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Zusammenfassung

Arterien des Menschen kdnnen Aneurysmen aufweisen, deren Ruptur zu lebensbedrohenden inneren Blu-
tungen wie Schlaganfallen fiihren kann. Ein Therapieansatz ist das Einsetzen von sogenannten Stents.
Eine Ruptur oder der Einfluss eines Stents kann mit dem momentanen Stand der Technik nicht exakt
vorhergesagt werden. Fiir eine optimale Behandlung von Patienten wire dies allerdings eine wichtige Zu-
satzinformation fiir den behandelnden Arzt. Zur Bestimmung dieser Zusatzinformation sollen zukiinftig
Simulationen der Himodynamik in pathologischen Arterien eingesetzt werden.

In dieser Arbeit werden Stromungsgeschwindigkeiten in Arterien ohne beziehungsweise mit Einbringung
von Einbauten wie Stents berechnet und die entstehenden Wandscherspannungen im Hinblick auf eine
Rupturvorhersage untersucht. Weiterhin wird der Massentransfer zwischen Arterie und Aneurysma cha-
rakterisiert und eine Analyse des Thrombosierungsverhaltens unter Stromungseinfluss vorgenommen. Bei
letztgenanntem Thema werden insbesondere der Verschluss von Aneurysmen durch Thromben, die Orts-
einddmmung der Thrombenbildung und das Verhalten von wandanhaftenden Thromben auch in Bezug
auf eine Abldsung untersucht. Um hierfiir geeignete Simulationen durchfiihren zu kénnen, wird eine Ana-
lyse der biomedizinischen Grundlagen durchgefiihrt. Fiir die Untersuchung der komplexen Dynamik sind
aus methodischer Sicht zwei grundlegende Aspekte zu bearbeiten: die geometrische und die funktionelle
Approximation.

Die funktionelle Approximation biomedizinischer Prozesse umfasst die Untersuchung der Blutstromung,
des Transports von passiven Stoffen und der Thrombosierung. Hierfiir werden entsprechende Model-
le identifiziert, in entsprechende Lattice-Boltzmann-Verfahren umgewandelt, simuliert und untersucht.
Durch die Erarbeitung geeigneter Konzepte fiir eine Umsetzung der hier beschriebenen Simulationen auf
einzelnen oder mehreren, miteinander kommunizierenden Grafikprozessoren kann eine effiziente Simulati-
on der gekoppelten Multi-Physik-Probleme mit Lattice-Boltzmann-Verfahren erreicht werden. Insgesamt
stellt diese Vorgehensweise ein Novum dar und unterstreicht die Praktikabilitdt der Methode.

Die geometrische Approximation anatomischer Strukturen wird in dieser Arbeit mit Level-Set-
Darstellungen gelost. Mit ihnen kdnnen vielféltige Problemstellungen im Umfeld der Simulation bearbeitet
werden, dies umfasst beispielsweise die Konstruktion einer Simulationsdoméne aus unterschiedlichen To-
mographiedaten und die Einbringung von Einbauten wie Stents in das Untersuchungsgebiet. Durch die
Kombination mit der Lattice-Boltzmann-Methode kdnnen Vorteile gegeniiber dem Stand der Technik
erreicht werden, etwa bei der effizienten Berechnung der Wandscherspannungen.

Eine Validierung der Strémungs- und Transportsimulationen wird mit hochaufgeldster Magnetresonanzto-
mographie vorgenommen. Dazu wird ein Modell des Aufnahmevorgangs unter Einfluss von Radiofrequenz-
Magnetfeldern und Gradienten erstellt und der Magnetisierungstransport sowie die Relaxation simuliert.
Die bestimmten Abweichungen zwischen Simulation und Messung sind insgesamt gering. Fiir die Messex-
perimente werden erstmals 3D-Druckverfahren fiir die Konstruktion von physischen Modellen eingesetzt
und deren Giite untersucht.

Durch die Ergebnisse dieser Arbeit steht eine effiziente und umfassende Verarbeitungspipeline fiir
Blutstromungs-, Transport- und Thrombosierungsprozesse fiir weitere Untersuchungen bereit. Sie kann
ebenfalls leicht um neue Modelle erweitert werden. Die Simulation der Magnetresonanztomographie fiir
Flussbildgebung erméglicht ebenfalls zukiinftige Anwendungen im Bereich der Sequenzentwicklung.
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Mathematische Notation

Die jeweiligen Notationen fiir die unterschiedlichen Themenbereiche orientieren sich an den in der Lite-
ratur tblicherweise in dem Zusammenhang verwendeten Symbolen.

Kapitel 3

T Ortsvektor, Ortskoordinate

G(x) implizite Funktion

o(x,t) vorzeichenbehaftete Distanzfunktion
f(x) Funktion

| AbstandsmaR

Q Gebiet

o0 Rand des Gebiets (2

min(a, b) Minimumsfunktion

max(a,b) Maximumsfunktion

% partielle Ableitung der Zeit

v Nabla-Operator

v Vektorfeld

n Normale

F,F(x,t) Skalarfeld

Kapitel 4

e; i-ter Richtungsvektor

fi i-te Wahrscheinlichkeitsverteilungsfunktion
i i-te Gleichgewichtsverteilungsfunktion
T Relaxationszeit

p Dichte

P Druck

u Geschwindigkeitsvektor

v kinematische Viskositat

n dynamische Viskositdt

7 Viskositdtstensor, hier nullter Stufe
Q Kollisionsoperator

D Diffusionskoeffizient

Re Reynoldszahl

Ma Machzahl

0 Schergeschwindigkeit

Sap Schergeschwindigkeitstensor

T3 Gesamtspannungstensor
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Lo ! Viskositatsspannungstensor

Dy zweite Invariante eines Tensors

Ta Wandspannungsvektor

Kapitel 5

C; Spezies i in Reaktion

G Konzentration von Spezies C;

Lij, rij stochiometrische Koeffizienten

k;(t) Reaktionsrate

8%22 zweite partielle Ableitung des Ortes

R; i-te Reaktion

Qp, Kollisionsoperator fiir i-te Reaktion

Dn Konzentration von nicht-aktivierten Blutplattchen
ba Konzentration von aktivierten Blutplattchen

EP Konzentration von Zell-Zell-Verbindungen

o? Kohasionsspannungstensor

EY Konzentration von Zell-Wand-Verbindungen

o¥ Adh3sionsspannungstensor

f Kraftvektor

V.-oP, V.-o¥ Divergenz der Tensoren

Tr(-) Spur

Kapitel 6

M (t) Magnetisierungsvektor im Laborkoordinatensystem
M, ., (1) {z,y}-Komponente des Magnetisierungsvektors
m(t) Magnetisierungsvektor im rotierenden Koordinatensystem
T, Y, 2z Einheitsvektoren des Laborkoordinatensystems
B(t) magnetische Flussdichte (Vektor)

By, By statisches Magnetfeld (Skalar, Vektor)

Bi(t), By(t) dynamisches Magnetfeld (Skalar, Vektor)

B.(t) z-Komponente des Magnetfeldes

p Spindichte

A(t), A(t) Systemmatrix

R(t) Rotationsmatrix

My, My Gleichgewichtsmagnetisierung (Skalar, Vektor)
G(t) Gradient (Vektor)

Qgr Kollisionsoperator fiir T1-Relaxation

m; i-te Wahrscheinlichkeitsverteilungsfunktion

fiir Magnetisierungstransport und -relaxation



Kapitel 1

Einleitung

In diesem Kapitel geht es um die Motivation und die Zielsetzung sowie die Einfiihrung in die bearbeiteten
Fragestellungen mit medizinischem Hintergrund. Das Kapitel umfasst weiterhin einen Uberblick iiber die
erarbeiteten Ldsungsansitze und die in dieser Arbeit erzielten Resultate sowie eine Beschreibung des
Aufbaus.

1.1 Motivation und Zielsetzung

Arterien des Menschen kénnen Aneurysmen aufweisen, deren Ruptur zu lebensbedrohenden inneren Blu-
tungen wie Schlaganfillen fiihren kann. Bei einem Aneurysma handelt es sich um eine 6rtlich begrenzte,
permanente Erweiterung des Arterienquerschnitts. Eine Ruptur einer solchen Arterienerweiterung kann
mit dem momentanen Stand der Technik nicht exakt vorhergesagt werden. Zur Behandlung von aneurys-
matragenden Arterien werden Implantate wie Stents eingesetzt. Stents sind rohrenférmige Gittergeriiste
aus Metall, die die Blutstromung der Arterie verdndern und eine Ruptur des Aneurysmas verhindern sollen.
Auch die Untersuchung der Veranderung der Blutstromung und des Thrombosierungsverhaltens durch
Einbauten wie Stents innerhalb einer aneurysmatragenden Arterie und damit der Einfluss von Einbauten
auf eine Rupturneigung kann mit dem momentanen Stand der Technik nicht exakt vorhergesagt werden.
Fiir eine optimale Behandlung von Patienten wire dies allerdings eine wichtige Zusatzinformation fiir den
behandelnden Arzt. Zur Bestimmung dieser Zusatzinformation sollen zukiinftig Simulationen eingesetzt
werden, fiir die in dieser Arbeit geeignete Grundlagen geschaffen werden.

In dieser Arbeit wird die Himodynamik in pathologischen Arterien beim Menschen anhand von Simula-
tionen untersucht. Ziele aus Anwendungssicht der Medizin sind dabei Untersuchungen der Stromungs-
geschwindigkeiten ohne beziehungsweise mit Einbringung von Einbauten durchzufiihren und basierend
auf den dadurch entstehenden Wandscherspannungen eine Rupturvorhersage zu ermdglichen. Weitere
Ziele aus Anwendungssicht umfassen die Charakterisierung des Massentransfers zwischen Arterie und
Aneurysma und eine Analyse des Thrombosierungsverhaltens unter Stromungseinfluss. Bei letztgenann-
tem Thema sind insbesondere der Verschluss von Aneurysmen durch Thromben, die Ortseinddmmung
der Thrombenbildung und das Verhalten von wandanhaftenden Thromben auch in Bezug auf eine Ab-
|6sung relevant. Um hierfiir geeignete Simulationen durchfiihren zu kénnen, wird eine umfangreiche und
strukturierte Analyse der biomedizinischen Grundlagen durchgefiihrt und schriftlich fixiert.

1.2 Losungsansatze und Resultate

Fiir das Erstellen einer umfassenden und allgemeingiiltigen Analyse der komplexen Dynamik sind aus
methodischer Sicht zwei grundlegende Aspekte zu bearbeiten: die geometrische und die funktionelle Ap-
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16 Kapitel 1. Einleitung

Methodik

Auswertung

' Geometrische Approximation ! Funktionelle Approximation

Abbildung 1.1: Ubersicht iiber die Themenbereiche dieser Arbeit. Gleichzeitig wird deren Verkniipfung
untereinander sowie deren Zugehérigkeit zu Methodenbeschreibung beziehungsweise
Auswertung verdeutlicht. Die Kapitel 3 und 7 gehéren dem Themenbereich geometrische
Approximation an, die Kapitel 4, 5, 8 und 9 dem Bereich funktionelle Approximation.
Das Themenspektrum wird um eine Messtechniksimulation in Kapitel 6 ergdnzt und
von den Kapiteln 2 und 10 eingerahmt.

proximation anatomischer Strukturen und biomedizinischer Prozesse. Fiir die beiden Teilbereiche geome-
trische und die funktionelle Approximation werden in dieser Arbeit Anforderungen definiert und Lésungen
angegeben, mit deren Hilfe sich die medizinischen Fragestellungen beantworten lassen. Die Abbildung 1.1
zeigt Zusammenhinge zwischen den einzelnen Themenbereichen auf und verdeutlicht dabei den Aufbau
der Arbeit.

1.2.1 Geometrische Approximation

Die geometrische Approximation teilt sich, wie in Abbildung 1.1 ersichtlich, in zwei Aspekte auf. Zum
einen muss die Geometrie der anatomische Strukturen im Sinne der Fragestellung geeignet im Rechner
dargestellt und verarbeitet werden. Zum anderen miissen fiir die Validierung der Simulationen physische
Modelle von anatomischen Strukturen fiir Vergleichsmessungen erzeugt werden. Die beiden Aspekte wei-
sen eine Reihe von Anforderungen auf, fiir die nachfolgend entsprechende Lésungsansiatze und Resultate
beschrieben werden:

Darstellung und Verarbeitung der Geometrie anatomischer Strukturen: Die geometrische Ap-
proximation der anatomischen Strukturen kann im Rahmen der Fragestellungen vollumfanglich mit
Level-Set-Darstellungen gelost werden. Diese Darstellungen werden mit Fast-Marching-Methoden
erzeugt und mit Level-Set-Methoden manipuliert. Eine Hauptanforderung besteht darin, 3D-
Modelle aus Tomographiedaten zu rekonstruieren und fiir die Darstellung von Simulationsdomanen
zu verwenden. Die Tomographiedaten, die in dieser Arbeit verwendet werden, stammen entweder
aus klinischen Scannern oder aus hochaufgelosten experimentellen Magnetresonanztomographen
mit kleinem Aufnahmevolumen. Daraus und aus der Art des tomographierten Objekts ergeben
sich unterschiedliche Anforderungen. Die Abbildung 1.2(a) zeigt eine Volumendarstellung eines
klinischen Scans. Betrachtet man die Tomographiedaten im eigentlichen Sinn als Stapel von 2D-
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Abbildung 1.2: Darstellung des Ablaufs der Geometrieverarbeitung. (a) Die Grundlage fiir die Simula-
tionen sind bildgebende Verfahren mit denen Arterien sichtbar gemacht werden kénnen.
Aufgrund dieser Daten kénnen reale Geometrien fiir die Untersuchungen verwendet
werden. (b) Aus der Bildgebung werden relevante Teile extrahiert und in eine fiir nach-
folgende Teile der Verarbeitung geeignete Darstellung gebracht. Dies wird in dieser Ar-
beit mit Level-Sets erreicht. (c) Der Datensatz wird bearbeitet, um eine entsprechende
Untersuchungsdoméne zu definieren. Dieser auf wesentliche Teile reduzierte Datensatz
kann dann zur Darstellung des Simulationsgebiets oder mit weiteren Modifikationen fiir
den 3D-Druck verwendet werden.

Schichtaufnahmen, kénnen 3D-Modelle mittels Morphing erzeugt werden. Hierzu wird eine verein-
fachte Heuristik zum Level-Set-Morphing angegeben. Alternativ lassen sich Level-Sets auch zum
Segmentieren mit Formvorwissen einsetzen, und es wird eine erweiterte Verarbeitungsabfolge zur
Extraktion von aneurysmatragenden Arterien angegeben. Die Abbildung 1.2(b) zeigt eine extrahier-
te Arteriengeometrie. Ebenfalls kann eine automatische Verdnderung der Geometrie vorgenommen
werden, beispielsweise zum Entrauschen. Auch die Variation von Originaldaten ist moglich, etwa
durch VergroéBern oder Verkleinern der Geometrie in Normalenrichtung. Im Gegensatz zu expliziten
Darstellungen kommt es dabei zu keinen Selbstiiberschneidungen. Eine weitere Anforderung ist, Ein-
bauten wie Stents virtuell in die Arterienrekonstruktionen einzubringen. Dies wird in dieser Arbeit
mittels konstruktiver Kdrpergeometrie durchgefiihrt, was die Erstellung einer Simulationsdomane
mit Stent im Vergleich zu anderen Methoden vereinfacht und potentiell ein ziigiges Austauschen
virtueller Stentmodelle ermdglicht. Aus der Simulation von Thrombosierungsprozessen ergibt sich
eine weitere Anforderung. Mittels Level-Sets kdnnen ebenfalls Thromben innerhalb von Arterien
beschrieben und zur Darstellung spezieller Bereiche in Simulationsdomanen eingesetzt werden. Die
gewahlte implizite Level-Set-Darstellung lasst sich somit eng und universell mit den eingesetzten
Simulationsmethoden zur funktionellen Approximation verkniipfen. Damit wird eine weitere An-
forderung erfiillt. Ein solches Vorgehen ist in dieser Form noch nicht in der Literatur beschrieben
worden.

Erstellung von physischen Modellen: Eine Anforderung fiir die Validierung der Simulationen ist
die Erstellung von realistischen Arterienmodellen mit Aneurysmen fiir Vergleichsmessungen. De-
ren Erstellung erfolgt mittels 3D-Druck. Es werden in dieser Arbeit mit unterschiedlichen 3D-
Druckverfahren mehrere Arterienmodelle mit Aneurysmen erstellt und deren Giite untersucht. Der
Einsatz von mittels 3D-Druckern erstellten physischen Modellen und deren Untersuchung stellt
ebenfalls einen Neuheitsaspekt dieser Arbeit dar. Fiir Vergleichsmessungen wurde die Magnetre-
sonanztomographie ausgewahlt. Diese Messmethode weist gewisse Einschrankungen beziiglich der
Materialwahl auf. Die zum 3D-Druck verwendeten Materialien weisen in diesem Zusammenhang
gute Suszeptibilitatseigenschaften auf und ermdglichen so hochaufgeléste Messungen mit der Ma-
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gnetresonanztomographie. Die Abbildung 1.2(c) zeigt dabei eine mogliche Basisgeometrie fiir den
3D-Druck. Die Abweichungen zwischen dem Vorlagemodell fiir den 3D-Druck und dem vermes-
senen 3D-Druckergebnis sind bei den untersuchten Modellen gering und liegen im Rahmen der
Méoglichkeiten der eingesetzten 3D-Drucker. Mittels Rasterelektronenmikroskopie werden zudem
die inneren Oberflachen der 3D-Druckmodelle untersucht. Bei einer verwendeten Methode fiir
den 3D-Druck wird eine Ahnlichkeit mit den inneren Oberflichen von Arterien festgestellt. 3D-
Druckmodelle eignen sich damit fiir eine geometrische Approximation von Arterien im Rahmen von
Messexperimenten.

1.2.2 Funktionelle Approximation

Die funktionelle Approximation biomedizinischer Prozesse umfasst in dieser Arbeit die Abbildung des
Blutstrémungs-, Transport- und Thrombosierungsverhaltens in den approximierten anatomischen Struk-
turen, vergleiche Abbildung 1.1. Damit die zur Abbildung dieses Verhaltens ausgewahlten Modelle geeig-
net simuliert werden kdnnen, ist die Auswahl einer effizienten Simulationsmethode und eine leistungsfa-
hige rechentechnische Umsetzung notwendig. Zur Erfiillung dieser Anforderungen werden in der Arbeit
folgenden Lésungsansatze prasentiert:

Effiziente Simulation: Zur Simulation des genannten Blutverhaltens werden in dieser Arbeit Lattice-
Boltzmann-Methoden eingesetzt. Diese ermdglichen eine effiziente Simulation der abzubildenden
physiologischen Vorgange in unterschiedlichen, realdatenbasierten Geometrien. Fiir die Abbildung
des Thrombosierungsverhaltens stellt die Verwendung von Lattice-Boltzmann-Verfahren ein Novum
dar. Bei der Konstruktion des Simulationsbereichs wird in dieser Arbeit gezeigt, dass Level-Sets eine
direkte Darstellung der Geometrie der Simulationsdomine und der Form sowie der Position der Ein-
und Ausldsse ermdglichen. Im Gegensatz zu anderen Verfahren wird keine aufwandige Netzgenerie-
rung bendtigt, was den Praktikabilitdtsaspekt der Lattice-Boltzmann-Methode und der gewahlten
Verkniipfung mit Level-Sets unterstreicht. Die Abbildung 1.2(c) zeigt eine Basisgeometrie einer
Simulationsdomane.

Rechentechnische Umsetzung: Durch die Erarbeitung geeigneter Konzepte fiir eine Umsetzung der
hier beschriebenen Simulationen auf einzelnen oder mehreren, miteinander kommunizierenden Gra-
fikprozessoren kann die Berechnungsdauer im Vergleich mit anderen zum Vergleich eingesetzten
Simulationen oder mit aus der Literatur entnommenen Werten fiir vergleichbare Simulationen er-
heblich reduziert werden. Die Beschreibung einer Umsetzung der Multi-Physik-Simulationen auf
mehreren, miteinander kommunizierenden Grafikprozessoren unter Verwendung der Mdglichkei-
ten moderner Hardware stellt ebenso einen Neuheitsaspekt dieser Arbeit dar. Zugleich kénnen
die berechneten makroskopischen GréRBen wahrend der Rechnung auf interaktive Weise auf dem
Bildschirm dargestellt werden.

Fiir die drei aus Anwendungssichtweise erforderlichen Aspekte Blutstrémung, Transport und Thrombo-
sierung werden in den nachfolgenden Kapiteln detaillierte Anforderungen definiert und entsprechende
Losungsansitze und Resultate beschrieben.

1.2.3 Stromungssimulation

Zur Untersuchung der medizinischen Fragestellungen miissen die Strémungsgeschwindigkeiten innerhalb
von rekonstruierten aneurysmatragenden Arterien sowohl ohne als auch mit Einbauten wie Stents be-
stimmt werden. Die bestimmten Geschwindigkeiten kdnnen anschlieBend ausgewertet und zur Bestim-
mung abgeleiteter GroRe wie den fiir eine Rupturvorhersage wichtigen Wandscherspannungen verwendet
werden. Die erste Anforderung ist, mit der Lattice-Boltzmann-Methode eine Strémungssimulation zu
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Abbildung 1.3: Darstellung der fiir die Modellierung der dynamischen Blutstrémungssimulation bené-
tigten Bestandteile sowie deren Simulation. Im oberen Teil werden die jeweiligen makro-
skopischen Modelle dargestellt. Dies umfasst die Modellierung der Strémung, welche mit
den Navier-Stokes-Gleichungen (NS) abgebildet werden kann, und den Modellierungen
fiir das Fluid, den Puls und die Wand. Die Pfeile zwischen den jeweiligen Modellbestand-
teilen verdeutlichen die Kopplungen der Modelle untereinander. Das Gesamtmodell wird
anschlieBend mit der Lattice-Boltzmann-Methode (LBM) simuliert, welches im unteren
Teil der Grafik dargestellt ist. Zu der Lattice-Boltzmann-Simulation gehért eine Simu-
lationsdoméne, sowie Initial- und Randbedingungen (Letztere sind der Ubersicht halber
allerdings ausgespart).

Mesoskopische Simulation

ermdglichen und mit einer fiir Blut realistischen Parametrisierung durchzufiihren. Die insgesamt bend-
tigten Bestandteile einer Strémungssimulation sind in Abbildung 1.3 dargestellt. Dabei handelt es sich
um Modelle zur Abbildung von gepulsten Strédmungen und nicht-Newtonschen Fliissigkeiten sowie einer
Wandmodellierung zur Berechnung von Wandscherspannungen. Zusatzlich miissen die Simulationsergeb-
nisse validiert werden. Die sich aus diesen vier Aspekten ergebenden Anforderungen, Lésungsansatze und
Ergebnisse werden nachfolgend genauer beschrieben:

Dynamische Stromungen und nicht-Newtonsche Fluide: Weitere Anforderungen, die sich aus der
medizinischen Fragestellung ergeben, sind dynamische Strémungen unter Einfluss von Pulsfunktio-
nen abzubilden und die nicht-Newtonschen Eigenschaften des Fluids Blut darzustellen. Dies wird
tiber entsprechende Modelle fiir Puls und Fluid erreicht. Fiir die eingesetzten Lattice-Boltzmann-
Methoden werden in dieser Arbeit Pulsfunktionen modelliert und verschiedene Fluidmodelle in die
Simulation integriert. Zudem erfolgt eine Darstellung der jeweils erforderlichen Parametrisierung
der Simulation. In dieser Arbeit wird mit der erstellten Simulation die Blutstrédmung in verschie-
denen aneurysmatragenden Arterienmodellen untersucht. Die Abbildung 1.4(a) zeigt beispielhaft
die farbkodierte Stromliniendarstellung eines berechneten Geschwindigkeitsfeldes in einer Rekon-
struktion der aneurysmatragenden Arterie aus Abbildung 1.2(c). In einem weiteren rekonstruierten
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(a) Modell D (b) Modell F

Abbildung 1.4: Mit der aus den Realdaten extrahierten Geometrie (vergleiche Abbildung 1.2) kénnen

Simulationen durchgefiihrt werden. Hier sind zwei anhand ihrer Geschwindigkeit farb-
kodierte Stromliniendarstellungen von mit der Lattice-Boltzmann-Methode berechne-
ten Geschwindigkeitsfeldern dargestellt. (a) Das Strémungsverhalten der Arterienre-
konstruktion aus Abbildung 1.2(c). (b) Das Strémungsverhalten in einer Arterienrekon-
struktion mit T-Gabelung. Das Aneurysma sitzt genau an der Abzweigung.

Modell eines an einer Arterienverzweigung sitzenden Aneurysmas kann dabei ebenfalls anhand ei-
ner Stromliniendarstellung beobachtet werden, dass die Stromung eines der beiden Arterienzweige
komplett durch das Aneurysmalumen verl3uft (vergleiche Abbildung 1.4(b)). Unter Pulseinfluss ist
die Stromung in den untersuchten Aneurysmamodellen ebenfalls sehr dynamisch, und es entstehen
beispielsweise Verwirbelungen innerhalb des Aneurysmalumens. Der Einfluss von Stents auf die
Stromung innerhalb von Aneurysmen wird ebenfalls untersucht. Hierbei kommt es in den unter-
suchten Modellen zu einer Anderung der Strémungsmuster und der -geschwindigkeiten innerhalb
sowie in manchen Arterienmodellen zu einer weitgehenden Abtrennung des Aneurysmas von der
Hauptstromung.

Rupturvorhersage: Eine Anforderung fiir eine Rupturvorhersage ist, aus der Strémungssimulation

Wandscherspannungen abzuleiten. Dafiir ist ein entsprechendes Wandmodell notwendig. Mit der
Verkniipfung von Lattice-Boltzmann-und Level-Set-Darstellungen lassen sich die fiir eine Ruptur-
vorhersage wichtigen Wandscherspannungen auch in dynamischen Simulationen berechnen und
innerhalb von approximierten Arterien untersuchen. Die gewahlte Verkniipfung ermdglicht im Ge-
gensatz zum Stand der Technik eine einfache Berechnung dieser Spannungen bei dynamischen
Anderungen der Stromung in komplexer Geometrie und stellt daher einen Neuheitsaspekt dar. Der
Speicheraufwand beschrankt sich auf ein Skalarfeld. In manchen der untersuchten Arterienmodelle
kénnen auf diese Weise Bereiche mit hdheren Wandscherspannungen sowohl an den stromabwar-
tigen Seiten des Aneurysmahalses als auch auf den Oberflichen der Aneurysmen im Bereich von
Einbuchtungen nach innen identifiziert werden. Diese Stellen mit hohen Wandscherspannungen
konnen auf mogliche Rupturstellen hindeuten.

Validierung der Strémungssimulation: Eine wichtige Anforderung ist, die Ergebnisse der Stro-

mungssimulationen soweit wie mdglich anhand von Vergleichsmessungen zu iiberpriifen. Ein
fiir einen Vergleich geeignetes Messverfahren stellt dabei die hochaufgeloste Phasenkontrast-
Magnetresonanztomographie dar. Der Einsatz dieses Messverfahrens unter Verwendung des in
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Abbildung 1.5: Darstellung der Modellierung fiir gekoppelte Strémungs- und Transportprozesse so-
wie deren Simulation. Im oberen Teil wird die vorherige Modellierung der Strémung
mit einer zusatzlichen Modellierung des Stofftransports (Advektion und Diffusion, AD)
fiir eine transportierte Spezies erweitert. Der Pfeil symbolisiert die Kopplung (iber
die Geschwindigkeit. Es ergibt sich eine ortsabhdngige Verteilung der Spezies. Jede
der unteren Boxen reprisentiert eine der Modellgleichungen und wird jeweils mit der
Lattice-Boltzmann-Methode gel6st. Hierbei kénnen unterschiedliche Lattice-Boltzmann-
Modelle zum Einsatz kommen. Es existieren zwei untereinander gekoppelte Lattice-
Boltzmann-Simulationen mit jeweils eigener Simulationsdomane, eigenen Initial- und
Randbedingungen (Letztere sind der Ubersicht halber ausgespart).

dieser Arbeit eingesetzten Gerdts mit hoher Feldstérke stellt ebenfalls eine Besonderheit dar, da
im Gegensatz zu der Verwendung von klinischen Geraten hochaufgeléste Messungen vorgenom-
men werden kdnnen. Bei den Phasenkontrast-Vergleichsmessungen werden mehrere Modelle aus
Silikon zur Darstellung der Geometrie verwendet. Diese Geometrie kann mit Magnetresonanztomo-
graphie ebenfalls vermessen und entsprechend rekonstruiert fiir Vergleichssimulationen verwendet
werden. Fiir die Vergleiche zwischen Simulation und Messung werden jeweils gleiche Randbedin-
gungen verwendet. So konnen etwa Phasenkonstrastmessungen der Einlassschicht zur Parame-
trisierung der und als Randbedingung in der Simulation verwendet werden. Die Abweichungen
zwischen den mit der Lattice-Boltzmann-Methode simulierten und den mittels Magnetresonanz
gemessenen Geschwindigkeitsfeldern sind in allen untersuchten Arterienmodellen und mit allen
eingesetzten Fliissigkeitsmodellen gering. Die Fluidmodelle kdnnen anhand von Messdaten von
Viskosimetern parametrisiert werden. Weitere Vergleiche mit Ergebnissen von bereits validierten
Finite-Elemente-Stromungssimulationen weisen in unterschiedlichen Arteriengeometrien ebenfalls
nur geringe Abweichungen zu den mit Lattice-Boltzmann-berechneten Geschwindigkeiten auf. Die
Berechnungsdauer fiir ein vergleichbar genaues Geschwindigkeitsfeld ist mit der hier auf Grafikpro-
zessoren umgesetzten Lattice-Boltzmann-Methode allerdings wesentlich geringer. Dies ermdglicht,
weitere, mit der Blutstromung gekoppelte Phdnomene zu untersuchen.
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1.2.4 Gekoppelte Stromungs- und Transportprozesse

Zu den zu untersuchenden medizinischen Fragestellungen gehdrt ebenfalls die Charakterisierung des Mas-
sentransfers zwischen Arterie und Aneurysma. Dies stellt ein Mal fiir Abtrennung des Aneurysmas von
der Stromung in der Arterie dar und hat damit einen Einfluss auf Thrombosierungsvorgidnge. Daraus
ergeben sich die folgenden beiden Aspekte:

Umsetzung gekoppelter Transportprozesse: Die erste Anforderung ist, die Berechnung des Trans-
portprozesses innerhalb des Fluids mit der Stromungssimulation zu koppeln und umzusetzen. Neben
Stromungsprozessen werden daher auch mit der Strémung gekoppelte Transportprozesse innerhalb
eines Fluids mit Lattice-Boltzmann-Methoden untersucht. In Abbildung 1.5 werden die unterschied-
lichen Bestandteile und ihre Kopplung dargestellt. In dieser Arbeit wird in unterschiedlichen Geo-
metrien, mit unterschiedlichen Fluidmodellen und unter unterschiedlichen Randbedingungen der
Stoffaustausch zwischen Aneurysma und Arterie beispielsweise innerhalb der Dauer eines Herz-
schlages bestimmt. Dieser Aspekt wird in der Literatur bei der Untersuchung von Aneurysmen
zumeist nicht betrachtet.

Validierung der gekoppelten Transportprozesse: Wie bei der Strémungssimulation ist auch hier ei-
ne wichtige Anforderung, die Ergebnisse zu validieren. Anhand von Vergleichsmessungen mit der
hochaufgeldsten Time-Of-Flight-Magnetresonanz wird die Genauigkeit der simulierten gekoppelten
Stromungs- und Transportprozesse untersucht, und es wird auch hier in mehreren Modellen ei-
ne gute Ubereinstimmung mit den Messergebnissen festgestellt. Damit die Transportsimulationen
mit Time-Of-Flight-Messungen validiert werden kdnnen, wird ein Modell des Magnetresonanz-
aufnahmevorgangs fiir die Flussbildgebung unter Einfluss von Radiofrequenz-Magnetfeldern und
Gradienten erstellt. Daraus wird ein Lattice-Boltzmann-Verfahren fiir die Simulation des Magneti-
sierungstransports und der -relaxation unter Strémungseinfluss konstruiert, welches in dieser Form
noch nicht in der Literatur beschrieben worden ist. Durch die Simulation des Magnetisierungstrans-
ports und der -relaxation unter gleichen Rand- und Initialbedingungen wie in der Vergleichsmes-
sung sind neben qualitativen Aussagen auch quantitative Vergleiche mit Messergebnissen moglich,
etwa zum Massenaustausch zwischen Arterie und Aneurysma aber auch fiir weitere zukiinftige An-
wendungen im Bereich der Simulation der Magnetresonanz. Fiir die Validierung der Simulationen
werden anstelle von Silikonmodellen mit unterschiedlichen 3D-Druckern erstellte Arterienmodelle
mit Aneurysmen eingesetzt.

Insgesamt konnen durch die hier dargestellte Kombination von effizienten Simulationsverfahren, 3D-
Drucktechnik und hochaufgeléster Messtechnik sowohl Stromungs- als auch Transportprozesse erfolg-
reich validiert werden. Eine vergleichbare Kombination aus Modellbildung, Lattice-Boltzmann-Simulation,
3D-Druck und Vermessung sowie Validierung mit hochaufgeldster Magnetresonanztomographie zum Ver-
gleich von Rechnerexperiment und Messexperiment ist in der Literatur noch nicht beschrieben worden.

1.2.5 Thrombosierungsprozesse

Stromungs- und Transportprozesse bilden die Grundlagen fiir Erweiterungen. So wird als weiterer Aspekt
der medizinischen Fragestellungen und der funktionellen Approximation das dynamische Thrombosie-
rungsverhalten anhand von drei unterschiedlichen Modellen untersucht. Gegenstand der Untersuchungen
sind dabei auch die Interaktionsmdglichkeiten zwischen Stromung und Thrombosierung in einer gemein-
samen Simulation.

Daraus leitet sich die Anforderung ab, die Thrombosierungsmodelle ebenfalls mit Lattice-Boltzmann-
Verfahren umzusetzen. Damit dies moglich ist, werden in dieser Arbeit Moglichkeiten angegeben, die
makroskopischen Thrombosierungsmodelle in eine geeignete mesoskopische Form umzubauen. Dies stellt
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einen Neuheitsaspekt dar. Die in dieser Arbeit verwendeten Simulationsdomanen zur Untersuchung des
Thrombosierungsverhaltens umfassen dabei Arteriengeometrien mit Aneurysmen und Stents sowie ge-
pulste Stromungen. Dies stellt einen weiteren Neuheitsaspekt dar. Jedes der drei untersuchten Thrombo-
sierungsmodelle weist dabei unterschiedliche Starken und Schwaichen auf. Mit dem ersten untersuchten
Modell, welches neben Lattice-Boltzmann-Verfahren auch Automaten verwendet, kann der Verschluss von
Aneurysmen simuliert werden. Die Ergebnisse dhneln den in zum Vergleich herangezogenen histologischen
Schnittbildern sichtbaren Ablagerungen. Das zweite mit Lattice-Boltzmann-Verfahren simulierte Modell
auf Basis von Reaktions-Advektions-Diffusionsgleichungen kann unter gewissen Strémungsbedingungen
die Ortseinddmmung der Thrombosierung darstellen. Das dritte Modell auf Basis der gleichen Technik
unter Simulation von makroskopischen Zellkonzentrationen und Zell-Zell- sowie Zell-Wand-Verbindungen
ermdglicht die Darstellung von wandanhaftenden Thromben. Unter gewissen Bedingungen lassen sich an
Stents Ablsungen von Teilen des Thrombus feststellen. Die Abbildung 1.6 stellt beispielhaft ein Throm-
bosierungsmodell dar und verdeutlicht sowohl das zugrundeliegende Modell als auch die Simulation mittels
Lattice-Boltzmann-Verfahren. Es vereint dabei alle Aspekte der in dieser Arbeit untersuchten Modellie-
rung physiologischer Vorgiange sowie deren Simulation mit den hier vorgeschlagenen Ldsungsansatzen.

1.2.6 Zusammenfassung

Durch die Ergebnisse dieser Arbeit steht eine effiziente und umfassende Verarbeitungspipeline fiir
Blutstromungs-, Transport- und Thrombosierungsprozesse fiir weitere Untersuchungen bereit. Sie kann
durch den modularen Aufbau ebenfalls leicht um neue Modelle erweitert werden. Die Simulation der Ma-
gnetresonanztomographie fiir Flussbildgebung ermdglicht ebenfalls zukiinftige Anwendungen im Bereich
der Sequenzentwicklung und -optimierung.

1.3 Aufbau der Arbeit

Die Arbeit ist, wie in Abbildung 1.1 dargestellt, aufgebaut. In Kapitel 2 werden medizinische Grundlagen
erliutert und ein Uberblick iiber den Stand der Wissenschaft im Bereich der medizinisch-motivierten
Fragestellung gegeben. Daraus wird eine Liste von Anforderungen erstellt, und es werden zugehérige
medizinische Fragestellungen diskutiert. Daraus werden Ldsungsansitze fiir eine patientenindividuelle
Blutflusssimulation entwickelt. In dieser Arbeit wird nachfolgend ein Vorschlag gemacht, mit welchen
Modellen und Methoden Ldsungen fiir die grundlegenden Fragestellungen einer patientenindividuellen
Blutflusssimulation berechnet werden kénnen. Die Arbeit besteht daher aus einer Beschreibung der Me-
thoden zur Geometriedarstellung und -verarbeitung fiir virtuelle und experimentelle Flussdomanen und
den zur Approximation des Verhaltens bendtigten Modellen und Simulationsmethoden. Weiterhin werden
die erzielten Ergebnisse beschrieben.

In Kapitel 3 werden Level-Set- und Fast-Marching-Methoden beschrieben. Mit ihnen wird die geometri-
sche Approximation in dieser Arbeit umgesetzt. Daran schlielt sich eine Beschreibung der Modelle zur
Simulation von Strémungs- und Transportprozessen (Kapitel 4) sowie zur Simulation von Thrombosie-
rungsvorgangen unter Einfluss von dynamischen Stromungen (Kapitel 5) an. Dies fillt in das Themen-
gebiet funktionelle Approximation. Kapitel 6 beschaftigt sich mit Modellen zur Simulation der Magne-
tresonanzbildgebung. In Kapitel 7 wird die Erstellung von Modellen mit 3D-Druckverfahren beschrieben.
Es findet eine Analyse der erzielten Druckgenauigkeit statt. Diese Ausfiihrungen lassen sich ebenfalls
der geometrischen Approximation zuordnen. Die Inhalte und Ergebnisse von Kapitel 6 und 7 werden zur
Validierung der Simulationen benétigt. In Kapitel 8 schlieBlich werden die Ergebnisse der Stromungs- und
Transportsimulation mit Messergebnissen verglichen. Die Prisentation enthilt entsprechende Ergebnisse
von Kooperationspartnern. Ziel ist die Validierung der entwickelten Simulationen anhand von Messer-
gebnissen oder anderen Simulationsergebnissen. In Kapitel 9 findet eine iiber den Stand des vorherigen
Kapitels hinausgehende Auswertung der Simulationsmethoden statt, fiir die allerdings momentan keine
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umfassenden Vergleiche mit Ergebnissen Dritter moglich sind. Kapitel 8 und 9 dienen dabei zur Validie-
rung beziechungsweise Evaluation der Methoden zur funktionellen Approximation. Das letzte Kapitel 10
schlieRlich fasst, im Gegensatz zu den kapitelbezogenen Diskussionen, die gesamte Arbeit zusammen und
gibt einen Ausblick auf einer hoheren Ebene.

Im Anhang schlieRlich werden die im Rahmen dieser Arbeit erstellten Veroffentlichungen aufgelistet. Dar-
auf folgt ein Uberblick iiber Personen, mit denen im Rahmen dieser Arbeit zusammengearbeitet wurde,
sowie ein Uberblick iiber zur Verfiigung gestellte Datensitze. In zwei weiteren Anhingen werden Grundla-
gen zur Programmierung von Grafikprozessoren und Details zu den eingesetzten LBM-Randbedingungen
aufgefiihrt.
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Geschwindigkeit Konzentrationen

Makroskopisches Modell

‘ Umwandeln in Lattice Boltzmann Verfahren

Ortsabhangige Konzentrationen

Geschwindigkeit

Anderung von Randbedingungen, externen Kréften,
Viskositatséanderungen

Mesoskopische Simulation

Abbildung 1.6: Beispielhafte Darstellung eines Thrombosierungsmodells und dessen Simulation. Im obe-
ren Teil wird das zugrundeliegende makroskopische Modell dargestellt. Dies umfasst die
bekannte Modellierung der Strémung, die Modellierung des Stofftransports (Advektion
und Diffusion), nun fiir beispielsweise drei verschiedene Stoffe (Spezies A, B, C), und
die Interaktion der Spezies untereinander durch Reaktionsbeschreibungen. Die Spezies
A, B, C kénnen beispielsweise Zellen, Enzyme oder sonstige abstrakte Stoffe darstellen.
Die Pfeile zwischen den jeweiligen Modellbestandteilen verdeutlichen die Kopplungen
der Gleichungen untereinander. Die Spezies werden anhand der Strémungsgeschwindig-
keit transportiert, welches wiederum eine ortsabhingige Verteilung der Spezies ergibt.
Ein Reaktionsprodukt in Form einer entsprechenden Konzentration einer Spezies wie
C wirkt wiederum auf die Strémung zuriick. Dies kann auf mehrere Arten geschehen,
beispielsweise durch Anderungen der Viskositit des Fluids. Die Viskositit ist dann eine
Funktion der ortsabhidngigen Konzentration einer Spezies und beeinflusst den Stré-
mung entsprechend. Das Gesamtmodell, bestehend aus den Navier-Stokes-Gleichungen
(NS) und den Reaktions-Advektions-Diffusionsgleichungen (RAD), wird anschlieBend
in ein Lattice-Boltzmann-Verfahren umgewandelt, welches im unteren Teil der Grafik
dargestellt ist. Jede Box reprasentiert eine der Modellgleichungen von oben und wird
Jeweils mit der Lattice-Boltzmann-Methode (LBM) gelst. Hierbei kénnen unterschied-
liche Lattice-Boltzmann-Modelle zum Einsatz kommen. Es existieren, wie in der Grafik
ersichtlich, mehrere dieser untereinander gekoppelten Lattice-Boltzmann-Simulationen
mit jeweils eigener Simulationsdoméne, eigenen Initial- und Randbedingungen (Letztere
sind der Ubersicht halber allerdings ausgespart). Zusétzlich exisitiert ein Simulations-
teil, der die Riickkopplung beispielsweise iiber eine Anderung der Viskositat innerhalb
der Simulation behandelt.
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Kapitel 2

Patientenindividuelle
Blutflusssimulation

In diesem Kapitel wird ein Uberblick iiber den Einsatz von patientenindividuellen Blutflusssimulationen
bei der Behandlung von GefiRerkrankungen wie Aneurysmen gegeben. Die Beschreibung beginnt mit
medizinischen Grundlagen zur Einfiihrung in die und Motivation der bearbeiteten Fragestellung. Daran
schlieBt sich die Beschreibung des Standes der Wissenschaft an. AnschlieBend werden medizinische Fra-
gestellungen diskutiert und daraus entsprechende Anforderungen identifiziert. Aus diesen Anforderungen
ergeben sich Ldsungsansitze fiir eine computergestiitzte Therapieplanung.

2.1 Medizinische Grundlagen

Um die medizinischen Teilaspekte der Fragestellung ndher zu erlautern und damit eine Chance zur Ein-
schdtzung eines moglichen Nutzens simulationsgestiitzter Therapieunterstiitzungen zu erhalten, wird an
dieser Stelle eine kurze Einflihrung gegeben. Die folgenden zwei Teilabschnitte dieses Unterkapitels iiber
pathologisch-anatomische Grundlagen und Diagnose und Therapie in der klinischen Routine basieren auf
Inhalten aus gemeinsamen Aufsitzen [WFW12, WWF*13, WMW™13] sowie Diskussionsinhalten, Infor-
mationen, Ausfiihrungen und Erlauterungen der an der Planung zu computergestiitzten Untersuchungen
im Bereich patientenindividueller Blutflusssimulationen beteiligten Wissenschaftlern unter anderem auf
Seiten der Medizin®. Die Informationen wurden um eigene Recherchen erginzt.

Motivation und pathologisch-anatomische Grundlagen

Herz-Kreislauf Erkrankungen stellen neben Krebs die hiufigste Todesursache in Deutschland dar?. Auf-
grund einer gestiegenen Lebenserwartung wird das Verstehen von Herz-Kreislauf Erkrankungen daher
zunehmend relevant. In den letzten Jahren erkrankten etwa 10.000-14.000 Menschen pro Jahr beispiels-
weise an einer Subarachnoidalblutung®. Dies ist eine spezielle Form des Schlaganfalls, welche in der
iberwiegenden Anzahl der Fille (etwa 80%) durch eine Ruptur (Platzen) eines intrakraniellen Aneurys-
mas, also einer innerhalb des Schidels befindlichen pathologischen Erweiterung einer Arterie, verursacht
wird. Dabei sitzt das Aneurysma zumeist (in etwa 60% der Fille) am circulus arteriosus cerebri* [MW15].
Prinzipiell kdnnen sich Aneurysmen an allen Arterien ausbilden, auch etwa im Bauch- oder Brustraum. Die

'Eine Liste der beteiligten Personen findet sich in Anhang B

2Statistisches Bundesamt, www.destatis.de

3Gesundheitsberichterstattung des Bundes (GBE), Robert-Koch-Institut und Statistisches Bundesamt, www.gbe-bund.
de

“Bei dem circulus arteriosus cerebri handelt es sich um den Arterienring zur Blutversorgung des Gehirns, er wird gerade
in englischsprachiger Literatur manchmal auch als circulus arteriosus Willisi bezeichnet.

27


www.destatis.de
www.gbe-bund.de
www.gbe-bund.de

28 Kapitel 2. Patientenindividuelle Blutflusssimulation

Frage, wodurch sich Aneurysmen bilden und warum sie ruptieren, ist Gegenstand weltweiter Forschung
und intensiver Diskussion in der Literatur. Fiir unterschiedliche Aneurysmatypen scheinen unterschiedli-
che Rupturursachen in Frage zu kommen. Geldnge eine akkurate Vorhersage wére dies ein Meilenstein
zur Behandlung von Aneurysmen und anderen Herz-Kreislauf Erkrankungen.

