabei wurde der Wachstumsprozess nicht anhand der vorliegenden Stro-
mungssituation oder Belastung der Gefafiwinde modelliert, sondern nur auf Basis
von Erfahrungswerten abgeschétzt. Um ein tieferes Verstdndnis der Aneurysmen

zu erhalten und dieses auch zu validieren, wére ein moglicher Ansatz, die Wachs-
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tumsmodellierung auf Basis der vorliegenden stromungsmechanischen Situation
durchzufithren. Optimalerweise sollten hierzu eine Reihe von in-vivo-Patientendaten
zu verschiedenen Zeitpunkten vorliegen, welche die zeitliche Entwicklung der Aneu-
rysmen gut sichtbar darstellen. Ausgehend von den zeitlich zuerst aufgenommenen
Bildaufnahmen koénnte z.B. auf Basis der Verteilungen der Wandschubspannung eine
zu erwartende Entwicklung prognostiziert werden, welche dann im Folgenden mit
den tatséchlich aufgenommenen Bilddaten abgeglichen werden konnte. Dies kénnte
entscheidend dazu beitragen, die wesentlichen Einfliisse und auch die Gewichtung
derselben untereinander herauszuarbeiten. Auf diese Weise konnte ein verléssliches

(und validiertes) Modell des Entwicklungsprozesses von Aneurysmen erzeugt werden.

Die Problematik dieser Arbeit liegt darin — wie sich auch in den Limitationen
der Studie und der teilweisen eingeschréankten Generalisierbarkeit der Ergebnisse
zeigt — dass es sich bei der Entwicklung von Aneurysmen um ein stark multifakto-
riell geprégtes Geschehen handelt. Dieses wird weiterhin dadurch verstarkt, dass
derzeit noch nicht genau abgeschétzt werden kann, welche Parameter relevant bzw.
vernachléssigbar fiir die Entwicklung eines Aneurysmas sind. Erschwerend kommt
hinzu, dass in dem Forschungsfeld noch verhéltnisméfig groffe Umbriiche auftreten.
So wurde bis vor wenigen Jahren (teilweise noch immer) Stromungssimulationen
unter der Annahme einer rigiden Gefaffwand durchgefiihrt. Dass dies mit qualita-
tiv abweichenden Ergebnissen verbunden ist, wurde in den letzten Jahren gezeigt,
weshalb viele Forschungsergebnisse, die in den letzten zwei Jahrzehnten gefunden

wurden, iiberarbeitet werden miissen.

Diese Arbeit hatte in diesem Kontext das Ziel, einige Aspekte (Deformationsab-
schiatzung, Einfluss auf Simulationsergebnisse bei Variabilitdt der Randbedingungen,
etc.) zu prézisieren und quantitative sowie qualitative Ergebnisse zu prisentieren.
Auch wenn dies in Teilen gelungen ist, ist das aktuelle Forschungsfeld noch zu weit-
laufig, als dass sich ein allumfassendes Versténdnis der Entwicklung von Aneurysmen
abzeichnen wiirde. Die experimentelle und strémungsmechanische Betrachtung wird
jedoch in der weiteren medizinischen Forschung hinsichtlich des Rupturrisikos von
Aneurysmen noch weiterhin von grofser Bedeutung sein, weshalb die vorliegende
Arbeit hoffentlich einen Beitrag zum wissenschaftlichen Fundus geliefert und das

Forschungsfeld weitergebracht hat.
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Anhang A

Ansteuerung Ventilschaltung

10
11
12

int speedPin = 11;
int dir1Pin = 3;

int dir2Pin = 2;

float dutyCycle = 0.5;
float period = 1000;

void setup() {
pinMode (speedPin, OUTPUT);
pinMode (dir1Pin, OUTPUT);
pinMode (dir2Pin, OUTPUT);

void loop() {
int state = 0;

while (1) {

if (state == 0) {
// Speed
analogWrite (speedPin, 0);
// Direction
digitalWrite (dir1Pin, HIGH);
digitalWrite (dir2Pin, LOW);
delay (period * (1 - dutyCycle));
state = 1;

}

else {
// Speed
analogWrite (speedPin, 255);
// Direction
digitalWrite (dir1Pin, HIGH);
digitalWrite (dir2Pin, LOW);
delay(period * dutyCycle);
state = 03
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Anhang B

Registrierungsparameter fiir Studie 1

12

13

14

16

18
19

21

22
23

26

27

28

30

32
33

35
36

38
39

41

43

// BSplinePar

(FixedInternalImagePixelType "float")
(MovingInternalImagePixelType "float")