Um Rupturursachen zu untersuchen und zu verstehen ist es sinnvoll, sich mit dem Aufbau von Blutge-
faken oder genauer von Arterien beschaftigen. Grundsatzlich bestehen Arterienwande aus drei Schichten
[TMV89]: Von der Seite der GefdBwand betrachtet, die mit dem Blut Kontakt hat, findet sich zunachst
die tunica intima (kurz ,Intima"). Diese setzt sich aus einer einschichtigen Endothelzellschicht — die
innerste Beschichtung der GefdBwand —, einer Schicht aus Bindegewebe und der sich daran anschlieRen-
den membrana elastica interna zusammen. Die Endothelzellschicht hat vielfdltige wichtige physiologi-
sche Bedeutung und spielt beispielsweise bei der Aktivierung von Gerinnungsprozessen des Blutes eine
Rolle [Ku97, SHKO08]. Weiterhin ist bekannt, dass pathologische Ablagerungsprozesse in den GefaRwan-
den auf Entziindungen, Verletzungen oder Fehlen der Endothelzellschicht zuriickzufiihren sind. Welchen
Einfluss das Fehlen beziehungsweise die Anordnung der Endothelzellen auf Ablagerungen oder Aneurys-
menbildung hat, ist allerdings bisher nicht genau bekannt. Untersuchungen zeigen aber, dass sich die
Endothelzellen entlang der Blutstrémung, also einwirkenden Scherkraften sowie durch den Puls verur-
sachte Oszillationen, ausrichten [Fry68, CFGS71, RFT'10, TTE14] — dies wird Remodellierung genannt
[Ku97, KSS01]. Ein Uberblick iiber den Themenkomplex Endothel und Wandscherspannungen findet sich
in [HGHT04, PKH*11, CC11]. Auf die Intima folgt die tunica media (kurz ,Media"), die aus mehreren,
unter anderem ringférmig angeordneten Muskelschichten aufgebaut ist. Die dritte Schicht ist die tunica
adventitia (kurz ,Adventitia“), die vor allem aus Bindegewebe besteht [JCGO05].

Als Aneurysma® wird nun eine die arterielle GefiRwand schwichende Verinderung bezeichnet, die mit
einer Erweiterung des Lumens einhergeht. Infolge angeborener oder erworbener Verdnderungen kann es
durch diese Schwachung zu einer entsprechenden permanenten lokalen Aussackung aller drei Schichten
der GefiRwand, also Intima, Media und Adventitia, und somit zu einer Erweiterung des Querschnitts
der Arterie kommen [JCGO5]. Hirnarterienaneurysmen haben meist eine Beeren- oder Sackform (66-90%
[Jel79]). Sie sitzen entweder gestielt, bestehend aus einem Aneurysmahals und einem Aneurysmasack,
oder breitbasig direkt in der Arterienwand [You90, KSSO01].

Fiir nachfolgende Analysen im Zusammenhang mit einer Ruptur sind folgende morphologische Parameter
eines Aneurysmas von besonderer Bedeutung [JLNT09, CSV11, XNT*11]:

e Durchmesser des aneurysmatragenden BlutgefiRes,

Geometrie des BlutgefiRes entlang von dessen Langsachse (zum Beispiel gestreckt oder gewunden),

Lokalisation des Aneurysmas (zum Beispiel Entfernung von einer GefdBaufzweigung),

Maximaler transversaler Durchmesser des Aneurysmasacks (,,Aneurysmabreite”),

Maximaler longitudinaler Durchmesser des Aneurysmasacks (,,Aneurysmatiefe”),

Maximaler Durchmesser des Ostiums vom Gefal zum Aneurysmasack (,,Aneurysmahalsbreite™),

e Verhiltnis Aneurysmabreite zu Aneurysmahalsbreite.

Uber die Ursachen fiir die Ausbildung von Aneurysmen und deren Verbreitung gibt es viele Vermutun-
gen und verschiedene Erklarungsansatze, beispielsweise [SH81, KSS01, SPC09, CVW12]: Als Faktoren
kommen hauptsichlich kongenitale Pradisposition®, Traumata, Angiome’, Arteriosklerose?, Hypertonie®

5In der Medizin wird unter anderem zwischen echten und unechten Aneurysmen unterschieden. Die Ausfiihrungen
werden hier auf echte Aneurysmen begrenzt.

5Damit werden angeborene, genetisch bedingte Anlagen bezeichnet.

"Dies bezeichnet GefiRfehl- oder tumorartige Neubildungen.

8Arteriosklerose bezeichnet eine Degeneration von Arterien durch Wucherungen oder Einlagerung von Blutfetten,
Thromben, Kalk oder anderen Stoffen mit anschlieBender GefdRverhirtung sowie -verdickung, Elastizitdtsabnahme und
gegebenenfalls Verengung.

9Hypertonie bezeichnet krankhaft erhdhte Blutdruckwerte.
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aber auch allgemeine klinische Risikofaktoren (zum Beispiel Rauchen) oder seltene GefaRerkrankungen
[Sei97] in Frage.

Statistiken zeigen, dass 2% bis zu 8% der Bevolkerung Trager eines Aneurysmas sein kdnnten, wobei
beispielsweise bis zu 12% der 40-49jihrigen Aneurysmen aufweisen kénnten [MC71, SNT*84, RDA9S,
Rin08]. Rund 10% der Bevdlkerung kdnnten also Trager eines Aneurysmas sein — viele davon ohne es
zu wissen, denn typischerweise bleiben Aneurysmen sehr lange Zeit unbemerkt und werden erst sympto-
matisch bei Menschen im Alter von 40-60 Jahren [GAO5]. Dabei ist die Ruptur eines Aneurysmas mit
einer sehr hohen Sterblichkeits- und Invaliditatsrate verbunden (60-80%, [PGCO08]). Das Risiko fiir eine
Ruptur eines Aneurysmas wird auf 1 bis 2% pro Jahr geschatzt [JP93, WJT02]. Andere Studien (zum
Beispiel die International Subarachnoid Aneurysma Trial (ISAT)-Studie [MKS02]) schitzen, dass die
Ruptur eines intrakraniellen Aneurysmas mit einer Frequenz von 6-8 Personen auf 100.000 Einwohner pro
Jahr in den meisten westlichen Bevdlkerungen auftritt. Fiir Riesenaneurysmen werden sehr viel hohere
Rupturwahrscheinlichkeiten angegeben [MARO6].

Aus diesen Zahlen wird klar, dass die Ruptur eines Aneurysmas ein signifikantes Risiko fiir Invaliditat
oder Tod bedeutet und dass es nicht unwahrscheinlich ist, davon betroffen zu sein. Kommt es zur Ruptur
eines intrakraniellen BlutgefaRaneurysmas, tritt in 90% der Fille eine Blutung unter die weiche Hirnhaut,
die das gesamte Gehirn umgibt, auf. Dies wird als Subarachnoidalblutung bezeichnet. Etwa 30% der
Betroffenen versterben, bevor sie in ein Krankenhaus gelangen. Von den Uberlebenden stirbt ein weiteres
Drittel wahrend des stationdren Aufenthaltes zum Beispiel durch Nachblutungen, und ein Drittel der
Betroffenen bleibt dauerhaft behindert [For99]. Die Mortalitdtsrate im ersten Monat nach der Blutung
betragt 50-60%, zwei Jahre spater 75% [MW15].

Der erste Faktor, der mit dem Rupturrisiko [FSS*10, GKC*11] in Verbindung gebracht wird, sind Aus-
wirkungen der Himodynamik. Die Hamodynamik beschreibt den Blutfluss in (arteriellen) BlutgefaRen.
Dieser hangt von vielen Parametern wie der Geometrie und der Zusammensetzung sowie der Elastizitat
des BlutgefiRes, den Komponenten und der Zusammensetzung des Blutes und des Pulses ab. Aber nicht
nur der Stromungseinfluss scheint wichtig. Die Arterien reagieren sensibel auf himodynamische Krifte
wie Wandscherspannungen und passen sich an verandernde Stromungsbedingungen oder andere dufRere
Einfliisse an, zum Beispiel durch temporare Muskelreaktionen, die Aktivierung von Reparaturprozessen
(Hiamostase) oder langfristig das Remodellieren ihrer Struktur. Diese Anderungen beeinflussen den Blut-
fluss entweder direkt oder interagieren mit den Komponenten innerhalb des Blutes. Diese Autoregulation
erfiillt dabei eine wichtige physiologische Rolle. In pathologischen Fallen und unter weiteren Risikofakto-
ren kann das Blutgefal allerdings auch Ablagerungen oder Aneurysmen entwickeln. Die Mechanismen,
wie diese zusammenhingenden Prozesse gekoppelt sind, sind nicht komplett verstanden. Von einem me-
chanischen Standpunkt aus ruptiert ein Aneurysma, wenn die durch den Blutstrom ausgeiibte Belastung
die Festigkeit der erkrankten GefaRwand iibersteigt [TTE14]. Aber auch niedrige Wandscherspannungen,
Gradienten und wechselnde Belastungsrichtungen konnen relevant sein. Aktuelle Studien zeigen, dass das
biomechanische Umfeld neben hamodynamischen KenngréBen auch von den weiter oben genannten mor-
phologischen Parametern des Aneurysmas oder der Wanddicke sowie sonstigen Erkrankungen abhingen
kann [KSS01, CMWP11, TTE14]. Nicht zu vernachlissigen sind dabei zum Beispiel auch die individuelle
Fahigkeit des Betroffenen zur Thrombenbildung und ein eventuelles Vorhandensein eines wandanhaften-
den Thrombus [SFO7]. Es wird vermutet, dass der intraluminale Thrombus, das heift der innerhalb eines
Aneurysmas befindliche Thrombus, die Wand vor dem Einfluss der Strémung méglicherweise schiitzt
[KGBBO06].

Neben Hirnblutungen kommen Ischemien als Ursache von Schlaganfillen in Frage. Hierbei handelt es
sich um eine (temporédre) Unterversorgung von Hirnarealen durch verschlossene Arterien (Stenosen).
Auch diese lieBen sich prinzipiell ebenfalls durch die Methoden, die in dieser Arbeit beschrieben werden,
untersuchen — der Fokus liegt in dieser Arbeit aber eher auf Untersuchungen, die Aneurysmen betreffen.
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Diagnose und Therapie

Zur Lokalisation und Bestimmung der Morphologie von Aneurysmen werden klinisch verschiedene bild-
gebende Verfahren eingesetzt, beispielsweise Sonographie, Computertomographie-Angiographie (CTA),
Magnetresonanz-Angiographie (MRA) oder Digitale Subtraktionsangiographie (DSA) [Pro99]. Manche
bildgebende Verfahren erlauben Aussagen iiber das Verhalten des Blutflusses. Time-of-Flight(TOF)- und
Phasenkontrast(PC)-Magnetresonanzbildgebung (MRI, MRT) ermdglichen die anatomischen GefaRver-
ldufe und Geschwindigkeiten darzustellen [ZAHRT07, SFRT09, SFR*11, LBB*14] — idealerweise kdnnen
neben Aneurysmen auch Stenosen dargestellt werden. Unter Umstanden reicht die zur Verfiigung stehen-
de Auflsung klinischer Gerdte zur Darstellung der Strukturen oder Geschwindigkeiten allerdings nicht
aus [TTE14]. Generell kdnnen die Messungen artefaktanfallig sein, und es kann bei kleinen Gefilen
zu Fehlbewertungen kommen [LVM™00]. Die Messmethoden kénnen w3hrend der Therapie durch Me-
tallartefakte stark beeinflusst werden. Zusatzlich zu diagnostischen Bildgebungsverfahren am Lebenden
kommen fiir Untersuchungen zur Verbreitung von Aneurysmen Autopsien zur Anwendung.

Ausgehend von der Diagnostik durch Bildgebung und unter Bewertung von klinischen Risikofaktoren fallt
der behandelnde Arzt eine Entscheidung iiber die einzuleitende Therapie. Es stehen verschiedene chirurgi-
sche Therapiemdglichkeiten zur Verfiigung [MW15]: Operativer Verschluss (Clipping), Verschluss mit Spi-
ralen (Coiling, Coilembolisation) und endovaskuldre Behandlung unter Einsatz von Stents (und Coils) oder
speziellen Flow-Divertern, die auch groRe GefdRaussackungen iiberdecken kénnen [FKANO9, KYGB11].
Die endovaskulire Behandlung von Aneurysmen intrakranieller BlutgefaBRe durch den kombinierten Einsatz
von rohrchenférmigen Gittergeriisten aus Metall (Stents) und Platinspiralen (Coils) hat in vielen Fillen
das neurochirurgisch durchgefiihrte Clipping des Aneurysmas abgelost und wird als etabliertes Verfahren
angesehen [MGV 197, VDM97, MKS*02, MKB*09, LLW*11, MW15]. Der Neurochirurg fiihrt dabei zu-
nachst einen Stent in das aneurysmatragende BlutgefaR ein, entfaltet den Stent und fiihrt durch dessen
Maschen Coils in den Aneurysmasack ein. Ein Problem bei der Coilembolisation, das heilt dem Verschluss
des Aneurysmas durch den Coil, stellen jedoch breitbasige Aneurysmen dar, da Coils ins Tragergefal rut-
schen konnen.

Aufgrund dieser Einschriankung werden in jiingster Zeit Flow-Diverter eingesetzt. Durch den Einsatz die-
ser Stents wird der Blutfluss dhnlich wie bei den gecoverten Stents am Aneurysma vorbei kanalisiert
und damit von der Blutzirkulation abgeschottet [INW*11, LCRDW11], ohne allerdings wie bei gecover-
ten Stents einen vollstindigen Verschluss zu erreichen. Gecoverte Stents sind mit einer durchgingigen
Membran versehen und trennen somit das Aneurysma vollstindig vom Blutstrom ab. Aufgrund ihrer
Rigiditit und vor allem wegen des Verschlusses von Perforatorarterien'? ist der Einsatz im Schidelinne-
ren kaum moglich [KRRG14, MW15]. Flexible Gittergeriiste wie Flow-Diverter eignen sich daher besser
fir diesen Einsatzzweck. Flow-Diverter werden von verschiedenen Firmen hergestellt [MW15]. Anstelle
einer durchgangigen Membran liegt bei Flow-Divertern nur eine Oberflichenabdeckung von ungefdhr 30-
35% durch die verstrebten Metallstringe vor. Dies reicht aus, um den Blutfluss zu verdndern und einen
Aneurysmaverschluss auch ohne Coilplatzierung zu erreichen. Flow-Diverter vermdgen auch grobe Gefal-
aussackungen zu iiberdecken und den Bluteinstrom in diesen Bereich zu unterbinden [FKAN09, LMC™*09].
Nach Implantation eines Flow-Diverters fiihrt die erzielte Blutstase zur Thrombusformation und spiter
optimalerweise zu einem Verschluss des Aneurysmalumens. In jiingster Zeit gibt es allerdings Anzeichen,
dass der Einsatz von Flow-Divertern in einzelnen Fallen auch zu einer Aneurysmaruptur kurz nach einer
Behandlung und damit zu Todesfallen bei entsprechend behandelten Personen gefiihrt haben kdnnte
[AML*08, CMR"11, ZFSN*12, MW15]. Die Ursachen liegen dabei im Unklaren. Warum es in gesten-
teten BlutgefdRen zu einer erneuten Aneurysmabildung kommen kann, ist ebenfalls ungeklart.

Nichtsdestotrotz sind eine patienten- und aneurysmaspezifische Therapieplanung sowie die Stentauswahl
[CSM02, MW15] wie beschrieben entscheidend fiir eine erfolgreiche therapeutische Intervention. Studi-
en schitzen das Risiko bei gefaBchirurgischen Eingriffen auf 15%, bei endovaskuldrer Behandlungen fiir
Invaliditat beziehungsweise Tod auf 3-5% beziehungsweise 1-1,5% ein. Trotz zur Verfiigung stehender

0perforatorarterien sind kleinste BlutgefiRe, die beispielsweise umliegendes Bindegewebe als kleine Seiteniste der Arte-
rien durchdringen.
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Abbildung 2.1: Ubersicht iiber die Struktur der Problemstellung in dieser Arbeit. Die Darstellung be-
ginnt links mit der Bereitstellung und Aufbereitung von Geometrie und teilt sich an-
schlieBend in zwei Pfade auf. Der oben verlaufende Pfad beschreibt die bendtigten
Teilkomponenten fiir eine erfolgreiche Simulation, der untere Pfad beschreibt die Ana-
loga fiir einen entsprechenden experimentellen Versuchsaufbau. Dieser stellt Daten fiir
eine Validierung der Simulationen bereit. In der Mitte eingerahmt sind die bendtigten
biomedizinischen Teilbereiche fiir die Bereitstellung von Beschreibungen fiir Einbauten
oder Informationen die abzubildende Physiologie betreffend. Mess- und Rechenergeb-
nisse werden anschlieBend verglichen, visualisiert und analysiert.

Erkenntnisse [Wie03, Juv04, Mol05, MKS*10] liefert der aktuelle Stand der Forschung aber keinen wirk-
lichen Standard fiir die Entscheidungsverfahren im Rahmen einer Therapie. Die Behandlung benétigt
daher viel Zeit und Erfahrung seitens der behandelnden Arzte. Entscheidungshilfen konnten zukiinftige
patientenspezifische Simulationen darstellen, die eine Erweiterung der bisherigen Bewertungsméglichkei-
ten bieten. Daher werden im Rahmen des nachfolgend skizzierten Zukunftsbildes der Blutfluss innerhalb
eines Aneurysmas und beispielsweise die damit assoziierten Blutgerinnungsvorgange insbesondere unter
Einwirkung verschiedener Stentgeometrien untersucht. Die Simulationen kdnnten auch Erkenntnisse zur
Verfligung stellen, um bereits im Vorfeld eines endovaskuldren Therapieversuchs eine passende Stent
beziehungsweise Coilauswahl zu treffen. Entsprechend exakte realistische Simulationen sind aber zur
Parametrisierung und Validierung auf experimentelle Vergleichsmessungen der Stromungen angewiesen.

2.2 Stand der Wissenschaft

Die sich aus der Einleitung ergebende und dieser Arbeit zugrundeliegende Gesamtstruktur ist in Abbildung
2.1 dargestellt. Der verfiigbare Stand der Wissenschaft bezogen auf die Gesamtstruktur wird im Folgenden
erlautert. Verschiedene experimentelle und numerische Studien haben den Blutfluss und dessen Auswir-
kungen zum Beispiel auf die GefaBwand vor und nach Einbringung von Stents erforscht und die Verteilung
der Geschwindigkeiten und der Krafte versucht zu interpretieren. So wurden etwa die maximalen Wand-
belastungen in anatomisch korrekten Modellen von Aneurysmen untersucht [FRM*02]. Basierend auf sol-
chen Untersuchungen wurde versucht, Parameter, die fiir die Beurteilung des Rupturrisikos von Bedeutung
sind, zu identifizieren [FKAO3]. Andere Gruppen untersuchten die Verteilung der Wandschubspannungen
in 3D-rekonstruierten Modellen [RVF00]. Eine Zahl an Studien versucht, den Blutfluss durch Stents und
die hamodynamischen Auswirkungen einer Intervention darzustellen, zum Beispiel [LK05, MHVM™02].
Die Blutstrdmung im Hinblick auf das Clipping wurde ebenfalls untersucht!?, auch im Zusammenhang mit

" DFG-Projekt ,Patientenspezifische Analyse cerebraler Aneurysmata: Himodynamik und Morphometrie* (Charité, Ber-
lin)
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Messmethoden wie der wandnahen Particle Image Velocimetry (PIV) [Adr91], beispielsweise in der Pro-
motionsschrift von Berthe [Ber12]. Im Rahmen des Projektes ,@neurist” (Aneurist'?) wurden Grundlagen
in unterschiedlichen Teilbereichen im Zusammenhang mit patientenindividuellen Blutflusssimulationen
erarbeitet. Das Projekt , Coast!3" beschiftigte sich mit der Modellierung von zeitabhingigen biologischen
Prozessen auf Basis von Automaten und Software-Agenten. Hierbei wurden ebenfalls Lattice-Boltzmann-
Methoden untersucht. Vergleiche zwischen Lattice-Boltzmann und anderen numerischen Verfahren waren
ebenfalls Gegenstand von Untersuchungen'*. Das an ,Coast" ankniipfende , Thrombus®*“Projekt unter-
suchte die Thrombosierung in Aneurysmen mit Hilfe von Modellen auf Basis von Automaten unter Einsatz
von Flow-Divertern. Das Projekt ,Shencl® beschiftigt sich mit der Erforschung des Schliisselproteins der
primaren Hamostase, dem ,von-Willebrand-Faktor”. Andere Gruppen um beispielsweise Fazly Ataullakha-
nov oder Aaron Fogelson versuchen ebenfalls, die Thrombosierung entweder durch Messung oder durch
Ableitung mathematischer Modelle zu beschreiben [ZPA96a, ZPA96b, AMLT08, AML™09, LF09, LF11].
Umfangreiche Berechnungen in Aneurysmageometrien stehen dabei allerdings meist nicht im Vorder-
grund.

In der Literatur, beispielsweise in [AML*09, AML*08, LCA08, CPAT09, CMS*11, JMS10], findet sich die
nachfolgend beschriebene Vorgehensweise zur Modellierung und Blutstrémungssimulation. Die einzelnen
Teilaspekte finden sich auch in Abbildung 2.1 wieder. Ausgehend von verschiedenen Bildgebungsmoda-
litdten und einer Segmentierung relevanter Strukturen wird ein Modell des Arterienbaums rund um das
Aneurysma rekonstruiert. Auf Basis dieses Modells wird eine Darstellung fiir das Rechengebiet hergestellt.
Das Erzeugen eines Rechennetzes gestaltet sich im Allgemeinen bei komplexen Arterien- und Stentgeo-
metrien, die in der Literatur meist als starr angenommen werden, mit traditionellen Vernetzungsmethoden
als schwierige Aufgabe. Blut wird in der Regel vereinfacht als inkompressible, Newtonsche Fliissigkeit mo-
delliert, wobei weitere Bluteigenschaften wie der Puls oder nicht-Newtonsche Eigenschaften des Blutes
und die Thrombosierung vielfach unberiicksichtigt bleiben. An den Arterien- sowie an den Stentwan-
den werden Haftrandbedingungen (,kein-Schlupf”, engl. no-slip) verwendet. Um einen voll entwickelten
Fluss als Einlassrandbedingung verwenden zu kdnnen, ist ein ausreichender Vorlauf im Modell notwendig.
Zur Beachtung von Sekundarfliissen miissen Simulationen nach Arterienverzweigungen begonnen wer-
den [BBMT12, Oer12]. Zur Bestimmung einer Naherungsldsung fiir den Blutfluss kommen verschiedene
Berechnungsverfahren zum Einsatz, zumeist sind dies Finite-Volumen- (FV), Finite-Elemente- (FE) be-
ziehungsweise Lattice-Boltzmann- (LB) Methoden. In vielen Studien werden kommerzielle Programme
eingesetzt, deren Implementierungen aber nicht frei zuganglich sind. Erste Untersuchungen zur Giite von
Stentmodellen werden beispielsweise in [ASWL97, LLC04, KTTMO08] beschrieben. Simulationen varia-
bler Stent- und Arteriengeometrien stehen aufgrund von Limitierungen der Berechnungszeit allerdings
selten zur Verfiigung, da komplexere Modelle bis zu mehrere Tage fiir einen einzigen Berechnungsdurch-
lauf [AMLT09] benétigen. Erste Ansdtze zur Handhabung zur Reduzierung der Rechenzeit finden sich
in [MALC10]. Zudem werden in [CPAT09, GLR*09, ZP13] erste Untersuchungen zur Validierung von
Blutstromungsdaten beschrieben. Die nachfolgenden Abschnitte diskutieren die relevanten Aspekte der
eben beschriebenen Verarbeitungspipeline detaillierter.

Segmentierung, Registrierung und Rekonstruktion anatomischer Strukturen

Wie in der Abbildung 2.1 ersichtlich, setzen auf Realdaten basierende Gefdlmodelle eine Separierung der
einzelnen anatomischen Strukturen und gegebenenfalls deren Registrierung voraus. Dieser Prozess kann
im Allgemeinen automatisch, halbautomatisch und manuell durchgefiihrt werden [Wir07, WACO7]. Fiir
eine Untersuchung groRer Fallzahlen ist eine weitgehend automatische Aufarbeitung dieser Datensatze
wiinschenswert, dieses wiederum stellt gewisse Anforderungen an die Robustheit entsprechender Segmen-

2EU Forschungsprojekt ,@neurist"; www.aneurist.org
B3Forschungsprojekt Coast: www.complex-automata.org
MBMBF-Forschungsprojekt SKALB www.skalb.de

'SEU Forschungsprojekt Thrombus, www.thrombus-vph.eu
DFG Forschergruppe Shenc: www.shenc.de
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tierungen und 3D-Rekonstruktionen. Eine Herausforderung ist hier, dass im Falle von biomedizinischen
Daten zumeist keine gut parametrisierbaren Randflachen zur Verfiigung stehen, wie dies etwa in einem
Modellierungssystem fiir Computer-Aided-Design (CAD) der Fall wire. Die Randflachen von raumlich
iibereinander gestapelten Polygonen oder rdumlich {ibereinander gestapelten Ebenen aus Tomographieda-
ten miissen zudem initial konstruiert werden. Speziell zu Segmentierungs- und Rekonstruktionsmethoden
von (arteriellen) GefiRen aus Bilddaten sei auf den Ubersichtsartikel [KQ04] verwiesen. Auch statisti-
sche Modelle sind im Fokus der Betrachtung [WWH™10]. Zu etablierten Registrierungsverfahren bieten
[Mod03, ZF03, FMO08] einen Uberblick, zur Rekonstruktion beispielsweise [BHMLO04]. Grundlegende Me-
thoden stehen beispielsweise in Softwaresystemen wie dem Visualization Toolkit (VTK") zur Verfiigung.
Eine Verkniipfung von Segmentierungsdaten und medizinischem Fachwissen wird aktuell in der Literatur
vernachlissigt, kdnnte aber beispielsweise durch Ontologien erfolgen [NMO1]. Dabei knnen neben einer
gemal der medizinischen Fragestellung konformen Notation auch dariiberhinausgehende biomedizinisch
relevante Daten zu den jeweiligen Strukturen bereitgestellt werden [GZB06, NRO08].

Erstellung von Rechengebieten

Die rekonstruierten anatomischen Strukturen miissen vor der Simulation entsprechend aufbereitet wer-
den, um die entsprechenden Rechengebiete zu definieren (vergleiche Abbildung 2.1). Je nach Umfang
der Simulation miissen Rechengebiete fiir die verschiedenen beteiligten Strukturen erstellt werden, das
heit, es muss ein Rechengebiet fiir die Strémungssimulation, welches mit dem Rechengebiet fiir die
Weichgewebesimulation zur Abbildung der Arterienwand zusammenhangt und interagieren kann, erstellt
werden. Des Weiteren gibt es innerhalb dieser Strukturen starre Gebiete, beispielsweise Einbauten wie
Stents. Stents deformieren Weichgewebe oder kénnen im Verlauf einer Simulation von andere Strukturen
wie Thromben umschlossen werden und gewissermalen einwachsen. Jede Simulation hat dabei eigene
Anforderungen an ihr Rechengebiet. Die Bereitstellung entsprechender Verfahren zur Generierung von Re-
chengebieten fiir die Strémung, fiir biologisches Gewebe und fiir nicht-biologischen Materialien ist daher
eine Grundvoraussetzung fiir die Durchfiihrung von Simulationen. Je nach eingesetzter Simulationsme-
thode ist das Erzeugen solcher Rechengebiete mehr oder weniger kompliziert, gerade wenn zur Erhéhung
der Genauigkeit auch adaptive Simulationen eingesetzt werden. Die Verwendung von adaptiven Simu-
lationen erfordert die Generierung eines oder mehrerer Ausgangsgitter oder -netze und die Anpassung
dieser Darstellungen wihrend der Simulation in einem {iber ein FehlermaR gesteuerten Verfeinerungs-
beziehungsweise Deformationsprozess. Dabei miissen Qualitatskriterien beachtet werden, die sowohl den
geometrischen Approximationsvorgaben von Aneurysmen und Stents, der Weichgewebemodellierung und
den Blutstromungssimulationsmethoden gerecht werden. Dies ist entsprechend schwierig umzusetzen.
Die Qualitat des Rechennetzes stellt dabei einen entscheidenden Faktor zum Erfolg beispielsweise der
Finite-Elemente-Simulationsmethode (FEM) dar [She02]. Einen Uberblick iiber Vernetzungs- beziehungs-
weise Gittergenerierungsverfahren fiir komplizierte Randflichen und sich ergebende Probleme sind in
[LP88, BE92, RS92, L5h96, She97, BP0O, SGO5, TWADO7, WT07, FG08, MMT11] enthalten. Aller-
dings lassen sich die angegebenen Algorithmen teilweise nur eingeschrankt fiir die komplexen Formen von
Stromungsgebiet, Weichgewebe und Einbauten verwenden.

Andere Simulationsmethoden wie die Lattice-Boltzmann-Methode bendtigen keine derartig komplexe
Netzgenerierung und haben keinen so groRen Anspruch an die Darstellung des verwendeten Rechengebiets.
Netzfreie Techniken wie etwa Smoothed Particle Hydrodynamics (SPH) [Mon05] oder Multi-Particle
Collision Dynamics (MPCD) [GIKWO09] aufgrund ihrer Bauart natiirlich auch nicht. Trotzdem benétigen
sie eine entsprechende Darstellung des Randes des Rechengebiets. Zur Darstellung des Randes bieten
sich hier implizite Darstellungen an, die eine einfache Zuordnung von innen und auRen erlauben, um
das Gebiet entsprechend zu approximieren. Die Abbildung impliziter Formen kann mithilfe des Level-
Set Frameworks [OF02, Set99] realisiert werden. Eine weitere (hierarchische) Verfeinerung und lokale
Adaption wihrend der Rechnung kann anschlieBend ebenfalls mittels Level-Sets und aus der Simulation
abgeleiteten Kriterien weiter gesteuert werden. Eine Herausforderung ist hier klar die Erzeugung einer
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solchen Level-Set Darstellung aus den vorliegenden rekonstruierten anatomischen Daten. Existiert eine
solche Darstellung, kdnnen Verfahren wie Lattice-Boltzmann sofort mit ihrer Berechnung beginnen. Dies
kann fiir eine (teil-) automatisierte Auswertung im Rahmen der Analyse von umfangreichen Datensatzen
von Vorteil sein.

Modellierung und Simulation

Auf Basis des erstellten Rechengebiets kann die Hamodynamik simuliert werden, vergleiche Abbildung
2.1. Der Stand der Wissenschaft im Bereich der Modellierung und der dynamischen Simulation der
komplexen Aneurysmahdmodynamik befindet sich noch in den Anfangsstadien, vor allem in Kombina-
tion mit (elastischen) Wandinteraktionen und Thrombosierungsmodellen. Die gem3R der medizinischen
Fragestellung zu modellierenden Multi-Physik-Probleme mit Fluid-Struktur-Interaktion (FSI) basieren
meist auf den inkompressiblen Navier-Stokes-Gleichungen, deren numerische Simulation beispielsweise in
[Tur99, THO8] beschrieben wird. Sequeira und Kollegen beschreiben in [JMS10] ein 3D nicht-Newtonsches
Fluid-Struktur-Interaktionsmodell fiir arteriellen Blutfluss. Bazilevs und Kollegen [BHZ110] beschreiben
eine Simulation von vaskuldren Fluid-Struktur-Interaktionen und deren Anwendung bei der Untersu-
chung patientenspezifischer Hirnarterienaneurysmen. Hierbei wird auch der Einfluss hdmodynamischer
GroBen wie der Wandschubspannung im Hinblick auf einen Vergleich einer FSI-Modellierung mit ei-
nem Modell, in dem die Arterienwdnde als Festkdrper modelliert werden, untersucht. In vielen Studien
werden kommerzielle Programme genutzt, deren Pre-, Postprocessing- sowie Berechnungsalgorithmen
nicht allgemein zugdnglich sind. Weiterhin sind auch die Untersuchungen von Fogelson und Kollegen
[Fog84, Fog92, FK98, WF99, KF01, FG04, FT05, FGO7, CF08, LF11] beziehungsweise von Ataullak-
hanov und Kollegen [APSV94, SVKT98, AGSV98, AKS02, AP05a] beziiglich der Untersuchung von
Teilprozessen der Thrombosierung wie Blutplittchenaggregation und Gerinnung unter Stromungsein-
fluss relevant, beispielsweise die umfangreiche Modellierung von Leiderman [LF09, LF11] oder Sequeira
[BS08, SSB11].

Zur Bestimmung einer Naherungsldsung fiir die gewdhlte Modellierung existieren eine Vielzahl von un-
terschiedlichen Simulationsmethoden fiir Computational Fluid Dynamics (CFD). Diese weisen alle Vor-
und Nachteile auf. Es haben sich vor allem die folgenden beiden Methodenklassen in der Literatur eta-
bliert: 1. Finite-Volumen- beziehungsweise Finite-Elemente-Verfahren zur Simulation der Navier-Stokes-
Gleichungen und Erweiterungen [AML*09, AMLT08, CPAT09, JMS10, LCA08, TOK*07a, TOK*07b]
und 2. Lattice-Boltzmann-Methoden auf der Basis von kinetischen Modellgleichungen [Art03, AHS05,
AHJT09, Ber08, CD98, CLM*10, MBS™10, FHK"11, GTK™06a]. In der Literatur existieren teilweise
bereits vergleichende Analysen zwischen beiden Methodenklassen, die beide auf der Eulerschen Sichtwei-
se beruhen. Vergleiche zwischen beiden Ansitzen in unterschiedlichen Anwendungsszenarien zeigen eine
grundlegende Ubereinstimmung, auch bei Untersuchungen des Blutflusses [AHJT09]. Allerdings hingt
die Auswahl der Simulationsmethode sehr von den Randbedingungen ab, gerade wenn es um die An-
kopplung weiterer physikalischer Effekte wie Fluid-Struktur-Interaktion oder Thrombosierung geht. Aber
wie erwdhnt spielen auch Rechenzeit- oder Netzgenerierungsaspekte eine Rolle.

Neben der Eulerschen Sichtweise finden sich auch Lagrangesche Ansdtze zur Blutstromungssimulation
in der Literatur. Diese werden meist im Zusammenhang mit mikroskopischen Betrachtungsweisen wie
etwa bei Blutkorperchen in Kapillaren eingesetzt. Smoothed-Particle-Hydrodynamics [Mon05] und ver-
schiedene inkompressible Varianten [LMX108, SP09] haben mikroskopische Anwendungen im Bereich
der Simulation von Blutzellen [HF09] und makroskopische Anwendungen im Bereich Fluid-Struktur-
Interaktion [FAH09, MST04] und ermdglichen Simulationen von Stromungen im Herzen [SC10] und die
Berechnung nicht-Newtonscher Eigenschaften [CH10]. Weitere etablierte partikelbasierte Verfahren sind
die Multi-Particle-Collision-Dynamics(MPCD) [MK99, GIKWO09] oder das Fluid-Particle-Model (FPM)
[Esp98] im Bereich mesoskopischer Flusssimulationen [DBY06], mikroskopischer Simulation des Cluste-
rings von Blutzellen [BDY03] und der Modellierung komplexer, im Rahmen der Thrombosierung relevanter
Bluteigenschaften [DYBO03]. Auch die Kombination von partikelbasierten Verfahren und LBM ist bereits
beschrieben worden [AD98, AD99].
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Abbildung 2.2: Vergleichende Darstellung zwischen modellierten Stents mit unterschiedlicher Feinheit:
(a) Stent mit 21 Maschen auf der Grundfliche des Zylinders. (b) Stent mit geringe-
ren Abstidnden bei 41 Maschen. Die gezeigten Stents verdeutlichen die Unterschiede
zwischen normalen Stents und Flow-Divertern mit einer héheren Abdeckung und er-
mdéglichen so eine Vorstellung der fiir eine Simulation benétigten Netz- beziehungsweise
Gitterauflésung.

Eine weitere entscheidende Frage bei der Auswahl und Bewertung der verschiedenen Ansitze betrifft
die numerische Genauigkeit und Effizienz. LBM-Verfahren erscheinen beziiglich einzelner Zeitschritte ef-
fizienter, in der Regel werden aber FEM-Ansitze als genauer angesehen. Damit die unterschiedlichen
physikalischen Effekte auf nahezu allen Skalen aufgeldst werden kdnnen, sind allerdings moderne nume-
rische Ansatze wie zum Beispiel adaptive Gitterverfeinerung oder hierarchische Mehrgitterléser notig.

Virtuelle Stents

Simulationen variabler Stent- und Arteriengeometrien (vergleiche Abbildung 2.1) stehen aufgrund von
Limitierungen der Berechnungszeit selten zur Verfiigung, da komplexere Modelle bis zu mehrere Tage fiir
einen einzigen Berechnungsdurchlauf [AML*09] bendtigen und daher selbst in Testszenarien nur einge-
schrankt nutzbar sind. Initiale Ansédtze zur Reduzierung der Rechenzeit finden sich in [MALC10]. Zudem
werden in [GLRT09] erste Untersuchungen mit eingeschrankter rumlicher und zeitlicher Aufldsung zur
Validierung von Blutstromungsdaten beschrieben. Der Blutfluss und die hdmodynamischen Auswirkungen
von Stents werden in [LK05, MHVM™02] untersucht.

Fiir die Ubertragung realer Stentgeometrien in eine virtuelle Darstellung ist ein Reverse-Engineering-
Ansatz nétig [PKKGO03, WPLO06], da nur wenige Stent-Konstruktionsdaten aus der Literatur (und von
Firmen) zur Verfiigung stehen [SRO1, SBD02]. Zur Untersuchung der Beeinflussung des Blutflusses
durch Stents wird in das Modell des Arterienbaums ein entsprechender virtueller Stent variabel einge-
bracht. Dieser kann gemaB Parametern wie Maschenweite, Gitterform, Drahtstirke, Drahtform, Linge,
Flachenabdeckung (,klassischer Stent, gecoverter Stent, Flow-Diverter), Design/Faltmuster, Orientie-
rung und Platzierung variiert werden. Modellbeispiele fiir Stents mit verschiedenen Maschenabstinden
finden sich in Abbildung 2.2. Ausgehend von dieser Parametrisierung finden sich zwei prinzipielle Vor-
gehensweisen zur Modellierung in der Literatur. Zum einen wird eine FEM-basierte Deformation eines
Netzmodells des Stents vorgenommen, zum anderen ein einfaches Zylindermodell in die Arterie gefittet
und anschlieBend ein beliebiges Maschendesign auf diesen Zylinder abgebildet [KLVUF09, LRF08]. Zu-
satzlich werden Orientierung und Platzierung des Stents festgelegt. Gemal der genannten Quellen zeigen
Modellrechnungen, dass beide Methoden zu vernachlassigende Auswirkungen auf eine Strémungssimula-
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tion haben [FLPT09]. Eine Verformung der Arterie wird bisher allerdings vernachlassigt [KRRG14]. Nach
Modellierung des Rechengebiets wird dieses vernetzt, wobei Aspekte der Netzqualitdt beriicksichtigt
werden [NJZ108].

Auf der Basis der beschriebenen Rekonstruktions-, Vernetzungs- und Simulationsmethoden kann versucht
werden, eine Optimierung der Stentgeometrie vorzunehmen. Dazu sind die genannten freien Stentpara-
meter fiir eine patientenspezifische Umgebung an sich zu optimieren wie auch die Geometrie des Stents
(auch losgeldst von am Markt befindlichen, realen Designs). Allerdings stellt die Definition von Zielfunk-
tionen fiir die Bewertung von (Blutfluss-)Simulationen einen weiteren besonderen Aspekt der Optimierung
dar. Es ist namlich auf Basis der zur Verfiigung stehenden Literatur nicht klar, welche Parameter bezie-
hungsweise GroRen fiir eine Bewertung relevant sein kdnnten.

Visualisierung der Himodynamik

Besonders relevant zum Verstdndnis ist eine geeignete Visualisierung der berechneten Simulations-
ergebnisse (vergleiche Abbildung 2.1). Zur Visualisierung der Simulationen kénnen gingige 3D-
Visualisierungstechniken, erganzt um die Farbkodierung diverser GroRen (unter anderem die Konzen-
tration von transportierten Stoffen, Dichte, Druck, Geschwindigkeit, Wandspannungen) sowie Partikel-,
Vektor- und Tensorfelddarstellungen oder Strom-, Streich- und Bahnlinien beziehungsweise -oberflachen,
eingesetzt werden [BCE92, NHM97, Dom11, AM02]. Die gemeinsame Visualisierung von mehreren orts-
bezogenen Merkmalen kann beispielsweise mittels Glyphs geschehen [War02]. Fiir die Gewinnung von
Daten zwischen Messstellen kénnen Interpolationsverfahren eingesetzt werden [HL92]. Weiterhin kann
die Topologie der resultierenden Vektorfelder analysiert werden, hier sind sogenannte kritische Punkte
(Singularitaten) relevant [Oer12]. Es existieren auch mehrere fertige Visualisierungssysteme wie VTK. Ver-
fahren zur Volumenvisualisierung ermdglichen Raum-Zeit-Reprasentationen von makroskopischen GréRen
[KMO5], bekannt ist beispielsweise Voreen®. Durch die Berechnung von Simulationsergebnissen mittels
Grafikprozessoren — das General-Purpose-Computing auf Grafikprozessoren (GPU engl. graphics proces-
sing unit, GPGPU, GPU Computing) [OLGT07] — liegt ebenfalls eine elegante Méglichkeit zur Echtzeit-
Visualisierung vor.

2.3 Anforderungen und medizinische Fragestellungen

Eine genauere Analyse des Standes der Wissenschaft zeigt, dass sich manche Aspekte der Fragestellungen
noch in den Anfangsstadien einer Untersuchung befinden. Gerade die Untersuchung der Kopplung zwi-
schen verschiedenen ablaufenden Prozessen, wie etwa der zwischen Blutstromung und Thrombosierung,
wird aktuell kaum im Zusammenspiel betrachtet, obwohl sich dies aus der medizinischen Fragestellung
ergibt. Nachfolgend werden weitere Defizite im Stand der Wissenschaft beschrieben und es wird auf-
gezeigt, welche Aspekte insgesamt weiter untersucht werden miissen. Zunichst wird dazu ein Liste der
moglichen Untersuchungsgebiete angegeben. Daran schliet sich eine Beschreibung der in dieser Arbeit
untersuchten Teilmenge an.

Die Liste méglicher Untersuchungsgebiete besteht aus folgenden Stichpunkten:

e Extraktion statistisch relevanter Parameter fiir die Analyse des Blutflusses und der Wandspannun-
gen,

e Identifikation moglicher Ursachen fiir die Ruptur von Aneurysmen,

e Schaffung von Untersuchungsméglichkeiten fiir unterschiedliche Stenttypen (,klassischer”, geco-
verter, Flow Diverter Stent),

e Untersuchung unterschiedlicher Stentmuster sowie deren Orientierung und Platzierung innerhalb
unterschiedlicher Arterien,

8\/oreen: http://www.uni-muenster.de/Voreen/
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e Bestimmung des Einflusses variabler Pulsfunktionen und Einstrémprofile,

e Untersuchung unterschiedlicher Wachstumsphasen von Aneurysmen und der Ursachen des Wachs-
tums,

e Untersuchung der Remodellierung von Arterien bei normalen und pathologischen Strémungsbedin-
gungen,

e Modellierung und Untersuchung der Hamostase ohne/mit Stromungseinfluss sowie ohne/mit Ein-
bauten,

e Analyse der Multi-Physik des Blutflusses in Arterien und ldentifikation von fiir Simulationen rele-
vanten Teilen der Physiologie,

e Verkniipfung verschiedener numerischer Losungsmethoden fiir Multi-Physik-Probleme unter Be-
achtung spezifischer Starken der Methoden, unter anderem zur Reduktion der Berechnungsdauer,

e Untersuchung einer elastischen Wandmodellierung in Verbindung mit der Stentapplikation im Ver-
gleich mit starren Wanden,

e Verwendung moderner Materialgesetze fiir die Modellierung von Weichgewebe mit Anisotropien,
mehreren Lagen und Ablagerungen im Vergleich mit starren oder einfachen Modellen,

e Einfluss nicht-Newtonscher Fluidmodelle im Vergleich mit einfachen Fliissigkeitsmodellen,

e Entwicklung einer kombinierten Netzgenerierung fiir CFD- und Weichgewebesimulationen unter
Beriicksichtigung von Anisotropien und Lagenstrukturen,

e Entwicklung adaptiver Methoden fiir CFD in Kombination mit Partikel- oder Differentialgleichungs-
basierten Thrombosierungsmodellen,

e Herstellung von realistischen Arterienmodellen mit Rapid Prototyping oder anderen Verfahren,

e Durchfiihrung zeitlich und rdumlich hoch aufgeloster Messungen an Modellarterien fiir den Ver-
gleich mit Modellrechnungen,

e Parametrisierung der verschiedenen Simulationsarten fiir Weichgewebe, CFD und Thrombosie-
rungsmodellen auf der Basis von Vergleichsmessungen.

Innerhalb einer Dissertation lassen sich nicht alle oben genannten Aspekte gleichrangig untersuchen. Im
Folgenden wird daher eine Teilmenge obiger Fragestellungen zusammengestellt, auf die ndher eingegangen
wird. Fiir diese Fragestellungen wird diskutiert, welche Herausforderungen mit ihnen verbunden sind und
welche im Rahmen dieser Arbeit bearbeitet werden.

Auswahl eines numerischen Lésungsverfahrens

Die Auswahl eines numerischen Losungsverfahrens bedingt, neben der Auswahl oder der Erstellung ge-
eigneter Modelle abzubildender Physiologie, viele weitere Aspekte einer Verarbeitungspipeline, vergleiche
Abbildung 2.1. Wie ausgefiihrt haben neuere Methoden wie Lattice-Boltzmann méglicherweise Lauf-
zeitvorteile gegeniiber klassischen Methoden. Eine interessante Fragestellung ist daher, fiir realistische
Anwendungsfille zu untersuchen und mit messtechnischen Verfahren abzugleichen, inwieweit schnellere,
aber unter Umsténden nicht so akkurate Methoden wie zum Beispiel die Lattice-Boltzmann-Methode zum
Erreichen von (Teil-)Zielen im Bereich von patientenindividuellen Blutflusssimulationen eingesetzt werden
konnen. Ziel ist dabei auch die schnelle Exploration und Identifikation relevanter Untersuchungskonstel-
lationen. Gemeinhin gelten die hochgenauen, aber rechenaufwindigeren direkten CFD-Simulationen mit
Finite-Volumen(FV)- oder Finite-Elemente(FE)-Verfahren auf der Basis der Navier-Stokes-Gleichungen
als die Simulationsmethoden der Wahl. Die Finite-Elemente-Methode beispielsweise besitzt aufgrund ihrer
klaren Fehleranalysemechanismen Vorteile gegeniiber anderen Verfahren. Sie bietet ebenfalls eine natiir-
liche Moglichkeit Fluid-Struktur-Interaktion (FSI) umzusetzen, da Weichgewebesimulationen die gleiche
Technik nutzen. Ein Nachteil der FEM liegt in der Konstruktion des Rechengebiets, welches eine eigene
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Forschungsdisziplin darstellt. Simulationen auf Basis von Realdaten oder hochauflésender Tomograhpie-
aufnahmen von Priparaten bendtigt eine geeignete Darstellung fiir eine Simulation in Form eines Netzes
oder Gitters.

Simulation und Realitat

Die erste Frage, die es zu beantworten gilt, ist, ob die mittels des ausgewdhlten numerischen Ldsungs-
verfahrens realisierte Stromungssimulation die Realitdt addquat wiedergibt, vergleiche Abbildung 2.1.
Allgemein werden die Navier-Stokes Gleichungen als anerkanntes Modell zur Beschreibung von Stro-
mungsvorgangen angesehen. Lattice-Boltzmann-Methoden approximieren die Navier-Stokes Gleichungen
aber nur unter gewissen Bedingungen. Es ist also eine Validierung notwendig, zu deren Durchfiihrung
sich ein Vergleich mit anderen numerischen Verfahren oder ein Vergleich mit Messergebnissen anbietet.
In der Literatur steht das Thema Vergleich zwischen Messung und Simulation im Falle der Himodynamik
eher weniger im Fokus und es scheinen eher Simulationsmethoden untereinander verglichen zu werden
[AHJT09]. Dies liegt auch an der Schwierigkeit, Messungen in realitdtsnaher Geometrie durchzufiihren.
Zudem werden, wenn Messergebnisse zur Verfligung stehen, oft nur sehr geringe Aufldsungen [VOGP112]
oder eher unrealistische Randbedingungen [CMR™*11] verwendet. Bei zu geringen Aufldsungen beispiels-
weise lassen sich gegebenenfalls nicht alle Stromungsphdnomene erfassen und ein Vergleich mit einer
berechneten Losung ist in diesen Fillen wenig aussagekraftig. Es miissen gleiche Modelle unter glei-
chen Randbedingungen in adidquater Auflésung verwendet werden, denn nur so lassen sich Messung und
Simulation sinnvoll vergleichen. Fiir einen Vergleich mit Messergebnissen muss weiterhin die Frage beant-
wortet werden, was die Hiirden beim Abgleich mit Messtechnik sind. Diese Fragen werden zum Beispiel in
[CPAT09, GLRT09] diskutiert, allerdings nicht im Zusammenhang mit Lattice-Boltzmann-Methoden oder
3D-Druckmodellen. Zudem scheinen die eingesetzten Messmethoden die Vergleiche mit CFD-Ergebnissen
zu limitieren. Der Einsatz von hochaufgelésten Messungen ist daher notwendig. Weiterhin muss die Frage
beantwortet werden, ob die in Messung und Simulation zur Verfligung stehende Auflésung geeignet ist,
um alle relevanten Phianomene wiederzugeben — etwa in der Umgebung von Stents. Ebenfalls ist die Frage
zu kldren, was auf aktuellen Workstations in puncto Auflésung und Berechnungsgenauigkeit beispielswei-
se mit LBM erreicht werden kann. Reale Stents bestehen aus Metall und eignen sich nicht fiir Messungen
mit der Magnetresonanztomographie unter hohen Magnetfeldstarken. Mit einem Desktop-MR-System
und geringen Magnetfeldern scheint allerdings eine Flussmessung mit Stents méglich zu sein [PSD*14].
Andere Messmethoden wie Particle Image Velocimetry (PIV) [Adr91] bendtigen optisch klare Medien und
dem Fluid beigemengte Partikel, um zu funktionieren. Erweiterungen von PIV lassen aber auch wandnahe
Strémungsmessungen und damit eine exakte Bestimmung der Wandschubspannungen zu [Ber12]. Stents
kénnen so ebenfalls untersucht werden [LLHWO02]. Ein Vergleich mit mehreren Messmethoden kdnnte
also ebenfalls weitere Validierungsmoglichkeiten bieten. Die Starken der verschiedenen Messmethoden
konnen so ausgenutzt werden.

Ausbildung und Ruptur bei hohen oder niedrigen Wandschubspannungen

Wenn Simulation und Realitdt iibereinstimmen, kann versucht werden, die Ergebnisse zu analysieren
und zu interpretieren, vergleiche Abbildung 2.1. Hierzu konnen GroBen wie die Wandschubspannun-
gen (der Begriff Wandscherspannungen wird synonym verwendet) untersucht werden. In aktueller Li-
teratur zum Thema Aneurysmaruptur werden zwei verschiedene Ursachen fiir eine Ruptur intensiv
diskutiert: Hohe beziehungsweise niedrige Wandschubspannungen [XTSM14, TOK"07a, FvdGRRO5,
SOT*+04, CMWP11, CMR*11, OSI*12, TTE14]. Ahnliche Diskussionen gibt es bei Wandeinlagerun-
gen im Zusammenhang mit Arteriosklerose und Stenosen [KGZG85] sowie der Ausbildung von Aneurys-
men [MKB*06, AIM*07, JLGT07, CVW12, Oer12]. Einige Gruppen duRern die Vermutung, dass sowohl
hohe als auch niedrige Wandschubspannung in verschiedenen Zusammenhingen richtig sein kdnnten
[FVdGRR05, MTXS14]. In diesem Zusammenhang ist die Aneurysm-Challenge [JBST14] interessant,
bei der verschiedene Arbeitsgruppen einen zur Verfiigung gestellten Aneurysmadatensatz untersuchten.
Modelle, Simulationsmethoden und Randbedingungen konnten dabei frei gewahlt werden. AnschlieBend
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sollte das Simulationsergebnis anhand beliebiger GroRen ausgewertet werden, um eine Rupturstelle vor-
herzusagen. Da zu dem Datensatz eine entsprechende Rutpurinformation vorlag, konnte diese Vorhersage
dann iberpriift werden. Hierbei zeigte sich, dass keine Vorhersage komplett richtig war.

Pulsierende Stromung

Zur Steigerung der Komplexitat der Simulation lassen sich weitere Eigenschaften wie ein Puls hinzufii-
gen. Anhand des Pulses lassen sich zeitliche Veranderungen von AnalysegroRen wie etwa der Wandscher-
spannungen untersuchen. In der Literatur wird der Einfluss des Blutpulses ebenfalls intensiv diskutiert.
Manche Gruppen tendieren dazu, den Puls zu vernachlassigen [KTTMO08] — die gewdhlten Randbe-
dingungen werden dann als zeitliches Mittel einer gepulsten Stromung oder als Fluss bei maximaler
Systole (,peak-systole flow") verstanden —, manche Gruppen simulieren den Puls in ihren Simulatio-
nen [TD95, FvdGRR05, TOK™'07a]. Wird der Puls nicht betrachtet, wird gleichzeitig eine Betrach-
tung der sich verdndernden Krafte verhindert, die auf die Arterienwand wahrend eines Pulses einwirken
[Ku97, FvdGRRO05]. Die Bestimmung von aus den Wandscherspannungen abgeleiteten GroRen wie etwa
dem oszillierenden Scherindex (OSI) [SLFG11] ist in dieser Hinsicht relevant.

Form des Einstromprofils

Die Form des Einstrémprofils in das Stromungsgebiet der Simulation beeinflusst das Ergebnis moglicher-
weise ebenfalls signifikant. Viele Gruppen simulieren voll entwickelte Fliisse ab Einlass. Dies scheint aber
aufgrund der vielen Verdstelungen bei Hirnarterien nicht unbedingt gerechtfertigt zu sein. In dem Aufsatz
[HL14] zum Einfluss von Einstromprofilen bei Stenosen konnte sogar gezeigt werden, dass das Einstrom-
profil bei Betrachtungen der Wandschubspannungen eine entscheidende Rolle spielen kénnte — namlich,
dass nicht voll entwickelte Fliisse andere Wandscherspannungsmuster erzeugen kdnnten. Gerade also bei
der AnalysegroRe, die aktuell vorrangig betrachtet wird. Auch Blutzellen kdnnen die Wandspannungen
beeinflussen [PKH*11]. Im Projekt AirPROM?® konnte in einem anderen Zusammenhang gezeigt wer-
den, dass das Einstromprofil fiir eine kleine Unterdomane kein voll entwickelter Fluss ist. Nach mehreren
Verzweigungen entstand ein hoch dreidimensionaler Fluss. Ob dies auf die Analyse von Aneurysmen iiber-
tragbar ist, kann anhand der zur Verfiigung stehenden Literatur aktuell nicht klar beantwortet werden,
aufgrund der Langen der Arterien ist es aber wahrscheinlich, dass kein voll entwickelter Fluss vorhanden
ist [Ber12]. Dies ist daher ndher zu untersuchen.

Einfluss eines Einbaus ins Stromungsgebiet

Bei der Untersuchung von Einbauten wird der Frage nachgegangen, welche Form oder Eigenschaften ein
Stent aufweisen muss, damit er in einem noch n3her zu definierenden Sinn als optimal gilt. Optimal wire
ein Stent hochstwahrscheinlich, wenn er eine Ruptur verhindert und durch dessen Implantation auf Dauer
gesehen das ausgestiilpte Lumen des Aneurysmas durch einen Thrombus und spater durch neues Gewebe
gefiillt wird. Auch darf es zu keiner erneuten Aneurysmabildung kommen. Die Frage ist, ob mit den
aktuellen Simulationsmethoden Hinweise darauf entdeckt werden kdnnen, wie der Einfluss eines Stents ist
und wie die Form des Stents Einfluss auf eine Blutstromung nimmt. Da die Variation von Stentgeometrien
untersucht werden, miissen ebenfalls beliebige Stentgeometrien erzeugt oder reverse-engineered werden
konnen, vergleiche Abbildung 2.2. Weiterhin kann der Masseaustausch zwischen Aneurysmalumen und
Arterie charakterisiert werden, um Hinweise auf eine entsprechende Blutstase zu erhalten. Die Frage ist,
ob eine Empfehlung gegeben werden kann, in welcher Situation ein bestimmter Stent einem anderen
vorgezogen werden sollte [CSMO02]. Als zusitzliche Schwierigkeit erfordert die hohe Maschendichte von
Flow-Diverter Stents dabei (lokal) eine hohe Auflsung des Rechengebiets.

9European Lung Foundation, project AirPROM: www.europeanlung.org/en/projects-and-research/projects/
airprom/home
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Dynamische Stromungen und Turbulenz

Aufgrund eines Stents wird wie beschrieben der Strom innerhalb der Arterie umgeleitet. Die Frage ist,
welche Effekte bei pulsierenden Strémungen an den Maschen von Stents auftreten. Kommt es dort zu Tur-
bulenzen oder ist die Stromungssituation dort aufgrund des Pulses sehr dynamisch. Diese grundlegende
Frage ist in der Literatur unbeantwortet. Allgemein gilt als anerkannt, dass in kleineren Arterien vornehm-
lich laminare Strémungen auftreten [CCPA08, Ber12] und lediglich in groReren Arterien und in der Aorta
Turbulenz auftritt, wobei diese durchaus reguliert werden kann (Windkesseleffekt, [Oer12, MTXS14]). Bei
pathologischen Veranderungen wie Stenosen kann Turbulenz ebenfalls auftreten [Ku97, Oer12]. Durch
turbulente Strémungen verringert sich allgemein der Durchfluss durch ein bestimmtes Gebiet [Sut15a].
Die Frage ist, welchen Einfluss dies beispielsweise auf Wandscherspannungen in diesem Gebiet hat. Eine
weitere Frage betrifft die zur Abbildung dieser Phanomene benétigte Auflésung des Rechengebiets.

Einfluss nicht-Newtonscher Fluidmodelle

In der Literatur wird das simulierte Fluid meist der Einfachheit halber als Newtonsch angenommen, das
heilt, Scherrate und Viskositat hiangen linear zusammen. Je nach untersuchtem Stromungsgebiet wird
behauptet, das beispielsweise die berechneten Stromungsmuster am Aortenbogen nicht verdndert wer-
den, wohl aber einen Einfluss auf abgeleitete GroBen haben [LY93]. Bei hohen Schergeschwindigkeiten
scheint dies auch nachvollziehbar zu sein, die Frage ist allerdings, wo eine entsprechende Grenze erreicht
ist. Dies muss genauer untersucht werden. Die Annahme einer Newtonschen Fliissigkeit kann in gewis-
sen Situationen bereits fiir Blutplasma (Blut ohne Zellen) ungerechtfertigt sein [BSD*13]. Die Frage
ist, warum es fiir Vollblut in entsprechenden Untersuchungen zumeist vernachlassigt wird [SMO05], wenn
von den bestimmten Geschwindigkeitsfeldern weitere mutmaRlich wichtige GréRen wie etwa die Wand-
scherspannungen abgeleitet werden. Wandscherspannungen werden Indikatorfunktionen fiir pathologische
Wandveridnderungen zugeschrieben [TD95, Ku97, FvdGRRO5]. Die Verwendung anderer Fliissigkeitsmo-
delle hat damit auf jeden Fall einen Einfluss auf die Wandscherspannungen [GJMS11]. Anhand realer
Geometrie in Simulation und Experiment muss herausgefunden werden, ob und welchen Einfluss das
verwendete Fluid beziehungsweise -modell auf die Ergebnisse der Messung und der Berechnungen hat.

Thrombosierung unter Einfluss einer Strémung

In der Literatur werden Thrombosierungsmodelle und Untersuchungen beziiglich der Aneurysmahamo-
dynamik und des Rupturverhaltens bisher nicht im Zusammenhang betrachtet. Wie ausgefiihrt schiitzt
ein wandanhaftender Thrombus aber méglicherweise die Wand vor Auswirkungen der Strémung. Die
Ablésung oder Beeinflussung eines solchen durch eine Anderung des Stromungsverhaltens etwa durch
Einbringung eines Stents muss daher ebenfalls untersucht werden. In [Edel5] konnten erste Messun-
gen an Schweineblut vorgenommen werden, um Erkenntnisse zur Thrombosierung allgemein und erste
Erkenntnisse zur Thrombosierung unter Stromungseinfluss zu gewinnen. In der Literatur wird bei ent-
sprechenden Thrombosierungsmodellen meist von der Stromung und stets von dem Puls abstrahiert. Die
Untersuchungsdomanen beschranken sich zumeist auf Stenosen. Aufgrund einer Vielzahl von Parametern
und beteiligten Stoffen ist ein Verstindnis der Vorgange sehr kompliziert. Mit Grafikkarten-basierten
Implementierungen kann eine interaktive Visualisierung der komplexen Vorgange relativ einfach realisiert
werden und ermdglichen so einen leichteren Zugang zu Ergebnissen.

Manche (Erb-)Krankheiten beeinflussen die Blutgerinnungsvorgénge. Dies kann potentiell in der Simulati-
on ebenfalls untersucht werden, wenn bestimmte Parameter gedndert werden, etwa eine Neubildungsrate
herabgesetzt wird. Gleiches gilt fiir die Blutgerinnung beeinflussende Medikamente. Kénnte eine Simula-
tion durch Variation geeigneter Parameter dies abbilden, wire viel Realismus gewonnen und es kdnnten
reale MessgréRen zur Parametrisierung verwendet werden. Eine Parametrisierung durch Messungen ist
im Falle vereinfachter Modelle zur Abbildung der Thrombosierung schwierig, da es keine direkte Entspre-
chung gibt. Eine Simulation eines Modells fiir die volle Gerinnungskaskade auf der anderen Seite ist sehr
rechenaufwandig.
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Definition von AnalysegréRen

Die Frage nach passenden AnalysegroBen ist in der Literatur ebenfalls nicht umfassend beantwortet.
Es werden eine Menge an unterschiedlichen morphologischen und hamodynamischen Parametern in der
Literatur definiert. Die Frage ist allerdings, welche Teilmenge davon sich fiir eine Bewertung eignet. Zu
diesem Zweck wurden bereits mehrere Untersuchungen durchgefiihrt. Xiang und Kollegen beispielsweise
versuchten mittels statistischer Auswertung geeignete AnalysegroRen zu identifizieren [XNT*+11]. Dem-
zufolge sind die einzig statistisch relevanten Variablen die GroRenverhiltnisse von Aneurysmen sowie
WSS und OSI. Basierend auf unter anderem dieser Erkenntnis wurde in der Aneurysm Challenge 2013
[JBST14] versucht, Rupturstellen vorherzusagen. Mit dem Ergebnis der bisher verdffentlichten Phase 1,
dass keine Vorhersage richtig gelegen hat. Es miissen also weitere Untersuchungen vorgenommen werden.

Erstellung von Blut- und Arterienphantomen

Um eine Validierung von Strémungssimulationen durchzufiihren, kdnnen Messergebnisse zum Vergleich
herangezogen werden, vergleiche Abbildung 2.1. Kontrollierte Bedingungen im Labor sind dabei wiin-
schenswert, erfordern aber einen groRen Aufwand bei der Umsetzung entsprechender Experimente. Eine
Schwierigkeit liegt dabei in der Konstruktion der physischen Modelle, die Zeit und Geld kostet. Ebenso
miissen Ersatzflissigkeiten gefunden werden [Edel5]. Der Einsatz von Praparaten und Blut fiir Messver-
suche ist dabei auch nicht ohne Risiken, aus ethischen Griinden wie auch durch Gesundheitsgefahren.
Auch lassen sich etwa komplexe Geometrien von pathologischen Arterien beispielsweise aus Glas oder
Silikon nur schwer herstellen. Die Einfiihrung kostengiinstiger 3D-Drucker konnte dies dndern und es ist
zu untersuchen, inwieweit sich auf diese Weise realistische Modelle von BlutgefaBen herstellen lassen.
Ebenfalls ist die Eignung fiir spezielle Messmethoden wie etwa der Magnetresonanztomographie zu un-
tersuchen. Durch den Einsatz von Phantomen wird ebenfalls eine Reproduzierbarkeit von Ergebnissen
garantiert.

Fluid-Struktur-Interaktion und Remodellierung

Die umfangreichen Themen Fluid-Struktur-Interaktion mit elastischen Aderwinden [TOK*07a, JLGT07]
und Wandremodellierung [SHZD*11] werden in der Literatur diskutiert. Die Anderung der GefaRdurch-
messer durch den Puls wird in der Literatur mit circa 5% angegeben [Oer12]. Im Zusammenhang mit
elastischen Winden und der Lattice-Boltzmann-Methode werden meist Automatenmodelle [LWHHO6],
die Immersed-Boundary-Methode (IBM) [Pes02, MI05, FM04, ZJP07, TLLL11, DGF14] oder alterna-
tiv mit LBM gekoppelte FE-Simulationen eingesetzt [GTK™06a]. Fiir die Finite-Elemente-Methode ist
die Erzeugung eines Netzes mit besonderen Eigenschaften zwingend. Da die Netzgenerierung gerade fiir
komplexe Fluid-Struktur-Interaktions (FSI)-Systeme Gegenstand aktueller Forschung ist [ZWL109], wird
eine FE-Simulation zusdtzlich um die Bereitstellung akkurater und algorithmisch effizienter Verfahren
zur dreidimensionalen Vernetzung von BlutgefaBen erschwert. Jeder weitere Aspekt, wie die Lagenstruk-
tur der Arterienwand, Anisotropien oder die Simulation eines Stents im Stromungsgebiet erhohen die
Anforderungen an eine Netzgenerierung erheblich. Zusitzlich zur Vernetzung und zur Strémungssimula-
tion miissen fiir eine FE-basierte Weichgewebesimulation realistische Materialgesetze unter Beachtung
von Lagen und Anisotropien fiir FSI zur Verfiigung stehen, die an eine Fliissigkeitssimulation gekop-
pelt werden kann. Die Strukturen der Wand einer Arterie sind dabei sehr diinn im Vergleich zu ihrem
Durchmesser. Das Vorhandensein von Faserrichtungen und damit Anisotropien oder verschiedenen Ar-
terienschichten bleibt gem3R Literaturrecherche im allgemeinen unberiicksichtigt. Neben dem Aufbau
der Arterien miissen aber auch pathologische Vorginge in der Wand wie etwa Einlagerungen beachtet
werden, die die Struktur der Wand verandern. Fiir die Modellierung der Wéande werden momentan ledig-
lich linear elastische Materialmodelle verwendet. Zudem wird keine Deformation der Arterienwédnde bei
Stentplatzierung vorgenommen. Neben einer nicht zu vernachladssigen Materialmodellierung fiir die Arte-
rie muss die Weichgewebesimulation ebenso wie die Stromungssimulation validiert werden. Hier ist nicht
klar, wie sich dies bewerkstelligen l3sst, denn beispielsweise lassen sich in einem Tomographen lediglich
Verformungen unter Einfluss eines Fluids darstellen. Auf dieser Basis miisste eine Parameterschiatzung



42 Kapitel 2. Patientenindividuelle Blutflusssimulation

stattfinden um die Materialgesetze parametrisieren zu kénnen. Die Stromung selbst |asst sich beispiels-
weise mit der etablierten Phasenkontrast-MRI validieren. Zu der Simulation einer entsprechenden Wand
gehort aber auch die messtechnische Abbildung der entsprechenden Geometrie der drei Schichten. Die
Darstellung der Arterienwand und der drei Arterienschichten beispielsweise mittels Tomographie ist fiir
sich genommen bereits eine Herausforderung [Ede, Nel].

Weiter stellt sich die bisher in der Literatur unbeantwortete Frage, ob durch die Verwendung von Fluid-
Struktur-Interaktion mit elastischen Aderwanden beispielsweise realistischere Wandschubspannungen be-
rechnet werden, die zu genaueren Vorhersagen fiihren kdnnten. [ZWL109] greift etwa die Behauptung
von Torii und Kollegen in [TOKT04, TOK*06, TOK'07a] wieder auf, dass starre Wande zu zu hohen
Wandschubspannungen fiihren und motiviert daher die Verwendung von FSI. Allerdings wird in der Litera-
tur ebenfalls diskutiert, ob elastische Aderwinde bei der Simulation liberhaupt beachtet werden miissen
[YKMCT'04]. Aufgrund der obigen Ausfiihrungen wird daher auf eine Abbildung von Fluid-Struktur-
Interaktion in dieser Arbeit verzichtet. Die verwendeten Methoden erlauben aber eine spatere Integration
in die erstellte Simulation.

Statistische Relevanz

Fiir die Umsetzung von groBeren Studien existieren noch weitere Voraussetzungen. Eine patientenspezifi-
sche Risikoanalyse bei Gefdlerkrankungen wie cerebralen Aneurysmen beinhaltet neben der Erforschung
von biologischen Ursachen der Aneurysmenbildung, der Ermittlung eines patientenspezifischen Rupturrisi-
kos mittels numerischer (Blutfluss-)Simulationen und der Bewertung von am Markt befindlichen Stentde-
signs zum Beispiel auch Komponenten zum Aufbau einer IT-Infrastruktur zum Zwecke der Datensamm-
lung, -verwaltung und -aufbereitung sowie einer Computer Aided Diagnosis. Die Akquise der fiir eine
Computerrekonstruktion der Geometrie notwendigen Bilddaten gestaltet sich vergleichsweise problemlos.
Die Daten kdnnen entweder aus zur Verfligung gestellter medizinischer Bildgebung, die im Rahmen von
Patientenbesuchen aufgenommen wurden, oder aus Messergebnissen aus experimentellen hochauflésen-
den MRI-Systemen auf Basis von Praparaten stammen. Problematisch ist, dass Geometriedaten nur fiir
einzelne Zeitpunkte zur Verfiigung stehen. Weiterhin miissen Rupturinformationen vorliegen, um eine
entsprechende Vorhersage verifizieren zu konnen. Das Vorliegen einer solchen Information ist aber nur
selten der Fall. Trotzdem muss es das Ziel sein, groBere Fallzahlen untersuchen zu kdnnen, um entspre-
chende statistisch untermauerte Aussagen fiir eine Behandlungsempfehlung treffen zu kénnen. Dies kann
allerdings im Rahmen einer solchen Arbeit nicht geleistet werden und ist daher zukiinftigen Arbeiten
vorbehalten. Das Erstellen eines effizienten Simulationsablaufs ist allerdings Thema dieser Arbeit.

2.4 Losungsansatze fiir eine patientenindividuelle Blutflusssimulati-
on

Aufgrund dieser Ausfiihrungen wird im Folgenden ein Vorschlag gemacht, mit welchen Methoden obige
Fragestellungen geldst werden konnen. Dabei bleiben aus den genannten Griinden die Themenaspekte
Fluid-Struktur-Interaktion und Remodellierung zunachst unberiicksichtigt. Die Darstellungen beginnen
mit Methoden zur Abbildung der Geometrie in Kapitel 3. Die eingesetzten Level-Set- und Fast-Marching-
Methoden erlauben vielfaltige Aufgaben im Umfeld der Untersuchung der Hamodynamik zu erledigen.
Durch die implizite Abbildung der Geometrie in Form eines Level-Sets kdnnen in Kombination mit der
Lattice-Boltzmann-Methode in Kapitel 4 weitere Vorteile gegeniiber dem Stand der Technik erreicht
werden, etwa bei der Bestimmung der Wandscherspannungen oder des Domanenrandes. Die Lattice-
Boltzmann-Methode l&sst sich {iberdies nicht nur zur Lésung von dynamischen Strémungssimulationen
mit nicht-Newtonschen Fluidmodellen verwenden, sondern stellt ein Framework zur Lésung von partiellen
Differentialgleichungen bereit, welches sich ebenfalls an neue Fragestellungen anpassen ldsst. Dies um-
fasst in dieser Arbeit die Lésung von Transportgleichungen oder, wie hier demonstriert, die Lésung von
Reaktions-Advektions-Diffusionsgleichungen zur Abbildung von Thrombosierungsverhalten (Kapitel 5)
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und zur Abbildung des Magnetisierungstransports und weiteren, durch eine MRI-Flussbildgebung vorge-
gebenen Randbedingungen (Kapitel 6). Fiir eine Validierung der LBM-Stromungs- und Transportsimula-
tionen in komplexen realdatenbasierten Geometrien werden MRI-Vergleichsmessungen eingesetzt. Hierzu
sind geeignete Modelle fiir die Messexperimente zu erstellen, dies ist Gegenstand von Kapitel 7. Die Giite
der erzeugten Modelle wird ebenfalls untersucht. Die Validierung anhand von Vergleichsmessungen unter
Beriicksichtigung von Einstrémprofilen und anhand von Vergleichen mit Finite-Elemente-basierten Stro-
mungssimulationen findet sich in Kapitel 8. Der Massenaustausch zwischen Arterie und Aneurysma wird
ebenfalls untersucht. Weitere realdatenbasierte Modelle werden in Kapitel 9 ausgewertet, dies umfasst
eine Darstellung von Wandscherspannungen und die Beriicksichtigung von Einbauten wie Stents. Zudem
werden die Thrombosierungsmodelle im Zusammenhang mit dynamischen Strémungen und Aneurys-
men untersucht. Insgesamt werden so die Grundlagen der Themenbereiche geometrische und funktionelle
Approximation fiir die Untersuchung der Himodynamik umfassend bearbeitet. Die hier prasentierten Me-
thoden und das Zusammenspiel der Methoden ldsst damit zukiinftig umfangreiche Untersuchungen fiir
eine patientenindividuelle Blutflusssimulation zu. Zudem konnen auf dieser Grundlage zukiinftig die um-
fangreichen Themenaspekte Fluid-Struktur-Interaktion und Remodellierung integriert und beriicksichtigt
werden.

Das Ziel im Bereich patientenindividueller Blutflusssimulation und letztendlich der Ankniipfungspunkt
an die Ergebnisse dieser Arbeit in den Themenbereichen geometrische und funktionelle Approximation
ist langfristig die Entwicklung computergestiitzter Simulationstechniken zur individuellen Pradiktion des
Blutstrémungsverhaltens bei einem Menschen. In einer berechneten Ldsung interagiert die Blutstrémung
dabei mit der Arterienwandstruktur, etwa durch den Puls oder Koagulationsprozesse. In verschiedenen
Wachstumsphasen einer pathologischen Struktur (wie eines Aneurysmas oder einer Stenose) kann dann
der Einfluss von Stentgeometrien auf den Therapieerfolg, beispielsweise bei Hirnarterienaneurysmen, fest-
gestellt werden. Die Stentgeometrien sind dabei frei parametrisierbar, um fiir verschiedene EinstellgroRen
wie Weite, Dicke und Orientierung der Maschen sowohl detaillierte Simulationsrechnungen wie auch
nachfolgende Analyse- und Optimierungsmethoden verwenden zu kdnnen. Der Stent kann zusatzlich fle-
xibel beziiglich Platzierung und Orientierung der Stentgeometrien in der Arterie vor dem Aneurysma
platziert werden. Dabei kann auch die durch die Einbringung des Stents entstehende Arterienverformung
mitberiicksichtigt werden. Die Wanddeformation hat ihrerseits ebenfalls wieder einen Einfluss auf die
Stromung. Koagulations- und weitere Prozesse verdndern letztendlich die Struktur der Wand. Weiterhin
laufen die Prozesse auf verschiedenen Zeitskalen ab. Durch die Einbringung eines Stents kommt es zu einer
Anderung des Thrombosierungsverhaltens beispielsweise in einem Aneurysma. Da dieses Verhalten den
Therapieerfolg maRgeblich beeinflusst, muss auch dieses in einer computergestiitzten Simulation vorher-
gesagt werden kdnnen. Medikamenteneinnahme oder Erbkrankheiten, die die Thrombosierung verandern,
miissen ebenfalls mitberiicksichtigt werden.

Zukiinftig sollen insgesamt Erkenntnisse zu biomedizinisch relevanten Ablaufen im Kontext von Stenting
von intrakraniellen arteriellen GefdBaneurysmen gewonnen werden, die moglicherweise Einfluss auf Be-
handlungsmodalitdten haben. Dieses langfristige Ziel kann nur durch eine interdisziplindre Zusammenar-
beit erreicht werden. Der im Weiteren vorgestellte Ablauf stellt entsprechende Grundlagen zur Verfiigung,
um einer individualisierten Therapie bislang noch nicht erhiltliche Daten zu liefern, die neue Erkenntnis-
se zu biomedizinisch relevanten Abldufen ermdglichen. Ziel ist, damit mdglicherweise Riickschliisse auf
verschiedene Behandlungsmodalititen zu ziehen. Die methodischen Herausforderungen machen dies zu
einer idealen Spielwiese, gleichzeitig besteht die Hoffnung fiir eine gesellschaftlich relevante Fragestellung
neue Erkenntnisse zu gewinnen — eine perfekte Kombination.
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Kapitel 3

Geometrieverarbeitung mit Level-Set-
und Fast-Marching-Methoden

In dieser Arbeit werden Level-Set-Darstellungen als ein zentraler Bestandteil zur Abbildung der Geometrie
von Arterien mit Aneurysmen in den nachfolgenden Simulationen verwendet. Es werden verschiedene
Methoden zur Berechnung und Verdnderung dieser Darstellungen aus der Literatur gegeniibergestellt und
verglichen. Im Anschluss daran wird dargestellt, warum sich die Benutzung von Level-Set-Darstellungen
in dieser Arbeit als niitzlich herausgestellt hat, und es wird beschrieben, wie die in Kapitel 1.2 und
2.3 genannten Anforderungen im Bereich der Geometrieverarbeitung mit Level-Sets umgesetzt werden
konnen. Die im Rahmen dieser Arbeit zur Lésung der Problemstellung erstellten Erweiterungen von
bestehenden Methoden sind an den entsprechenden Stellen gekennzeichnet.

3.1 Einleitung

Gegenstand dieses Kapitels ist die Geometriedatenverarbeitung und -aufbereitung fiir die Erstellung
von Simulationsdomanen. Simulationsdomanen basieren in dieser Arbeit auf einer impliziten Level-Set-
Reprasentation der Arterien- und Aneurysmaoberflichen. Diese Darstellung wird in dieser Arbeit aus
verschiedenen Ausgangsdaten gewonnen. In diesem Kapitel wird zunichst die zugehdrige Problemstel-
lung zusammengefasst und angegeben, wie Level-Sets bei der Problemlosung eingesetzt werden kdnnen.
Insgesamt gibt es dabei hauptsichlich zwei Methodenklassen, die im Zusammenhang mit Level-Set-
Darstellungen verwendet werden. Dabei handelt es sich um Level-Set- und Fast-Marching-Methoden.
Level-Set- und Fast-Marching-Methoden wurden von Sethian und Osher vor circa 20 Jahren erfunden
[Set99, OF02] und wurden seitdem auf vielféltige Problemstellungen angewandt [OP03]. Die eben zi-
tierten Texte decken dabei ein sehr groes Themenspektrum zwischen der Theorie partieller Differenti-
algleichungen und praktischen Anwendungen ab und kdnnen zu Beginn in ihren Grundideen und in der
verwendeten Notation recht uneingdngig sein. In Kapitel 3.2 wird daher eine kurze und verstindliche
Einfiihrung in die Grundlagen der hier verwendeten Methoden gegeben. Darin werden die Funktionsweise
von und die Unterschiede zwischen Level-Set- und Fast-Marching-Methoden kurz beschrieben. Dies ist
wichtig im Hinblick auf die Untersuchung der Eignung fiir die Nutzung auf Grafikprozessoren (vergleiche
Kapitel 3.9), die in dieser Arbeit fiir die Umsetzung der Simulationen verwendet werden.

Die Abbildung 3.1 gibt eine Ubersicht iiber die Bestandteile einer Geometrieverarbeitung und -
aufbereitung fiir Simulationen. Sie verdeutlicht auch die in dieser Arbeit im Vorfeld zu bearbeitenden
Anforderungen im Bereich der geometrischen Approximation zur Lésung der eigentlichen Problemstellung
im Bereich der Simulationen. Dazu gehort an erster Stelle die Abbildung der Geometrie von Simulations-
domanen. Diese kdnnen zunichst einmal auf allgemeiner Geometrie wie etwa modellierten Arteriengeo-
metrien in Form von Dreiecksnetzen [AM91] beruhen, welche entsprechend in eine implizite Darstellung
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Abbildung 3.1: Ubersicht iiber die Problemstellungen. Aus verschiedenartigen Darstellungen von Geo-
metrie (linke Spalte) werden Level-Set-Darstellungen gewonnen werden (Mitte). Diese
Level-Set-Darstellungen kénnen mit virtuellen Einbauten kombiniert, in ihrer Form va-
riiert und zur Reduktion von Artefakten aufbereitet werden.

umgewandelt werden muss. Die Erstellung von Level-Set-Darstellungen aus solchen expliziten Darstel-
lungen ist Thema des Kapitels 3.3.

Darauf aufbauend lassen sich die in Kapitel 1.2 und 2.3 genannten Anforderungen im Umfeld der durchzu-
fiihrenden Simulationen umsetzen. Diese besteht darin, in eine erzeugte Level-Set-Darstellung Einbauten
wie Stents virtuell einzubringen. Dazu ist ein Modell des Einbaus zu erzeugen (vergleiche Abbildung 2.2),
in eine implizite Darstellung umzuwandeln und mit der impliziten Darstellung der Arteriengeometrie zu
verkniipfen. Diese beiden Darstellungen kdnnen dann mit den Methoden in Kapitel 3.4 zu einer Darstel-
lung zusammengefasst werden. Liegt eine solche Darstellung vor, kénnen, ohne die Darstellungsform zu
verandern, Variationen der Ursprungsgeometrien vorgenommen werden. Ziel ist, aus einer Ursprungsgeo-
metrie Varianten fiir weitere Simulationen zu erzeugen und auf diese Weise gegebenenfalls Unterschiede in
den Simulationsergebnissen der Varianten zu entdecken. Die dazu bendtigten Methoden sind Gegenstand
von Kapitel 3.5.

Simulationen sollen in dieser Arbeit aber nicht nur auf modellierten Arteriengeometrien durchgefiihrt
werden, sondern auch auf Grundlage realer Daten. Diese Daten kdnnen beispielsweise durch medizinische
Bildgebung im Rahmen von Patientenbesuchen gewonnen werden. Hierzu stehen fiir diese Arbeit aus
Kooperationen mehrere 3D-Volumenaufnahmen zur Verfiigung (vergleiche Kapitel 7 sowie Anhang B).
Aber auch Daten aus Tierexperimenten stehen zur Verfiigung (vergleiche ebenfalls Kapitel 7, Kapitel 9
sowie Anhang B). Hierzu existieren einerseits mit klinischen Scannern aufgenommene Volumendaten und
andererseits auch Aufnahmen von histologischen Schnittpraparaten zur Verfiigung. Wie aus Aufnahmen
von klinischen Scannern entsprechende Geometrie extrahiert werden kann, ist Gegenstand des Kapitels
3.6. Die Ausgabe des dort beschriebenen Verfahrens ist direkt eine Level-Set-Darstellung.

Aufnahmen von histologischen Schnittpraparaten oder generell als Stapel von 2D-Aufnahmen interpretier-
ten Daten, zu denen auch die in dieser Arbeit verwendeten Aufnahmen eines experimentellen Magnetreso-
nanztomographen zihlen (vergleiche Kapitel 7 und Kapitel 8), erfordern eine andere Vorgehensweise. Hier
missen die einzelnen, in 2D-Schichten vorliegenden Beschreibungen der Geometrie zu einem 3D-Modell
verbunden werden. Die Rekonstruktion solcher Daten ist Inhalt von Kapitel 3.7.
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Rekonstruktionen von Arteriengeometrie auf Basis von Realdaten kdnnen zudem Rauschen oder andere
Bildgebungsartefakte enthalten. Vor Verwendung der Daten miissen diese entsprechend beseitigt wer-
den. Eine entsprechende Aufbereitung von Geometrie zur Reduktion von Rauschen oder der Beseitigung
von Artefakten ist Gegenstand von Kapitel 3.8. Die bereits beschrieben Methoden zum Einbringen von
Einbauten und zur Variation von Geometrie lassen sich natiirlich ebenfalls auch auf die aus Realdaten
rekonstruierten Level-Set-Darstellungen von Arterien anwenden.

Die hier verwendeten Methoden eignen sich, wie in Kapitel 3.9 beschrieben, teilweise ebenfalls fiir eine
Umsetzung auf Grafikprozessoren. Im Bereich der Simulation kdnnen neben der Grundform des Stro-
mungsgebiets auch die Form der Ein- und Ausldsse mit impliziten Darstellungen beschreiben werden
(vergleiche Kapitel 4.4). Eine Level-Set-Darstellung ist ebenfalls niitzlich zur Bestimmung von aus der
Geometrie abgeleiteten GroBen innerhalb der Simulation (vergleiche Kapitel 4.7). Weiterhin kénnen Kon-
turen innerhalb der Simulation getrackt werden (vergleiche Kapitel 5). Daher ist es sehr niitzlich, ein
komplettes Level-Set-Framework bei der Bearbeitung biomedizinischer Fragestellungen und in einer Si-
mulationsumgebung zur Verfligung zu haben. Diese Meinung wird bezogen auf die Geometrieextraktion
in Volumendaten beispielsweise in [WBMS01] geteilt.

3.2 Implizite Darstellung und Berechnungsverfahren

Implizite (Raum-)Kurven oder (geschlossene Ober-)Flachen kénnen durch implizite Funktionen G(x) = 0
mit £ € R™ anhand ihrer Nullstellenmenge beschrieben werden. Diese Art der Beschreibung bietet
Vorteile gegeniiber anderen Reprasentationsformen. So erlaubt das Auswerten einer impliziten Funktion
einer Flache durch das Vorzeichen des Funktionswertes eine Zuordnung zwischen innen (G(z) < 0) und
auBen (G(x) > 0) sowie durch den Betrag die Angabe des Abstands d = |G(x)| zur Nullmenge der
Funktion. Allerdings lassen sich implizite Funktionen nicht direkt visualisieren, sodass sie zur Darstellung
auf dem Bildschirm in eine andere Darstellung iiberfiihrt werden miissen. Hierzu muss die Nullmenge
G(z) = 0 identifiziert werden. Durch das bekannte Marching-Cubes Verfahren [LC87] etwa konnen
so implizite Funktionen in eine explizite Netzreprasentation umgewandelt werden. Die Nullmenge einer
impliziten Funktion wird auch als Nullniveaumenge bezeichnet. Ebenso wie diese Nullmengen gibt es auch
Mengen anderen Abstands, dies fiihrt auf allgemeine Niveaumengen oder engl. level sets. Die Bezeichnung
Level-Set wird im Folgenden verwendet.

Fiir allgemeine Oberflachen kdnnen meist keine geschlossenen impliziten Funktionen G(x) = 0 angegeben
werden, trotzdem sind die oben angegebenen und weitere Eigenschaften interessant fiir die Geometrie-
verarbeitung. Eine Level-Set-Darstellung beispielsweise fiir die Oberflache einer Arteriengeometrie oder
die Oberflache eines Stenteinbaus muss also zunachst konstruiert werden. Die Basisgleichung fiir die
Definition von Level-Sets und deren Eigenschaften ist die Eikonalgleichung

V()| = f(x). (3.1)

Die Losung der Eikonalgleichung ist ein vorzeichenbehaftetes Distanzfeld ¢ : R™ — R. Das Feld ¢(x)
mit & € R"™ entspricht dabei der gesuchten impliziten Darstellung fiir das iiber die rechte Seite definierte
AbstandsmaR. Im Falle einer Geometriebeschreibung ist die rechte Seite f(x) = 1 und das Abstandsmal}
entspricht dem Euklidischen Abstand. Bei anderen Problemstellungen sind aber auch andere rechte Seiten
moglich.

Anschaulich lassen sich die Lésungen von Eikonalgleichungen wie folgt vorstellen: Von einem vorgegebe-
nen Rand, im obigen Fall beispielsweise einer Nullisokontur fiir die Geometriebeschreibung eines Objekts,
breitet sich Information, in diesem Fall beispielsweise der Abstand von der Kontur, wellenférmig entlang
von Charakteristiken aus. Unterschiedliche Wellenfronten erreichen dabei Punkte im Raum zu unterschied-
lichen Zeitpunkten. Die schnellste Ankunftszeit kann beispielsweise als die gesuchte Abstandsinformation
zur Nullisokontur interpretiert werden. Dabei kann es passieren, dass Charakteristiken in einem Punkt
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aufeinandertreffen. Es entstehen StoRstellen (engl. shock). Der umgekehrte Fall, wo Information von ei-
nem Punkt aus weiterverbreitet wird, wird als Facherstelle (engl. fan) bezeichnet. Fiir diese Anschauung
werden nachfolgend unterschiedliche Algorithmen beschrieben, wobei die beiden genannten Situationen
bei der Lésung mit passenden numerischen Verfahren behandelt werden miissen.

Die oben beschriebene Anschauung wird in der Literatur auch als Randwertproblem (engl. boundary
value problem [Set99]) zur Eikonalgleichung bezeichnet. Zur Lésung der Eikonalgleichung 3.1 ist ne-
ben der Angabe einer problemspezifischen Gleichung mit konkreter rechter Seite f(x) eine Menge von
Randbedingungen/-werten ¢(x) = d(x) fir z € 02 notwendig. 0} bezeichnet dabei iiblicherweise den
Rand des betrachteten Gebiets {2 C R"™. Die Randbedingungen ergeben sich aus der Problemstellung,
etwa aus der Geometriebeschreibung eines Objekts, welches in eine Level-Set-Darstellung umgewandelt
werden soll.

Das aus der Losung der Eikonalgleichung resultierende Skalarfeld ¢(x) kann anhand von weiteren parti-
ellen Differentialgleichungen anderer Bauart, die in der Literatur Level-Set-Gleichungen genannt werden,
manipuliert werden. Dies fiihrt zu einem zugehérigen Anfangswertproblem (engl. initial value problem
[Set99]). Bei einem Anfangswertproblem werden aus einem Level-Set ¢(x,0) = ¢(x) durch das nu-
merische Ldsen einer zeit- und problemabhingigen Level-Set-Gleichung Level-Sets ¢(x,t) mit ¢ > 0
bestimmt. Dies wird Level-Set-Methode, -Verfahren oder auch -Evolution genannt.

Die zur Berechnung notwendigen Verfahren fiir beide Problemstellungen unterscheiden sich und werden
im Nachfolgenden kurz erldutert. Zundchst wird allerdings auf die in beiden Fallen zur Berechnung
notwendige Diskretisierung des Rechengebiets eingegangen.