(FixedImageDimension 3)

(MovingImageDimension 3)

(UseDirectionCosines "true")

[/ kEkEkEkkkkkkkkkkkkx Main COMPONENTS *kkkkkkkkkk ko ko ok ok ok ok ok ok ok
(Registration "MultiResolutionRegistration")

(Interpolator "BSplinelInterpolator")

(ResampleInterpolator "FinalBSplinelInterpolator")

(Resampler "DefaultResampler")

(FixedImagePyramid "FixedSmoothingImagePyramid")
(MovingImagePyramid "MovingSmoothingImagePyramid")

(Optimizer "AdaptiveStochasticGradientDescent")

(Transform "BSplineTransform")

(Metric "AdvancedMattesMutualInformation")

/] kxxkkkkkkkkkkkkkk TransToOTrMation %k kskkk sk kokk kk % Kk & ok k ok ok k& %
(FinalGridSpacingInVoxels 10 10 10)
(GridSpacingSchedule 6.0 6.0 6.0 4.0 4.0 4.0 2.5 2.5 2.5 1.0 1.0 1.0)

(HowToCombineTransforms "Compose")

[/ FExxkkockkkokkkokkkokkkk Similarity measure  kkkokkkokokkokokkokokkkokkk kK

(NumberOfHistogramBins 32)

/] kkxkkkokkkkkokkkkkokkkkk MUultiresolution ** kskskkkkkskk k kokk k% ok k% %

(NumberOfResolutions 4)

[/ wkkckkckkokkokkokkkokkokkk OPTIMIZET sk okkokok ok ko okok ok ok ok ook ok ok ok ok ok ok ok ok ok ok

(MaximumNumberOfIterations 200)

(MaximumStepLength 0.02)

[/ kxxkkxkkkxkkxkkkx Image sampling ok kskokkskdkokkkokkkokkkkkokkx
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ANHANG B. REGISTRIERUNGSPARAMETER FUR STUDIE 1

44

46

47

50
51
52

54

56

58

59
60

(NumberOfSpatialSamples 2048)
(NewSamplesEveryIteration "true")

(ImageSampler "RandomCoordinate")

// *x¥x***xkxxx*x*x Interpolation and Resampling **kkkkxkkkkkkkx*
(BSplineInterpolationOrder 1)

(FinalBSplineInterpolationOrder 3)

(DefaultPixelValue 0)

(WriteResultImage "true")

// The pixel type and format of the resulting deformed moving image

(ResultImagePixelType "float")
(ResultImageFormat "mhd")
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Anhang C

Registrierungsansatz fiir Studie 2

1 Ants_Reg_Call="${AntsExecutable} --dimensionality $dim \

2 --output [$OutputDirectory/fixedImage_to_${i}_1 \

3 --metric MI[$fixedImage ,$movingImage ,1,32, Regular ,0.25] \

4 --transform SyN[$gradientStep,$updateFieldVariance,$totalFieldVariance] \
5 --convergence [250x250x250x250,1e-6,10] \

6 --shrink-factors 8x4x2x1 \

7

--smoothing-sigmas 3x2x1x0Ovox \"

gradient step: 0.5 or 1.0 update field variance: 0 total field variance: varied between
1.5 and 3.0.
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Anhang D

Quantitative Ergebnisse der Parameterstu-

die (Abschnitt 6.2.2) am Aneurysmenhals

Normalized value
IS

Normalized value
w

;k'ﬁﬁﬁ”Q % ? kﬁ

0
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Abbildung D.1: Quantitative Ergebnisse der Parameterstudie ausgewertet am Hals des
Aneurysmas. Dargestellt sind die Anderungen von fluiddynamischen Eigenschaften (Vel:
Geschwindigkeit, Disp: Wanderverformung, TWSSG: zeitliche Ableitung der Wandschub-
spannung, WSSG: rdumlicher Gradient der Wandschubspannung, TAWSS: Zeitgemittelte
Wandschubspannung, OSI: Oszillatorischer Scherindex, RRT: Relative Verweilzeit, im Kon-
text der im Zuge der Parameterstudie variierten Randbedingungen (Geschwindigkeit, Druck,
Elastizitatskoeffizient, Wanddicke). Die Ergebnisse der erhéhten (griin) und verringerten
(rot) Parameter sind relativ zu dem Basisfall (gelb) normalisiert. Dargestellt Anderungen
sind am Dom des Aneurysmas ausgewertet. Sterne weisen auf signifikante Anderungen
relativ zu der Verteilung des Basisfalls hin.
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