3.2.1 Raumliche Datenstrukturen

Da keine allgemeinen geschlossenen Losungen fiir Eikonal- oder Level-Set-Gleichungen bekannt sind, wird
das Rechengebiet in beiden Fillen (Anfangs- und Randwertproblem) iiblicherweise diskretisiert, um mit
geeigneten numerischen Verfahren eine Losung zu bestimmen. Hierzu gibt es unterschiedliche Maglich-
keiten. Die einfachste Variante ist die Verwendung von Rechengittern zur Abbildung der Funktion ¢(x, t)
auf dem Gebiet Q. Die Rechengitter kénnen uniform in alle Richtungen sein oder aber nicht-uniform wie
in der Diplomarbeit des Autors [Wal08] ausgefiihrt. Zusatzlich hat es sich in [Wal08] und in dieser Arbeit
als sinnvoll herausgestellt, die Gitter nicht nur iiber ihren Index sondern auch iiber ihre Raumkoordinate
ansprechen zu kénnen. Hierzu werden entsprechende Interpolationsverfahren eingesetzt [AM91, HL92].
Da voll gespeicherte Gitter zwar einfach zu implementieren sind, aber viel Speicherplatz belegen, wurden
in der Literatur mehrere Verfahren zur Kompaktierung der Darstellung bei Level-Set-Verfahren vorge-
schlagen. Diese Verfahren beinhalten alle einen Mechanismus zum Tracken der (Null-)Kontur, das heift,
wenn die Kontur wihrend einer Level-Set-Evolution aus dem Datenstruktur herauswandert, muss die Da-
tenstruktur entsprechend verandert werden, um dies zu verhindern. Die erste derartige Methode war die
Narrow-Band-Datenstruktur [Set99], gefolgt von weiteren Datenstrukturen [NM05, HNB*06, NNSMO07].
Alle Verfahren haben den Nachteil, dass sie schwierig zu implementieren sind. Gleichzeitig wurden sie noch
nicht fiir eine Verwendung auf GPUs angepasst, daher werden sie hier nicht weiter betrachtet. Neben
diesen speziell an eine Level-Set-Evolution angepassten Darstellungen existiert die Moglichkeit, Level-
Sets auf Dreiecksnetzen abzubilden [Set99]. Triangulierte Darstellungen auf Oberflichen lassen weitere
Anwendungen zu, beispielsweise konnen so auf der geschlossenen Oberfliche von rekonstruierten pa-
thologischen Arterien BemaRungen vorgenommen werden. Ebenfalls lassen sich kiirzeste Wege zwischen
zwei Positionen auf der Oberfliche bestimmen und erméglichen so Analysen von OberflachengroBen wie
Wandschubspannungen. Weiterhin eignen sich die in der Computergrafik bekannten Quad- beziehungs-
weise Octrees zur Abbildung von Level-Sets. Diese kdnnen auch, wenn Level-Sets zum Tracking eingesetzt
werden, dynamisch Blatter erzeugen und entfernen etwa um feine Details besser aufzuldsen.
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3.2.2 Differenzenverfahren zum Ldsen des Anfangswertproblems

Bei einem Anfangswertproblem [Set99] wird, wie oben angedeutet, ein vorzeichenbehaftetes Distanzfeld
¢(x,0) = ¢(x) manipuliert. Die Berechnungsvorschrift ist dabei in Form einer problemspezifischen Level-
Set-Gleichung gegeben. Eine Level-Set-Gleichung ist eine partielle Differentialgleichung, welche neben
der zeitlichen Ableitung von ¢(x,t) beispielsweise raumliche Ableitungen zur Abbildung von Transport-
oder Kriimmungstermen beinhaltet. Durch das Ldsen der Gleichung entsteht aus den Anfangswerten ein
verandertes vorzeichenbehaftetes Distanzfeld ¢(x,¢) mit ¢ > 0. Um die Level-Set-Gleichungen zu l6sen
sind Anfangsbedingungen in Form eines Distanzfeldes ¢(x,0) und Randbedingungen an den Grenzen des
Rechengebiets Q nétig. Zum Ldsen des Anfangswertproblems werden (iblicherweise Finite-Differenzen-
Verfahren auf den bereits angesprochenen Rechengittern eingesetzt [Set99]. In dieser Arbeit wird ebenso
vorgegangen. Die beschriebene Vorgehensweise wird allgemein als Level-Set-Methode, -Verfahren oder
-Evolution bezeichnet. Als Beispiele seien die Evolution anhand eines Vektor- oder Skalarfeldes genannt,
die in Kapitel 3.5 thematisiert werden.

Zum Ldsen des Anfangswertproblems wird numerische Integration verwendet und die Terme der Level-
Set-Gleichungen werden dabei einzeln diskretisiert. Hierzu stehen fiir die zeitlichen und raumlichen Ab-
leitungen eine Reihe von unterschiedlichen Verfahren zur Verfiigung [Set99, OF02]. Bei der raumlichen
Integration werden neben den iiblichen Finite-Differenzen-Schemata 1. oder 2. Ordnung, wie etwa den
Vorwarts- und Riickwérts- beziehungsweise dem zentralen Differenzenquotienten, sogenannte Upwind-
Differenzenquotienten fiir die Diskretisierung von Transporttermen eingesetzt. Upwind-Differenzen be-
riicksichtigen die Richtung des Informationsflusses und werden deshalb zur Diskretisierung der Transport-
terme bendtigt. Zentrale Differenzen verursachen ansonsten Oszillationen, vergleiche dazu auch die Abbil-
dungen 3.2(a) und 3.2(c). Wie aus der Numerik bekannt, weisen Verfahren zweiter Ordnung mit zentralem
Differenzenquotienten auRerdem einen zusatzlichen Dispersionsanteil (dritte Ableitung) auf, der neben der
Oszillation fiir eine zusatzliche Phasenverschiebung sorgt (vergleiche Analysen in [HV03, Bri08]). Auch
Upwind-Verfahren sind nicht frei von numerischen Fehlern. Um zusatzliche Fehler hoherer Ordnung zu
minimieren, wurden verschiedene Upwind-Verfahren konstruiert, insgesamt existieren Schemata 1., 2., 3.
und 5. Ordnung [Set99]. Eine Analyse des Upwind-Verfahrens erster Ordnung offenbart einen zusatzlichen
Diffusionsanteil (zweite Ableitung, ,,numerische Diffusion™). Somit wird bei der Wahl dieses Verfahrens fiir
den Transportterm der Level-Set-Gleichung zusatzlich die Funktion geglattet [HV03]. Verfahren hoherer
Ordnung wie etwa das Hamilton-Jacobi-Essentially-Non-Oscillatory (HJ ENO)-Verfahren 3. Ordnung be-
ziehungsweise das Weighted-Essentially-Non-Oscillatory (HJ WENO)-Verfahren 5. Ordnung versuchen,
entsprechende Storterme zu eliminieren [Set99]. Die Wahl des Ortsdiskretisierungsschemas ist also ent-
scheidend fiir die Qualitat der Losung. Werden Upwind-Verfahren zur Diskretisierung der Transportterme
eingesetzt, entstehen keine Oszillationen, vergleiche dazu auch die Abbildungen 3.2(b) und 3.2(d). Kriim-
mungsterme kdnnen mit zentralen Differenzenquotienten approximiert werden. Die eben beschriebenen
Schemata werden in dieser Arbeit verwendet.

Eine Alternative zu Upwind-Verfahren sind semi-Lagrangesche Techniken [Bri08], also ein halber Parti-
kelansatz. Anschaulich lasst sich dies wie folgt vorstellen: Es wird betrachtet, von wo die Informationen
der betrachtete Gitterzelle hergekommen sind. Dazu wird der Weg quasi riickwiarts integriert, indem das
Vorzeichen eines Konvektions-/Advektionsvektors beziehungsweise einer Transportgeschwindigkeit um-
gekehrt und ein Euler- oder Runge-Kutta-Schritt riickwarts durchgefiihrt wird. Landet das Partikel dabei
an einer Gitterzelle, so ist der dort gespeicherte Wert zu iibernehmen. Landet es ,zwischen” Gitterzel-
len, so kann mittels Interpolation ein neuer Wert bestimmen werden. Problematisch wird dies, wenn im
Riickwartsschritt der Rand des Gebiets € erreicht wird. Hier ist nicht klar, welcher Wert in das Re-
chengebiet transportiert werden soll und es ist eine geeignete Annahme zu treffen. Dies ist im Falle von
Level-Set-Verfahren schwieriger als bei allgemeinen Transportproblemen wie sie etwa im Zusammenhang
mit dem Blutfluss auftauchen. Dort wiirde am Einlassrand einfach die entsprechende Randbedingung
ibernommen werden — wenn die Randbedingung am Rand gilt, gilt sie auch vor dem Rand. An einem
Kollisionsrand wird das ,virtuelle” Teilchen wieder in die Doméane reflektiert und dort der zu transpor-
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Abbildung 3.2: Beispiele fiir eine Oberflichenevolution von Kugeln beziehungsweise Kreisen. (a,b) Zwei
implizit beschriebene Kugeln werden vergroBert und stoBen zusammen. (a) Oberflache-
nevolution mittels Zentralen Differenzenquotienten. An den StoBstellen, an denen die
Fronten aufeinandertreffen, entstehen unabhangig von der Gitterauflésung immer Oszil-
lationen. (b) Oberflichenevolution mittels Upwind Differenzenquotienten. Wo die Fron-
ten aufeinandertreffen entstehen keine Oszillationen. (c,d) Level-Set-Evolution zweier
Kreise in Normalenrichtung. Jede Kontur stellt dabei das Ergebnis eines Zeitschritts
dar, insgesamt sind sechs Zeitschritte dargestellt, wobei die beiden inneren Kreise die
Ausgangssituation darstellen. (c) Oszillationen bei Verwendung eines zentralen Diffe-
renzenquotienten. (d) Upwind-Differenzen-Verfahren ohne Oszillationen.

tierende Wert abgelesen. Zur Vereinfachung werden daher hiufig periodische Randbedingungen fiir die
duBere Begrenzung des Rechengebiets bei Level-Sets verwendet [Set99]. Periodische Randbedingungen
werden auch in dieser Arbeit verwendet. Eine weitere Behandlung des Themas , Transport” findet sich
auch im Zusammenhang mit Reaktions-Advektions-Diffusions-Gleichungen, vergleiche Kapitel 5, oder bei
den erweiterten Bloch-Gleichungen, vergleiche Kapitel 6. Fiir die Diskretisierung der dortigen Gleichungen
mit Finite-Differenzen-Verfahren gelten die gleichen Aussagen wie fiir Level-Set-Gleichungen.

Fiir die zeitliche Integration existieren ebenfalls mehrere Verfahren wie etwa das Euler- oder die Time-
Variation-Diminishing (TVD) Runge-Kutta-Verfahren [Set99, OF02]. Diese werden ebenfalls in dieser
Arbeit verwendet. Da es sich bei den hier aufgefiihrten Differenzenverfahren um explizite Schemata
handelt, ist bei der numerischen Integration die Courant-Friedrichs-Lewy (CFL)-Stabilitdtsbedingung zu
beachten.

3.2.3 Die Eikonalgleichung und das Randwertproblem

Zum Lésen des Randwertproblems [Set99] zur Eikonalgleichung 3.1 werden h3ufig Fast-Marching oder
dhnliche Methoden eingesetzt. Dabei wird zu einem initial bestimmten Rand ¢(x) = d(z) fiir z € 02
eine vorzeichenbehaftete Distanzfunktion ¢(x) konstruiert, welche gewisse Eigenschaften, die iiber das
Aussehen der rechten Seite f(x) der Eikonalgleichung bestimmt werden, aufweist. Die rechte Seite der
Eikonalgleichung 3.1 kann aus unterschiedlichen Funktionen f(x) fiir unterschiedliche AbstandsmaRe
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bestehen. Fiir eine ,normale” Level-Set-Darstellung einer vorgegebenen oder rekonstruierten Geometrie
ist f(x) = 1. Damit |asst sich wie bereits beschrieben aus dem Wert ¢(x) der vorzeichenbehaftete Eu-
klidische Abstand zur Randkontur 92 angeben. Zur Diskretisierung werden in dieser Arbeit Rechengitter
verwendet. Ein Beispiel fiir eine spezielle Problemstellung ist die Rekonstruktion von Oberflachen aus
Punktwolken (vergleiche Kapitel 3.3). Bei Segmentierungsverfahren mit Formvorwissen werden andere
rechte Seiten verwendet, vergleiche Kapitel 3.6.

Prinzipiell sind in der Literatur mehrere Lésungsverfahren fiir die Eikonalgleichung in unterschiedlichen
Diskretisierungen (vergleiche Kapitel 3.2.1) bekannt. Zum einen wiren graphen-basierte Ansitze wie
etwa der bekannte Dijkstra- [Dij59] oder der verwandte A*-Algorithmus [HNR68, HNR72] zu nennen.
Diese sind allerdings nicht konsistent, das heillt, sie konvergieren nicht gegen die kontinuierliche Lsung
bei feinerem Gitter [Set99]. Unter die konsistenten Methoden fallen die Fast-Marching-Methode [Set99]
und die davon angeleiteten Methoden wie etwa das Marching with a Correctness Criterion [Mau03]. Hier
wird die gleiche |dee wie bei Fast-Marching verwendet, nur dass fiir alle Regionen, die von der Front
erreicht werden, gleichzeitig eine Ldsung bestimmt wird. Dies erhdht den Aufwand, um die Korrektheit
zu sichern, gegeniiber Fast-Marching, welches immer nur sortiert und Heap-Top vorgeht. Fast-Marching
wird in dieser Arbeit verwendet.

Weiterhin existieren die Fast-Sweeping- [TCOZ03, Zha04, KOTO05] beziehungsweise Fast-Iterative-
Methoden [JWO07]. Bei der Gauss-Seidel-dhnlichen Fast-Sweeping-Methode handelt es sich von der Kon-
zeption her um einen linearer Ansatz, dessen ,Konstante" aber datenabhingig sein kdnnte. Eine eigene
Implementierung jedenfalls legt diesen Verdacht nahe, denn eine Konvergenz wird nicht, wie im Aufsatz
angegeben, mit wenigen Sweeps erreicht. Das mag bei den in den Aufsdtzen [TCOZ03, Zha04] verwen-
deten Geometrien so gewesen sein, in durchgefiihrten Untersuchungen konnte dies nicht nachvollzogen
werden. Bezogen auf die ermittelte Laufzeit scheint die ,Konstante” dem durch das Sortieren bedingte
O(log N) der Fast-Marching-Methode nahe zu kommen (N GittergroRe). Dies kann nur bedeuten, dass
die ,Konstante" vom Datensatz abh&ngig ist und nicht vernachldssigt werden kann. Es ist aber nicht die
primdre Aufgabe dieser Arbeit ist, diesen Zusammenhang nachzuweisen. In einer Literaturrecherche zu
diesem Thema finden lediglich zwei weitere Hinweise auf diesen Umstand, [CK97] und [HTO05] teilen die
hier angefiihrten Zweifel. Fast-Sweeping wird daher in dieser Arbeit nicht verwendet.

Bei der Fast-Iterative-Methode [JW07] handelt es sich um eine geeignete Implementierung auf der GPU.
Aufgrund der hohen Speicherbandbreite im Vergleich mit CPUs und des damit verbundenen Durchsatzes
ist ebenfalls ein parallel arbeitender brute-force Ansatz auf der GPU méglich, vergleiche Kapitel 3.9.

Zum Losen des Randwertproblems lassen sich auch Level-Set-Methoden verwenden, allerdings bendtigen
diese Methoden eine geeignete Schiatzung des Distanzfeldes um zu konvergieren und numerisch stabil zu
sein. Weiterhin muss die CFL-Bedingung erfiillt werden, wihrend die Fast-Methoden diese Einschrankung
nicht aufweisen und uneingeschrankt stabil sind [Set99]. Im Zusammenhang mit der Redistanzierung von
Distanzfeldern kann dies im Rahmen dieser Arbeit ebenfalls umgesetzte Verfahren eingesetzt werden
(vergleiche Kapitel 3.8), ansonsten wird in dieser Arbeit aber der Fast-Marching-Methode den Vorzug
gegeben.

Fiir die Fast-Marching-Methode sind neben der Zeitkomplexitdt von O(N log N) Schemata 1. Ordnung
und 2. Ordnung fiir unterschiedliche rechte Seiten der Eikonalgleichung in der Literatur bekannt [Set99].
Das Verfahren ist konsistent, das heilt, es konvergiert mit Ordnung des Schemas gegen die kontinuier-
liche Losung [Set99]. Verfahren noch hoherer Ordnung kdnnen konstruiert werden, wenn die Vorwarts-
und Riickwartsdifferenzen entsprechend héherer Ordnung als zwei gewihlt werden. Falls am Rand des
Rechengebiets die zur Bestimmung der Differenzenquotienten bendtigte Information nicht zur Verfii-
gung steht, kann die Ordnung am Rand verringert werden [Set99]. Nicht-uniforme Gitter werden iber
die Schrittweite des Differenzenquotienten im Verfahren beriicksichtigt [Set99]. Eine eigene Variante auf
nicht-uniformen Gittern im Zusammenhang mit der Bestimmung einer initialen Schitzung einer Distanz-
funktion auf Basis einer Punktmenge ist in der Diplomarbeit des Autors [Wal08] beschreiben. Die Variante
umfasst neben Distanzinformationen ebenfalls Knotenindizes von Punkten mit minimalem Abstand nach
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auBen zu propagieren. Dies erméglicht die Verwendung von exakten Abstandsinformationen, bedingt aber
das Speichern eines zusatzlichen Datums fiir den entsprechenden Index.

Ein kurzer Vergleich der unterschiedlichen Verfahren aus der Literatur findet sich in [HT05, NSO07].
Durch den grundsatzlich seriellen Ablauf der Fast-Marching-Methode ist die Laufzeit verglichen mit der
von Level-Set-Methoden relativ hoch. Wahrend einzelne Zeitschritte bei Level-Set-Methoden auf der
CPU in Bruchteilen von Sekunden (in 2D) bis hin zu einzelnen Sekunden (in 3D) durchgefiihrt werden
kénnen, brauchen Fast-Marching-Methoden in 3D und den hier eingesetzten GittergroBen bis zu mehrere
Minuten zur Konstruktion einer Lésung ¢ fiir die Eikonalgleichung 3.1, vergleiche dazu auch [Wal08] und
Kapitel 3.9.

3.3 Umwandlung in implizite Level-Set-Darstellungen

In diesem Kapitel geht es um die Erzeugung von Level-Sets aus vorhandenen anderen Darstellungen wie
zum Beispiel modellierten Arteriengeometrien (vergleiche Abbildung 3.1). Ausgangsbasis ist dabei ein
geometrisches Objekt in einer gewdhlten Geometriereprasentation. Insgesamt treten in dieser Arbeit vier
verschiedene Ausgangsdarstellungen auf:

1. Implizite Funktionen in 2D oder 3D,
2. Polygone in 2D,
3. Polyeder in 3D und

4. Punktmengen in 2D oder 3D.

Gesucht ist eine Level-Set-Darstellung, die das Objekt moglichst gut approximiert. Die Darstellung des
Level-Sets erfolgt auf einem Rechengitter.

Bei einer vorhandenen impliziten Darstellung in geschlossener Form ist die Umwandlung am einfachsten, es
miissen lediglich die Funktion G(x) im Bereich des Gitters ausgewertet und entsprechende Abstandswerte
in das Gitter ibernommen werden.

Daneben konnen die Geometrien in dieser Arbeit in drei unterschiedlichen expliziten Darstellungen vorlie-
gen. Dies kdnnen Polygone in 2D, Polyeder in 3D und Punktmengen in 2D oder 3D sein. Grundsatzlich
missen zur Erzeugung eines Level-Sets, wie in Kapitel 3.2.3 beschrieben, passende Randwerte angegeben
werden. Die Ausgangsdaten der explizit gegebenen Ausgangsgeometrie fungieren in dem hier vorliegen-
den Fall als Randbedingungen/-werte fiir die Eikonalgleichung 3.1 mit rechter Seite f(x) = 1, vergleiche
Kapitel 3.2.3.

Bei geschlossenen Polygonen in 2D und bei Polyedern in 3D, jeweils ohne Selbstiiberschneidungen, kann
eine in der Literatur ,Closest Point Transform" [Mau03] genannte Umwandlung von expliziter in implizite
Darstellung durchgefiihrt werden. Dazu bestimmt man den Abstand zu dem gegebenen Rand bestehend
aus Knoten, Kanten oder Dreiecks- beziehungsweise Vierecksflachen und bestimmt, welche Zellen der
Knoten, die Kante, das Dreieck / Viereck in der Ebene / im Raum iiberdecken und welche Gitterzellen
diesen am nichsten liegen. Das heilt, man beriicksichtigt den Abstand zu Flichen, Kanten sowie Knoten
und initialisiert mit den korrekten Abstandswerten einen initialen Schlauch um die Zellen. AnschlieRend
wird der Abstand mit einer der Methoden aus Kapitel 3.2.3 von dem initialen Rand nach aulien propagiert
und Distanzwerte fiir die bisher nicht betrachteten Gitterknoten bestimmt. Ein Punkt-im-Polyeder-Test
liefert das Vorzeichen. Mauch [Mau03] geht in diesem Zusammenhang auf die Bedeutung von Shocks
und Fans, auf die Methode der Charakteristiken sowie Spezialfille fiir Kante/Knoten beziehungsweise
Ebene/Kante/Knoten ein. Dies soll daher hier nicht wiederholt werden, sondern es wird auf [Mau00,
Mau03] verwiesen. Mit diesem Vorgehen ist die Darstellung scharfer Kanten méglich. Als Alternative wird
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hier analog zu dem Fall in [Wal08] fiir Punktmengen vorgeschlagen, die Indizes des Knotens, der Kanten
oder der Flachen zusidtzlich zu propagieren. Dies ermdglicht, statt einer numerischen Approximation
exakte Abstandswerte zu bestimmen.

Als Beispiel, wie sich der durch die Umwandlung entstehende Level-Set-vorstellen |dsst, sei an dieser
Stelle das Distanzfeld eines Quadrats in 2D aufgefiihrt: Wahrend die Abstandsinformation an den Seiten
des Quadrats sich entlang der nach auRen zeigenden Normalen parallel zur jeweiligen Kante ausbreitet,
wird die Abstandsinformation an den Knoten des Quadrats facherartig nach auBen in die Umgebung des
Knotens verteilt. Aber auch StoBstellen lassen sich in diesem Beispiel finden, wenn die Diagonalen des
Quadrats im Inneren betrachtet werden. Hier treffen die Charakteristiken der Kanten aufeinander (der
Abstand des Knotens ist nicht relevant). Konvexe und nicht-konvexe Bereiche der Isokonturen spielen
also in diesem Zusammenhang eine groRe Rolle.

Wird dieses Vorgehen auf Punktmengen in 2D /3D beziehungsweise auf gestapelte 2D-Kurven in 3D an-
gewendet, wird allerdings keine Vorzeicheninformation erzeugt. Die gewiinschte Detektion des durch die
Punktwolke umschlossenen inneren Bereichs ist damit nicht méglich und muss anders konstruiert werden.
Hier hilft beispielsweise ein gitterbasierter Markierungsalgorithmus weiter, welcher in [ZOMKO00, ZOF01]
sowie in der Diplomarbeit des Autors [Wal08] beschrieben wird. Uber eine punktbasierte Schitzung ei-
ner vorzeichenlosen Distanzfunktion wird liber das Gitter gelaufen, um bei sich wieder vergroRernden
Distanzwerten eine Grenzmarkierung zu setzen. Von diesen Grenzmarkierungen aus erzeugt ein erneuter
Fast-Marching-Aufruf anschlieBend ein vorzeichenbehaftetes Distanzfeld. Mit diesem Verfahren kénnen
auch Locher im Datensatz geschlossen werden, indem ein Schwellenwert fiir die Grenzmarkierung vorge-
geben wird. Die so gewonnene initiale Gebietsschatzung kann anschlieBend iiber eine Level-Set-Evolution
mit einem Konvektionsmodell weiter verbessert werden. Der Abstand zur initialen Punktwolke wird damit
weiter minimiert.

3.4 V.irtuelle Einbauten

Neben der Konstruktion von Level-Set-Darstellungen fiir Arteriengeometrien miissen vor Durchfiihrung
einer Simulation Einbauten in das Modell integriert werden konnen (vergleiche Abbildung 3.1). Auch
hierzu lassen sich Level-Set-Darstellungen verwenden. Die zu I6sende Aufgabe kann durch Mengenope-
rationen abgebildet werden. Gegeben sind dabei zwei oder mehrere geometrische Objekte, reprasentiert
durch eine jeweilige Level-Set-Beschreibung. Durch die Angabe einer entsprechenden Verkniipfungsvor-
schrift fiir die Level-Sets kénnen die Mengenoperationen umgesetzt werden. Das gesuchte geometrische
Objekt ergibt sich als das Ergebnis der Mengenverkniipfung.

Zur Realisierung des Anwendungsfalls in dieser Arbeit miissen Arteriengeometrie und die Geometrie des
Einbaus als separate Level-Set-Darstellungen vorliegen. Diese werden in dieser Arbeit mit den Methoden
in Kapitel 3.3 erzeugt. AnschlieBend werden mittels konstruktiver Kdrpergeometrie (engl. constructive
solid geometry, CSG, [AM91]) die unterschiedlichen Geometrien durch Mengenoperationen kombiniert
und in eine gemeinsame Darstellung iiberfiihrt. Auf diese Weise lassen sich in das Modell einer aneurys-
matragenden Arterie Einbauten wie Stents oder Coils integrieren (vergleiche Kapitel 2.1).

Die CSG-Operationen lassen sich wie folgt mit Level-Sets umsetzen. Seien ¢4(x) und ¢p(x) zwei
vorzeichenbehaftete Distanzfunktionen. Dann gilt fiir das Komplement, die Vereinigung, den Durchschnitt
und die Differenz gemaR [Set99, OF02]:

oa(@)™ = —oalx) (32)
pa(x)Uop(z) = min(pa(x), op(z)) (3.3)
pa(x) N¢p(x) = max(da(z), dp(x)) (3.4)

pa(x) — ¢p(®) = max(¢a(z), —¢p(x)). (3.5)

Im Falle der Verwendung von Rechengittern zur Diskretisierung von ¢ 4(x) und ¢p(x) miissen zur Um-
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Abbildung 3.3: Beispiele fiir konstruktive Kérpergeometrie mit Quader und Kugel.

setzung der Operationen lediglich die entsprechenden Funktionen an den Gitterknoten bestimmt werden.
Beispiele finden sich in Abbildung 3.3 und die Anwendung (Simulationen mit Stents oder Coils) in Kapitel
9. Da die beteiligten Level-Set-Gitter sich nicht notwendigerweise komplett {iberlappen miissen — die hier
verwendeten Level-Set-Gitter lassen sich sowohl iiber den Gitterindex als auch iiber die Raumkoordinate
ansprechen (zusammen mit Interpolationsverfahren ist somit ein Resampling jederzeit moglich, verglei-
che Kapitel 3.2.1) —, werden die neuen Distanzwerte bei Ubernahme in ein neues Level-Set-Objekt nur
fiir den jeweiligen Uberlappungsbereich der Raumkoordinaten ausgewertet. Die gegebenenfalls fehlende
Information kann iiber einen anschlieBenden Fast-Marching-Aufruf fiir die nicht betrachteten Gitterzellen
rekonstruiert werden. Der erzeugte Rand dient dabei als entsprechende Bedingung. Auf diese Weise lassen
sich auch Biaume von Verkniipfungsoperationen aufbauen, indem die Ergebnisse von Verkniipfungsope-
rationen in weiteren Verkniipfungen eingesetzt werden (vergleiche [AMO91]).

3.5 Variation von Geometrie

Fiir die Kombination von Arterien und Stentgeometrie ist gegebenenfalls ein Verschieben oder eine
Deformation der Stentgeometrie erforderlich. Eine VergroBerung der Datenbasis mit einem begrenztem
Umfang an zur Verfiigung stehender Arteriengeometrie kann durch eine Variation der Basisgeometrie
vorgenommen werden (vergleiche Abbildung 3.1). Die oben beschriebenen Aufgaben lassen sich mit Level-
Set-Verfahren durch die Angabe einer entsprechenden Anfangswertaufgabe umsetzen (vergleiche Kapitel
3.2.2). Ein geometrisches Objekt in Level-Set-Reprisentation wird in eine Level-Set-Reprasentation, die
die geometrische Zielform beschreibt, umgewandelt. Das Verfahren wird auf Rechengittern umgesetzt.

Die Grundoperation kann in allen in diesem Kapitel beschriebenen Fillen durch eine Gleichung ausge-
driickt werden, die durch Anderung eines Parameters fiir die spezielle Problemstellung geeignet modifiziert
werden kann. Die Verdnderung einer Level-Set-Kontur ¢(x, t) aufgrund eines vorgegebenen Vektorfeldes
v kann anhand der Level-Set-Gleichung [Set99]

do(w,t)

5 —v - Vo(x,t) (3.6)

beschrieben werden. Diese wird auch als Konvektionsgleichung bezeichnet und dient als die hier verwen-
dete Grundoperation.

Fiir die Wahl des Vektorfelds v gibt es je nach Problemstellung mehrere Méglichkeiten. Das Vektorfeld
v kann dabei zum Beispiel einfach aus einem konstanten Richtungsvektor vy bestehen, der alle Kon-
turen entsprechend des Richtungsvektors verschiebt. Dies ist niitzlich beispielsweise zum Verschieben
eines Stents vor Kombination mit der Arteriengeometrie. Das Vektorfeld v kann aber auch aus einer
Stromungssimulation stammen und damit zeit- und ortsabhangig sein, vergleiche Kapitel 4 und 4.4.2.
Somit wird eine algorithmische Veranderung der Wand ermdglicht. Ebenso lassen sich zusatzliche Objek-
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Abbildung 3.4: Beispiel fiir die Variation der Geometrie einer Schnittebene von Modell B. Die Rand-
kontur ist rot dargestellt, das AuBere blau. (a) Um fiinf Einheiten verkleinerte Variante.
(b) Original. (c) Um fiinf Einheiten vergréBerte Variante.

te platzieren und ihre Veranderung im Stromungsfeld beobachten. Solange das Vektorfeld divergenzfrei
ist, bleibt das Volumen konstant, wird aber durch das Vektorfeld deformiert. Durch die Platzierung von
Objekten und die Beobachtung ihrer Deformation kann das Verhalten der Stromung analysiert werden.

Weiterhin kdnnen auf diese Weise Variationen von vorhandenen Geometrien erzeugt werden, um die Da-
tenbasis zu vergroRern (vergleiche Abbildung 3.1). Die Variationen kdnnten etwa in Normalenrichtung
vergroRerte oder verkleinerte Versionen der Ursprungsgeometrie umfassen (vergleiche Abbildung 3.2 und
Abbildung 3.4). Die Bewegung der Kontur aufgrund eines vorgegebenen Skalarfeldes F' in Normalenrich-

tung n = ‘gigm tg| erfolgt anhand der Gleichung

0p(x,t)
ot

— —FIVo(@,1). (3.7)

Diese Gleichung kann aus der Grundoperation hergeleitet werden. GemaR [Set99] und mit

e Vo(,)
U_Fn_F|Vq§(a:,t)\ (3.8)
sowie
folgt aus Gleichung 3.6 direkt
00(@:1) _ o (1) = —F|Vo(a, 1)) (3.10)

ot

F selbst kann eine Konstante oder eine Funktion des Ortes und der Zeit sein, vergleiche Kapitel 3.7.2.
Im Falle eines konstanten F' wird ¢(x,t) in Normalenrichtung vergroBert oder verkleinert. Ein Selbst-
tiberfaltungsproblem wie bei expliziten Polygonziigen oder Netzen exisitiert nicht. Wichtig bei der Imple-
mentierung ist aber die in Kapitel 3.2.2 genannte Upwind-Diskretisierung.

3.6 Extraktion von aneurysmatragenden Arterien aus 3D-Volumina

Neben synthetischen Arterienmodellen werden in dieser Arbeit auch klinische Datensatze verwendet (ver-
gleiche Kapitel 7 und Kapitel 9 sowie Anhang B). Dies ermdglicht es, reale Patientengeometrie fiir
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die Simulationen zu verwenden. Zur Konstruktion von realdatenbasierten Simulationsdomanen und 3D-
Druckmodellen ist die Extraktion von Adergeflechten aus medizinischen Datensitzen notwendig. Arteri-
engeflechte in dem hier untersuchten Zusammenhang weisen Verzweigungen und Aneurysmen auf, die
ebenfalls segmentiert werden miissen. Generell gibt es in der Literatur sehr viele Segmentierungsverfahren,
die dies grundsitzlich leisten kdnnen. Die Verwendung von Level-Sets stellt eine interessante Alternative
zu klassischen Verfahren dar.

Aus den in Form von Voxelvolumina® vorliegenden Daten aus klinischen Scannern miissen dazu die Ober-
flachen von Arterien extrahiert und zur Verwendung in der Simulation als Level-Set bereitgestellt werden
(vergleiche Abbildung 3.1). Die Aufgabe ist hierbei, die ausgezeichneten Bereiche des in dem Voxelvo-
lumen vorliegenden Abbilds der Arterien zu identifizieren. Die Arterien werden dabei als réhrenférmige
Strukturen mit verdnderlicher Mittellinie und verdnderlichem Radius angesehen. Der Radius der Rohre
gibt dabei den Abstand der Arterienwand von der Mittellinie der Arterie an. Ein zusatzliches Problem
dabei ist die Auflésung der Arterien in klinischen Scans. Der Durchmesser der dargestellten Gefiale um-
fasst oft nur wenige Voxel. Aus der vergleichsweise niedrigen Auflésung klinischer Datensdtze muss eine
hochaufgeloste Level-Set-Simulationsdomane erstellt werden. Das Vorgehen wird dabei im Folgenden
geschildert.

Die Idee einer Extraktion von Arterien aus 3D-Volumina (vergleiche Abbildung 3.1) baut auf Uber-
legungen zur Bestimmung minimaler Pfade und zur Erstellung einer Roboter-Wegplanung mit Fast-
Marching-Methoden auf [Set99, OF02]. Ein auf dhnliche Weise gewonnener minimaler Pfad wird hier
als Mittellinie einer Arterie interpretiert. Bei einer einfachen Roboter-Wegplanung wird zur Bestimmung
eines minimalen Pfades zwischen zwei Positionen ein Distanzfeld erzeugt und mittels Gradientenaufstieg
(auch Backtrace genannt) ein minimaler Pfad zwischen den beiden Positionen bestimmt — Hindernisse
oder Terrainunterschiede konnen in Form einer Kostenfunktion in diesem Distanzfeld ebenfalls beriick-
sichtigt werden. Bei Erweiterungen dieses Verfahrens kénnen neben den Raumdimensionen, in der sich
der Roboter bewegt, in weiteren Dimensionen beispielsweise ebenfalls die Form des Roboters kodiert
werden. Die in diesem Zusammenhang verwendeten Methoden eigenen sich ebenfalls fiir eine Segmen-
tierung mit Formvorwissen bei BlutgefaBen oder Arterien. Eine weitere Dimension wird hier verwendet,
um den Radius der rohrenférmigen Struktur zu kodieren. Problematisch bleibt, dass mit jedem kodier-
ten Parameter die Raumdimension wichst. Neben dem Speicherbedarf steigt damit auch die Laufzeit
der Fast-Marching-Methode. Ein Vorteil ist, dass mit dem hier vorgeschlagenen Verfahren direkt eine
hochaufgeloste Level-Set-Darstellung als Ergebnis vorliegt. Diese Darstellung kann nach gegebenenfalls
weiterer Bearbeitung zur Definition einer Simulationsdomane verwendet werden.

Im Folgenden wird eine erweiterte Verarbeitungsabfolge aus verschiedenen bestehenden Segmentierungs-
verfahren im Bereich Level-Sets angeben, die dies grundsatzlich zu leisten im Stande ist. Die Verarbeitung
sieht drei Schritte vor:

1. Extraktion einzelner rohrenformiger Arteriensegmente ohne Verzweigungen,
2. Vereinigung mehrerer relevanter Arteriensegmente und

3. Detektion der Aussackung.

Im ersten Schritt werden Tubular Surfaces [LY06] verwendet, um einzelne Arteriensegmente ohne Ver-
zweigungen zu bestimmen. Dazu ist lediglich die Angabe von zwei 3D-Koordinaten fiir Beginn und Ende
(in diesem Zusammenhang auch Quelle und Senke genannt) des Segments sowie die Angabe der erwarte-
ten Durchmesser der Arterien nétig. Auf diese Weise lassen sich mehrere Segmente einzeln segmentieren,
wobei die Einzelteile anschlieBend im zweiten Schritt mittels CSG-Verfahren zusammengesetzt werden

1 Der Begriff Voxel setzt sich dhnlich wie bei einem Pixel, welches ein zusammengesetztes Wort aus engl. picture
und engl. element ist, aus den Begriffen Volumen und Element zusammen. Wahrend bei Bildern die Elemente in einem
zweidimensionalen Gitter angeordnet sind, handelt es sich bei einem Voxelvolumen um in einem dreidimensionalen Gitter
angeordnete Elemente. Wie bei Pixeln reprasentieren Voxel Grau- oder Farbwerte.
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Abbildung 3.5: Darstellung des Oberflichenmodells S mit Raumkurve ¢, Radiusfunktion r, Parameter
u und Normalen ny,ns. Die Raumkurve ¢ reprisentiert die Mittellinie der Arterie, der
Parameter u gibt die Position auf der Kurve ¢ an. Zusammen mit der Radiusfunktion r
und den Normalen ny o lasst sich eine Kugel definieren, die den gleichen Radius wie das
Gefdl an Position u hat. Die Vereinigung aller Kugeln an allen Positionen schlieBlich
ergibt die Rekonstruktion der Arterie.

kénnen (vergleiche Kapitel 3.4). Bifurkationen kénnen mit diesem Ansatz also ebenfalls bearbeitet wer-
den. Eine implizite Level-Set-Snake (vergleiche [Set99], Kapitel 17.22 oder [CVO01]) schlieRlich detektiert
in einem dritten Schritt den Bereich des Aneurysmas, indem eine Level-Set-Evolution das vorher seg-
mentierte Arteriengeflecht in den Bereich des Aneurysmas expandieren lasst. Hierzu ist im Gegensatz
zu den bekannten expliziten Snakes [KWT88] keine Nutzerinteraktion diesseits der Parameterwahl fiir
ein Potentialfeld nétig. Die fiir Schritt eins und drei benétigten Felder werden aus den Grauwerten eines
Voxelvolumens bestimmt. Die Teilschritte werden nachfolgend ausfiihrlicher erl3utert.

Erster Schritt: Extraktion einzelner réhrenférmiger Arteriensegmente

Der erste Schritt der Verarbeitung umfasst das Tubular Surface Verfahren [LY06]. Bei diesem Verfahren
wird eine Eikonalgleichung mit passender rechte Seite konstruiert, um eine Segmentierung mit Formvor-
wissen zu erreichen. Das so konstruierte Modell kann dann mit den bisher in diesem Kapitel beschriebenen
Methoden geldst werden. Insgesamt fillt diese Technik in der Literatur unter die Stichworte Shape Priors
und Tubular Surfaces. Beispiele fiir Shape Priors finden sich zum Beispiel in [OP03], eine Anwendung fiir
minimale Pfade in der Endoskopieplanung in [DCO1]. Die erste Verdffentlichung fiir eine Segmentierung
von Tubular Surfaces stammt von Li und Kollegen [LY06], die nachfolgend leicht gedndert beschrieben
und ergdnzt wird. Weiterhin finden sich zu [LY06] 3hnliche Arbeiten in [MSST09, MSM*10].

Das Formvorwissen liber die im Falle von Arterien réhrenférmigen Strukturen wird analog zu dem oben
genannten Roboter-Beispiel in weiteren Dimensionen kodiert. Beispielsweise kann ein réhrenférmiges
Oberflichenmodell S : [0,27] x [0, 1] — R? wie folgt definiert werden [LY06]:

S(0,u) = c(u) + r(u)(n1(u) cos @ + na(u) sin ). (3.11)

Dabei stellt ¢ : [0,1] +— R3 eine offene Raumkurve mit Parameter u und 7 : [0,1] — R eine Radius-
funktion sowie m1,no die Hauptnormalen beziehungsweise die Binormalen der Raumkurve ¢ dar. Eine
anschauliche Darstellung des Modells findet sich in Abbildung 3.5. Die Idee des Verfahrens in [LY06]
ist nun, diese Modellierung nicht als 3D-Raumkurve mit variierendem Radius aufzufassen, sondern als
4D-Kurve ¢ : [0,1] = R? x RY, bei der jeder 4D-Punkt eine Kugel im 3D-Raum reprisentiert:

é(u) = (c(u), r(u))T. (3.12)

2In Kapitel 17.2.3 sind Fehler in der Darstellung: Es muss Fezpand(x) analog zu Gleichung 17.7 gesetzt werden. Weiterhin
muss es Feury () = —gr(x) - ek heilen.
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Die Dimensionserhdhung vereinfacht die nachfolgenden Schritte des Algorithmus, denn durch die Kon-
struktion kann eine Randwertaufgabe zur Eikonalgleichung mit problemspezifischer rechter Seite f(x)
definiert werden. Durch die Verwendung einer geeigneten Randbedingung wird anschlieBend ein eindeu-
tiger Pfad ¢ in der Lésung der Eikonalgleichung gesucht. Aus dem Pfad ¢ wiederum ergibt sich die
gesuchte Oberfliche, welche als die Vereinigung aller Kugeln entlang ¢(u) mit 7(u) € [Fmin, Tmaz) C RT
interpretiert werden kann. Es sind 7,,;, € R™ der minimal und 7,4, € R*\ {0} der maximal zugelassene
Radius 7(u) mit rmin < Tmae. In [LY06] wird allerdings kein Verfahren zur Rekonstruktion der Oberflache
angegeben. Die angegebene Interpretation der Losung allerdings fiihrt zu einer Idee, die nach Abschluss
der Beschreibung des Modells dargestellt wird.

In der Modellierung stellt die gesuchte Kurve ¢ das Minimum folgender Energie dar [LY06]:

52

E(&(s1), &(s2)) = / (w4 P(a(@))) dit = / P(&(a))da. (3.13)

S1 S1

Bei @ handelt es sich um den Bogenlangenparameter iiber dem Intervall [s1,s2] mit s; als “Quelle”
und s als “Senke” der Kurve und &(s1),é(s2) € R3 x {ro}. 70 € [Fmin, Tmaz) ist der Ausgangsradius.
E(&(s1), &(s2)) steht fiir die Energie, also das Integral iiber ein Potential P des Weges zwischen den beiden
Endpunkten mit P = w + P und w € Rt \ {0}. P stellt dabei eine punktweise definierte, aus Bildserien,
wie beispielsweise klinischen Volumendaten, und variierenden Radien abgeleitete Potentialfunktion dar.
Der Parameter w beeinflusst die Glattheit des Pfades. Fiir eine Bildserie I, einen Bildpunkt p € R3
mit Grauwert I(p) und dem mittleren Grauwert p(sp) sowie der Grauwert-Varianz o%(sp) einer Kugel

sp(p,r) = p um den Punkt p mit Radius 7 kann P beispielsweise wie folgt definiert werden [LY06]:

P(p) = P(sp(p.r)) = w + M(|u(sp)/r — p(spo) /rol?) + Aa(|0®(sp) /7 — 0*(spo) /rol?).  (3.14)

Die Parameter mit Index O stellen die Werte an der Senke ¢(s2) dar, A2 > 0 entsprechen zwei den
Daten angemessene Konstanten. Andere Potentialfunktionen [LY06] sind ebenfalls moglich und beinhalten
beispielsweise eine geeignete Vorverarbeitung der Bildserie I. Gesucht ist nun ¥p € R? X [rnin, Tmaz)
das Minimum

U(p) = min{E(p, é(s2))}, (3.15)

welches {iber das Lésen der 4D-Eikonalgleichung
VU®B)| = P(p) (3.16)

mit Randbedingung
U(é(s2)) =0 (3.17)

eindeutig bestimmt werden kann [LY06]. U(p) ist das iiber die Eikonalgleichung 3.16 generierte Feld,
indem der Pfad von ¢é(s1) nach ¢(s2) gesucht wird. Die gesuchte Oberflache ist iiber ¢ bestimmt und
kann gemal der folgenden Erweiterung des Verfahrens direkt als weiterer Level-Set ¢(p) mit Distanzfor-
mationen extrahiert werden.

Die zum L&sen notwendigen Diskretisierungsverfahren und die numerischen Verfahren zur Lésung der
4D-Eikonalgleichung 3.16 finden sich in Kapitel 3.2.3. Hier wird zur direkten Extraktion einer implizi-
ten Oberfliche aus der Lésung U(p) vorgeschlagen, einen Backtrace ausgehend von der Senke ¢(s2)
in Verbindung mit konstruktiver Kérpergeometrie zu verwenden (vergleiche Kapitel 3.4). Der Backtrace
endet sobald die Quelle ¢(s1) gefunden wird. Da an jedem 4D-Punkt sowohl Raumkoordinate als auch der
Wert der Radiusfunktion und die implizite Darstellung der entsprechenden Kugel bekannt sind, ergibt sich
die implizite Oberflache automatisch durch Vereinigung mit der bisher konstruierten Lésung und einer
Minimalen-Pfad-Suche. Zur Speicherung der extrahierten Oberfliche wird ein weiterer Level-Set ¢(p)
bendtigt, in dem zu Beginn die Senke ¢(s2) in Form einer Kugel an Position ¢(s2) und Radius r(s2) = g
eingetragen wird. Die Umwandlung der impliziten Darstellung einer Kugel in eine Level-Set-Darstellung
wird in Kapitel 3.3 beschrieben. Die Minimale-Pfad-Suche kann beispielsweise mit einer Gittersuche oder



Kapitel 3. Geometrieverarbeitung mit Level-Set- und Fast-Marching-Methoden 59

(a)

Abbildung 3.6: Beispiel fiir die Extraktion eines Arterienzweiges. (a) Die Ausgangssituation. Die Ar-
terie ist weil, die Quelle ist griin und die Senke ist blau dargestellt. Die Positionen
von Quelle und Senke werden durch den Benutzer festgelegt. Zusatzlich werden vom
Benutzer 1o, Tmin und rma, vorgegeben. (b) Aufgrund der Vorgaben wird das Potenti-
alfeld P(p) zur Bestimmung von U(p) generiert. Dieses ist hier farbkodiert dargestellt.
Die Gitterauflésung betragt 256 x 256 x 10. In diesem Fall ist 100 — Tmin = 10, das
heilt, der minimale und der maximale Radius der Arterie kann sich um 10 Pixel unter-
scheiden. (c) Darstellung des Ergebnis-Level-Sets ¢(p), welcher mittels Backtrace aus
U(p) konstruiert wurde. Die implizite Darstellung des Arterienzweiges wird hier iiber
dem Ausgangsbild dargestellt. Die Randkontur des Level-Sets ist rot, das Innere gelb
dargestellt.

(b) (c)

numerisch mit einem Integrationsverfahren entlang des umgekehrten Gradienten von U(p) durchgefiihrt
werden. Die nichste gefundene Kugel wird mit der bisherigen Lésung vereinigt. Die so gewonnene L&-
sung ist eindeutig und minimal fiir eine feste Potentialfunktion P und aufgrund der Modellierung mit
der Randbedingung U(¢(s2)) = 0 sowie den generellen Eigenschaften von Eikonalgleichungen [LY06].
Ein beispielhafter Ablauf zur Extraktion eines Segments in einer Modellgeometrie ist in Abbildung 3.6
dargestellt.

Das Verfahren zur Extraktion von Tubular Surfaces arbeitet gemal dem bisherigen Stand der Beschrei-
bung auf dem Ursprungsdatensatz und dessen Auflésung. Die Aufldsung der mit der hier vorgeschlagenen
Vorgehensweise extrahierten Struktur wire ohne weitere Modifikationen auf wenige Gitterzellen begrenzt
und fiir eine direkte Verwendung zur Definition einer Simulationsdomane nicht ausreichend. Die Arteri-
enstrukturen haben in klinischen Scans lediglich wenige Voxel Durchmesser. Um eine hohere Auflésung
des Ergebnis-Level-Sets ¢(p) zu erreichen, existieren zwei Moglichkeiten. Die erste Moglichkeit ist, die
entstandene Struktur nach Abschluss des Verfahrens neu abzutasten und in einen Level-Set mit hdhe-
rer Gitteraufldsung zu iibertragen. Eine anschlieBende gegebenenfalls notwendige Nachbearbeitung des
Level-Sets mit den Methoden in Kapitel 3.8 ermdglicht dann die Definition einer Simulationsdomane. Die
zweite Moglichkeit besteht darin, die hier vorgeschlagene direkte Extraktion einer impliziten Oberflache
aus der Lésung mit den in dieser Arbeit verwendeten Gittern mit unterschiedlicher Raumschrittweite zur
Speicherung des Ergebnisses zu kombinieren (vergleiche Kapitel 3.2.1). Die Vereinigung der impliziten
Kugeln kann dann auf einem Gitter durchgefiihrt werden, welches die Bounding-Box der 3D-Koordinaten
der Losung des Ursprungsdatensatzes iiberdeckt, aufgrund der geringeren Raumschrittweite allerdings
direkt eine hohere Auflosung des Gebiets bietet. Ebenso kann die Schrittweite der Minimalen-Pfad-Suche
verdndert werden, um eine Interpolation zu erreichen. Dieses Vorgehen erméglicht es, die extrahierte
Losung direkt in einer héheren Auflésung bereitzustellen.
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Zweiter Schritt: Vereinigung mehrerer Arteriensegmente

Eine mehrfache Ausfiihrung des eben geschilderten Verfahrens fiir einzelne Segmente und eine anschlie-
Rende Vereinigung der insgesamt ermittelten Segmente ergibt dann die Rekonstruktion eines Aderge-
flechts mit Bifurkationen. Nachteilig ist der durch die 4D-Kodierung der Tubular Surfaces bedingte
Speicheraufwand. Es sollte daher ein passender Teilbereich der 3D-Volumenaufnahme vorausgewihlt und
[T'min, Tmaz| geeignet gewahlt werden. Im Falle von Bifurkationen sollten eine Quelle und mehrere Senken
gewahlt werden um U(p) nur einmal bestimmen zu miissen.

Dritter Schritt: Detektion der Aussackung

Die reine Detektion der rohrenférmigen Aderstrukturen reicht im Falle patientenindividueller Blutfluss-
simulationen nicht aus, denn die Aussackungen miissen ebenfalls abgebildet werden. Dies wurde auch
in [LY06] erkannt, aber es wurde kein Vorschlag zur Lésung angegeben. Hier wird vorgeschlagen, dies
durch eine Oberflichenevolution des iiber die Tubular Surfaces detektierter Geflechts mittels einer im-
pliziten Snake zu erreichen. Dazu ist im Bereich des Aneurysmas eine geeignete Potentialfunktion zu
erstellen und zu parametrisieren. Anhand derer wird eine automatische Oberflachenevolution gesteuert,
die sich in das Lumen des Aneurysmas erweitert. Eine Beschreibung der impliziten Level-Set-Snakes als
Anfangswertaufgabe findet sich zum Beispiel in [Set99, CVO01].

Durch die hier vorgeschlagene Verarbeitungsabfolge konnen aneurysmatragende Arteriengeflechte seg-
mentiert werden. Stellt man eine geeignete Benutzeroberfliche zur Verfiigung, kann durch die begrenzte
Nutzerinteraktion und die begrenzte Anzahl an Parametern auch umfangreicher Datenfundus einfach
segmentiert werden.

3.7 Rekonstruktion aus 2D-Schichtaufnahmen

Neben der Extraktion von Arterien aus 3D-Volumen geht es in der vorliegenden Arbeit zumeist um die
Rekonstruktion von Volumina aus Schichtaufnahmen (vergleiche Abbildung 3.1). Diese Schichten zeigen
in den hier verwendeten Datensdtzen in der Ebene eine wesentlich hohere Auflésung der Arterien als etwa
in den zuvor diskutierten 3D-Volumen. Sie miissen also nicht notwendigerweise auf eine héhere Auflésung
in der x, y-Ebene gebracht werden, wohl aber auf der z-Achse. Dort weisen sie eine niedrigere Auflésung
als in der Ebene auf.

Zudem weisen die Schichten aufgrund des Aufnahmeprozesses eine gewisse Dicke auf, stellen also fiir sich
genommen bereits ein Volumen dar. Es ergibt sich typischerweise ein Mittelungsprozess bei der Aufnahme
der entsprechenden Schicht, sodass ein genauer Verlauf von Konturen nicht eindeutig identifiziert werden
kann. Im Gegensatz zu einer Volumenaufnahme ist dadurch ein Versatz zwischen den Ebenen nicht
unbedingt auf einzelne Voxel beschrinkt. Um benachbarte Ebenen zusammenzusetzen ist daher ein
anderes Vorgehen nétig.

Die Schichtdicken sind durch den Herstellungs- beziehungsweise Aufnahmeprozess bedingt. Bei Durch-
lichtmikroskopen, die beispielsweise fiir die Digitalisierung von histologischen Schnittprdparaten mit einer
Schichtdicke von 100 Mikrometern oder weniger verwendet werden, werden die in einer Schicht {iberein-
anderliegenden anatomischen Strukturen von der montierten Kamera in einer Bildebene aufgezeichnet
und auf diese Weise gemittelt. Zusatzlich sind die Schichten noch angefarbt beziehungsweise prapariert
und verzerrt.

Bei der in dieser Arbeit verwendeten hochauflésenden Magnetresonanztomographie ergibt sich ebenfalls
ein Mittelungsprozess pro Schicht, da die Spins innerhalb eines Voxels beziehungsweise einer Schicht
nicht unterschieden werden und nur ein Gesamtsignal empfangen wird. Dadurch wird ein Mittelwert {iber
einen Voxel beziehungsweise eine Schicht gemessen. Bei dem tomographierten Objekt gibt es zudem
Unterschiede. Zum einen konnen Arterienpraparate hochauflosend tomographiert werden. Zum ande-
ren werden in dieser Arbeit fiir die MR-Vergleichsexperimente zur Validierung der Simulationen speziell
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erstellte Probenrohrchen mit Aneurysmageometrien konstruiert und mit 3D-Druckverfahren hergestellt
(vergleiche Kapitel 7). Die eingesetzten 3D-Drucker arbeiten dabei mit einem gewissen Druckauftrag
und mit einer Schichtdicke von ungefahr 300 bis 25 Mikrometern je nach Modell. Diese Probenréhrchen
werden in dieser Arbeit mit der MRI vermessen. Simulationsergebnis und Magnetresonanzmessungen fiir
die Geschwindigkeit oder den Massetransport sollen dabei auf so dhnlichen Geometrien wie méglich be-
stimmt werden, um sinnvolle Vergleiche durchzufiihren. Die MRI arbeitet dabei mit variabel einstellbaren
Auflésungen in den verschiedenen Raumrichtungen. Diese Aufldsungen kénnen aufgrund der gewahlten
Aufnahmesequenz und weiteren Randbedingungen unterschiedlich sein. Die Auflésung der Daten ist also
nicht notwendigerweise uniform in alle Richtungen, das heillt, die x, y-Ebene wird unter Umstanden hoher
aufgelost als die z-Achse. Hierdurch ergibt sich ein Abtastproblem, welches dhnlich zum Abtasten von
Funktionen und dem Abtasttheorem aufgefasst werden kann. Ubertrigt man dieses klassische Ergebnis
auf den hier vorliegenden Fall, so |asst sich feststellen, dass das Verhiltnis der Schichtdicken des Druckers
und der Schichtdicke der Aufnahme unter Umstanden nicht immer das Abtasttheorem bezogen auf die
reine Schichtdicke erfiillt. In den Fallen, wo das Abtasttheorem bezogen auf die Schichtdicke nicht erfiillt
ist, kann die Geometrie nicht genau dargestellt werden. Feinere Details in Form von Druckartefakten
wie beispielsweise eine unbeabsichtigte Fadenablosung wihrend der Fahrt des Druckkopfes kénnen auf-
grund ihrer GroRe natiirlich ebenso wenig dargestellt werden. Die rekonstruierten Objekte sind daher mit
Unsicherheiten behaftet.

Die Einzelvolumen aus den geschilderten Fillen miissen nun mit benachbarten Volumen zu einem Gesamt-
volumen zusammengesetzt werden. Zusatzlich kommt hinzu, dass fiir die LBM-Simulation eine uniforme
Raumaufteilung angestrebt wird, bei den hier vorliegenden Daten bedingt dies vor allem eine hdhere
Auflésung auf der z-Achse. Da in dieser Arbeit die Auflésung des Level-Set-Gitters der Auflosung des
Simulationsgitters entspricht (vergleiche Kapitel 4), ergeben sich die beiden nachfolgend beschriebenen
Moglichkeiten zur Konstruktion einer Level-Set-Darstellung auf Basis der genannten Ausgangsdaten. Die
erste Moglichkeit, die in Kapitel 3.7.1 beschrieben wird, tastet das entstehende Volumen aus benach-
barten Schichten neu ab und erzeugt auf diese Weise einen uniform aufgelsten Level-Set. Die zweite
Méoglichkeit in Kapitel 3.7.2 interpretiert die Schichtvolumina als unendlich diinne Schichtebenen und
konstruiert iiber eine Heuristik einen sinnvollen Ubergang zwischen den riumlich benachbarten Schich-
ten.

3.7.1 Neuabtastung

Die oben beschriebenen unterschiedlichen Auflésungen der Schichtaufnahmen und gegebenenfalls des
3D-Druckerzeugnises einerseits und der Simulationsdoméne andererseits wird in dieser Arbeit wie folgt
behandelt. Die mittels MRI gemessenen Schichten mit nicht-uniformer Auflésung werden in einem Gitter
raumlich {ibereinander gelegt und neu abgetastet. Dabei werden die Werte in ein uniformes Gitter tiber-
tragen, wobei in die sich mit dem Ausgangsdatensatz raumlich iiberlappenden Schichten des uniformen
Gitters jeweils die Information aus der betreffenden Schicht des Ausgangsdatensatzes iibernommen wird.
Auf diese Weise wird der ebenenweise Charakter der 3D-Druckerzeugnisse iibernommen, auch wenn ge-
gebenenfalls das Abtasttheorem bezogen auf die Schichtdicke nicht erfiillt wird. Die Diskussion wird in
Kapitel 8.7.1 aufgegriffen. Danach wird fiir das uniforme Gitter eine Randkontur bestimmt und ausge-
hend von diesem Rand mit den Methoden aus Kapitel 3.2.3 beziehungsweise 3.3 ein vorzeichenbehaftetes
Distanzfeld konstruiert. Der entstehende Level-Set definiert die Simulationsdomane.

3.7.2 Konturmorphing

Alternativ dazu kann eine glatte Rekonstruktion aus ebenenweise aufgenommenen Objekten erzeugt
werden. Dazu wird das Schichtvolumen als unendlich diinne Ebene interpretiert. AnschlieBend wird der
Rand der Objekte pro Ebene bestimmt und in eine Level-Set-Darstellung iiberfiihrt. AnschlieRend erfolgt
ein Level-Set-Morphing zwischen den Strukturen, die in rdumlich benachbarten Ebenen angeordnet sind.
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24
14

Abbildung 3.7: Problem beim Level-Set-Morphing: Manche Teile konvergieren schneller auf die neue
Kontur als andere. An den Markierungen 1 (schnell) und 2 (langsam) kénnen die Un-
gleichmaBigkeiten deutlich erkannt werden. Der Datensatz besteht aus zwei 45° gegen-
einander verschobenen Quadraten mit unterschiedlichen Kantenlingen, die mehrfach
iibereinander gestapelt wurden. Die Gitterauflésung in der x,y-Ebene betragt 64 x 64.
Die Auflésung auf der z-Achse (H6he des Objekts) entspricht der Anzahl der Zeitschrit-
te, hier 2500.

Morphing bedeutet hier einen moglichst realistischen Ubergang zwischen zwei Formen zu erzeugen. Auf
benachbarten Schichten kann sich zudem die Topologie unterscheiden, etwa im Fall einer Bifurkation
der Arterie. Topologieanderungen sind fiir explizite Verfahren immer eine Herausforderung, Level-Set-
Methoden kdnnen damit umgehen, vergleiche Abbildung 3.2.

Um das Konturmorphing mit Level-Set-Methoden umzusetzen, ist pro Ebene das Erstellen eines Poly-
gons in impliziter Darstellung erforderlich, welches mit Methode der Charakteristiken aus Kapitel 3.3
erfolgt. Eine anschlieBende Level-Set-Evolution anhand einer noch anzugebenden Gleichung formt die
Level-Set-Darstellung einer Schicht in die Level-Set-Darstellung einer benachbarten Schicht um (verglei-
che Kapitel 3.2.2). Die Menge an Schichten wird dabei beispielsweise von unten nach oben bearbeitet.
Die Zwischenschritte jedes Paares werden dabei in separaten Level-Sets abgespeichert. Wird dies fiir
alle benachbarten Schichten durchgefiihrt und werden alle Zwischenschritte in entsprechender Reihenfol-
ge zusammengefiigt, entsteht eine 3D-Level-Set-Darstellung des Gesamtobjekts. Die z-Achse entspricht
dabei einer Diskretisierung der Zeitachse ¢ der Level-Set-Evolution.

Fiihrt man dies so durch, ergibt sich ein Problem. Ein gleichm3Riges Morphing ist aufgrund der Konstruk-
tion des entsprechenden Level-Set-Verfahrens [NBMO5] nicht sichergestellt, da die Morphinggeschwin-
digkeiten in unterschiedlichen Bereichen der Konturen stark variieren kdnnen. Das Ergebnis sieht daher
mitunter nicht so aus wie erwartet. Dies wird in Abbildung 3.7 dargestellt, indem um 45° gegeneinander
verschobene Quadrate mehrfach iibereinander gestapelt sind. Es ist deutlich zu erkennen, dass der Uber-
gang zwischen den benachbarten Quadraten ungleichmilig ist, vergleiche die Markierungen 1 und 2 in
Abbildung 3.7. Die Morphinggeschwindigkeit unterscheidet sich also lokal deutlich im Verlauf.

In der Literatur findet sich zur Lésung des Problems die Partikel-Level-Set-Methode [OF02, NBMO05].
Hier werden auf den Isokonturen Partikel verteilt, wobei der von den Partikeln zuriickgelegte Weg (iber
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(a) (b) (c) (d)

Abbildung 3.8: Beispiele fiir Begrenzung der Morphinggeschwindigkeiten. Als Beispiel wurden wieder
zwei um 45° gedrehte Vierecke mit unterschiedlichen Kantenlangen gewdhlt. (a) Ergeb-
nis ohne Begrenzung der Morphinggeschwindigkeiten. (b) Ergebnis mit Begrenzung auf
1/50 der Differenz von ¢uaq und ¢pmin. (c) Ergebnis mit Begrenzung auf 1/100 der
Ditferenz von ¢z und ¢pmin. (d) Ergebnis mit Begrenzung auf 1/150 der Differenz
von Gmaz UNd Gpin. Die Gitterauflésung betragt 64 x 64 in der x, y-Ebene.

die Zeit getrackt wird [WH94]. Es wird der zuriickgelegte Weg der Partikel gemessen, um die Morphing-
geschwindigkeit so zu beeinflussen, dass die Fronten gleichzeitig ihren Endpunkt erreichen [NBMO05]. Wie
die Partikel auf der Nullisokontur platziert werden kénnen, ist allerdings in [NBMO05] ausgespart. Hierzu
wird in dieser Arbeit folgender Vorschlag gemacht: Bei Level-Sets kann man, wie bei anderen Funktio-
nen auch, Nullstellen suchen, indem beispielsweise von einem Startort dem Gradienten gefolgt wird oder
dhnlich wie dies bei Marching Cubes [LC87] funktioniert. Die platzierten Partikel miissen anschieRend
noch raumlich so verteilt werden, dass die Bewegung der Kontur gut abgebildet wird. Auch hierzu wird
in der Literatur kein Vorschlag gemacht. Man kann eine gleichmaBige Verteilung erreichen, indem Ab-
stoBungskrafte zwischen den Partikeln modelliert werden, gleichzeitig aber die Partikel auf der Nullstelle
gehalten werden. Schlussendlich muss dann eine Beziehung zwischen dem Weg, den die Partikel zuriick-
gelegt haben und der anzupassenden Morphinggeschwindigkeit hergestellt werden, etwa indem die Werte
der Partikel nach erfolgter Triangulation auf das Gitter zuriick interpoliert werden. Eine Umsetzung des
Verfahrens in [NBMO05] bleibt kompliziert.

Eine Alternative, die in dieser Arbeit verwendet wird, ist das fiir die Evolution verantwortliche Feld auf-
grund einer Heuristik so zu manipulieren, dass ein glatter Ubergang erzielt wird. Dies kann etwa durch
eine Begrenzung der Morphinggeschwindigkeiten erreicht werden. Es muss nur sichergestellt sein, dass
die Zielkontur durch ausreichend viele Zeitschritte auch erreicht wird. Insgesamt wird, wenn alle Zwi-
schenschritte abgespeichert werden, dadurch der Speicherbedarf erhéht, die Berechnung aber insgesamt
wesentlich vereinfacht. Durch ein Neuabtasten des Level-Sets kann der Datensatz wieder kompaktiert
werden.

Das Verfahren wird anhand von Gleichung 3.7 mit geeignetem Skalarfeld F'(x,t) realisiert. Die Level-
Set-Evolution und das Skalarfeld lassen sich wie folgt angeben:

&bcyue(l?l;(m?t) = F(x,t)|Voquele(x,t)|

F(m> t) = min(d)Quelle(wv t) - ¢Ziel(m> t)a d) (318)

Die beiden Level-Sets ¢gyeie und ¢z sind dabei Quell- und Zielkontur. Das Skalarfeld F'(x,t) dndert
sich in jedem Schritt aufgrund des Abstandes zwischen Quell- und Zielkontur, gegebenenfalls modifiziert
durch d. Der Parameter d bildet eine Art Schwellenwert fiir die Evolutionsgeschwindigkeit und erméglicht
so ein gleichmaBiges Morphing. Die Wahl von d kann etwa auf einen Bruchteil der Differenz zwischen dem
maximalen Distanzwert ¢, und dem minimalen Distanzwert ¢,,;, der Zielgeometrie gesetzt werden.
Wird die Zeitachse t als dritte Raumachse (z-Achse) betrachtet, lassen sich Objekte aus Schnittkonturen
rekonstruieren. Die Abbildung 3.8 zeigt Beispiele fiir unterschiedliche Morphinggeschwindigkeiten.
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Abbildung 3.9: Beispiel fiir die Aufbereitung der Geometrie des tomographierten 3D-Druckmodells B.
(a) Artefaktbehafteter Originaldatensatz. Die Gitterauflésung betragt 512 x 512 x 83.
(b) GroBte Zusammenhangskomponente von 471 Zusammenhangskomponenten des
Originaldatensatzes. (c) Manuell bearbeitetes, geglattetes und neu abgetastetes End-
ergebnis.

3.8 Aufbereitung von Geometrie

Im Gegensatz zu modellierten Arteriengeometrien weisen aus klinischen Datensitzen extrahierte Formen
oder Formen, die durch Messungen mit dem in dieser Arbeit eingesetzten experimentellen Magnetre-
sonanztomographen (vergleiche Kapitel 8) entstanden sind, Artefakte auf, die in einem Nachbearbei-
tungsschritt zu entfernen sind. Ein Beispiel findet sich in Abbildung 3.9. Zur Artefaktreduktion kdnnen
Level-Set-Methoden ebenfalls eingesetzt werden (vergleiche Abbildung 3.1). Vor Konstruktion einer Si-
mulationsdomane werden die impliziten Darstellungen mit Level-Set-Methoden aufbereitet, um etwa die
Formen der Arterien glatten, oder es werden Zusammenhangskomponenten bestimmt.

Um eine Glattung eines Level-Set reprasentierten Objekts zu erreichen, wird einer Level-Set-Gleichung
(vergleiche Kapitel 3.2.2 sowie Kapitel 3.5) ein Kriimmungsterm hinzugefiigt und anschlieRend eine
Evolution durchgefiihrt, vergleiche Kapitel 6.7 in [Set99]. Aufgrund der Level-Set-Evolution kann es vor-
kommen, dass das resultierende Distanzfeld nicht mehr die Eikonalgleichung 3.1 erfiillt. In diesen Fallen
muss eine Redistanzierung des Skalarfeldes vorgenommen werden, um die weitere Stabilitdt des Verfah-
rens zu gewahrleisten. Die Redistanzierung kann grundsatzlich mit den in Kapitel 3.2.3 beschriebenen
Verfahren durchgefiihrt werden. Durch die Angabe einer Nebenbedingung kann das Volumen der Ober-
fliche wihrend der Evolution erhalten werden (vergleiche Min/Max-Flow Verfahren in [Set99]). Das
Volumen beziehungsweise die Flache wird bei Level-Sets als Integral iiber das Innere der impliziten Funk-
tion dargestellt. Das Integral wird mit Hilfe von Heaviside beziehungsweise Dirac-Funktionen approximiert
[OF02]. Eine weitere Methode, die die volumenerhaltende Evolution unterstiitzt, ist die Partikel Level-
Set-Methode [EFFM02, OF02]. Hier werden Partikel analog zu der Idee in [WH94] auf den Isokonturen
verteilt, um die Bewegung der Kontur analysieren zu kénnen. Hier kann 3hnlich wie in Kapitel 3.7.2
vorgegangen werden.

Zur Beseitigung von Messartefakten, die sich darin duBern, dass der Datensatz Geometrie enthilt, die real
so nicht vorhanden ist, kann die Suche nach Zusammenhangskomponenten eingesetzt werden (vergleiche
Abbildung 3.9). In dieser Arbeit reicht es meist aus, die groRte Zusammenhangskomponente zu bestimmen
und fiir eine Simulation zu verwenden. Es ist dann lediglich ein Fast-Marching-Aufruf nétig, um die Level-
Set-Information zu komplettieren und so eine Geometrie ohne die anderen Zusammenhangskomponenten
zu bestimmen. Weiterhin kann die Suche von Zusammenhangskomponenten bei der Analyse von mittels
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MRI gemessenen Thrombosierungsvorgingen eingesetzt werden (vergleiche Kapitel 5 und [Edel5]).

Die Suche nach Zusammenhangskomponenten in Level-Set-Darstellungen funktioniert im Prinzip wie
entsprechende Graphensuchalgorithmen. Das eingesetzte Level-Set-Gitter wird dabei als Graph interpre-
tiert. Als Kriterium fiir den Nicht-Zusammenhang wird ein Isowert d der Kontur ¢(x) festgelegt und
wahrend der Traversierung iiberpriift, wann ¢(x) > d. Auf diese Weise werden alle Bereich mit ¢(x) < d
von einem Startknoten an Position  mit ¢(x) < d identifiziert, und es wird analog fiir alle derartigen
Startknoten vorgegangen. Die bereits bearbeiteten Knoten werden markiert, um sie nur einmal zu be-
trachten. Obwohl dieses Thema im Zusammenhang mit Level-Sets nicht in der Literatur diskutiert wird,
wird auf eine ausfiihrliche Beschreibung aufgrund der algorithmischen Verwandtschaft verzichtet. Die
gefundenen Zusammenhangskomponenten kénnen schlieBlich fiir die weitere Bearbeitung verwendet oder
ausgeschlossen werden. Auf Basis des Randes der einbezogenen Zusammenhangskomponenten wird mit
den Methoden aus Kapitel 3.2.3 ein vollstindiger Level-Set auf dem Gitter wiederhergestellt.

Mit den genannten Methoden lassen sich die erzeugten Formen aufbereiten und ein GroBteil des Mess-
rauschens und die genannten Messartefakte beseitigen.

3.9 GPU-Implementierungsaspekte

Nachdem alle Methoden zur Geometriedarstellung und -verarbeitung beschrieben wurden, werden an
dieser Stelle die wichtigsten Implementierungsaspekte fiir eine Umsetzung der Algorithmen auf Gra-
fikprozessoren diskutiert. Dabei stehen die beiden Hauptalgorithmen im Vordergrund: Level-Set- und
Fast-Marching-Methoden.

Level-Set-Methoden kénnen wie beschrieben mit Hilfe der Methode der Finite-Differenzen umgesetzt wer-
den (vergleiche Kapitel 3.2.2). Explizite Finite-Differenzen-Schemata lassen sich vergleichsweise einfach
auf GPUs iibertragen. Zusatzlich zu zwei Distanzfeldern fiir zwei Zeitschritte einer Level-Set-Evolution,
die im globalen Speicher der GPU residieren, werden spezielle Speicher verwendet, um die fiir die paralle-
le Ausfiihrung bendtigte Speicherbandbreite zu verringern und den Ablauf zu beschleunigen. Bei diesem
Speicher handelt es sich um den sogenannten lokalen Speicher fiir eine Gruppe von parallel arbeitenden
Threads (vergleiche Anhang C). Fiir die Bildung der Differenzenquotienten wird in benachbarten Threads
dieselbe Information mehrfach benétigt. Anhand seiner lokalen Identifikationsnummer kann jeder Thread
einen Teil des fiir alle Threads in der lokalen Gruppe bendtigten globalen Speichers laden. Durch die
Kooperation der Threads wird die Information nur von einem Thread geladen und fiir alle Threads iiber
den lokalen Speicher zur Verfiigung gestellt. Threads, die sich gemaR ihres lokalen Index an den Randern
des aktuell betrachteten Teilgitters der lokalen Gruppe befinden, laden zusitzlich den iiber das Gitter
hinausgehenden Rand, welcher von der Groke des Differenzenquotienten, das heillt von der Anzahl der
benétigten Nachbargitterknoten, abhangt. Da sich die Zugriffe auf das Distanzfeld zur Bestimmung der
Differenzenquotienten fiir alle Threads in der Gruppe tiberlappen, miissen so Informationen nicht doppelt
vom globalen Speicher iibertragen werden. Damit sichergestellt ist, dass die Informationen komplett in
den lokalen Speicher iibertragen wurden, wird im Kernel eine Barriere fiir jede lokale Gruppe eingesetzt
(vergleiche Anhang C). Wenn alle Threads die Barriere erreicht haben, kénnen die fiir jeden Thread be-
ndtigten Informationen dem lokalen Speicher entnommen und die numerische Integration gemal Kapitel
3.2.2 vorgenommen werden. Die Ergebnisse der Integration des ersten Feldes werden im zweiten Feld
gespeichert, wobei die Rolle der Felder in der nichsten lteration getauscht wird. Die Ausfiihrungsge-
schwindigkeit auf der GPU wird gegeniiber der Ausfiihrung auf der CPU nochmals reduziert und liegt fiir
die hier auftretenden 3D-GittergroRen bei einem Bruchteil einer Sekunde fiir einen Zeitschritt. Beachtet
werden muss allerdings die Zeit, die bendtigt wird, um entsprechende Felder auf der GPU anzulegen und
Werte liber den Bus zu transferieren. Der Aufwand ist fiir wenige Iterationen einer Level-Set-Evolution
nicht unbedingt sinnvoll, sondern nur fiir viele durchgefiihrte Iterationen. Viele Iterationen miissen bei-
spielsweise beim Morphing oder aufgrund der CFL-Bedingung beim Glatten ausgefiihrt werden.
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Level-Set-Methoden lassen sich also relativ einfach auf die GPU iibertragen. Im Falle von Algorithmen zur
Erzeugung eines vorzeichenbehafteten Distanzfeldes, wie beispielsweise Fast-Marching, welches aufgrund
seiner Konstruktion nicht ohne weiteres parallelisierbar ist, ist eine Ubertragung auf die GPU nicht einfach
moglich. Hier bietet sich als Alternative ein brute-force Ansatz zur Bestimmung der Distanzwerte auf
einem Gitter an. Dieser ist prinzipiell quadratischer Natur — der Aufwand bestimmt sich iiber die GroRe
des Randes, welche mit der GittergroRe multipliziert wird —, l3sst sich aber aufgrund der Unabhangigkeit
der Auswertung fiir eine einzelne Gitterzelle oder einen Bereich von Gitterzellen, einfach parallelisieren.
So kann etwa das Gitter in mehrere Teilbereiche unterteilt werden. Jeder Kernelaufruf arbeitet auf sei-
nem Teilbereich und jede lokale Gruppe liest wie oben beschrieben einen Teil des bekannten Randes aus
dem globalen in den lokalen Speicher ein. Anhand dieses Teils wird dann fiir den Teilbereich des Gitters
ein passender Abstand durch Vergleich mit den bereits gespeicherten Werten bestimmt. Ist der neue
Wert kleiner als der bekannte Wert, wird dieser ersetzt. Initialisiert werden alle unbekannten Werte mit
unendlich, der initiale Rand in der Nihe der Nullisokontur wird wie in Kapitel 3.3 berechnet oder an-
derweitig vorgegeben. Sind alle Teilbereiche des Gitters abgearbeitet liegt ein vorzeichenloses Distanzfeld
vor. Fiir dieses kann dann anschlieBend mit den genannten Methoden ein Vorzeichen erzeugt werden.
Wie dies geschieht, hangt von der Struktur der Eingabedaten ab, vergleiche Kapitel 3.3. Die Laufzeit-
vorteile einer GPU-Implementierung gegeniiber Fast-Marching auf der CPU miissen aufgrund des oben
bereits erwdhnten quadratischen Charakters des hier verwendeten Algorithmus abgewogen werden. Die
GPU-Implementierung bietet Vorteile, wenn die GroRe des Randes kleiner als [ -log N mit N GittergroRe
ist. Diese Relation wurde anhand von Experimenten bestimmt. Der Faktor [ entspricht der GroBe der
lokalen Gruppe und ist proportional zur Anzahl der Prozessorkerne.

3.10 Diskussion

Die Verwendung von impliziten Darstellungen auf Gittern hat sich in dieser Arbeit als vorteilhaft er-
wiesen, da sich mit den oben beschriebenen Methoden vielfiltige Problemstellungen im Zusammenhang
mit der Verarbeitung von Bilddatensdtzen und Geometrie fiir Simulationen |6sen lassen. Gerade kon-
struktive Korpergeometrie-Operationen lassen die einfache Erweiterung von Datensatzen zu, etwa indem
von der per Level-Set-Darstellung definierten Simulationsdomane die Struktur eines separat dargestellten
Einbaus (wie eines Stent- oder Coilmodells) abgezogen werden kann. Grundsatzlich erméglicht die Level-
Set-Darstellung auch automatisierte Variationen von Geometrien vorzunehmen, da es kein Selbstiiber-
schneidungsproblem wie bei expliziter Darstellung gibt. Zusammen mit den beschriebenen Extraktions-
und Rekonstruktionsverfahren ist damit eine Basis fiir weitgehend automatisierte Auswertungen unter
Variation der Geometrie in groRer angelegten Untersuchungen geschaffen. Im Gegensatz zur Finite-
Elemente-Methode, bei der aufwindig ein randangepasstes 3D-Netz erstellt werden miisste, l3sst sich
im Zusammenspiel mit der Lattice-Boltzmann-Methode durch die implizite Darstellung der Geometrie
recht einfach eine Stromungssimulation in einer komplexen Geometrie durchfiihren und untersuchen, ver-
gleiche nachfolgendes Kapitel 4. Prinzipiell wiirde dafiir sogar eine ebenenweise verrasterte Geometrie
ausreichen, allerdings lassen sich dann gegebenenfalls abgeleitete GroRen schwerer bestimmen, vergleiche
Kapitel 4.7.

Die Verwendung von Level-Sets demonstriert auch eine gewisse Kontinuitdt in der Methodenauswahl
seit der Diplomarbeit des Autors [Wal08]. Sie konnten erfolgreich im Themenbereich der Arbeit iiber
die Approximation anatomischer Strukturen eingesetzt werden. Fiir zukiinftige Erweiterungen der Stro-
mungssimulation, beispielsweise um gekoppelte Phidnomene wie etwa mit der Stromung bewegte, raumlich
ausgedehnte Partikel, kann es notwendig werden, eine Extrapolation eines bestehenden Vektorfelds vor-
zunehmen. Zur Extrapolation kénnen die in diesem Kapitel vorgestellten Methoden wie Fast-Marching
ebenfalls verwendet werden [Set99].



Kapitel 4

Simulation von Stromungs- und
Transportprozessen mit
Lattice-Boltzmann-Methoden

In diesem Kapitel werden die zur Untersuchung der Himodynamik benétigten Stromungs- und Trans-
portsimulationen beschrieben. Dazu wird in den Kapiteln 4.1, 4.2 und 4.3 zunichst der Stand der Technik
erldutert und in den Folgekapiteln notwendige Erweiterungen zur Umsetzung der in Kapitel 1.2 und 2.3
definierten Anforderungen im Bereich der medizinischen Fragestellungen prasentiert. In diesem Kapitel
werden auch Lattice-Boltzmann-Verfahren und die Level-Set-Darstellungen des letzten Kapitels mitein-
ander verkniipft. Dies ermdglicht es, Vorteile gegeniiber dem Stand der Technik zu erreichen. Durch die
in dieser Arbeit entwickelte Umsetzung von gekoppelten Lattice-Boltzmann-Simulationen auf Ein- oder
Mehr-GPU-Systemen kann zudem eine vergleichsweise kurze Laufzeit der Simulationen erreicht werden.

4.1 Einleitung

Generell |3sst sich das makroskopische Verhalten einer Fliissigkeit durch die bekannten Navier-Stokes-
Gleichungen beschreiben. Aus Sicht der Computergrafik dominieren zur effizienten Simulation von Flui-
den gitterbasierte Finite-Differenzen-Verfahren wie beispielsweise das MAC-Gitter (Marker and Cell,
[HW65, Bri08]) oder [Sta99]. Ebenfalls verbreitet sind partikelbasierte Verfahren wie etwa SPH (Smoo-
thed Particle Hydrodynamics, [Mon05]). Aus Effizienzgriinden werden aber meist nur vereinfachte Mo-
dellgleichungen simuliert, was im Allgemeinen in einem interaktiven Computerspiel oder einer Special
Effects-Animation ,normaler” Fliissigkeiten in einem Kinofilm meist nicht weiter auffillt. Fiir den vorlie-
genden Anwendungsfall ist dies aber nicht ausreichend. Gleichzeitig haben vorgenannte Methoden den
Nachteil, dass sie die Inkompressibilitdt des Stoffes ,herstellen” miissen, das heillt, sie miissen ein diver-
genzfreies Geschwindigkeitsfeld erzeugen. Zur Korrektur des Geschwindigkeitsfeldes ist das Losen eines
Gleichungssystems basierend auf dem Druck p erforderlich (vergleiche konjugierte Gradientenverfahren
beim MAC-Gitter oder auch SPH in [SP09]). Fiir das Einbeziehen von Randbedingungen muss zum Bei-
spiel bei SPH oder den semi-Lagrangeschen Techniken auf dem MAC-Gitter eine Kollisionsdetektion und
-behandlung durchgefiihrt werden. Weitere Verfahren, die in den Ingenieurwissenschaften oder in der Ma-
thematik gerne verwendet werden, sind beispielsweise Finite-Volumen oder Finite-Elemente-Methoden.
Letztere sind dabei fiir stromungsmechanische Fragestellungen auf Basis der Navier-Stokes-Gleichungen
recht aufwindig effizient zu implementieren [WWF™13]. Zudem benétigen sie eine Darstellung des Si-
mulationsgebiets in Form eines Netzes.

Eine effiziente und zugleich elegante Methode zur Bestimmung einer approximativen Lésung der inkom-
pressiblen Navier-Stokes-Gleichungen stellt die Lattice-Boltzmann-Methode (LBM) dar, die hier niher
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Abbildung 4.1: Darstellung der fiir die Modellierung der dynamischen Blutstrémungssimulation beno-
tigten Bestandteile sowie deren Simulation. Im oberen Teil werden die jeweiligen makro-
skopischen Modelle dargestellt. Dies umfasst die Modellierung der Strémung, welche mit
den Navier-Stokes-Gleichungen (NS) abgebildet werden kann, und den Modellierungen
fiir das Fluid, den Puls und die Wand. Die Pfeile zwischen den jeweiligen Modellbestand-
teilen verdeutlichen die Kopplungen der Modelle untereinander. Das Gesamtmodell wird
anschlieBend mit der Lattice-Boltzmann-Methode (LBM) simuliert, welches im unteren
Teil der Grafik dargestellt ist. Zu der Lattice-Boltzmann-Simulation gehért eine Simu-
lationsdoméne, sowie Initial- und Randbedingungen (Letztere sind der Ubersicht halber
allerdings ausgespart).

Mesoskopische Simulation

betrachtet wird. In der Literatur, beispielsweise in [Fri91, CCM92], wurde ausgiebig gezeigt, dass die
Navier-Stokes-Gleichung eine Spezialisierung der Boltzmann-Gleichung ist, auf der die nachfolgend be-
schrieben Lattice-Boltzmann-Methode basiert. Die Methode lasst sich auch zum Ldsen anderer makro-
skopischer Gleichungen einsetzen, etwa der Transportgleichung. In diesem Kapitel werden entsprechende
Grundlagen zu Algorithmus und Parametrisierung thematisiert sowie eine Beschreibung des Konzepts der
eigenen Umsetzung fiir eine oder mehrere GPUs vorgenommen. Ebenso wird der Frage nachgegangen, was
mit einer einzelnen Workstation mit einer oder mehreren GPUs aus heutiger Sicht simuliert werden kann.
Hier wird insbesondere auf die Kopplung von mehreren Gittern zum Ldsen von Multi-Physik-Problemen
eingegangen. Eine Validierung der implementierten Simulation und eine Prisentation von Simulationser-
gebnissen findet in den Kapiteln 8 und 9 statt. Die zur Validierung ben&tigten Modelle werden in Kapitel
7 dargestellt. In den Kapiteln 5 und 6 werden mit der Strémungs- und Transportsimulation gekoppelte
Prozesse beschrieben.

Die gemall den Anforderungen in Kapitel 1.2 und 2.3 zu modellierenden und mit Lattice-Boltzmann-
Verfahren umzusetzenden Abliufe sind in der Abbildungen 4.1 fiir die Stromungssimulation und in der
Abbildung 4.2 fiir die mit der Stromungssimulation gekoppelten Transportsimulation dargestellt. Die
Abbildungen wurden bereits in Kapitel 1 abgedruckt und werden hier wiederverwendet. Dabei sind Stro-
mungsprozesse und ihre Umsetzung mit Lattice-Boltzmann-Methoden Gegenstand von Kapitel 4.2. Die



Kapitel 4. Simulation von Strémungs- und Transportprozessen mit Lattice-Boltzmann-Methoden 69

Navi_er-Stokes ﬁ}'fﬁgfnn:
Gleichungen Gleichung

4 Transportierte Spezies

. Geschwindigkeit
Makroskopisches Modell

‘Umwandeln in Lattice Boltzmann Verfahren

AD
LBM
Transportierte Spezies
NS Geschwindigkeit
LBM

Mesoskopische Simulation

Abbildung 4.2: Darstellung der Modellierung fiir gekoppelte Strémungs- und Transportprozesse so-
wie deren Simulation. Im oberen Teil wird die vorherige Modellierung der Strémung
mit einer zusatzlichen Modellierung des Stofftransports (Advektion und Diffusion, AD)
fiir eine transportierte Spezies erweitert. Der Pfeil symbolisiert die Kopplung (iber
die Geschwindigkeit. Es ergibt sich eine ortsabhdngige Verteilung der Spezies. Jede
der unteren Boxen reprisentiert eine der Modellgleichungen und wird jeweils mit der
Lattice-Boltzmann-Methode gelést. Hierbei kénnen unterschiedliche Lattice-Boltzmann-
Modelle zum Einsatz kommen. Es existieren zwei untereinander gekoppelte Lattice-
Boltzmann-Simulationen mit jeweils eigener Simulationsdomane, eigenen Initial- und
Randbedingungen (Letztere sind der Ubersicht halber ausgespart).

Simulation von mit der Strémung gekoppelten Transportprozessen mit Lattice-Boltzmann-Methoden ist
Inhalt von Kapitel 4.3. AnschlieBend wird auf die Definition von Initial- und Randbedingungen einge-
gangen (vergleiche Kapitel 4.4). Hierbei wird intensiv von den Level-Set-Beschreibungen aus Kapitel
3 Gebrauch gemacht, und es werden entsprechende Vorteile aufgezeigt. Die Kombination ermdglicht
ein vereinheitlichtes und universelles Vorgehen fiir eine schnelle Definition von Randbedingungen beim
Aufsetzen neuer Simulationen in 2D und 3D. Die Parametrisierung von Lattice-Boltzmann-Simulationen
anhand physikalischer ReferenzgroRen wird in Kapitel 4.5 diskutiert. Dies ist wichtig fiir realistische Blut-
flusssimulationen und fiir Vergleichsmessungen. Danach wird in Kapitel 4.6 auf die Modellierung und
Parametrisierung von Fluidmodellen fiir Blut eingegangen. Hier sind die nicht-Newtonschen Eigenschaf-
ten von Blut entsprechend den Anforderungen zu beriicksichtigen und es wird angegeben, wie in dieser
Arbeit vorgegangen wurde. Kapitel 4.7 beschaftigt sich mit der Extraktion von AnalysegroRen. In diesem
Zusammenhang wird auf die Wandmodellierung und die Berechnung von Wandscherspannungen zur Rup-
turvorhersage eingegangen. Hier ermdglichen die Level-Set-Darstellungen aus Kapitel 3 die Berechnung
von Wandscherspannungen in dynamischen Simulationen und erweitern somit den Stand der Technik.
Die Definition und Umsetzung eines Pulsmodells fiir dynamische Simulationen ist Gegenstand von Ka-
pitel 4.8. Zur Umsetzung von effizienten Stromungs- und Transportsimulationen werden in Kapitel 4.9
Konzepte fiir Lattice-Boltzmann-Verfahren auf einzelnen und mehreren, miteinander kommunizierende
Grafikprozessoren beschrieben. Dies wurde bisher in der Literatur nicht dargestellt und stellt damit einen
Neuheitsaspekt dar. Insgesamt stehen anhand der Beschreibungen in diesem Kapitel die notwendigen
Verfahren zur Beantwortung eines Teils der medizinischen Fragestellungen zur Verfiigung. Dies umfasst
die Bestimmung von Strémungsgeschwindigkeiten in Arteriengeometrie ohne und mit Einbauten und die
Charakterisierung des Austausches zwischen Arterie und Aneurysma. Hierbei werden die Bluteigenschaf-
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ten sowie der Puls beriicksichtigt. Durch die Auswertung der berechneten Wandscherspannungen kann
eine Rupturvorhersage vorgenommen werden.

4.2 Lattice-Boltzmann-Stromungssimulationen

Die Kontinuumsmechanik beschreibt Fliissigkeitsverhalten als zeitabhdngige Dichte-, Druck- und Ge-
schwindigkeitsfelder. Dies entspricht einer makroskopischen Sichtweise der Welt, in der lediglich das
Gesamtverhalten eines Stoffes, das Kontinuum, beschrieben und von Einzelheiten der Stoffzusammen-
setzung abstrahiert wird. Die mathematische Beschreibung dieser Sichtweise wird in den Navier-Stokes
Gleichungen ausgedriickt. In der Molekiildynamik auf der anderen Seite wird die mikroskopische Bewegung
einzelner Atome oder Molekiile mit Hilfe einer passenden Mechanik beschrieben. Die Lattice-Boltzmann-
Methode nimmt eine der statistischen Physik entliechene Sichtweise ein, die sich irgendwo in der Mitte
zwischen den beiden anderen Sichtweisen einordnet. Dieser Ansatz wird daher auch mesoskopisch ge-
nannt. Die Grenze, wann welche Sichtweise adidquat ist, beschreibt eine dimensionslose KenngroRe, die
Knudsenzahl (vergleiche dazu die ausfiihrliche Diskussion in [Gei06] oder [Oer12]).

4.2.1 Single-Relaxation-Time Modell

Das einfachste LBM-Modell ist das Single-Relation-Time (SRT) Modell. Dieses in der Literatur weit
verbreitete Modell dient hier als Basis zur Erkldrung des Algorithmus und wird in den nachfolgen-
den (Unter-)Kapiteln abgewandelt und auf verdnderte Grundgleichungen angewendet. Eine generel-
le Einfiihrung in die Lattice-Boltzmann-Methode aus historischer, mathematischer und physikalischer
Sicht wird hier nicht vorgenommen, da es bereits sehr viel exzellente Literatur zu diesen Themen gibt
[SBHI1, QdL92, BSV92, CWSD92, HL97b, CD98, LL0O, Suc01, CDML02, NDTJ03, ST06, Mat10].
LBM basiert auf der Boltzmann-Gleichung. Aufgrund ihrer Bauart als Integro-Differential-Gleichung ist
das Finden einer Losung im Allgemeinen fiir die Boltzmann-Gleichung schwierig. Daher werden bei LBM
gewisse Einschrankungen beispielsweise bei den zugelassenen Richtungen und Geschwindigkeiten der mo-
dellierten Partikelverteilungen sowie bei den Kollisionen gemacht.

Die makroskopische Dichte p eines Fluids wird bei der Lattice-Boltzmann-Methode durch mehrere Par-
tikelverteilungsfunktionen reprisentiert. Jede dieser Partikelverteilungsfunktionen stellt Fluidteilchen dar,
die sich von einem gemeinsamen Ort und Zeitpunkt in eine gemeinsame Richtung mit einer gemeinsa-
men Geschwindigkeit bewegen. Je groRer die Partikelverteilungsfunktion, desto mehr Teilchen bewegen
sich von diesem Ort zu diesem Zeitpunkt in diese Richtung mit dieser Geschwindigkeit. Um die Vis-
kositdt des Fluids zu modellieren wird angenommen, dass die Teilchen miteinander kollidieren kdnnen.
Dieser zeitabhangige Prozess aus Teilchenbewegung und Kollision wird in der Literatur meist als ,Stro-
men" und , Kollidieren" bezeichnet. Im Algorithmus wechseln sie sich jeweils ab. Zur Vereinfachung wird
das Kollisionsintegral auf der rechten Seite der Boltzmann-Gleichung durch einen linearen Term, dem
Bhatnagar-Gross-Krook Operator ersetzt [BGK54]. Bei der BGK Lattice-Boltzmann-Methode wird zu-
satzlich die Zeit und der dreidimensionale Raum durch ein reguldres Gitter mit einer endlichen Anzahl an
Richtungen

¢(0,0,0), i=0

e; =14 c(£1,0,0),c(0,%1,0),¢(0,0,+1) i=1,...,6 (4.1)
c(£1,+£1,0), ¢(%1,0,£1), (0, £1,+1) i=7,...,18

an jedem Gitterknoten diskretisiert. Jede dieser Richtungen korrespondiert dabei mit einer Partikelver-
teilungsfunktion f;. Der skalare Wert ¢ = %—f gibt dabei die Gittergeschwindigkeit an, wobei dz die
Raumschrittweite und 6t die Zeitschrittweite angibt. Wie ersichtlich hingen diskrete Richtung und Ge-
schwindigkeitsvektor zusammen. Pro Zeitschritt kdnnen Partikel raumlich nur eine Gitterzelle mit Ent-
fernung dx weiterbewegt werden: dx = ¢ - 0t (vergleiche Kapitel 4.5). Die Richtung e entspricht dem
Nullvektor und beschreibt Teilchen im Ruhezustand. Die Richtungen ey ) und eg; g1 verbinden
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Abbildung 4.3: D2Q5, D2Q9, D3Q7 und D3Q19 Gitterzellen. Rot dargestellt ist die Ruhelage eq, blau
die iibliche Vierer- beziehungsweise Sechser-Nachbarschaft fiir die Richtungen ey, . 4y
beziehungsweise ey, . ) und grau die zweitnachsten Nachbarn mit Richtungen es . g\
beziehungsweise ey . 13y. D2Q5, und D3Q7 werden (iblicherweise fiir Transportpro-
bleme wie Masse- oder Warmetransport eingesetzt, die beiden anderen zum Lésen der
Navier-Stokes-Gleichungen.

die Gitterzellen mit ihren nachsten beziehungsweise zweitndchsten Nachbarzellen. Nach iiblicher Nomen-
klatur [QdL92] wird dieser Gittertyp D3Q19 genannt, das heift 3 Dimensionen mit 19 Verbindungen
zwischen den Gitterzellen. Fiir Stromungen in zwei Dimensionen wird haufig ein D2Q9-Model mit 9
diskreten Richtungen benutzt. Abbildung 4.3 zeigt die in dieser Arbeit genutzten Gitterzellen D2Q5,
D2Q9, D3Q7 und D3Q19, es existieren aber noch weitere Gittertypen mit zum Teil wesentlich mehr
Verbindungen auch iiber mehrere Gitterzellen hinweg. Es gibt also fiir die Abbildung von Strémungen
und Transportprozessen prinzipiell mehrere Mdglichkeiten zur Auswahl der Gitterelemente. Auswirkungen
bei der Wahl von verschiedenen Elementen wie D3Q15, D3Q19 und D3Q27 auf das Simulationsergeb-
nis wurden beispielsweise in [MSYL00, WC11, SS14] untersucht. Dabei zeigte sich, dass D3Q19 ein
guter Kompromiss aus Speicherplatzersparnis und Rechengenauigkeit darstellt und sich die Ergebnisse
zu D3Q27 mit 42% mehr Speicherbedarf nicht allzu sehr unterscheiden [MSYL00]. D3Q15 hingegen
war klar ungenauer und neigte eher zu Oszillationen. Das kleinste bekannte Modell zur Approximation
der Navier-Stokes Gleichungen ist D3Q13 [dBLO1]. In zwei Dimensionen spielt der Speicherplatz eine
untergeordnete Rolle, hier wird durchgédngig das Modell D2@Q9 verwendet. Die Wahl eines Kollisionsope-
rators ist ebenso mit dem ausgewahlten Modell gekniipft, was insbesondere bei den spater verwendeten
Modellen D2Q5 beziehungsweise D3Q7 beachtet werden muss, vergleiche Kapitel 4.3.

Die Evolution der Partikelverteilungsfunktionen pro Gitterzelle unter Beriicksichtigung der Kollisionen
zwischen den Teilchen wird bei der Lattice-Boltzmann-Methode durch die Gleichung

Filx + edt,t + 6t) — fi(w, 1) = — L@ e@du@l) i=01,..,18  (42)

T

beschrieben, wobei

su(z,t)  u(z,t)

2c

(4.3)
die 19 Gleichgewichtsverteilungsfunktionen und wy = %7’“}{1,..,6} = Tlsvw{7,-',18} = % geeignete Ge-
wichtungsfaktoren des verwendeten Modells, hier D3Q19, sind. Der Term auf der rechten Seite der
Gleichung 4.2 wird iiblicherweise als Kollisionsoperator bezeichnet. Er kann modifiziert werden, um kine-
tische Momente der Verteilungsfunktionen einzeln per eigener Relaxationszeit zu relaxieren (vergleiche
beispielsweise Kapitel 4.2.2) oder um andere makroskopische Gleichungen als die Navier-Stokes Gleichung
zu modellieren — hierzu werden die f{? modifiziert (vergleiche beispielsweise Kapitel 4.3). Im vorliegenden
Modell existiert genau eine Relaxationszeit 7, daher wird dieses Verfahren auch Single-Relaxation-Time
(SRT) Modell genannt. Insgesamt kann die Evolution anhand Gleichung 4.2 also als Relaxationsprozess

fieq(p(m’ t)au(w7t)) = wip(ili,t) <1 + C%ei : u(w7t) + % (ei : ’U,(:L', t))2 -
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in Richtung des lokalen Gleichgewichts verstanden werden. Das lokale Gleichgewicht ist dabei eine Funk-
tion der lokalen Dichte p, der momentanen Geschwindigkeit w und der Relaxationszeit 7, welche mit der

kinematischen Viskositit der Fliissigkeit
1 1\ dz?
e P 4.4
Y73 (T 2) 5t (44)

in Beziehung steht. Die kinematische Viskositat gibt dabei das Verhiltnis von dynamischer Viskositat
n und der Dichte p des Fluids an, es gilt v = %. Die Gleichgewichtsverteilungsfunktionen f? sind so
konstruiert, dass die Masse erhalten bleibt [ST06]. Allerdings konnen numerische Ungenauigkeiten bei
der Berechnung beispielsweise der Skalarprodukte auftreten. Dieses Problem ldsst sich durch spezielle
Rechenoperationen mit maximaler Genauigkeit auf der GPU begegnen (vergleiche Kapitel 4.9). Das
Stromen selbst erhalt natiirlich die Masse.

Die Dichte und die Geschwindigkeit beziehungsweise der Impuls an einer Gitterzelle kénnen als nulltes
beziehungsweise erstes Moment der Partikelverteilungsfunktionen aufgefasst werden:

18
p(x,t) = fil=,1), (4.5)
=0

18
plx, tu(x,t) = Z fi(z,t) - e;. (4.6)
=0

Die letzte fehlende makroskopische GroRe ist der Druck, welcher proportional zur Dichte ist: p(x,t) =
c2p(x,t). Dabei stellt ¢, die Schallgeschwindigkeit der gewahlten Gitterdiskretisierung dar, fiir D3Q19

_ _cC

ist cg = 7 beispielsweise.

In der Literatur finden sich haufig verschiedene Versionen obiger Ausfiihrungen, meist werden die Orts-
und Zeitabhingigkeiten der besseren Ubersicht wegen eingespart. Manchen Varianten verwenden Ten-
sorschreibweisen, in denen die Schallgeschwindigkeit ¢, explizit auftaucht. Diese Darstellung lasst sich
fiir ein konkretes Modell wie D3Q19 leicht in obige, von der Gittergeschwindigkeit ¢ abhangige Schreib-
weise iiberfiihren. Meist wird zur Vereinfachung ¢ = 1 angenommen, damit wird die LBM vollkommen
dimensionslos. Zum Abgleich mit physikalischen Messungen kann ¢ wie in Kapitel 4.5 beschrieben ge-
wahlt werden, die Geschwindigkeit erhalt auf diese Weise die Dimension Weg durch Zeit, so dass die
Rechenergebnisse direkt abgelesen und mit Messungen verglichen werden konnen. Dieser Umstand ist
dann ebenfalls in den Randbedingungen zu beriicksichtigen (vergleiche Kapitel 4.4). Auch die Dichte
kann entsprechend realer Fluide gewahlt werden, iblicherweise (wegen der angenommen Inkompressi-
bilitdt des Fluids) wird die Dichte aber auf 1 gesetzt. Betrachtet man den Druck, so kann etwa am
Einlass ein Referenzdruck angenommen werden und iiber die Druckverteilung (die hier proportional zur
Dichteverteilung ist — ein Modell fiir die Trennung von Druck und Dichte findet sich in Kapitel 4.2.2)
der entsprechende Druck im Gebiet bestimmt werden.

Der Algorithmus zur Evolution von Gleichung 4.2 teilt sich lblicherweise in zwei Schritte auf, die wie
erwahnt Stromen und Kollidieren genannt werden. Diese werden jeweils im Wechsel durchgefiihrt, welcher
Schritt zuerst ausgefiihrt wird bedingt zumindest die Bauart einer effizienten Stromungsmethode. Es
gibt fiir die Umsetzung des Strémens zwei verschiedene Moglichkeiten. Es kénnen die fiir die aktuelle
Gitterzelle (z,y, z) relevanten neuen f;s aus den Nachbarzellen in Richtung e; kopiert, oder die aktuellen
fi in die Nachbarzellen kopiert werden. Dieses wird im allgemeinen als ,pull” beziehungsweise ,,push”
bezeichnet. Die erste Variante eignet sich vor allem, wenn das Strémen der erste Schritt des Algorithmus
ist und das Kollidieren folgt. Die zweite Variante eignet sich eher, wenn die Kollision der erste Schritt
des Algorithmus ist und das Strémen der zweite. Dies l3sst sich einsehen, wenn man sich {iberlegt, auf
welchen Daten die nachfolgenden Schritte angewendet werden und wo die aktuellen Daten residieren.
Das Stromen beschafft oder verteilt die fiir die Kollision bendtigten Daten. Allerdings kann es sein, dass
gewisse Informationen beispielsweise an Randern der Simulationsdomane nicht zur Verfligung stehen.
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Abbildung 4.4: Visualisierung des Transports einzelner PDFs f;(x,t) (griin, gelb, tiirkis eingefarbt) in
deren jeweiliger Richtung e; liber zwei Zeitschritte (a), (b). Zwischen jedem abgebil-
deten Zeitschritt werden die aktuellen PDFs pro Gitterzelle kollidiert und darin anhand
des Geschwindigkeitsvektors umverteilt (nicht dargestellt).

Darauf muss gegebenenfalls in diesem Algorithmusteil ebenfalls reagiert werden. W3hrend des Strémens
wird also ein Teil der Randbedingungen in die Simulation eingebracht. Generell gibt es Randbedingungen
am Ein- sowie am Auslass, aber auch an der Wand. Die Initial- und Randbedingungen werden in Kapitel
4.4 n3her erlautert.

Abbildung 4.4 zeigt den Transport von einzelnen PDFs f; in Richtung e; liber die Zeit auf einem D3Q19
Gitter. Alle anderen Richtungen verhalten sich ebenso, zwischen jedem Zeitschritt wird kollidiert und
gegebenenfalls die PDF f; manipuliert. Abbildung 4.5 zeigt die PDFs und das Geschwindigkeitsvektorfeld
bei Umstromung eines Hindernisses.

Die meisten Ausfiihrungen horen mit dem Zwei-Schritt-Modell in ihrer Beschreibungstatigkeit auf. Es
besteht aber die Moglichkeit beide Teile zu kombinieren und so die Lokalitdt beispielsweise in einem
GPU-Kernel zu erhdhen und somit langsame globale Speicherzugriffe zu sparen. Hier werden ausschlieRlich
Kernel mit kombiniertem Strémen und Kollidieren verwendet, vergleiche Kapitel 4.9.

Das in diesem Kapitel beschriebene Simulationsmodell stellt eine Ausgangsbasis fiir die in dieser Arbeit
durchgefiihrten Strémungssimulationen mit einem Newtonschen Fliissigkeitsmodell dar. Da Blut unter
gewissen Voraussetzungen auch als Newtonsche Fliissigkeit modelliert werden kann, ist dieses Vorge-
hen valide. Um weitere Aspekte der Physiologie des Blutkreislaufs abbilden zu kdnnen, werden in diesem
Kapitel Teile des eben beschriebenen Modells um anderen Modelle, beispielsweise nicht-Newtonsche Fliis-
sigkeitsmodelle (vergleiche Kapitel 4.6), erganzt. Diese Erweiterungen kdénnen als Bausteine aufgefasst
werden, die je nach Simulation ein- oder ausgeschaltet werden kdnnen. Zunichst werden in den bei-
den nachfolgenden Kapiteln 4.2.2 und 4.2.3 allerdings alternative Lattice-Boltzmann-Modelle vorgestellt.
Diese Modelle werden teilweise ebenfalls in dieser Arbeit verwendet oder bieten andere Vorteile, die in
zukiinftigen Untersuchungen relevant sein kénnten. Auf diese wird spater im Rahmen einer Diskussion
wieder Bezug genommen.

4.2.2 \Weitere Modelle

Aufgrund der Bauart des bisher beschriebenen Modells sind Dichteschwankungen zugelassen, das heift,
es wird mit passender Parametrisierung eine schwach kompressible Lésung fiir die Navier-Stokes Gleichun-
gen bestimmt. Die Modelle von [ZHCD95, HL97a, GSW00, HDCO02] arbeiten auf einer Druckvariante,
wahrend die Dichte gleich bleibt. Bei Einsatz des Modells nach [HL97a] kann der Algorithmus recht
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Abbildung 4.5: Beispiel eines Vektorfeldes bei Umstrémung eines Hindernisses (blaue Quadrate). Dar-
stellung des Geschwindigkeitsvektorfeldes (langere, anhand der Geschwindigkeitsmagni-
tude farbkodierte Pfeile) und der Abweichung der PDFs von den Gleichgewichts-PDFs
(kiirzere, blaue Pfeile).

einfach in die Differenzdruckvariante umgebaut werden, denn es muss lediglich die Division durch p in
Gleichung 4.6 bei der Bestimmung der Geschwindigkeit u entfernt werden. Zudem unterscheidet sich der
Kollisionsoperator leicht von dem normalen, schwach kompressiblen Modell [HL97a]. Das letzte Modell
wurde ebenfalls implementiert, wird in dieser Arbeit allerdings nicht verwendet.

Trotz der gednderten Modellierung weisen SRT-Modelle bei interessanten Parametern eine Ten-
denz zur Instabilitdt auf. Die Ergdnzung beispielsweise um das Smagorinski-Subgitter-Turbulenzmodell
[Sma63, HSCD94, HSCD96] oder andere Turbulenzmodelle [Tei98, Oerl2] bringt mehr Stabilitdt in die
Simulation, da die Viskositat lokal angepasst werden kann um Stromungen, die das Gitter nicht auflésen
kann, zu glatten. Das Smagorinski-Subgitter-Turbulenzmodell wurde implementiert und wird im folgen-
den verwendet. In der Literatur wurde auBerdem gezeigt, dass die einfache SRT-Approximation nicht in
der Lage ist, alle Stromungen korrekt wiederzugeben. Dazu wurde ein Multiple-Relaxation-Time(MRT)
Modell [dGKT02] entwickelt, welche die kinetischen Momente einzeln relaxiert. Der Rechenaufwand ist
dabei nicht nennenswert hoher, im Endeffekt werden zwei Matrix-Vektor-Multiplikationen zur Transfor-
mation in und aus einem Momentenraum bendtigt. Das Verfahren an sich ist aber deutlich stabiler.
Das Verfahren wurde implementiert, wird aber nicht verwendet. Ein Problem beim MRT-Verfahren ist
die korrekte Parametrisierung des Modells, genauer der verschiedenen Relaxationszeiten ohne physikali-
sche Entsprechung. Um einen geeigneten Parametersatz fiir die freien Parameter zu bestimmen ist ein
Optimierungsproblem zu l6sen. Nach neueren Analysen scheint die Genauigkeit des MRT-Modells bei
manchen Parametern abzunehmen. Neuere Modelle wie beispielsweise das kumulante LBM-Verfahren
[GSPK15] versuchen eine Verbesserung zu erreichen. Weiterhin gibt es, dhnlich wie die urspriingliche
Automaten-basierte Variante, auch diskrete Varianten mit Integer-Arithmetik [Gei06, GGKO06, Asi08].
Die letztgenannten Verfahren sind laut der Autoren so stabil, dass Reynoldszahlen in der GroRenord-
nung von mehr als 10° angesetzt werden konnen. Dadurch sollen nach Angabe der Autoren turbulente
Stromungen durch direkte numerische Simulation auch auf unteraufgeldsten Gittern simulierbar sein.
Diese Modelle bieten sich fiir zukiinftige Untersuchungen an, werden in dieser Arbeit aber nicht weiter
betrachtet.

4.2.3 Two-Relaxation-Time Modell

Aufgrund der einfacheren Parametrisierung gegeniiber dem MRT-Modell wird in dieser Arbeit zusatz-
lich das Two-Relaxation-Time (TRT) Modell mit jeweils einer Relaxationszeit fiir symmetrische und
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anti-symmetrische Bestandteile der MRT-Transformation verwendet [GVd08b, GVd08a, DKSK11]. Beide
Zeiten sind iiber eine ,magische” Konstante [dG09] miteinander gekoppelt, und jeweils ein Parameter l3sst
sich, wie in Kapitel 4.5 beschrieben, aufgrund physikalischer Messungen oder Vorgaben parametrisieren.

Zur Implementierung des Modells mit zwei Relaxationszeiten muss die rechte Seite der Evolutionsglei-
chung (vergleiche auch Gleichung 4.2)

fi(x + eidt, t + ot) — fi(z,t) = Q(x, 1) (4.7)
mit dem Kollisionsoperator (vergleiche auch Gleichung 4.2)

fi(ma t) - fieq(p(ma t)7 u(ma t))

Qx,t) = — . (4.8)
mit einem anderen Kollisionsoperator
ety = HED I v )
_fza(mat) B fiaeq(p(mat)7u(mat)) (49)
Ta

versehen werden, welcher zwei Relaxationszeiten 7, 7, enthdlt. Dabei beziehen sich in Gleichung 4.9 die
Partikelverteilungsfunktion

fi=fi+f7)/2 (4.10)
und

fit=(fi = f7)/2 (4.11)

sowie die Gleichgewichtsverteilungsfunktionen

K=+ 5£9/2 (4.12)

und

= =572 (4.13)

(2

auf den symmetrischen (Superskript ,s") und den anti-symmetrischen (Superskript ,,a") Teil der Verteilung
wihrend i den Index der zu e; entgegengesetzten Richtung angibt. Die Gleichgewichtsverteilungsfunktio-
nen f{? selbst bleiben unverdndert, also beispielsweise wie in Gleichung 4.3, definiert. Beide Teile, also
der symmetrische und anti-symmetrische, werden unabhangig voneinander ins Gleichgewicht relaxiert.
Jeweils die symmetrische oder die anti-symmetrische Relaxationszeit 7 beziehungsweise 7, in Gleichung
4.9 wird dabei problemabhangig parametrisiert, bei dem bisher vorgestellten Strémungsproblem nimmt
75 die Rolle von 7 in Gleichung 4.4 ein, fiir ein Transportproblem mit Diffusionskoeffizienten D wird 7,
parametrisiert, vergleiche Kapitel 4.3. Die jeweils andere Relaxationszeit wird dann anhand der Beziehung

() e

gesetzt. A stellt dabei einen einstellbaren Parameter dar, welcher verschiedene Werte annehmen kann
um beispielsweise die Stabilitdt der Simulation zu erhdhen (A = 1/4, [Gin05a, GVd08b, dG09]). Insge-
samt minimiert TRT die numerische Dispersion [SCT08]. TRT wird in dieser Arbeit zur Simulation von
Stromungs- und Transportprozessen eingesetzt. Die Simulation von Transportprozessen wird nachfolgend
beschrieben.
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4.3 Gekoppelte Transportprozesse

LBM bietet die Moglichkeit, Mehrphasen- und Mehrkomponentenstromungen abzubilden [GRZZ91,
SC93, SD95, MC96, GS03, TBJT09, PHBC11] und durch Anderung des Kollisionsoperators andere
Grundgleichungen als die Navier-Stokes Gleichungen zu approximieren [WG95, ZBCY02, Mar02, ZFDGO6,
CS08, AMKO08, Pal09, YN10a, XWS12]. Der Transport von Komponenten (vergleiche Abbildung 4.2) ist
beispielsweise interessant bei der Charakterisierung des Stoffaustausches zwischen Arterie und Aneu-
rysma, der Simulation von virtuellen Kontrastmitteln zur Visualisierung oder bei temperaturabhangigen
Stromungen. Mehrere Komponenten sind unter anderem eine Voraussetzung fiir die Modellierung der
Thrombosierung. Die Literatur offeriert mehrere Méglichkeiten Komponenten in einem Fluid zu trans-
portieren.

Um den passiven Transport eines Stoffes in einer strémenden Fliissigkeit zu simulieren, kdnnen mehrere
Gitter zum Losen verwendet werden [Fle93, Y100, KLZ07, SDDC08, CFL09, GdK10, XZL10, DPS11,
CZ13, HW14, HW15]. Fir die Simulation von mehr als einer Spezies wird eine entsprechende Anzahl an
Gittern verwendet. Gekoppelt werden die zusatzlichen Gitter iiber das Geschwindigkeitsfeld des Navier-
Stokes-Losers (vergleiche Abbildung 4.2) wahrend die anderen Gitter fiir den Stofftransport zustin-
dig sind. Der Stofftransport kann makroskopisch durch eine Konvektions- beziehungsweise Advektions-
Diffusions-Gleichung modelliert werden. Wie bei Diffusionsproblemen iiblich, kann eine einfachere Raum-
diskretisierung gewahlt werden. Es werden hier 7 anstelle von 19 Richtungen benutzt, das Modell nennt
sich D3Q7 (vergleiche Abbildung 4.3(c)). Die Modellierung kann also gegeniiber der Bestimmung des
Stromungsverhaltens vereinfacht werden, indem ,.einfachere” Elemente benutzt werden. In 2D wird statt
D2@Q9 dann das Element D2@Q5 verwendet, in 3D statt D3Q19 beziehungsweise D3(Q27 das Element
D3QT7!. Die sieben Richtungen bestehen aus der Ruhelage sowie den 6 ersten Nachbarn, also

[ ¢(0,0,0), i=0
€= { c(+£1,0,0), ¢(0, £1,0),¢(0,0, £1), i=1,...,6. (4.15)

Die passenden Gewichte sind

1 .
_ 1’ 1=0
Wi { L i=1,....6 (4.16)
Um nun den Stofftransport durchzufiihren, muss noch der Kollisionsoperator auf der rechten Seite der
Gleichung 4.2 angepasst werden, indem lineare Gleichgewichtsverteilungsfunktionen gewahlt werden:

ff=wip(1+ sei-u), i=0,...,6. (4.17)

Auch quadratische Gleichgewichtsverteilungsfunktionen sind moglich, allerdings nicht in Verbindung mit
dem einfachen D3Q7-Gitter. Im Fall des Stofftransports bezeichnet p die Stoffkonzentration einer Spezies.
Wie erwdhnt stammt die Geschwindigkeit w aus dem Stromungssimulationsteil in Gleichung 4.6. Die
Relaxationszeit 7 wird anhand des Diffusionskoeffizienten

1 1Y\ 6z?
D=-(1—=]— 4.1
1 (T 2) 5t (4.18)
gesetzt, wobei hier je nach Modell (SRT, TRT) die entsprechende Relaxationszeit 7 parametrisiert wird.
Auch MRT-Schema sind méglich [YN10b].

Der Ablauf einer solchen gekoppelten Simulation ist dann wie folgt (vergleiche Abbildung 4.2). Es wird das
Geschwindigkeitsfeld anhand des ersten Gitters, welches den CFD-Teil ausfiihrt, bestimmt und danach
wird das zweite Gitter fiir den Transport anhand dieser Geschwindigkeiten evolviert. Da das zweite
Gitter nicht mit dem ersten riickgekoppelt ist, entfillt eine erneute Riickkopplung. Daher wird dies auch
passiver Transport genannt: Im Mittel hat der transportierte Stoff die gleiche Geschwindigkeit wie die

'Nota bene, diese Elemente haben auch eine viel geringeren Speicherplatzbedarf, gerade in 3D.
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Flussigkeit. Zusatzlich tritt Diffusion auf. Kommen mehrere beteiligte Stoffe in geloster Form im Fluid vor,
kann eine Abhangigkeit zwischen den Stoffen iiber eine (unsymmetrische) Diffusionsmatrix beschreiben
werden, wobei ebenfalls eine Riickkopplung mit der Stromung mdglich ist [SL04]. Details zu einem
Verfahren fiir gekoppelte Advektion-Diffusion finden sich in [HCM10]. Eine solche Erweiterung kdnnte
auch prinzipiell als Ausgangsbasis fiir die Umsetzung eines Thrombosierungsmodells genutzt werden,
aufgrund der ohnehin schon hohen Gesamtkomplexitat der Modelle wird aber in dieser Arbeit darauf
verzichtet.

Weiterhin kann das Modell verwendet werden, um eine Temperaturabhingigkeit zu modellieren
[Sha97, Y100, JHKO1, GSZ02, GZ05, HPC'08, Par10]. Temperatur bedeutet in diesem Zusammenhang
das Hinzufligen eines passiven Skalars in dem jeweiligen LBM-Strémungsmodell. Die Konzentration des
passiven Skalars reprisentiert dann eine Temperatur. Neben geeigneten Randbedingungen zum Kiihlen
oder Heizen des Fluids ist das Hinzufiigen eines Kraftterms (vergleiche Kapitel 4.5) zur Riickkopplung
mit der Stromung notwendig. Durch diesen Term kdnnen dann Auftriebskrafte, die durch Konzentrations-
beziehungsweise Temperaturunterschiede entstehen, beriicksichtigt werden [ZZSCO04]. Dies wiirde in Ab-
bildung 4.2 durch eine Riickkopplung mit der Stromung beschrieben. Diese fehlt mit aktuellem Beschrei-
bungsfortschritt, wird aber in Kapitel 5 bei den Thrombosierungsmodellen hinzugefiigt. Eine Temperatu-
rabhangigkeit wurde zwar implementiert, wird im Folgenden aber vernachlissigt (vergleiche Begriindung
in Kapitel 8). Neben der Riickkopplung durch Konzentrations- oder Temperaturunterschiede kdnnen auch
Reaktionen zwischen mehreren Stoffen in Lésung mittels LBM simuliert werden, es ist dabei lediglich der
Kollisionsoperator zu ergdnzen. Mehr zu diesen Themen findet sich in den Kapiteln 5 und 6.

Durch die Ausfiihrungen in Kapitel 4.2 und in diesem Kapitel sind alle in dieser Arbeit verwendeten
grundlegenden Simulationsverfahren beschrieben. Im folgenden werden Details, die zur Durchfiihrung
von konkreten Simulationen notwendig sind, ergdnzt. Dies umfasst beispielsweise die Darstellung der
Simulationsdomane oder die Parametrisierung anhand realer GroBen. Zusatzlich werden den Simulationen
weitere Eigenschaften der Physiologie hinzugefiigt und Moglichkeiten zur Auswertung angegeben. Die in
dieser Arbeit durchgefiihrte Umsetzung der Simulation auf GPUs ist ebenfalls Thema dieses Kapitels.
Ergebnisse werden in den Kapitels 8 und 9 prasentiert.

4.4 Initial- und Randbedingungen

Zur Bestimmung einer Simulationsldsung werden mehrere Bedingungen vorgegeben. Neben den Intialbe-
dingungen fiir das Fluid gibt es auch mehrere Arten von Randbedingungen: Ein- und Auslassrandbedin-
gungen an den Randern der Simulationsdomine sowie Randbedingungen an den Wanden und etwaigen
virtuellen Einbauten wie Stents oder Coils (vergleiche Kapitel 2.1 und 3.4). Weiterhin kdnnen Randbedin-
gungen zeitlich variieren wie zum Beispiel bei einer gepulsten Strémung oder verdnderlicher Geometrie.
Generell lassen sich Randbedingungen durch Vorgabe von makroskopischen GréBen umsetzen, fiir die
Darstellung von Wanden gibt es spezielle Methoden. Die relative Einfachheit, mit der Randbedingungen
gesetzt werden kénnen, ist ein Grund fiir die Beliebtheit von LBM. Die Mechanismen aus der Literatur
werden hier mit Level-Set-Darstellungen verkniipft, und es werden entsprechende Vorteile beschrieben.
Bei LBM miissen anders als bei FEM auch keine den Rand anndhernden Volumennetze generiert werden.
Einen Uberblick iiber verschiedene Randbedingungen bietet [KKH*99].

4.4.1 Initialbedingungen

Initialbedingungen beschreiben den Zustand einer Stromung oder eines Stoffes zu Beginn einer Simula-
tion. Oft wird bei Beschreibungen der LBM nicht angegeben, wie dieser Zustand gewahlt wird und die
PDFs initialisiert werden [MLLdO06]. Bei Fliissigkeiten und der Strémungssimulation wird hier stets eine
Flussigkeit in Ruhe angesetzt, das heillt, die PDFs f; werden auf ihre korrespondierenden Gewichte w;
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gesetzt. Es folgt daraus auch p = 1 und u = 0. Initialbedingungen beim Stofftransport werden so ge-
wahlt, dass das gewiinschte p pro Zelle angenommen wird und sich das Gitter im Gleichgewicht befindet.
Beim Magnetisierungstransport (vergleiche Kapitel 6 beziehungsweise 8) wird/werden die getaggte(n)
Schicht(en) beispielsweise auf Null gesetzt, die im thermischen Gleichgewicht zum Beispiel auf einen
normierten Wert. Allgemein: Unter einer initial geltenden Konzentration k eines Stoffes in Losung gilt

fimwi k. (419)

Damit folgt fiir die Gesamtkonzentration p = k.

4.4.2 Wandrandbedingungen

Grundsétzlich wird hier davon ausgegangen, dass bei den Strdmungssimulationen an den Wanden die
Haftrandbedingung (,,kein-Schlupf”, engl. no-slip) gilt. Interessant ist in diesem Zusammenhang zu ent-
scheiden, in welchen Gitterzellen diese angewendet werden muss. Die Detektion, ob eine Rand- oder
Fluidzelle des Gitters betrachtet wird, kann wie hier vorgeschlagen iiber die Nutzung des Level-Sets her-
ausgefunden werden. Eine Abfrage der Distanzinformation ermoglicht dann eine Zuordnung zu Fluid oder
Wand. Die Beschreibung als Distanzfeld ermdglicht auch, wie in Kapitel 3.5 beschrieben, eine algorith-
mische Veranderung der Kontur. In spateren gekoppelten Modellen kann daher die Randbeschreibung
auch dynamisch sein, das heiRt, die Wand kann sich zwischen den Zeitschritten dndern, etwa durch ein
Thrombosierungsmodell oder die hier nicht betrachtete Fluid-Struktur-Interaktion.

Das Wandmodell besteht hier aus starren Wanden (vergleiche die fehlende Riickkopplung in Abbildung
4.2, diese wiirde durch FSI ergdnzt). Starre Wande und die , kein-Schlupf“-Randbedingung kdnnen relativ
einfach uber das ,bounce-back” [ST06] genannte Verfahren in das LBM-Schema integrierten werden,
indem die den Wanden gegeniiberliegenden PDFs reflektiert und ausgetauscht werden, anstatt an der
Evolution in Gleichung 4.2 teilzunehmen und weiterverteilt zu werden. Damit werden in dieser Arbeit
die virtuellen Arterienwdnde und gegebenenfalls virtuelle Einbauten dargestellt. Zur Durchfiihrung der
Simulation mit Einbauten muss eine Stent- oder Coilgeometrie (vergleiche Kapitel 2.1) in eine Arterie
eingebracht werden. Hierzu kann wie in Kapitel 3 beschrieben vorgegangen werden. Falls Manipulationen
des Stents oder der Coils gewiinscht sind, kann auch dazu das Level-Set-Framework verwendet werden.
Im Falle eines angekoppelten Thrombosierungsmodells findet die ,bounce-back”-Randbedingung je nach
verwendetem Modell an Verfestigungen Anwendung. Die Strukturen werden im Rahmen dieser Arbeit
immer als Nullisokontur der einzelnen zur Struktur gehdrenden Level-Sets dargestellt. Gewdhnlich ist die
Auflésung des Level-Sets identisch mit der des LBM-Gitters, sodass ohne Interpolation ausgekommen
werden kann — dies kommt dem Laufzeitverhalten zu Gute. Hier zeigt sich ein Vorteil der Kopplung mit
Level-Sets. Es l3sst sich eine beliebige Geometrie durch Level-Sets darstellen und direkt zur Simulation
verwenden. Das Aufsetzen einer Simulation wird dadurch enorm vereinfacht. Die Erstellung eines Level-
Sets ist weniger aufwindig als das Generieren eines Volumennetzes. Die Verwendung der Distanzfunktion
bietet sich an, in einer Grundvariante kann einfach ein Vorzeichentest durchgefiihrt werden.

Natiirlich kann auch die komplette Distanzfunktion eingesetzt werden. Der Nutzen liegt in der bes-
seren Randanpassung, statt eines Stufen- oder Treppeneffekts kdnnen nun glatte Konturverlaufe in
die Simulation einbezogen werden und die Ordnung des Verfahrens in der Ndhe der Wand steigt
[NCGB95, ZHD95, BFLO1, BBJSO04]. In der Literatur wird diese Technik beschrieben, unter anderem
in [BFLO1, GZS02a, Gd03, Gin05b], aber nicht auf Basis von Level-Sets, mit der diese Technik eigentlich
perfekt umgesetzt werden kann. In [HDV09] wird dieser Ansatz kurz diskutiert, wobei dort die Geometrie-
vorverarbeitung eher im Vordergrund steht. Aufgrund der ndtigen Interpolationen stort dieses Vorgehen
allerdings die Asthetik der Randbehandlung und die guten Laufzeiteigenschaften. Zudem wird durch
»bounce-back” die Masse exakt erhalten, da die PDFs lediglich umkopiert werden miissen. Numerische
Fehler wie beim Einsatz von Interpolationsschemata gibt es nicht. In dieser Arbeit wird, wenn eine bessere
Randauflésung erreicht werden soll, ein feineres Gitter im Rahmen des zur Verfiigung stehenden Speichers
verwendet. Vergleiche mit den Messmethoden in Kapitel 8 zeigen, dass die verwendete Randbedingung
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wenig Einfluss auf das Geschwindigkeitsfeld hat, auch wenn damit die Randapproximation der LBM le-
diglich erster Ordnung sein sollte ([BFLO1, AHS03, Mac12], zweiter Ordnung im Fluid selbst [Mac12]).
Die Auflésung der Simulationsdomane scheint fiir praktische Belange relevanter zu sein, vergleiche Ka-
pitel 8. Fiir die Bestimmung von AnalysegroRen wie Wandscherspannungen kann die Level-Set-Normale
allerdings eine entscheidende Rolle spielen (vergleiche Kapitel 4.7).

Zur Verifikation der Implementierung der Haftrandbedingung wurde die Simulation mit dem Level-Set-
Framework derart gekoppelt, dass iiber LBM das Geschwindigkeitsfeld fiir eine Level-Set-Evolution per
Konvektionsgleichung erzeugt wurde. Das Ergebnis ist, dass die Level-Set-Kontur an der Ausgangsposition
verharrt. Damit kann gefolgert werden, dass die umgesetzten Haftrandbedingungen fiir die verschiedenen
Richtungen prinzipiell funktionieren, ansonsten hatte sich die Kontur verschieben miissen.

Auch beim Stofftransport konnen an den Wanden ,bounce-back-Randbedingungen gewahlt werden.
Randbedingungen mit Vorgabe von p = k mit k € [0, kpaz] mit Maximalkonzentration ky,q. sind auch
an den Wandbegrenzungen moglich. Dies dhnelt der Situation an Ein- und Auslass. Die nachfolgend
beschrieben Bedingungen fiir Ein- und Auslass konnen daher alternativ auch als Wandrandbedingung
genutzt werden.

4.4.3 Modellierung von Ein- und Auslass

Generell ist bei LBM das Problem, dass makroskopische GroRBen an den Randern der Simulationsdoméne
vorgegeben werden, diese aber nur Momente einer Wahrscheinlichkeitsverteilung darstellen. Diese miissen
daher ineinander umgerechnet werden. Wie dies geschieht, hangt auch von dem verwendeten Gittertyp ab.
Im Folgenden werden daher verschiedene Ein- und Auslassbedingungen fiir Strémungs- und Transport-
simulation aufgefiihrt, eine umfangreiche Diskussion und Analyse von Ein- und Auslassrandbedingungen
findet sich beispielsweise in [MBG96, Yan07, LCM™08]. Ob in einer Gitterzelle iiberhaupt Ein- oder Aus-
lassrandbedingungen angewendet werden miissen, kann anhand von weiteren Level-Sets herausgefunden
werden: Es kénnen beliebig positionierte und beliebig geformte Ein- oder Auslassgeometrien iiber Level-
Sets modelliert werden. Fiir einfache Ein- sowie Auslassrander kénnen Geraden- oder Ebenengleichungen
oder sonstige geschlossene implizite Darstellungen verwendet werden. Hier hilft ein Vorzeichentest oder
eine Distanzberechnung bei der Detektion. Die Entscheidung, ob es sich bei einer Gitterzelle um eine
Fluidzelle am Einlass oder Auslass handelt oder nicht, ist demnach iiber CSG-Operationen herauszufinden.

Um einen (Blut-)Fluss durch eine virtuelle Arterie zu erzeugen, kdnnen sowohl Druck- wie auch Ge-
schwindigkeitsrandbedingungen an den Réandern des GefdBes angesetzt werden. Ein Druckunterschied
zwischen Ein- und Auslass beispielsweise erzeugt dann einen Fluss. Diese Randbedingungen miissen bei
der Lattice-Boltzmann-Methode sowohl auf einer makroskopischen Ebene, also zum Beispiel durch das
Setzen eines vorgegebenen oder gemessenen Geschwindigkeitsfeldes u in der Einlassebene, als auch auf
einer mikroskopischen Ebene gesetzt werden. Mikroskopisch bedeutet in diesem Zusammenhang, dass
je nach Randbedingung in Abhangigkeit von u oder p diejenigen Werte fiir die PDFs f; gesetzt werden
miissen, die unbestimmt sind, da sie von aulen in das Flussgebiet zeigen. Alternativen dazu sind zum
Beispiel periodische Randbedingungen, die beispielsweise die passenden PDFs vom Auslass des Gebiets
wieder an den Einlass kopieren. Einen pulsierender Fluss kann durch Manipulation der Randbedingungen
iiber die Zeit erzeugt werden.

Bleibt noch die Frage zu beantworten, wie die fehlende Information fiir die nach innen zeigenden PDFs
bestimmt wird. Aufgrund der Gleichung 4.5 ist bekannt, dass sich die PDFs zur Dichte aufsummieren, also
p = >, fi mit der entsprechenden oberen Grenze i fiir die Anzahl der Richtungen des Elements. Da hier
auch die relativ einfachen Elemente D2Q5 und D3Q7 ohne Diagonalrichtungen verwendet werden, bleibt
fiir achsenparallele Wande lediglich eine unbekannte PDF iibrig, nach der die Summe aufgeldst werden
kann. Fiir Elemente, die diagonal verlaufende PDFs beinhalten ist die Situation etwas komplexer. In der
Literatur, zum Beispiel bei Succi [ST06] oder [ZH95], finden sich lediglich passende Versionen fiir D2Q)9,
fir 3D und D3Q19 ist eine Herleitung vorzunehmen und zu validieren. Die Situation ist in Abbildung
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(a) Démanenrand (b) Aus Volumen zeigend (c) Ins Volumen zeigend

Abbildung 4.6: Visualisierung der Einlass- beziehungsweise Auslassrandbedingung. (a) Der Domanen-
rand verlduft durch die Gitterzelle und halbiert sie in der Mitte. PDFs, welche tangential
zur Wand verlaufen, kénnen normal evolviert werden. (b) PDFs, die aus dem Volumen
zeigen stellen kein Problem dar. Diese befinden sich hinter der griinen Ebene und werden
beim Streaming normal verarbeitet. (c) PDFs, welche von aulen in das Volumen zeigen
miissen rekonstruiert werden, da beim Streaming keine Ausgangszelle vorhanden ist.
Bei D3Q19 sind dies fiinf PDFs (blau, grau), bei D3QT entsprechend nur eine (blau).
Diese befinden sich vor der roten Ebene.

4.6 dargestellt. Die vollstandige Auflistung der im Rahmen dieser Arbeit bestimmten Randbedingungen
findet sich in Anhang D.

Bei Druck oder Geschwindigkeiten stellt sich auch die Frage, in welcher MaReinheit diese vorgegeben
werden. Meist wird in der Literatur zu LBM mit dimensionslosen Einheiten gearbeitet und es fehlt das
Umrechnen der Ergebnisse in physikalische Einheiten meist komplett. Aus Messungen bestimmte reale
GroRen konnen in LBM-GroRen iiberfiihrt oder aber direkt verwendet werden. Um die Randbedingun-
gen direkt in realen GréRen anzuwenden, miissen die entsprechenden Geschwindigkeiten noch durch die
Gittergeschwindigkeit ¢ dividiert werden, wenn anschlieBend mit dimensionslosen GréRen gerechnet wird,
vergleiche Kapitel 4.5.

Wahrend des Stromens werden beim Pull-Prinzip lediglich die PDFs aus den angrenzenden Zellen geholt.
Nach Beendigung dieses Algorithmusschritts ist an den Ein- und Auslassrandern nicht geniigend Infor-
mation fiir den Kollisionsschritt vorhanden. Diese Informationen kdnnen iiber die oben beschriebenen
Bedingungen bestimmt werden. In der Simulation muss aber gleichzeitig auch klar sein, wo sich Ein-
und Auslass befinden, damit die entsprechenden Bedingungen ausgefiihrt werden kénnen. Dies starr an
den Randern des Gitters festzumachen ist im Allgemeinen zu unflexibel. Daher wird hier vorgeschlagen,
eine implizite Funktion respektive Level-Set-Darstellung zur Bestimmung der Rander einzusetzen. Damit
lassen sich prinzipiell beliebige Positionen fiir und beliebige Formen von Ein- und Auslass realisieren. Die
Entscheidung, welche der fehlenden PDFs bestimmt werden miissen, kann iiber die (Level-Set-)Normale
des Randes fallen. Es kann mittels des Skalarprodukts von Normalenvektor und Richtung der PDF be-
stimmt werden, ob die PDF bekannt ist oder nicht. Das Aufsetzen von entsprechenden Simulationen
vereinfacht sich dadurch erheblich, da die passende Randbehandlung fiir beliebige Geometrie automa-
tisch bestimmt werden kann. Dies ist insbesondere niitzlich bei der Definition von Randbedingungen fiir
die Thrombosierungsmodelle (vergleiche Kapitel 5). Diese Idee findet sich bisher so nicht in der Literatur.

Da das Geschwindigkeitsfeld in beliebiger Geometrie nicht bekannt ist, sehen die Initialbedingungen eine
stationdre Stromung mit u = 0 vor. Beim Start der Simulationen treten aufgrund des diskontinuierlichen
Einschaltens der Randbedingungen am Einlass Reflexionen im Geschwindigkeitsfeld auf. Um eine schnelle
Konvergenz der Simulation zu erreichen, sollten diese Effekte vermindert werden. Dazu kann zu Beginn
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der Simulation die Viskositat erhéht und nach und nach verringert werden. Zudem ist es sinnvoll, die
Pumpe langsam und weniger abrupt einzuschalten, indem eine glatte, ansteigende Kurve vorgegeben
wird. In den Experimenten hat sich folgender Faktor zur Multiplikation mit dem vorgegebenen Geschwin-
digkeitsvektorfeld ergeben:

factor,, = log(steprpn + 1)/ log(steparax), Vsteprem < steparax. (4.20)

stepr gy ist dabei der aktuelle LBM-Zeitschritt und steppsax die Dauer des Einschaltvorgangs in dis-
kreten Simulationsschritten. Bei manueller Einstellung wahrend einer interaktiven Simulation kann zum
Beispiel ein aus der Regelungstechnik bekannter und einer StellgroRe folgender PID-Regler eingesetzt wer-
den, um die Veranderung zu glatten. Die Modellierung einer Pulsfunktion fiir dynamische Simulationen
wird in Kapitel 4.8 diskutiert.

4.5 Parametrisierung anhand physikalischer ReferenzgrolRen

In diesem Kapitel geht es um die Parametrisierung von Lattice-Boltzmann-Simulationen. Eine Anfor-
derung ist, die Stromungssimulation unter realistischen Bedingungen in Aneurysmageometrien durch-
zufiihren. Ublicherweise werden in der Literatur Berechnungen unter Verwendung von LBM nicht-
dimensionalisiert vorgenommen, das heillt, die Ergebnisse haben nicht notwendigerweise einen direkt
ablesbaren Bezug zu realen GroRBen. Wie eine Umrechnung in und eine Ubertragung auf reale Einheiten
durchgefiihrt wird, ist Gegenstand dieses Kapitels. Literatur zu diesem Thema findet sich recht selten, zum
Beispiel bei [HLD97, G&t06a, Gei06, Lat07, Thi07, Mat10, DKSK11], praxisrelevant ist dieser Aspekt
aber durchaus. Das Problem ist, dass die gewahlte Parametrisierung gewisse Voraussetzungen erfiillen
muss. Dies ist aufgrund von Abhangigkeiten nur mdglich, wenn beispielsweise die Aufldsung oder der
Zeitschritt entsprechend gewahlt werden. Unter Umstanden kann dies dazu fiihren, dass die Datensatze
zu groR werden oder zu lange rechnen. Falls ein Datensatz nicht mehr komplett in den lokalen Grafikkar-
tenspeicher passt, muss das Problem dann aufgespalten und in mehreren Durchlaufen oder auf parallel
arbeitenden Grafikkarten oder Maschinen verteilt werden. Erreicht man durch die Parametrisierung keine
stabile Simulation, kann versucht werden, das Simulationsverfahren zu andern, beispielsweise von SRT
auf TRT oder MRT zu wechseln. LBM-Stabilitatsanalysen fiir unterschiedliche Parametrisierungen und
Modelle finden sich in [SC96, BGLO7, SCT09].

Ein zusatzliches Problem bei der Parametrisierung ldsst sich gut anhand eines Stenosenbeispiels verdeut-
lichen. Die Simulation wird zum Beispiel mit Messdaten vom Einlass parametrisiert, aufgrund der Wahl
des Gitters und der Reynoldszahl ist die Relaxationsfrequenz bestimmt. Noch frei wahlbar ist die in der
Simulation verwendete LBM-Geschwindigkeit. Wird diese zu hoch gewidhlt, kann es zu Problemen mit
der Kompressibilitat und der Stabilitdt des Verfahrens kommen. Die mittlere Geschwindigkeit einer la-
minaren Stromung in einem Rohr entspricht wittel, Rohr = %Umaz,Rohr- Wird die LBM-Geschwindigkeit
urpy beispielsweise auf 0.1 gesetzt, kann erwartet werden, dass die maximale LBM-Geschwindigkeit
0.2 betragen wird. Ist nun in dem Datensatz eine Engstelle vorhanden, wird dort die Strémung konvektiv
beschleunigt und die LBM-Geschwindigkeit steigt an. Stimmen die verwendeten GréRBenordnungen nicht,
kann die Machzahl iiberschritten werden und damit ein Kompressibilitatsproblem auftauchen. Zudem
kann die Simulation instabil werden, unabhingig von der Relaxationsfrequenz. Das heiit, es ist neben
den berechenbaren Werten zur Parametrisierung ebenfalls Wissen iiber die zu simulierende Geometrie no-
tig, um eine korrekte Parametrisierung vornehmen zu kénnen. Da im allgemeinen auf Grafikkarten nicht
geniigend Speicherplatz vorhanden ist, um die Relaxationsfrequenz und die LBM-Geschwindigkeit beide
niedrig zu halten ist mit gegebenen Resourcen keine Losung des Problems mdoglich. Es miissen daher
andere Losungen gefunden werden, wie etwa eine Gitteradaption oder eine Partitionierung des Problems.
Auf diese Fragestellungen wird kurz in Kapitel 4.10 eingegangen.

Die meisten Beschreibungen in puncto Parametrisierung von LBM sind relativ oberflachlich und es finden
sich bisweilen Aussagen wie ,wurde auf die und die GréRBenordnung eingestellt”. Wie konkret vorgegangen
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wurde, ist den Ausfiihrungen meist nicht zu entnehmen. Um also die Simulationsresultate auszuwerten
und anhand Messungen oder anderer Simulationsergebnisse zu validieren, muss die Lattice-Boltzmann-
Methode parametrisiert werden, indem die physikalischen GroRen und Einheiten in ihre LBM-aquivalente
Darstellung umgerechnet werden. Ublicherweise wird eine Stromung durch die Angabe ihrer Reynoldszahl

2
Re=UL _ L (4.21)
v cTv

charakterisiert. Dabei sind c(y,; 1) die charakteristische Geschwindigkeit, die charakteristische Lange
und die charakteristische Zeit des Flusses, wahrend v die kinematische Viskositat des Fluids bezeichnet.
Eine geeignete Parametrisierung der LBM muss sich auf die gleiche Reynoldszahl beziehen wie das
physikalische Referenzsystem. Um dies zu erreichen miissen LBM-GroBen wie urpas, 02, 0t, vipym, T
und die Gitterauflosung N geeignet bestimmt werden, wobei die ersten vier Parameter mit ¢y 1 1,V
korrespondieren. Zusatzlich muss Gleichung 4.4 erfiillt werden, wobei fiir physikalisch sinnvolle Ergebnisse
(das heiRt eine nicht-negative Viskositit oder ein nicht-negativer Diffusionskoeffizient) T >  sein muss.
Zudem hangt der Kompressibilitdtsfehler der Methode von der Machzahl ab, das heillt, die durch die
Chapman-Enskog-Erweiterung [Ens17] gezeigte Rekonstruktion der Navier-Stokes-Gleichung gilt nur fiir
kleine Machzahlen [JY03]. Ist die Machzahl

Uurpmc
Cs

Ma = <1, (4.22)
kann die Methode als quasi inkompressibel betrachtet werden. Unter diesen Bedingungen muss ur gy
wegen Ma so klein wie moglich gewahlt werden. N ist limitiert durch den verfiigbaren Speicher, in dieser
Arbeit dem zur Verfligung stehenden Grafikspeicher. Weiterhin muss die Relation

e

N
>Ma

(4.23)

erfiillt sein, welche die maximale kinetisch aufgelGste Reynoldszahl fiir das Gitter abschatzt [CAK06]. Mit
diesen beiden Parametern lassen sich anschlieBend 0z = CWL und 6t = % bestimmen, wobei 7 anhand
Gleichung 4.4 gesetzt wird. Unter Umstdnden wird dadurch der Zeitschritt sehr klein. In [Art03, AHS06]
werden Optimierungsansatze zur Verringerung der Simulationsdauer diskutiert. Um eine Lésung zu finden,
die sich bei kritischen Werten in gegebener Geometrie (und mit gegebenem Speicher) stabil verhalt, muss

die Parametrisierung gegebenenfalls mehrfach mit anderen Werten durchgefiihrt werden.

Der passive Transport von Stoffen mit dem Fluid ist, wie in Kapitel 4.3 beschrieben, in der Parame-
trisierung prinzipiell dhnlich zu dem bereits beschriebenen Vorgehen. Der Diffusionskoeffizient in Glei-
chung 4.18 wird iiber die Peclet-Zahl parametrisiert (vergleiche Kapitel 8.8 oder [EWF*15]). Um et-
waige Unterschiede in den Zeitskalen der verschiedenen Gitter fiir den Konvektions-Diffusions-Prozess
und der Stromung anzugleichen muss ein Umrechnungsfaktor angewendet werden. Unterschiede in der
raumlichen Aufldsung zum Beispiel durch die Ubernahme von gemessenen Werten kdnnen durch In-
terpolation zwischen den Gittern geldst werden. Externe Krafte wie die Gravitation oder durch eine
Thrombosierung auf das Fluid riickwirkende Krafte kdnnen durch Manipulation des Kollisionsopera-
tors und/oder der Gleichgewichtsgeschwindigkeit nach der Kollision in das Modell integriert werden
[BCOO, GZS02b, MK10, DKSK11, SS12].

4.6 Parametrisierung von Blut mit nicht-Newtonschen Fliissigkeits-
modellen

Eine Anforderung ist, nicht-Newtonsche Fluideigenschaften in der Stromungssimulation zu beriicksichti-
gen, vergleiche Abbildung 4.1. Blut besitzt Strukturviskositat, ist also scherverdiinnend [BLJ67]. Dabei
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verringert sich die Viskositat, je stirker die Scherung ist, die auf die Fliissigkeit wirkt. Dies ist zum Bei-
spiel in kleinen BlutgefaRen (Kapillaren) der Fall, in groBen BlutgefaRen verhilt sich Blut Newtonsch.
Wie sich dies im Zusammenhang mit Lattice-Boltzmann-Methoden umsetzten lasst, ist Gegenstand dieses
Kapitels.

In der Literatur haben sich mehrere nicht-Newtonsche Fliissigkeitsmodelle zur Abbildung dieses Verhal-
tens etabliert und lassen sich mit der LBM umsetzen [GDK05, BBGO7]. Sie behandeln allerdings die
Flissigkeit nur auf einer makroskopischen Ebene. Um weitere Eigenschaften des Blutes abzubilden ge-
niigt die makroskopische Sichtweise nicht. In dieser Arbeit werden daher nach und nach weitere Aspekte
zur Blutmodellierung behandelt, dabei variiert die Komplexitdt sehr stark, von einer einfachen Modifi-
kation der Viskositdt hin zur gleichzeitigen Simulation von Zellinteraktionen und Enzymreaktionen. Die
Beschreibung startet hier mit der Parametrisierung von makroskopischen Fliissigkeitsmodellen sowie einer
dazugehdrigen Evaluation in Kapitel 8 und endet mit der Umsetzung und Evaluation von in der Literatur
verfligbaren Thrombosierungsmodellen mit LBM in Kapitel 5 beziehungsweise 9.

Nicht-Newtonsche Fliissigkeitsmodelle lassen sich in Strémungssimulationen dadurch integrieren, dass
anhand der lokalen Fluidscherung die Viskositat verandert wird. Zu den aus der Literatur bekannten
Modellen gehdren das Potenzfluid, das Casson- und das Carreau-Yasuda-Modell [FvdGRR05, BBGO7].
Die Viskositdt von Blut kann zur Parametrisierung des Modells bei unterschiedlichen Scherraten direkt
mit einem Viskosimeter gemessen werden [BLJ67]. In [Edel5] wurde dies exemplarisch fiir angeriihrtes
getrocknetes beziehungsweise frisches Schweineblut durchgefiihrt. An die gewonnenen Messwerte kann
anschlieBend das ausgewihlte Modell gefittet, und es konnen passende Parameter bestimmt werden. Ein
Lookup-Table und eine passende Interpolation oder die geschlossene Funktionsdarstellung des Modells
lassen sich dann direkt in der Simulation eines scherratenabhangigen Fluids einsetzen.

Bei dem in dieser Arbeit hauptsichlich verwendeten Fliissigkeitsmodell nach Carreau-Yasuda

13 = oo+ (10— 1) (14 (X)) 5
entspricht beispielsweise die dynamische Viskositat 7, der dynamischen Viskositat n der analogen New-
tonschen Flissigkeit. 7 ist dabei die Viskositat bei unendlich hoher Schergeschwindigkeit (engl. strain
rate) 4 und g ist die dynamische Viskositat in Ruhelage. A, a, und n sind weitere Parameter, mit denen
sich die Form der Kurve verdndern ldsst. Die Schergeschwindigkeit 4 ist der Parameter, der die dynamische
Viskositat 7)(5) der simulierten Fliissigkeit beeinflusst. Mit n(¥) wird die LBM wie in Kapitel 4.5 beschrie-
ben in jedem Zeitschritt und an jedem Ort neu parametrisiert und der Relaxationsparameter 7 gesetzt.
AnschlieBend wird der Schergeschwindigkeitstensor (engl. strain rate tensor, die addiert-transponierte
Jacobi-Matrix)

(4.24)

1
Sag = §(V5’ua + Vaug) (4.25)

bestimmt. Dieser kann [Art03, KVR09, SCL10] folgend bei LBM ableitungsfrei lokal an jedem Gitterkno-
ten bestimmt werden und es gilt

w

ST - feineis, i =0,...,18. (4.26)

)

Sup = — o
0T 22

Dabei ist f; — f;? genau die Abweichung vom Gleichgewicht, welche direkt wihrend des Kollisionsschritts
bestimmt werden kann. Zudem gilt w = 1/7. Implementiert wird dies allerdings als ein separater Schritt
vor der Kollision, damit das aktualisierte 7 direkt fiir die Kollision verfiigbar ist. Die Notation verwendet
die Einsteinsche Summenkonvention, in der oz und 3 die jeweiligen Komponenten des Vektors oder Tensors
kennzeichnen. Mit der zweiten Invariante

D= Sa3Sas (4.27)
von S,3, also die Summe der Quadrate der Eintrage, kann die Schergeschwindigkeit

¥ =2vDrr, (4.28)



84  Kapitel 4. Simulation von Strdmungs- und Transportprozessen mit Lattice-Boltzmann-Methoden

bestimmt werden [SCL10]. Diese wiederum modifiziert die lokale Viskositat iiber das Fliissigkeitsmodell,
zum Beispiel also das Carreau-Yasuda Modell in Gleichung 4.24. Mit der nun bestimmten neuen lokalen
Viskositat kann wiederum ein 7 bestimmt werden, welches fiir die Kollision genutzt wird und so weiter.

Die fiinf Parameter 1.0, 70, A, @, und n stammen, wie bereits beschrieben, aus einem Modellfit an ei-
ne gemessenen Schergeschwindigkeits-Viskositatskurve. In der Literatur [AMH05, BBGO7] finden sich
beispielsweise folgende Parameter fiir Blut:

Moo = 0,0035Pa -s,1m9 = 0,16Pa-s, A\ =8,2,a =0,64,n = 0,2128.

Gefittete Parameter der Messungen in [Edel5] finden sich in Kapitel 8. Die Funktion 7(%) ist dimensio-
nal (Einheit [s~!]), das heiBt, fiir die Benutzung innerhalb einer nicht-dimensionalen Simulation miissen
die Werte umgerechnet werden. Dies ist so nicht in der Literatur (etwa [BBGO7]) beschrieben. Vorge-
schlagen wird daher wie folgt vorzugehen. In Gleichung 4.26 enthilt der Tensor S35 durch e; bereits
die Gitterschwindigkeit ¢ (vergleiche Definition). Dadurch erhilt 4 wieder eine Dimension, [s~1]. Damit
kann n(y) in [Pa - s] direkt bestimmt werden. Diese GroRe gilt es in Abhangigkeit der Parametrisierung
wieder in LBM-Einheiten auszudriicken (vergleiche Kapitel 4.5). Wird die kinematische Viskositét zur

Parametrisierung beispielsweise in [mm?s~!] angesetzt ergibt sich

() = 77(3) -1000 - 1000. (4.29)
Mit T
(1) =B v(V)53) +5

wird die Kollision durchgefiihrt, vergleiche Gleichung 4.4.

(4.30)

4.7 Bestimmung von AnalysegroBen fiir Stromungen und Ruptur-
vorhersage

Aus den makroskopischen GroRen lassen sich AnalysegroRen ableiten, um Merkmale zur Analyse von Stro-
mungen zur Verfligung zu haben. Zusammen mit den Ausfiithrungen in den vorhergehenden Kapiteln zur
Parametrisierung bekommen diese AnalysegréRen dann eine physikalische GroBenordnung. Basierend auf
einem angenommenen Einlassdruck kann eine Druckverteilung im Inneren des untersuchten Gebiets auf
Basis dieses Referenzdrucks bestimmt werden. Neben aus dem Geschwindigkeitsfeld abgeleiteten GroRen
wie die ,Vorticity? oder ,Lambda23" kdnnen weitere GréRen berechnet und eine Analyse der Topologie
des Geschwindigkeitsfeldes vorgenommen werden [Tri01, Oer12]. Zur Uberpriifung der Simulation kann
beispielsweise die Divergenzfreiheit des Geschwindigkeitsvektorfeldes untersucht werden. Ebenfalls kann
die Bestimmung der Mass Flow Rate niitzlich sein, denn Ein- und Ausfluss sollten bis auf Rundungsfehler
identisch sein.

Zu den relevantesten GroRen im Bereich der Analyse von Aneurysmen gehéren allerdings, wie bereits in
Kapitel 2 diskutiert, die Wandscherspannungen und davon abgeleitete GroRen. Diese sind fiir eine Rup-
turvorhersage relevant. Die Rupturvorhersage hangt, wie in Kapitel 2.3 diskutiert, von dem verwendeten
Wandmodell ab (vergleiche Abbildung 4.1). Hier wird von einer starren Wand und Haftrandbedingungen
ausgegangen. Unabhingig davon ermdglichen die in Kapitel 3 beschriebenen Level-Set-Darstellungen,
neben der Definition des Randes beziehungsweise der Geometrie fiir die Simulation, die Bestimmung
der Wandschubspannungen (engl. wall shear stress, WSS) in dynamischen Simulationen. In der LBM-
Literatur zum Thema Wandschubspannungen [SCL10] wird die Normale aus dem Stromungsfeld be-
stimmt. Die Schatzung der Normalen anhand des Geschwindigkeitsfeldes bringt natiirlich ein paar Pro-
bleme mit sich, die im Folgenden diskutiert werden. Weiterhin muss in dieser Arbeit die Normale nicht aus

2Ein aus der Rotation eines Vektorfeldes abgeleitetes MaR.
3Der zweite Eigenwert einer aus der Jacobi-Matrix abgeleiteten symmetrischen Matrix. Ist der zweite Eigenwert dieser
Matrix kleiner null, weist das Vektorfeld Wirbel auf.
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dem Stromungsprofil bestimmt werden, sondern kann direkt aus der Level-Set-Darstellung berechnet wer-
den. Der Speicherbedarf ist ebenfalls gering, es muss lediglich ein Skalarfeld gespeichert werden. Zudem
ergeben sich weitere Vorteile in puncto Bestimmung weiterer Grolen wie beispielsweise dem oszillierenden
Scherindex (OSI) - hier ist die Orientierung der Normalen maRgeblich. Fiir eine reine betragsweise Be-
stimmung der Spannungen reicht auch eine Normale, welche durch die Schitzung in die falsche Richtung
zeigt. Die Berechnung eines Wandspannungsvektors ermdglicht zudem noch weitere Analysen [Oer12],
auch wenn dies in der Literatur meist zugunsten einer Betrachtung des OSI ignoriert wird (vergleiche
Aneurysm Rupture Challenge [JBST14]).

Die Berechnung der Wandspannungen mit der Lattice-Boltzmann-Methode wird beispielsweise in [SCL10]
diskutiert. Der Tensor S in Gleichung 4.26 kann wie in Kapitel 4.6 beschrieben bei der LBM lokal ohne
explizite Berechnung der Gradienten beispielsweise mittels finiter Differenzen approximiert werden. Dabei
ist S symmetrisch, welches nachfolgenden Rechnungen vereinfacht. Um nun den Gesamtspannungstensor
(engl. total stress tensor) T' des Fluids zu bestimmen ist folgender Ausdruck auszuwerten [SCL10, Oer12]:

Taﬂ = —p~5a5+0'a5 = —p-I—{-O’aﬁ. (4.31)

Dabei sind p der Druck, d,5 das iibliche Kronecker-Symbol, I der Einheitstensor und o,z die Kompo-
nenten des Viskositatsspannungstensors (engl. viscous stress tensor). Diese hingen im Falle isotroper,
Newtonscher Fluide und konstanter Viskositdt p linear mit dem Schergeschwindigkeitstensor zusammen
[SCL10]:

Oop =2/ Sap. (4.32)

Fiir nicht-isotrope und/oder nicht-Newtonsche Fluide gilt dieser Zusammenhang nicht mehr, p ware in
diesen Fallen ein Viskositatstensor vierter Stufe. Vereinfachend wird in den hier durchgefiihrten Berech-
nungen die jeweils an der Gitterzelle geltende Viskositit verwendet (also auch im Zusammenhang mit
nicht-Newtonschen Fluidmodellen wie in Kapitel 4.6), im Prinzip also u(x,t) (die Ort- und Zeitabhan-
gigkeit wird aufgrund der besseren Lesbarkeit im Folgenden weggelassen). Mit Gleichung 4.26 und der
Beziehung 11 = pv ergibt sich vereinfacht

rvw

Tos =7 D (fi = [{Deineis. (4.33)
s
Um nun die Gesamtspannungen (engl. total stress) T,5 am Rand der Oberfliche mit Normale n be-
stimmen zu kdnnen, definiert man den Wandspannungsvektor (engl. wall stress vector, auch traction
vector genannt) T, als die Komponente der Gesamtspannungen, die in der lokalen Tangentialebene liegt
[SCL10]:
To=Tysng — (ngT%gn/B)na. (4.34)

Da die Projektion des Anteils —p - I in die Tangentialebene null ist, ergibt sich vereinfacht
Ta = 0agng — (Ngo,gNg)Ng (4.35)

mit Gleichung 4.33. Dass die Projektion des Anteils —p - I in die Tangentialebene null sein muss, ist
intuitiv klar. Rechnerisch l3sst dies einsehen, indem u = 0 gesetzt wird. Dies bedeutet, dass S = 0 sowie
o = 0. Es ist demnach T' = —p - I. Bestimmt man nun 7, erhilt man fir o € {1, 2,3}

T = T11n1— anngng nq
B

T2 = T22n2— ZnﬂTwnﬁ no
g

T3 = T33n3— ZnﬁTﬂ/ﬁnﬁ ns, (436)
B
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da sich die Summanden der erste Summe auf der rechten Seite von Gleichung 4.34 nur fiir « = 3 von
null unterscheiden, also T',g = —p. Fiir den zweiten Term und v = 3 nimmt T',g = —p an, fiir y # j3
gilt T3 = 0. Wegen der Normale gilt n? + n3 4+ n% = 1 und aus T'.,3(n? + n + n}) = T4 folgt

71 = Tyng —Ting =0
To = Tomnog —Topny =0
T3 = T337’I,3 - T33’I’L3 =0. (437)

Damit ist mathematisch gezeigt, dass die Annahme, dass die Projektion des Anteils —p - I in die Tan-
gentialebene null ist, korrekt ist und Gleichung 4.35 gilt. Anhand dieser kann wihrend des kombinierten
Stromens und Kollidierens der Vektor 7, beziehungsweise |7,| an der Wand einfach und ableitungsfrei
berechnet werden.

Es stellt sich weiterhin die Frage, wie die Wandnormalen der Simulationsdomine bestimmt werden.
In [SCL10] wird dazu vorgeschlagen, die Normale n aus dem Geschwindigkeitsfeld zu schatzen. Dies
wird durch die Beobachtung motiviert, dass die Geschwindigkeit am Rand keine Komponente hat,
die orthogonal zur Wand zeigt. In zwei Dimensionen ist es damit mdglich, die Normale einfach auf
n = (—uy,uz)T /|(—uy, uz)T| zu setzen. In drei Dimensionen wird die Normale auf den Eigenvektor
zum kleinsten Eigenwert von S gesetzt. Dieses Vorgehen ermdglicht es, lokal den Betrag des WSS
zu schétzen, wobei in [SCL10] Genauigkeitsuntersuchungen durch Vergleiche mit analytischen Ldsun-
gen durchgefiihrt werden. Um zusitzlich zum Betrag noch die Richtung des Wandspannungsvektors zu
bestimmen, kann dies allein anhand von [SCL10] nicht durchgefiihrt werden, da die Orientierung der Nor-
male entgegengesetzt zur realen Orientierung sein kann. Ein zusatzliches Problem bei nicht-stationaren,
also im vorliegenden Fall gepulsten Stromungen, wird ebenfalls unterschlagen. Durch die Dynamik des
Geschwindigkeitsfeldes kann das Verfahren hier nicht angewendet werden.

In dieser Arbeit wird daher vorgeschlagen, auf Level-Set-Informationen zur Darstellung der Simulationsdo-
mane zurlickzugreifen, die schon zur Lokalisierung der Wande bei der LBM eingesetzt werden und damit
bereits verfiigbar sind. Dies umgeht das Problem mit der Schatzung der Normalen und nicht-stationaren
Strémungen. In [MKM12] wurde das Problem ebenfalls erkannt, aber auf andere Weise geldst, wobei der
Autor die Verwendung von Level-Sets als die natiirlichere Wahl betrachtet. Die Normalen von Level-Sets
besitzen eine konsistente Orientierung und lassen sich gemal Kapitel 3 anhand des Skalarfeldes ¢ durch
n = % berechnen. Mit dieser Zusatzinformation kénnen dann weitere GroBen wie der oszillierende
Scherindex bestimmt werden [SLFG11]:

OSI = % (1 - T"““‘”) . (4.38)

Tmag

Dabei sind in der diskreten Form 7,541 = |+ 27]:[:1 To(n)| und Trag = % 27]1\[:1 |Ta(n)| zeitliche Mit-

telwerte des Wandspannungsvektors iiber eine Periode von N Zeitschritten, beispielsweise die Zeitschritte
eines Pulsschlags, also der Dauer von Systole und Diastole. Der OSI beschreibt den Grad der Abwei-
chung des Wandspannungsvektors von seiner mittleren Richtung und kann damit beispielsweise angeben,
ob wahrend der Zeitschritte NV eine Richtungsumkehr der Stromung durch den Puls stattgefunden hat.
Der OSI kann Werte von 0 bis 1/2 annehmen, wobei ersteres bedeutet, dass es keine Abweichung gibt und
letzteres, dass eine 180° Abweichung gibt. Diese Richtungsumkehr kann pathologische Verdnderungen
induzieren [Ku97]. Der OSI ist daher ein mdglicher Indikator.

Eine Bestimmung der Spannungen ist ebenfalls niitzlich bei der Kopplung mit strukturmechanischen
Problemen, zum Beispiel bei der Einbeziehung elastischer Aderwande in der Simulation. Weiterhin zeich-
net der WSS und davon abgeleitete GroRen fiir Gen-Expression oder Plattchenadhision wahrend eines
Thrombosierungsprozesses verantwortlich und ist damit nicht nur eine AnalysegroRe, sondern besitzt auch
eine physiologische Schalter- oder Schwellenwertfunktion, vergleiche Kapitel 5.

Ein weiteres praktisches Problem entsteht bei der Analyse von zeitlich veranderlichen Tensorfeldern. Im
Rahmen der Simulation werden zum Beispiel zur Berechnung der Wandscherspannungen beziehungsweise
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Abbildung 4.7: Modellierung der Pulsfunktion durch die Viorgabe von fiinf Paaren aus Zeitpunkt und
Geschwindigkeit und die Wahl einer Interpolierenden.

des oszillierenden Scherindexes innerhalb eines simulierten Herzschlages mehrere Gigabyte an Daten
erzeugt. Das Problem ist, diese Daten zu analysieren und aus der Analyse entsprechende Hinweise fiir
biomedizinische Implikationen zu gewinnen. A priori ist nicht bekannt, wo genau hingesehen werden
muss und welche Daten relevant sind. Zudem liegen nicht zu allen realen Datensitzen beispielsweise
Rupturinformationen vor (Randbedingungen Stromung, Puls, Medikation, Rupturstelle et cetera). Dies
macht ein Verstehen der Vorgange hochstkomplex und eine Vorhersage entsprechend schwierig.

4.8 Zeitveranderliche Pulsfunktionen und Auswertung

Bei den hier durchgefiihrten dynamischen Flusssimulationen mit Lattice-Boltzmann-Methoden ist eine
Anforderung, eine Pulsfunktion vorgeben zu kdnnen (vergleiche Abbildung 4.1). Dies umfasst diverse
Aspekte wie etwa das Verhalten einer Pumpe (fiir den Vergleich mit Messexperimenten) beziehungsweise
des Herzens (fiir die Anwendung), das heit die Pulsdauer und die Form der Pulsfunktion, zu beriick-
sichtigen. Dynamische Simulationen unter Einfluss eines Pulses sind wichtig [Ku97] und ermdglichen es
erst, beispielsweise von den Wandschubspannungen und in der Literatur als wichtig erachtete abgeleitete
GroRen (vergleiche Kapitel 2) wie den oszillierenden Scherindex oder Anderungen im Himostaseverhalten
zu analysieren und weitere Informationen fiir eine Rupturvorhersage zu extrahieren.

Durch Vorgabe einer modellierten Pulsfunktion kdnnen Geschwindigkeitsfelder und/oder Druckwerte vor-
gegeben werden [Womb55, Ku97, SHKO08, Oer12]. Eine iiber zeitverdnderliche Geschwindigkeitsfelder vor-
gegebene pulsierende Stromung am Einlass sollte fiir eine einfachere Parametrisierung (vergleiche Kapitel
4.5) im zeitlichen Mittel eine gewisse Geschwindigkeit aufweisen, noch dazu sollen Systole und Diastole
klar getrennt werden und ein gewisses Verhaltnis in der Dauer aufweisen. Durch die Vorgabe von fiinf
Paaren aus Zeitpunkt wahrend eines Pulses und Geschwindigkeit lassen sich durch die Wahl der Inter-
polierenden verschiedene Pulsfunktionen erzeugen, in Abbildung 4.7 wurden die Funktionen pchip und
spline von Matlab zur Erzeugung einer Interpolierenden verwendet. Der Mittelwert der Pulsfunktion kann
dann verwendet werden, um die Simulation zu parametrisieren.

Eine dynamische Simulation wird auf Basis einer vorhandenen, in den stationdren Zustand konvergierten,
Stromung auf Basis des Mittelwerts gestartet. Dabei wird ein entsprechendes Profil am Einlass, welches im
Durchschnitt die Geschwindigkeit des Mittelwerts der Pulsfunktion aufweist, verwendet. Meist geniigen
im Anschluss zwei lterationen unter Pulseinfluss, damit sich stabile Stréomungsverhiltnisse einstellen.
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Die durch den letzten Pumpvorgang erzeugten Daten miissen dann (teilweise) gesichert werden, um
sie anschlieBend analysieren zu kdnnen. Fiir einen gepulsten Datensatz der Dauer 1s ergibt sich dann
beispielsweise folgendes Datenvolumen in Bytes:

[1/0t] x (1+34+6)*4x X XY x Z.

Dabei setzt sich der Speicherbedarf aus der Anzahl der Zeitschritte ([1/6t]) und der GroRe des Gitters
(X xY x Z) sowie den Komponenten fiir Dichte (1), Geschwindigkeit (3) und Spannungstensor (6)
bei angenommener einfacher Genauigkeit (4) zusammen. Statt des Spannungstensors kénnen alternativ
oder ergdnzend WSS-Vektor, OSI-Wert, zeitgemittelter WSS-Wert und so weiter gespeichert werden.
Werden die Wandscherspannungen iiber das Geschwindigkeitsfeld approximiert, reicht dies natiirlich auch
aus. Dazu kommt noch der/die zugehdrigen Level-Sets zur Beschreibung der Adergeometrie, des Stents,
der Coils und gegebenenfalls weitere Strukturen. Das fiir sinnvoll erachtete Datenvolumen pro Experi-
ment muss nun noch mit der Anzahl der Experimente multipliziert werden. Dabei werden die Parameter
der Experimente im Rahmen der als physiologisch sinnvoll bewerteten Bandbreite automatisch variiert,
also zum Beispiel eine Anderung der Pulsfunktion, eine Anderung der Thrombosierungsparameter, eine
Anderung der Position des Stents und des Stent-Typs und vieles mehr vorgenommen. Alles in allem wird
dadurch ein riesiges Datenvolumen erzeugt. Diese gilt es anschlieBend automatisiert vorzufiltern und (ma-
nuell) auszuwerten. Dazu lassen sich als markante Zeitpunkte zum Beispiel das Verhalten bei maximaler
Systole und maximaler Diastole sowie den Wechsel von Systole und Diastole untersuchen. Interessant sind
wahrscheinlich Werte, an denen Nullstellen/Singularitdten oder Extrema irgendeiner Art auftauchen. Dies
muss aber nicht unbedingt der Fall sein, da auch mittlere Werte des zeitgemittelten WSS und mittlere
OSI zu Rupturen fiihren kénnen (vergleiche [OSI112]). Dies macht eine Analyse entsprechend schwierig.

4.9 Umsetzung auf Grafikprozessoren

Eine wichtige Anforderung in dieser Arbeit ist, eine effiziente Simulation mit vergleichsweise geringer Lauf-
zeit zu ermdglichen, um potentiell viele verschiedene Untersuchungskonstellationen analysieren zu kdnnen.
Eine Moglichkeit dafiir stellt die GPU-basierte Umsetzung der Lattice-Boltzmann-Simulationen dar. In
den in der Literatur verfligbaren Aufsdtzen zum Thema GPU-basierte Simulation mit Lattice-Boltzmann-
Methoden [Zha07, T5l08, Ber08, BRBT09, BFM*™09, RGGT10, GRMG11, BBC*11, BBM*12, ZCM*13,
BJGK14] werden meist Single-GPU Implementierungen fiir (in neuerer Literatur komplexe) 2D-Probleme
beschrieben, eine Diskussion von gekoppelten Multi-Physik-Problemen in 3D auf Multi-GPU Systemen
findet selten statt. Entweder sind die gewahlten Beschreibungsstufen Single-GPU Systeme oder verteilte
Systeme, deren Knoten mit einzelnen GPUs bestiickt sein kdnnen. Mehrere GPUs pro Knoten werden
nicht diskutiert. Ein Teil der in dieser Arbeit genutzten Features moderner GPUs geht ebenfalls iiber den
Stand der Beschreibung in der Literatur hinaus, vergleiche Anhang C. Jedenfalls ist dem Autor kein Werk
bekannt, welche die Themen Multi-GPU, gemeinsamer Adressraum (Unified Memory), Peer Access und
Buskommunikation, gerade im Hinblick auf effiziente Simulationen mit Lattice-Boltzmann-Methoden zur
Bearbeitung gekoppelter Multi-Physik-Probleme, untersucht.

Aufgrund des inhdrenten Parallelismus, bei dem die Berechnung jeder Gitterzelle nur von der lokalen
Nachbarschaft abhingt, eignet sich die Lattice-Boltzmann-Methode sehr gut fiir eine Implementierung
auf hochparallelen Rechnerarchitekturen wie Grafikkarten. In Verkniipfung mit effizienten Methoden zur
Darstellung von Skalar- und Vektorfeldern zum Beispiel mit OpenGL (vergleiche Kapitel 4.9.4) sind
interaktive Untersuchungen von Stromungs- und Transportvorgangen in 2D und auch in 3D mdglich. Die
2D- und 3D-Level-Set-Darstellungen von Geometrien wie Arterien, Aneurysmen und Stents eignen sich
ebenfalls fiir die Verwendung in GPU-Implementierungen. Dariiber hinaus ermdglichen sie eine Ableitung
von weiteren KenngréRen wie etwa die Wandschubspannungen.

In dieser Arbeit wird neben einer zuerst umgesetzten OpenCL-Simulation auch die Beschreibung einer
CUDA-Variante vorgenommen und im Vergleich untersucht. Mit CUDA kdnnen nachfolgend beschriebene
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Konzepte fiir die Umsetzung der Simulationen mit mehreren Grafikprozessoren, welche zusatzlich moder-
ne Hardwarefeatures wie Unified Memory sowie Peer Access nutzen, realisiert werden. Unter OpenCL ist
dies nicht moglich, und es miissen entsprechend andere Konzepte verwendet werden. Die Unterschiede
zwischen den OpenCL und CUDA-Kernels sind ansonsten minimal und beschrdnken sich groBtenteils auf
die unterschiedliche Benennung der Indexvariablen sowie im Aufruf der entsprechenden Kernelfunktionen
sowie in der Anbindung zur Grafikschnittstelle. Die Kernel kénnen beim Transfer von OpenCL nach CUDA
ansonsten weitestgehend iibernommen werden, sodass sich der Aufwand fiir die Portierung in Grenzen
halt. Im Rahmen dieser Arbeit wird also sowohl eine OpenCL- als auch eine CUDA-Implementierung
umgesetzt und untersucht. Eine umgesetzte CPU-Variante erwies sich schnell als nicht leistungsstark
genug fiir die geplanten Untersuchungen auf einer Workstation. Aufgrund des doppelten Programmier-
aufwands wurde der Vergleich CPU vs. GPU daher nicht in den Vordergrund dieser Arbeit gestellt. Bei
einfachen Tests wurde deutlich, dass sich Datensitze ab einer gewissen GroRenordnung dem Vergleich
aufgrund der Laufzeit entziehen. Die Frage nach dem Einfluss von einfacher und doppelter Genauigkeit bei
FlieBkomma-Berechnungen wurde aus dem gleichen Grund, wobei der Speicherverbrauch hinzukommt,
ebenfalls keine groe Bedeutung zugemessen. LB-Implementierungen funktionieren auch mit einfacher
Genauigkeit, wie die Vergleiche mit analytischen Lésungen der Navier-Stokes-Gleichungen und den Mes-
sergebnissen in Kapitel 8 zeigen. Das Kopieren von PDFs beinhaltet ebenfalls keinen Genauigkeitsverlust.
Die einfachen Skalarprodukte und Additionen im Kollisionskernel kdnnen mit den im Anhang C diskutier-
ten Spezialbefehlen hinreichend genau bestimmt werden.

Ein Problem ergibt sich aufgrund des limitierten Grafikspeichers, das heilt, wenn die Datensitze so grol8
sind, dass sie nicht mehr komplett in den GPU-Speicher hinein passen. Es stehen mehrere Lésungsmdoglich-
keiten zur Wahl. Entweder man verwendet eine adaptive Datenstruktur und baut den LBM-Algorithmus
so um, dass mit unterschiedlich groRen Zellen, die durch die Adaptivitdt entstehen, umgegangen wer-
den kann. Das bringt eine ganze Reihe von Problemen mit sich, gerade im Zusammenhang mit GPU-
Implementierungen. Alternativ kann das Rechengitter derartig zerlegt und dicht gepackt werden, dass
die verschiedenen Teile einzeln bearbeitet werden kénnen und nur die Abgleich zwischen den Teilen ge-
regelt werden muss. Eine solche Vorgehensweise ermoglicht sowohl eine Bearbeitung auf einer als auch
auf mehreren GPUs, wobei die Komplexitadt der Implementierung zunimmt. Dieser Schritt ermdglicht es
auch, das ganze Simulationssystem zum Beispiel per Message-Passing-Interface (MPI) auf verschiedene
Rechner zu verteilen, die ihrerseits auf GPUs rechnen (vergleiche Anhang C). Die CPU ist hierbei ledig-
lich fiir die Kommunikation zustandig. Da Multi-GPU Implementierungen bereits ein groBes Potential zur
Studie von Multi-Physik-Problemen bieten, wird MPI im Folgenden nicht betrachtet. Eine Schwierigkeit
bei der Verwendung von mehreren GPUs besteht darin, dass zur Losung des zerlegten Datensatzes meh-
rere Grafikkarten synchronisiert parallel arbeiten miissen. Eine Karte ist méglicherweise aulerdem fiir die
Visualisierung zustindig. Die Kommunikation zwischen der CPU und den Karten, der Karten unterein-
ander und der Kommunikation von OpenCL/CUDA und OpenGL gilt es wie nachfolgend beschrieben zu
orchestrieren. Daher werden im Folgenden Details zu den im Rahmen der Arbeit erstellten Konzepten fiir
Ein- und Mehr-GPU-Implementierungen und Multi-Grid LBM Simulationen angegeben. Weiterhin werden
Speicherplatzersparnis durch blockweise Zerlegung von Datensatzen sowie Visualisierungsmoglichkeiten
thematisiert.

4.9.1 Ein-GPU-Systeme

Lattice-Boltzmann-Simulationen sind auf Systemen mit einer GPU aufgrund des Algorithmusdesigns
direkt zu implementieren. Der Host initialisiert die bendtigten GPU-Datenstrukturen fiir die PDF-
Populationen fiir zwei Zeitschritte*, die notwendigen Level-Sets und gegebenenfalls weitere Felder wie
etwa fiir gemessene Randbedingungen oder zur Analyse. Fiir mit der Strémung gekoppelten Prozesse
kommen mdoglicherweise weitere Felder wie ein Geschwindigkeitsfeld hinzu. AnschlieBend ruft der Host

“*Eine in-situ Umsetzung der LBM wird in [Lat07] beschrieben, |4sst sich aber beim kombinierten Strdmen und Kollidieren
aufgrund des GPU-Schedulings nicht umsetzen.



90 Kapitel 4. Simulation von Strdmungs- und Transportprozessen mit Lattice-Boltzmann-Methoden

(a) Vor Pull (b) Erster Schritt (c) Nach Pull

Abbildung 4.8: Darstellung des Pull-Vorgangs beim Strémen. Die PDFs der Nachbarzellen werden in
die aktuelle Zelle kopiert. Diese kénnen in einem kombinierten Kernel fiir Strémen und
Kollidieren direkt in den Registern gehalten werden. (a) Vor Pull (Kopien aus globalem
Speicher). (b) Erster Schritt des Pullvorgangs. (c) Nach Pull (Information residiert in
Registern).

die passenden Kernel mit geeigneten Simulationsparametern wiederholt auf. Die Kernel bestehen idealer-
weise aus einer Kombination von Strémen und Kollidieren. Stromen und Kollidieren bilden eine Iteration.
Der Grundaufbau ist identisch fiir alle LBM-Kernel, es miissen lediglich die Anzahl der Richtungen, die
Randbedingungen und die Gleichgewichtsverteilungsfunktionen sowie zusatzliche Kollisionsterme (Re-
aktionen, externe Krafte) von Modell zu Modell gedndert werden. Es ist sogar zur Laufzeit mdglich,
Kernelprogramme zu erstellen und zu libersetzen. Kernel fiir gekoppelte Stromungs- und Transportsimu-
lationen lassen sich auch zu einem Kernel vereinen, sind dann allerdings nicht mehr modular in anderen
Simulationspipelines einsetzbar. Die Effizienz der Kernel, die benétigte Speicherbandbreite und der Spei-
cherabdruck lassen sich so unter Umstinden aber reduzieren. So muss etwa das Geschwindigkeitsfeld
nicht von einem Kernel geschrieben und vom darauf folgenden Kernel gelesen werden. Mittels OpenGL
wird nach erfolgter Abarbeitung und Aktualisierung der OpenGL-Datenstrukturen in den Kerneln iiber
einen APl-spezifischen Lockingmechanismus die Szene dargestellt. Die Simulation lauft im Falle einer sta-
tiondren Stromung bis zur Konvergenz, die durch Vergleich der beiden Populationen fiir die Zeitschritte
t und t + 1 festgestellt werden kann. Alternativ wird bei nicht-stationdren Stromungen oder gekoppelten
Prozessen nach Erreichen einer maximalen Anzahl von Zeitschritten die Iteration beendet. Es wird genau
ein Kontext und genau eine Warteschlange hostseitig benétigt.

Die Implementierung des Stromens kann auf zwei Arten vorgenommen werden: Push oder Pull. Bei Push
wird zunachst kollidiert und anschlieBend werden in jeder Zelle die PDFs in die umliegenden Zellen kopiert.
Bei Pull werden die PDFs aus den umliegenden Zellen in die aktuelle Zelle kopiert und anschlielend kol-
lidiert. Die Randbedingungen, zum Beispiel fiir ,bounce-back”, miissen dann fiir diese zwei Mechanismen
angepasst implementiert werden. Hier wurde Pull den Vorzug gegeben, da sich dadurch Effizienzsteige-
rungen bei der Implementierung des Kernels ergeben: Die PDFs fiir die aktuelle Raumposition, das heilit
des aktuellen globalen Index, liegen in den GPU Registern vor und kdnnen im kombinierten Kernel fiir
Strémen und Kollidieren direkt weiterverarbeitet werden. Bei Push miissten aufgrund der Randbedingun-
gen zusatzliche Adressen im globalen GPU-Speicher gelesen werden, daher ist Pull die in diesem Fall
bessere Variante, vergleiche Abbildung 4.8.

Generell existieren mehrere Moglichkeiten, die Speicherreihenfolge der PDF-Populationen in den verwen-
deten Arrays festzulegen. Ziel ist eine moglichst effiziente Auslastung der Speichereinheiten auf der GPU.
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Die erste Variante stellt das Abspeichern der Zellen hintereinander dar, das heillt

f()(l‘), fl(l‘), fg(l‘), ceey flg(x), fo(l‘ + 1), fl(x + 1), ...

und so weiter. Alternativ werden die PDFs richtungsweise gespeichert, das heift

fo(x),fo(.’lf + 1)7f0($ + 2)7 i '7f0(xmam)af1($)7f1($ + 1), cee

und so weiter. T, bezeichnet hierbei die maximale Koordinate. Zudem kdnnen mehrere Arrays zur
Speicherung verwendet werden, also etwa ein Array pro Richtung. Eine Unterteilung in hier Kollisionsdo-
méanen getaufte Arrays fiir Ruhelage PDF 0, PDFs 1 — 6 und 7 — 18 beziehungsweise 7 — 10, 11 — 14
und 15 — 18 bietet sich an, da Verwaltungsaufwand durch die Benutzung von wenigen Arrays vermieden
werden kann. Voraussetzung dafiir ist eine entsprechende Definition der Richtungsvektoren e;. Bei ge-
schickter Wahl der Richtungen e; (vergleiche Anhang D) lassen sich fiir D3Q19 Arrays fiir die PDFs 0,
1—6und 7— 18 oder 7 — 10, 11 — 14 und 15 — 18 definieren, auf denen dann Pull und Wandkollision
fiir einen Array ausgefiihrt werden kdnnen, ohne auf andere Arrays zugreifen zu miissen. Die PDFs 0 und
1 — 6 konnen zudem fiir den gekoppelten Massetransport wiederverwendet werden. Zur Speicherplatzer-
sparnis ist ein Weiterreichen der Arrays des vorherigen Zeitschritt an weitere Kernel moglich, da diese
Information bereits verarbeitet worden ist. Im Falle beidseitig gekoppelter Prozesse (vergleiche Kapitel
5) funktioniert diese Vorgehensweise nur bedingt. Zur Untersuchung muss ein Abhangigkeitsgraph auf-
gebaut und analysiert werden. Natiirlich kann auch ein groBer Array oder pro Richtung ein Array benutzt
werden. In diesem Zusammenhang ist stets zu beriicksichtigen, dass OpenCL nur die Allokation von
maximal 1/4 des Gesamtspeichers am Stiick zulasst, vergleiche Anhang C. Anders als bei OpenCL kann
unter Verwendung von CUDA der kompletten Grafikspeicher pro Prozess verwendet werden, vergleiche
Anhang C. Seit der Einfiihrung von Caches auf den GPUs sind Zugriffsmuster nicht mehr so entscheidend
fiir die Performance (vergleiche Anhang C). Experimente mit verschiedenen Speicherlayouts bestatigen
dies, trotzdem scheint die Variante mit den Kollisionsdomanen gut zu funktionieren.

Eine aufwandigere Kommunikation zwischen Host und GPU ist notwendig, wenn Datensitze, die zu
groR fiir den Grafikspeicher sind, bearbeitet werden. Hierbei ist die Geschwindigkeit und die Latenz
des Busses zwischen Grafikkarte und Hostsystem der limitierende Faktor, und ein Nutzen gegeniiber
einer reinen CPU-Implementierung muss abgewagt werden. Es gibt in der Literatur viele Beispiele, wo die
Bustransfers die ansonsten schnellere Bearbeitung auf der GPU wieder zunichte machen. EntschlieBt man
sich, groRe Datensitze auf der GPU zu verarbeiten, muss der Datensatz geeignet zerteilt werden, um
die einzelnen Teildaten der GPU zuzufiihren sowie anschlieBend die Nahtstellen zu bearbeiten. Zusatzlich
miissen Randinformationen anderer Teildatensitze zur Verfiigung stehen.

Ein naiver Ansatz mit einer Warteschlange und einer GPU kdnnte so aussehen, dass die einzelnen Teil-
datenpakete nacheinander auf die GPU kopiert, dort bearbeitet und anschlieBend wieder zuriickkopiert
werden. Auf der CPU kann dann die Behandlung der Nahtstellen durch den fehlenden Algorithmusschritt
(Kollidieren oder Strémen, je nach gewahlter Implementierung) stattfinden. Dieser Ansatz entspriche
einem vollstandig seriellen Ablauf (wobei die einzelnen Teilpakete natiirlich weiterhin massiv parallel
bearbeitet wiirden).

Um diesen Vorgang effizienter zu gestalten, gibt es die Mdglichkeit, Speicherzugriffe zu verstecken. Dazu
werden mehrere asynchrone Warteschlangen erzeugt und tiber Events der Ablauf sowohl innerhalb der
Queues als auch zwischen den Queues untereinander und mit dem Host gesteuert (Letzteres ist wichtig
fiir die Synchronisierung der Simulationszeitschritte). Zur Umsetzung wird das Pinned Host Memory
bendtigt, also ein vom Paging ausgenommener Hauptspeicherbereich. Hierzu existieren die passenden
Befehle beziehungsweise Flags sowohl fiir OpenCL als auch fiir CUDA. Die PDF-Arrays werden in die-
sem Pinned Memory Bereich im Hauptspeicher erzeugt und initialisiert. Bei passender Organisation der
Speicherbereiche kann bei einem Volumendatensatz beispielsweise den Speicherbereich in N Teile zerlegt
und jeder Teil jeweils nacheinander asynchron und in seiner Befehlsqueue in einen geeigneten Speicherbe-
reich auf die GPU kopiert werden. Sobald ein Teildatensatz komplett vorliegt kann dieser parallel zur CPU
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Abbildung 4.9: Fiir OpenCL und CUDA giiltig: Versteckte asynchrone DMA-Kopien von N = 2 Teilda-
tensatzen. Eine iiberlappende Ausfiihrung von CFD-Kernels sowie der Speichertransters
ist moglich. Die Notation (1/N + 1) ist als Adressrechnung zu interpretieren.

und zu weiteren Speichertransfers in anderen Queues direkt in der zugehdrigen Queue bearbeitet wer-
den. Dies wird iiber Events gesteuert. Kernelausfiihrung und Speichereinheit arbeiten dabei parallel und
unabhingig voneinander durch den Einsatz von verschiedenen Queues. nVidia Quadro- beziehungsweise
Tesla-Karten stellen hierzu im Gegensatz zu Spielegrafikkarten weitere Hardware fiir eine bidirektionale
Kommunikation mit dem Host zur Verfligung, sodass auch das Hoch- und Herunterladen von verschie-
denen Speicherbereichen in verschiedenen Queues gleichzeitig geschehen kann. Nach Bearbeitung kann
also der Teildatensatz asynchron zuriickkopiert werden und so weiter. Explizite Kopien kénnen potentiell
durch die Verwendung von CUDA Managed Memory (vergleiche Anhang C) entfallen, wenn eine passen-
de Unterteilung bereits durchgefiihrt ist. Liegen einzelne Teildatensidtze bearbeitet im Hauptspeicher vor
konnen die Nahtstellen beziehungsweise die Uberlappungsbereiche auf der CPU nebenliufig bearbeitet
werden. Der Pull-Algorithmus ist auch hier hilfreich, weil die vereinigten Daten lediglich kollidiert werden
miissen. Danach wird wieder von vorne gestartet. Dadurch, dass die Queues verschachtelt und unab-
hangig voneinander iiberlappend ausgefiihrt werden sinkt die Laufzeit gegeniiber dem naiven Ansatz,
da Speicherzugriffe und -latenzen zwischen den hidppchenweise ausgefiihrten Kerneln versteckt werden
kénnen. Ein optimales N fiir die Anzahl der Teile l3sst sich experimentell bestimmen. Das Vorgehen
ist in Abbildung 4.9 fiir N = 2 zusammengefasst, das Vorgehen l3sst sich auf N > 2 Teildatensatze
iibertragen. Der gleichzeitig durch die Teildatensatze belegte Speicher auf der GPU darf ebenfalls nicht
den insgesamt zur Verfligung stehenden Speicher auf der GPU iiberschreiten (nicht dargestellt).

Das Prinzip lasst sich auch auf mehrere GPUs iibertragen, dariiber hinaus wird bei unterschiedlich mach-
tigen GPUs eine Lastverteilung erforderlich. OpenCL eignet sich natiirlich auch, um Code auf der CPU
und auf der GPU auszufiihren, die genannten Aspekte gelten in diesem Fall natiirlich auch.

4.9.2 Mehr-GPU-Systeme

Die eben beschriebene happchenweise, iiberlappende Bearbeitung eines Datensatzes kann natiirlich auch
auf mehreren Grafikkarten verteilt werden. Mehrere Grafikkarten kdnnen jeweils eine Teilmenge eines
Datensatzes fiir eine Strémungssimulation gem3R ihrer Leistungsfahigkeit berechnen. Die Queues sind
dabei lediglich auf den verschiedenen Grafikkarten auszufiihren. Auch hier muss eine Synchronisierung
des Randes erfolgen, und die Ausgabe zusammenkopiert und angezeigt werden. Wenn der Datensatz
insgesamt fiir die Summe der Grafikspeicher zu groB ist, lasst sich ein Abgleich am einfachsten wie oben
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beschrieben wieder iiber die CPU ausfiihren, da hier die Teildatensitze einer GPU und die Teildatensatze
der GPUs im Hauptspeicher vorliegen. Wenn die Summe der Grafikspeicher grol genug ist, um den
kompletten Datensatz auf mehreren GPUs lokal zu berechnen, ist ein komplettes Herunterladen der
Ergebnisse auf die CPU zur Synchronisation nicht effizient genug. OpenCL stellt hierzu die Moglichkeiten
bereit, den Grafikspeicher in den Hostspeicher zu mappen. Auf den gemappten Speicherbereichen der
GPUs kann die CPU dann einen Abgleich vornehmen und nur die Informationen iiber den PCle-Bus
iibertragen, die zum Abgleich ndtig sind. Alternativ miissen die Rdnder zusammenkopiert werden, um
entweder auf der CPU oder GPU bearbeitet zu werden. AnschlieBend sind die Ergebnisse wieder zu
verteilen. CUDA bietet eine weitere Moglichkeit, die zu Programmiererleichterungen fithrt (vergleiche
Anhang C): Uber den Peer Access kann direkt von einer Grafikkarte auf den Speicher einer anderen
Grafikkarte liber den PCle-Bus zugegriffen werden. Das aufwandige explizite Zusammenkopieren und
Verteilen aktualisierter Information entfillt damit komplett.

Ergdnzend zu der oben beschriebenen Gebietszerlegung im Falle einer Stromungssimulation |3sst sich bei
gekoppelten Simulationen, also etwa Strémungs- und Transportsimulationen, eine Verteilung der Berech-
nungen mit Kopplung iiber das Geschwindigkeitsfeld vornehmen. In einem zwei-GPU-System wiirde etwa
eine GPU (die leistungsfahigere) den CFD-Teil berechnen, wohingegen die 2. GPU Speichertransfers und
das Transportproblem [6st. Da die Datenmenge bei Kopplung iiber das Geschwindigkeitsfeld (oder allge-
mein makroskopische Felder) in der Regel hdher ist als bei Synchronisation des Berechnungsrandes, ist
hier von einer geringeren Performance auszugehen. Ein naives Vorgehen wie etwa GPU A berechnet CFD,
Kopie des Geschwindigkeitsfeldes, GPU B berechnet Transport ist von vorne herein ineffizient aufgrund
der Wartezeiten fiir die eine GPU wihrend der Berechnungen der anderen GPU. Die Speichertransfers
missen daher versteckt werden. Dies kann erreicht werden, indem beide Berechnungen fiir CFD und
Transport in mindestens 2 Teile zerlegt werden (aber nicht notwendigerweise inkl. Zerlegung der Arrays)
und mit den vorhandenen DMA-Einheiten parallel zur Berechnung Teilergebnisse iiber den PCle-Bus
kopiert werden. Dieses Vorgehen ist sowohl iiber OpenCL als auch fiir CUDA giiltig. Aufgrund von Peer
Access bei CUDA ist es moglich, den Programmieraufwand bei minimal schlechterer Performance zu ver-
ringern, indem die Teilergebnisse direkt in den Speicher der anderen Karte kopiert werden. Dies erspart
die parallel zur Berechnung ausgefiihrte asynchrone Kopie eines Teils des Geschwindigkeitsfeldes. Die Ab-
bildungen 4.10 bis 4.15 zeigen die Mdglichkeiten und die Abbildungen 4.16, 4.17 und 4.18 verdeutlichen
das Vorgehen anhand von Bildschirmfotos des nVidia-Profilers. CFD steht in den Abbildungen fiir die
Stromungssimulation und CDE fiir den Transportteil. Das Vorgehen beginnt damit, dass die Simulationen
jeweils einer GPU zugeteilt werden und zur Kopplung das Geschwindigkeitsfeld « an die GPU, die den
Transportteil bearbeitet, transferiert wird. Eine Riickkopplung wie spater in Kapitel 5 existiert hier nicht.

Die Darstellung in Abbildung 4.10 zeigt ein Vorgehen zur Umsetzung der eben beschriebenen Simulati-
onspipeline, dass nur fiir OpenCL giiltig ist. Der OpenCL-Treiber verwaltet, wo Speicherbereiche benétigt
werden und migriert die Datensitze automatisch. In den getesteten Systemen bedeutet Migration aller-
dings, dass Speicherbereiche neu angelegt, kopiert und alten Daten geldscht werden. Die Programmierung
ist entsprechend einfach, die Vorgehensweise ist ineffizient und die Performance gering. Ein fiir OpenCL
und CUDA giiltiges Vorgehen ist in Abbildung 4.11 dargestellt. Hier kdnnen sich die Ausfithrungen auf
GPU 0 und GPU 1 teilweise liberlappen und die Berechnung ist effizienter als ein serieller Ablauf, aller-
dings sind die Speichertransfers nicht versteckt. Die Programmierung ist einfach, da nur zwei vorhandene
Kernels hintereinander ausgefiihrt werden miissen. Verstecke Speichertransfers sind in Abbildung 4.12
dargestellt. Dieses Vorgehen ist fiir OpenCL und CUDA giiltig und sehr effizient, da die Speichertrans-
fers versteckt werden kdnnen. Hier wird der Datensatz in zwei Teile zerlegt, in der Praxis muss durch
Experimente eine Balance zwischen Anzahl der Teile und dem Verwaltungsoverhead gefunden werden.
Die Programmierung der Simulationspipeline ist aufgrund der Zerlegung des Datensatzes entsprechend
aufwiandiger im Kernel- als auch im Hostcode. Neben den in Abbildung 4.11 und 4.12 dargestellten Mog-
lichkeiten, asynchronen Kopien durchzufiihren, stellt CUDA noch spezielle Peer Access-Kopieroperationen
bereit. Abbildung 4.13 zeigt diese Variante analog zu Abbildung 4.11. Das Vorgehen in Abbildung 4.12
ldsst sich ebenfalls mit Peer-Access umsetzen (nicht dargestellt). In der Praxis unterscheiden sich die
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t=t+1

Abbildung 4.10: Nur fiir OpenCL giiltig: OpenCL verwaltet, wo Speicherbereiche benétigt werden und
migriert die Datensitze automatisch. In den getesteten Systemen bedeutet Migrati-
on allerdings, dass Speicherbereiche neu angelegt, kopiert und alten Daten gelbscht
werden. Die Programmierung ist einfach, die Performance gering.

asynchrone Kopie per DMA
*

veovi cteomiant

*: Uberlappende Ausfiihrung moglich

Abbildung 4.11: Fiir OpenCL und CUDA giiltig: Asynchrone DMA-Kopien des Geschwindigkeitsfeldes.
Eine iiberlappende Austiihrung von CFD- und CDE-Kernels ist méglich, die Speicher-
transfers sind allerdings nicht versteckt.

beiden Varianten kaum und daher wird darauf nicht ndher eingegangen. Eine weitere Variante stellen
direkte Speicherzugriffe in den Speicher der anderen Grafikkarte per Peer Access dar. Dies lasst sich
aktuell nur mit CUDA umsetzen und ist nicht wesentlich ineffizienter als die Variante aus Abbildung
4.12, dafiir aber wesentlich einfacher zu programmieren. Zudem wird Speicherplatz eingespart, da das
Geschwindigkeitsfeld w auf einer GPU nicht allokiert werden muss.

Ein komplett anderes Vorgehen zeigt Abbildung 4.15: Hier werden die Simulationsteile zerlegt und auf
beiden GPUs beide Simulationen ausgefiihrt. Die Kopplung wird iiber das lokale Geschwindigkeitsfeld
vorgenommen und es findet ein direkter Speicherzugriff per Peer Access zum PDF-Randabgleich der
einzelnen Simulationsteile statt. Weiterhin miissen beim Pull-Streaming die Randbedingungen der jeweils
anderen GPU beachtet werden. Dafiir ist beispielsweise ,bounce-back™” korrekt {iber die Buszugriffe auf
den Speicherbereich der anderen GPU zu implementieren. Dieses Vorgehen ist effizienter als die Simula-
tionspipeline von oben, wenn die Menge an PDF-Randinformationen kleiner als das komplette Geschwin-
digkeitsfeld ist. Wenn der Datensatz beispielsweise auf der z-Achse geteilt wurde und das Ursprungsgitter
die Dimension X x Y x Z hat, lasst sich dies wie folgt abschatzen:

XY -Z-3>X-Y-18.
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Abbildung 4.12: Fiir OpenCL und CUDA giiltig: Versteckte asynchrone DMA-Kopien des Geschwin-
digkeitsfeldes. Eine iiberlappende Ausfiihrung von CFD-, CDE-Kernels sowie der Spei-
chertransfers ist méglich.

Dabei sind 3 Vektorkomponenten fiir w und 19 — 1 = 18 PDFs beriicksichtigt. Zudem finden zwischen
den GPUs nur Lesezugriffe auf die PDFs des vorherigen Zeitschritts statt und es gibt kein Problem mit
der Speicherkonsistenz.

Die Vorgehensweisen in Abbildung 4.12 und 4.14 sind hier noch einmal im nVidia-Profiler gegeniiberge-
stellt. In Abbildung 4.16 sind die einzelnen Kopieroperationen fiir die drei Komponenten des Geschwin-
digkeitsvektorfeldes und die iiberlappende Ausfiihrung der Kernels deutlich zu erkennen. Zu den direkten
Peer Access Speicherzugriffen in Abbildung 4.17 hilt der nVidia-Profiler keinerlei Informationen bereit,
die Ausfiihrungszeit ist allerdings nicht wesentlich schlechter als bei den asynchronen Kopien. Der ein-
gesparte Programmieraufwand macht dies wett. Beide Varianten werden allerdings von dem Vorgehen
in Abbildung 4.15 geschlagen, vergleiche Kapitel 8. In den Ansichten des nVidia-Profilers ist dies auch
klar ersichtlich, denn die Zuordnung der unterschiedlichen Gitter auf verschiedene GPUs fiihrt zu einer
ungleichmaBigen Auslastung der zweiten GPU. Dies ldsst sich mit dem zweiten Ansatz vermeiden. Dies
wird in Abbildung 4.18 dargestellt.

4.9.3 Zusammengesetzte Simulationsdomanen

Simulationsdomanen kénnen aus Bldcken von Gittern zusammengesetzt werden. Dies macht beispiels-
weise zur Speicherplatzreduktion bei einer Biegung in der Geometrie Sinn. Bei raumlich verteilten Da-
tensdtzen (wie etwa langeren und gewundenen Aderstriangen) bleibt andernfalls unter Umsténden viel
Speicherplatz unbenutzt, da das Stromungsgebiet nicht dicht im Hiillquader liegt. Der Datensatz kann
nun so zerteilt werden, dass a) der Datensatz auf die vorhandenen GPUs verteilt wird und b) der Daten-
satz pro GPU mdglichst wenig Speicherplatz verschwendet. Dazu kdnnen Hiillquader definiert werden,
die das Stromungsgebiet dicht umschlieBen — jedenfalls dichter als ein einzelner Hiillquader fiir alles.
Gleichzeitig miissen PDFs zwischen den Teildatensitzen ausgetauscht werden, daher muss (genau wie im
Falle der Multi-GPU-Implementierung) klar sein, wie darauf zugegriffen werden kann. Im einfachsten Fall,
bei dem der Datensatz nur in einer Raumrichtung unterteilt wird, ist lediglich ein Offset fiir die (z,y)-
Position fiir den anderen Teildatensatz (oben, unten) mitanzugeben. Der bei CUDA verfiigbare direkte
Speicherzugriff per Peer Access auf die Speicher einer anderen Grafikkarte erleichtert die Programmierung
hierbei sehr.
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Abbildung 4.13: Nur fiir CUDA giiltig: Asynchrone DMA-Peer-Kopien. Analog zu Abbildung 4.11. Die
Speichertransfers lassen sich bei Peer Access ebenso wie in Abbildung 4.12 versteckten
(nicht dargestellt).

*
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Abbildung 4.14: Nur fiir CUDA giiltig: Direkte Speicherzugriffe iiber Peer Access. Wahrend der Be-
rechnung im Kernel kénnen Geschwindigkeitsdaten direkt transferiert werden. Es wird
kein u-Feld auf GPU 0 benétigt und die Bearbeitung der CFD- und CDE-Kernels kann
sich iiberlappen.

4.9.4 Stromungsvisualisierung

Dieses Kapitel beginnt mit einem Zitat, welches Francis Harlow — einer der Erfinder des MAC-Gitters
[HW65] — in einem Riickblick auf die Arbeit der letzten 50 Jahre der Fluid Dynamics-Gruppe des Los
Alamos National Laboratory [Har04] wie folgt aufgeschrieben hat: , The part of the presentations that we
found to be especially important was, and continues to be, the graphics. To absorb the meaning of vast
amounts of computed data requires for all of us the pictorial depiction of results in ways that display the
essence of what is going on.".

Die Darstellung der Essenz der berechneten Strémungen hat demnach einen grolen Einfluss fiir das
Verstandnis der ablaufenden Prozesse. Fiir eine Visualisierung interessante GréRen sind neben der Ge-
schwindigkeit beispielsweise die Dichte, der Druck, die Wandschubspannungen (WSS), der oszillierende
Scherindex (OSI), zeitgemittelte WSS (TAWSS), oder die Konzentrationen von transportieren Stoffen
oder Bewegung von Partikeln in der Stromung. Die bei der Simulation entstehenden Daten bestehen aus
Skalar-, Vektor- oder Tensorfeldern. Diese gilt es mit geeigneten Visualisierungstechniken zur Analyse
zuginglich zu machen (vergleiche dazu den Abschnitt ,Visualisierung der Himodynamik” in Kapitel 2.2).
Weiterhin konnen auf Basis dieser Darstellungen Ideen fiir eine mogliche Auswertung der generierten
Felder entwickelt werden, also etwa das Tracking von Stellen mit relevanten Wandscherspannungen {iber
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Abbildung 4.15: Nur fiir CUDA giiltig: Gebietszerlegung fiir die einzelnen Gitter, wobei der Gitterrand
iiber direkte Speicherzugriffe abgeglichen wird. Die Kopplung der Gitter pro GPU
erfolgt lokal iiber das Geschwindigkeitsfeld, bei zwei Kerneln iiber einen Array, bei der
Verwendung eines Kernels fiir CFD und CDE iiber Register.

die (Aneurysma-)Struktur oder die Partitionierung der Topologie eines Stromungsfeldes wihrend eines
Pulses [Tri01, Oerl2]. Gegeniiber 2D-Darstellungen, welche meist problemlos auf dem Bildschirm an-
gezeigt werden kdnnen, ist in 3D ist die Fiille an Informationen einfach zu hoch um zum Beispiel das
Geschwindigkeitsvektorfeld in Ganze darzustellen. Abhilfe zu einem gewissen Grad stellt die Informations-
reduktion auf Schnittlinien oder -ebenen dar. Die Informationen benachbarter Teile geht dann allerdings
verloren.

Durch die hier stattfindenden Berechnungen auf der GPU konnen die eben beschriebenen makroskopi-
schen GroRen direkt in den entsprechenden Kernels verarbeitet werden und anschlieBend mittels OpenGL-
OpenCL beziehungsweise OpenGL-CUDA Interaktion dargestellt werden. Dazu sind keine Bustransfers
zwischen CPU und GPU zur Ubertragung der Information nétig, die Verarbeitung bleibt lokal auf der GPU
und ermoglichen so eine interaktive Darstellung der Simulationsergebnisse. Makroskopische GroRen las-
sen sich beispielsweise in eine 3D-Textur (unter Umstdnden Betrdge von vektoriellen GréRen) oder in ein
Pufferobjekt hineinkopieren. Dieses Pufferobjekt kann beispielsweise Vektorkomponenten der Geschwin-
digkeit enthalten, diese kénnen dann per Linien- oder Glyphdarstellung angezeigt werden. Im Falle von
3D-Texturen konnen die GroRen oder ihre Betrdge per look-up-Table oder per Funktion in eine farbkodier-
te RGBA-Darstellung iiberfiihrt und an den entsprechenden 3D-Texturkoordinaten abgelegt werden. Die
in einer 3D-Textur hinterlegten makroskopischen GrdBen lassen sich mittels Volumenvisualisierung dar-
stellen. Es gibt keine Mdoglichkeit in OpenGL, 3D-Texturen mit eingebauten Befehlen direkt anzuzeigen.
Um sie dennoch zu verwenden, kdnnen beispielsweise Schnittpolygone eines Wiirfels parallel zur jeweiligen
Bildebene berechnet werden. Uber Interpolation kénnen dann an den Knoten des Schnittpolygons die
dazugehdrigen Texturkoordinaten der 3D-Textur hinterlegt werden. Alle Ebenen lassen sich dann mittels
Blending auf dem Bildschirm darstellen und ergeben eine einfache Volumenvisualisierung der entspre-
chenden makroskopischen GroRe. Alternativ lassen GPU-basierte Isoflichendarstellungen (High-Speed
Marching Cubes [DZTS08, LC87]) oder Raycasting-Algorithmen, wie sie in vorgefertigten Bibliotheken
wie nVidia Optix zur Verfiigung stehen, zur Darstellung verwenden. Auch Konzentrationen von in der
Stromung befindlichen Stoffen lassen sich so visualisieren und erlauben somit eine Untersuchung des
Stoffaustauschs zum Beispiel zwischen Aneurysma und Arterie. Dies kann als eine Art virtuelles Kon-
trastmittel gesehen werden. Markerpartikel oder Stromlinien unterstiitzen das Verstandnis fiir Vorgénge in
der Stromung. Wandscherspannungen werden meist nur als Betrag (iber einer farbkodierten Oberflichen
dargestellt, die vektorielle Richtung wird meist vernachldssigt in der Darstellung sowie in der Analyse.
Auf Basis der Level-Sets lassen sich Rander exakt bestimmen, aus der GPU-basierten Simulation lassen
sich dann mittels im Kernel gefiillter Pufferobjekte Vektordarstellungen der Wandscherspannungen fiir
Echtzeitvisualisierung realisieren. Die Kopplung von Stromung und Level-Set-Methoden erlaubt die De-
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Abbildung 4.16: Profileransicht fiir die gekoppelte Strémungs- und Transportsimulation auf 2 GPUs
unter Verwendung von asynchronen Kopien des Geschwindigkeitsfeldes mit N = 8.
Dargestellt sind asynchrone Transfers von Teilen des Geschwindigkeitsfeldes iiber PCle
parallel zur Berechnung. Eine teil-iiberlappende Ausfiihrung von CFD-Kernels ist da-
bei auch méglich. Kernelausfiihrungen sind griin dargestellt, Speicherkopien braun.
Dieses Konzept weist gegeniiber dem Konzept mit direktem Schreiben des Geschwin-
digkeitsfeldes eine bessere Performance auf, welches allerdings mit einem gréBeren
Programmieraufwand einhergeht.

formation und Bewegung von Objekten innerhalb der Strémung (da die Divergenz verschwindet bleibt
die Masse erhalten). Dies erlaubt Riickschliisse auf das Verhalten der Strémung in gewissen Bereichen.
Beispielsweise kann ein Objekt innerhalb des Aneurysmateils platziert und wihrend eines Herzzyklus
deformiert werden. Die resultierende Deformation kann interaktiv durch die Berechnung auf der GPU
dargestellt werden.

4.10 Diskussion

In diesem Kapitel wurde eine effiziente Umsetzung von gekoppelten Lattice-Boltzmann-Strémungs- und
Transportsimulationen auf Systemen mit mehreren GPUs beschrieben. Es wurde neben einer Beschreibung
verschiedener Lattice-Boltzmann-Modelle weiterhin auf Initial- und Randbedingungen sowie die Parame-
trisierung allgemein und insbesondere fiir nicht-Newtonsche Flissigkeitsmodelle sowie die Bestimmung
von AnalysegréBen und die Modellierung des Pulses eingegangen. Dies wurde eng mit der Darstellung
der Simulationsdomane als Level-Set verkniipft und es wurden sich daraus ergebende Vereinfachungen
etwa bei der Bestimmung der Wandscherspannungen, des Randes oder der Definition der Einlassgeo-
metrie beschrieben. Diese funktionierenden Grundlagen schlieBlich kdnnen zur Umsetzung weiterer Ziele
verwendet werden. In Kapitel 5 wird LBM zur Umsetzung von Thrombosierungsmodellen eingesetzt.
Die Stromungs- und Transportsimulationen aus diesem Kapitel sind dafiir eine Grundvoraussetzung. In
Kapitel 6 schlieRlich wird ein mit der Stromungssimulation gekoppeltes Modell fiir eine Magnetisierungs-
simulation zur Abbildung der Magnetresonanztomographie bei Flussmessungen vorgeschlagen. Dies sind
beides Themenbereiche, in denen nach Kenntnis des Autors Lattice-Boltzmann-Methoden bisher nur
recht wenig oder noch {iberhaupt nicht vorher eingesetzt wurden. In Kapitel 8 und 9 werden mehre-
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Abbildung 4.17: Profileransicht fiir die gekoppelte Strémungs- und Transportsimulation auf 2 GPUs
unter Verwendung von direktem Schreiben des Geschwindigkeitsfeldes mit N = 8.
Direkte Transfers eines Teils des Geschwindigkeitsfeldes iiber PCle parallel zur Berech-
nung iiber Peer Access stellt der Profiler nicht dar, die Kernelausfiihrungen sind griin
dargestellt. Eine teil-liberlappende Ausfiihrung von CFD-Kernels ist dabei auch még-
lich. Die Performance ist etwas geringer bei asynchronen Kopien bei einem wesentlich
geringeren Programmieraufwand.

re Simulationsergebnisse aus dieser Simulationspipeline prasentiert und zum Teil mit Messergebnissen
verglichen. Zudem werden die Laufzeiteigenschaften der Multi-GPU Implementierung untersucht.

Die Ergebnisse dieser Arbeit werden dazu genutzt, um zukiinftig Fragestellungen im Bereich der Ha-
modynamik ndher zu untersuchen. Die Ergebnisse zeigen, dass zum Beispiel ein Einsatz zur Geometrie-
optimierung von Stents moglicherweise mit der hier vorgestellten Pipeline bearbeitet werden kann. Die
Betrachtung von Geometrieoptimierungen wurde bisher eher bei Blutpumpen mit dem Ziel, weniger Zer-
storte rote Blutkdrperchen zu erzeugen, in der Literatur diskutiert, sieche zum Beispiel [AMHO05]. Damit
eine Untersuchung der Himodynamik mdglich wird, miissen sinnvollerweise allerdings weitere Ergdnzun-
gen vorgenommen werden, etwa indem ein noch leistungsfahiges, gegebenenfalls verteiltes System mit
Message Passing und mehreren GPUs umgesetzt wird.

Fiir diese Arbeit stand zwar eine bereits durchaus leistungsfahige Workstation bereit (vergleiche Kapitel
8) und mit diesem System konnten Datensatze mit einem zur x, y-Aufldsung des zur Validierung einge-
setzten Magnetresonanztomographen vergleichbaren Detailgrad simuliert werden, das heillt inklusive der
hoher aufgeldsten z-Achse bei der Verwendung uniformer Gitter. Eine komplette Umsetzung eines kom-
plexen 3D-Thrombosierungsmodells aus dem nichsten Kapitel ist allerdings aufgrund des Speicherbedarfs
nicht komplett im Grafikspeicher zu halten. Dies bedeutet, dass in jedem Zeitschritt Daten iiber PCle
ausgelagert und durch neue ersetzt werden miissen — wie diese Kommunikation effizient versteckt werden
kann, wurde im zuriickliegenden Kapitel prinzipiell beschrieben. In Zukunft kdnnte das Simulationssystem
auf mehrere Rechner mit GPUs erweitert werden. Einzelne Rechner etwa mit Dual-Xeon Prozessoren kon-
nen aktuell etwa 1TB Arbeitsspeicher und 96GB Grafikspeicher, verteilt auf vier Karten mit Dual-GPUs,
bereitstellen. Je nach Boarddesign und CPU kdnnen die GPUs dabei an je einem Zweig des PCle-Busses
hangen und kénnen somit mit dem beschriebenen effizienten Multi-GPU Schema mit Peer Access zu-
sammenarbeiten. In naher Zukunft werden die GPUs mit Spezialverbindungen wie NVLink mit wesentlich
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Abbildung 4.18: Profileransicht fiir die gekoppelte Strémungs- und Transportsimulation auf 2 GPUs.
Hier findet die Gebietszerlegung gemal Abbildung 4.15 mit Randabgleich iiber PCle
parallel zur Berechnung Anwendung. Die Kernelausfiihrungen fiir Strémung und Trans-
port sind griin-blau beziehungsweise rot-blau dargestellt. Die Lastverteilung zwischen
den Karten ist ausgeglichen, vergleiche griine Darstellung der Gesamtkernelausfiihrung.
Die Performance ist héher als bei asynchronen Kopien oder direktem Schreiben des
Geschwindigkeitsfeldes.

hoherer Geschwindigkeit voll vernetzt werden kdnnen (bis zu 160GB/s bidirektionale Bandbreite). Dies
ersetzt die Kommunikation iiber den PCle-Bus zwischen den Karten. Zusatzlich steigt die GroRe des
Grafikspeichers (acht Karten ermdglichen insgesamt 256GB Grafikspeicher) und die Speicherbandbreite
auf jeder einzelnen Karte (bis zu 1TB/s). Dies sind alles Eigenschaften, die von den hier beschriebenen
Konzepten fiir Multi-GPU LBM-Simulationen direkt voll genutzt werden konnen. Wenn mehrere gleich
aufgebaute Systeme zusammenarbeiten, kann als Uberbau ein MPI-Schema verwendet werden. Auf je-
dem System wiirde also ein tiber MPl kommunizierender Prozess gestartet, welcher dann eine Multi-GPU
LBM-Simulation auf einem Teil des Datensatzes ausfiihrt. Die Problembeschreibung fiir die MPIl-Knoten
kdnnte beispielsweise in Form einer Ontologie vorliegen [WMW™13]. Entfernte Simulationsprozesse wer-
den darauf hin konfiguriert und angestoBen, diese wiederum rufen entsprechende Kernel auf und fiihren
Sie aus. AnschlieBend werden die Rander mit den anderen MPI-Knoten abgeglichen und die Simulation
fortgesetzt.

Ein entsprechend skalierendes verteiltes System ist wiinschenswert. Zuvor muss der zur Verfiigung stehen-
de Speicher effizient genutzt werden kénnen. Dazu gibt es mehrere Moglichkeiten, etwa wie beschrieben
eine Unterteilung der Simulationsdomane in Blocke oder der Einsatz von zeigerbasierten Datenstruk-
turen. Zur leichteren Umsetzung dieser wurde bei CUDA 6 das Managed Memory eingefiihrt. Dieses
ermdglicht eine Version der LBM mit einer hierarchischen Baum oder Listen-Datenstruktur auf der GPU
zu implementieren. Bisher war die Umsetzung von Datenstrukturen mit Zeigern immer ein Problem, mit
Managed Memory werden die Zeiger vom Treiber auf die GPU-Zeiger automatisch umgeschrieben. Es ist
damit einfacher moglich, Listen- und Baumdatenstrukturen fiir die Berechnung zu nutzen.

Nicht-Uniforme Gitterdatenstrukturen oder adaptive Gitter beziehungsweise Baumdatenstrukturen wer-
den in [HLD96, FH98, GTK06b, SFKG11] beschrieben. Die Dissertation von Crouse [Cro03] beispiels-
weise hat LBM auf Baumdatenstrukturen zum Thema. Es ist hierbei ein Interpolationsschritt zwischen
den Gitteraufldsungen ndtig, welcher potentiell numerische Ungenauigkeiten beinhalten kann. Zusatz-
lich lasst sich, konkret bezogen auf die LBM, die Gitterverfeinerung nicht beliebig durchfiihren, da die
Relaxationsparameter sich an die Gitterauflosung anpassen, wahrend die kinematische Viskositat gleich
bleibt (vergleiche LBM auf Baumdatenstrukturen [Cro03]). Dies bedeutet, dass wenn aufgrund der Git-
terbeschaffenheit ein Datensatz auf dem grobsten Gitter nicht stabil parametrisieren werden kann —
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was aufgrund der Beziehung von N und Re nicht unwahrscheinlich ist —, trotzdem keine Berechnungen
moglich sind. Andere Autoren wahlen gleich eine komplett andere Diskretisierung der Lattice-Boltzmann-
Gleichung [KS099, TKR02, HTO07].

Listen und Baum-Datenstrukturen dienen dabei auch zur Speichereffizienzsteigerung, wenn ein Gitter
nicht voll besetzt ist — analog wie etwa Narrow-Band-Methoden bei Level-Sets. In einer adaptiven LBM-
Simulation wire damit ebenfalls eine Moglichkeit gegeben, die Simulationsdomane fiir die Betrachtung
von kleinskaligen Stromungsvorgiangen oder Zell-Interaktionen héher aufzulésen. Lokal kann so das Stré-
mungsfeld besser aufgelést werden. Weiterhin kénnen mit der lokal erhdhten Auflésung Zell-Zell oder Zell-
Wand-Vorginge besser erfasst werden. Zusatzlich kann unter gewissen Voraussetzungen Speicherplatz
bei der Abbildung von komplexen Geometrien eingespart werden, da auf Grafikkarten unter Resourcenbe-
grenzung simuliert werden muss und eine Kommunikation {iber den PCle-Bus Zeit beansprucht. Allerdings
wird die Implementierung noch einmal deutlich komplexer. Mit CUDA-Unified Managed Memory ist eine
deutliche Programmiererleichterung vorhanden, da sich dann auf der CPU effiziente Datenstrukturen
aufbauen lassen, die Dank automatischer Zeigerumrechnung effizient auf der GPU traversiert werden
konnen.

Allerdings muss bestimmt werden, ob sich der Aufwand lohnt und nicht doch etwa eine zusammengesetzte
Block-Gitterstruktur in diesem Fall effizienter ist. Bei raumlich nicht allzu ausgedehnten Strukturen in der
Simulationsdomane ist dies wahrscheinlich nicht der Fall wie eine kurze Abschatzung des Speicherbedarfs
einer rdumlich vernetzten Listendatenstruktur (mit Zeigern auf die Nachbarzellen in Richtung e;) zeigt.
Bei m € {4,8} Bytes pro PDF und n € {4,8} Bytes pro Speicheradresse kommt man bei einer GroRe
der Zusammenhangskomponente des Flussgebiets von p- N, wobei p € [0, 1] dem Anteil der belegten N
Gitterzellen entspricht, auf folgende Abschatzung fiir eine Gitterzelle mit [ Richtungen:

(m-l4+n-(I-1)-p-N < m-l-N
(m-l+n-l—n))-p-N < m-I-N
p < (m-1-N)/(m-l4+n-l—n)-N)
p < m-l/(m-l+n-1—n) (4.39)

Fiir [ € {7,19} und m = n bedeutet dies entsprechend eine Belegung des Gitters von lediglich 53,9%
beziehungsweise 51,4%. Bei dem Hauptanwendungsfall und worst case, sprich einfache Genauigkeit und
64bit Zeigern, verschlechtert sich das Verhiltnis weiter auf 36,8% beziehungsweise 34,6%. Bei hierar-
chischen Datenstrukturen wie Bdumen miissen weniger Zeiger gespeichert werden (nur den zum Elter),
dafiir muss allerdings zur Laufzeit dieser Baum (ein Quad- oder Octree im vorliegenden Fall) traver-
siert werden um entsprechende rdumliche Nachbarn zu finden. Insgesamt erscheint es daher momentan
sinnvoller, Blocke von Gittern zusammenzusetzen (dies wird in [G6t06b] fiir CPU-basierte Simulatio-
nen auch so gesehen). Die entwickelte Simulationsumgebung unterstiitzt dies entsprechend durch die
Angabe von Blocken in die entsprechenden Richtungen und einem Adressoffset beim Zugriff iiber Peer
Access auf diesen Block. Wenn zukiinftig mit einer validierten Simulation weitverzweigte Aderstrukturen
durchstromt werden, miissen die Themen dieses Kapitels wieder Beachtung finden. Ebenso, wenn sich
herausstellt, dass beispielsweise in der Nahe einer Stenose oder eines Stents bei pulsierender Stromung
hoch-dynamische oder gar turbulente Vorginge vorhanden sind, die aufgeldst werden miissen. Zusatzlich
miissen mogliche Vorteile der LB-Modelle in [Gei06, GGK06, GSPK15] untersucht werden.
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Kapitel 5

Thrombosierungsmodelle unter
Einfluss von Stromungen

Neben Strémungs- und Transportprozessen wird in dieser Arbeit gemal den Anforderungen in Kapitel 1.2
und 2.3 die Thrombosierung anhand von mehreren Modellen untersucht. Dazu miissen reaktive Stromun-
gen berechnet werden, wofiir die bisher umgesetzten Simulationen als Basis dienen. In diesem Kapitel
werden aus der Literatur verfiigbare Modelle aufgegriffen, und es werden die zur Simulation des zu unter-
suchenden Thrombosierungsverhaltens notwendigen Erweiterungen vorgenommen. Dies beinhaltet eine
Beschreibung der Umsetzung der Modelle mit Lattice-Boltzmann-Verfahren sowie weiterer Randbedin-
gungen. Die Verkniipfung mit Level-Set-Darstellungen erweist sich auch in diesem Zusammenhang als
sinnvolle Ergdnzung. Zusatzlich werden die Kopplungsméglichkeiten zwischen Strémung und Reaktions-
teil untersucht.

5.1 Einleitung

Eine Stromungssimulation von Vollblut kann auf makroskopischer Ebene mit den Methoden des vorheri-
gen Kapitels, den nicht-Newtonschen Fluidmodellen, durchgefiihrt werden [BBGO7]. In Kapitel 8 wird ein
erster Vergleich von Ergebnissen, die mit nicht-Newtonschen Fliissigkeitsmodellen erzielt werden konn-
ten, und Messergebnissen vorgenommen. Die verwendeten Geometrien sind dabei komplexer als einfache
Rohrstromungen, fiir die analytische Lésungen existieren und die in der Literatur zumeist fiir die Vali-
dierung der Modelle verwendet werden. Eine makroskopische Beschreibung des Stromungsverhaltens von
Blut ist aber nicht immer ausreichend. Wie in Kapitel 2 beschrieben, verdndern Einbauten zur Thera-
pie von Aneurysmen auch das Thrombosierungsverhalten in einem Aneurysma. Die Betrachtung dieser
Vorgange sind Teil der biomedizinischen Fragestellung und miissen entsprechend beriicksichtigt werden.
Werden zusatzliche Prozesse wie die Thrombosierung unter Stromungseinfluss betrachtet, kann das Si-
mulationsmodell durch das Aufnehmen von in Vollblut vorhandenen Zellen sowie anderen Stoffen wie
Enzymen in die Modellierung erweitert werden [AP05a, AP05b, PAASOQ7]. Es gilt, eine mathematische
Beschreibung der relevanten und gegebenenfalls vereinfachten physiologischen Vorgiange zu erstellen.
Dies beinhaltet beispielsweise in einer Modellierung die Interaktionen von Blutzellen untereinander oder
aber mit der Wand zu beschreiben sowie die Interaktionen dieser Zellen mit den im Blutplasma (Blut
ohne zelluldre Bestandteile) enthaltenen Stoffen sowie den Gefdwianden abzubilden. Hierfiir ist eine ge-
eignete Abstraktionsebene in Abhangigkeit der zu studierenden Vorgdnge zu wahlen. Die Spanne der
Betrachtungsweise der Vorgdnge ist sehr groR. Je nach gewiinschtem Detailgrad kann dies beispielsweise
bei der Modellierung von Zellen entweder durch eine makroskopische Betrachtungsweise, das heillt durch
die Angabe einer Zellkonzentration [KF01, FGO7, LF11], als Suspensionsmodell [Fog84] oder als konkret
modellierte diskrete Zelle [CF08] erfolgen. Fiir andere im Blut enthaltene Stoffe gilt dhnliches. Hier wird
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eine makroskopische Betrachtungsweise gewahlt, da effektiv ein Modell konstruiert werden muss, welches
in erster Linie mit der Stromung interagieren kann — kleinskalige Vorgiange wie die Betrachtung einzelner
Zellen in einer Stromung stehen hier nicht im Vordergrund. Es erfolgt eine Beschreibung verschiedener
Thrombosierungsmodelle auf Basis von Automaten sowie auf Basis von in der Literatur verfiigbaren
makroskopischen Thrombosierungsmodellen. Die Beschreibung beginnt mit einem Automatenmodell,
welches durch einen mit der Strédmung transportieren Stoff Zustande wechselt [BHST05, BHS'06]. Der
geanderte Zustand sorgt dafiir, dass die Randbedingung fiir die Stromungssimulation geidndert wird.
Daran schlieBt sich eine Beschreibung eines einfachen Modells an, welches die Thrombosierung vereinfa-
chend als ein System aus zwei sich {iberholenden Wellen betrachtet [Mei09]. Die erste Welle startet die
Thrombosierung, die zweite Welle iiberholt diese und sorgt fiir eine értliche Einddmmung. Dieses Modell
wird unter Einfluss einer Stromung studiert. Das dritte Modell schlieBlich besteht aus einem sehr viel
komplexeren Modell [FGO7] und es unterscheidet sich von den beiden vorgenannten Modellen aufgrund
der Modellierung von Zell-Zell- und Zell-Wand-Interaktionen sowie der Art der Riickkopplung mit der
Stromung. Nach Kenntnis des Autors ist dies die erste Arbeit, die diese Thrombosierungsmodelle mittels
der Lattice-Boltzmann-Methode umsetzt und in Aneurysmageometrie unter Pulseinfluss untersucht.

Gegenstand dieses Kapitels ist neben dem Studium der genannten Thrombosierungsmodelle unter
Stromungseinfluss die Untersuchung der Verwendungs- und Kopplungsméglichkeiten mit der Lattice-
Boltzmann-Methode, auch unter dem Aspekt der bereits beschriebenen Multi-GPU Implementierung. In
der Literatur finden sich zwar neben den oben genannten Modellen eine Reihe von Thrombosierungsmo-
dellen unterschiedlicher Autoren, insgesamt sind die bisher erreichten Ergebnisse aber eher akademischer
Natur - dies sehen auch die Autoren selbst so [SSB11]. Die Ergebnisse dieser Arbeit sind ebenfalls in ihrer
biochemischen Modellierung beschrankt, aber zumindest lassen sich mit den hier beschriebenen effizien-
ten Methoden auf Grundlage der Lattice-Boltzmann-Methode durch die relativ kurze Simulations- und
Implementierungsdauer viele verschiedene Modelle explorieren, ohne lange auf Rechenergebnisse warten
zu miissen. Auch lassen sich vergleichsweise einfach 3D-Ergebnisse erzielen, diese stehen in der Lite-
ratur aufgrund der Komplexitidt der Modellierung in 3D (vergleiche zum Beispiel den Aufwand fiir die
Netzgenerierung bei Finite-Elemente-Methoden) meist von den Gruppen, die sich ndher mit der Throm-
bosierung beschaftigen, nur eingeschrankt bis tiberhaupt nicht zur Verfiigung. In der Literatur werden
daher oft Ergebnisse mit stationdren Stromungen prasentiert, teilweise wird die Stromung iiberhaupt
nicht modelliert, oder es wird lediglich der 1D-Fall betrachtet. Die Kopplung vieler verschiedener Simu-
lationsteile und vielen Parametern macht eine Untersuchung sehr komplex. Die Inhalte und Ergebnisse
dieses Kapitels erheben daher nicht den Anspruch, endgiiltige und neue Modelle fiir die Thrombosierung
zu prasentieren. Sie zeigen nur die Moglichkeiten und Vorteile, die effiziente Verfahren beim Untersuchen
komplexer gekoppelter Phdnomene haben konnen. Vielleicht lassen sich mit dem nétigen biochemischen
Hintergrundwissen diesbeziiglich neue Modelle entwickeln, die ebenfalls auf diese Weise interaktiv unter-
sucht werden kdnnen. Diese Mdglichkeit ist allemal besser, als eine zu hohe Einstiegshiirde zu haben und
sich daher (iberhaupt nicht mit dem Thema auseinandersetzen zu kdnnen.

Das nichste Kapitel 5.2 beginnt mit einer kurzen Einfiihrung liber die Modellierung der Thrombo-
sierung und wiederholt anschlieBend kurz, wie aus dem Massenwirkungsgesetz Ratengleichungen ab-
geleitet werden konnen. Diese Ratengleichungen bilden die Grundlagen fiir den Reaktionsteil bei den
Reaktions-Advektions-Diffusions (RAD)-Gleichungen, mit denen vielfiltige natiirliche Phdnomene be-
schrieben werden kénnen. Unter anderem eignen sich diese Systeme zur makroskopischen Beschreibung
von Thrombosierungsvorgingen. Fiir RAD-Gleichungen werden in Kapitel 5.3 numerische Lésungsmdog-
lichkeiten angegeben und LBM-Schema konstruiert. Weiterhin steht die Art der Anbindung von Throm-
bosierungsmodellen im Fokus von Kapitels 5.4. Es gibt mehrere Mdglichkeiten, die aber allesamt noch
nicht im Zusammenhang von Thrombosierungsmodellen mit der Lattice-Boltzmann-Methode untersucht
wurden. Aufgrund der Andersartigkeit — explizites Schema gegeniiber Aufstellen und Ldsen eines groRen
Gleichungssystems — ergeben sich daraus vielleicht generelle Hinweise fiir die Ankopplung an LBM-
Stromungssimulationen. Zu guter Letzt werden in den Kapiteln 5.5 und 5.6 drei unterschiedliche Modelle
beschrieben. Bei den Modellen handelt es sich um ein einfaches Modell mit zwei Wellen, basierend auf
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Literatur von Ataullakhanov und Kollegen [ZALMO1] und um ein iiber eine Kraftemodellierung ange-
koppeltes Modell von Fogelson und Kollegen [Fog92, WF99, FG04], welches in dieser Arbeit modifiziert
wird. Zusatzlich wird zwischenzeitlich ein einfaches automatenbasiertes Modell auf seine Eignung hin un-
tersucht. Damit Thrombosierungsmodelle mit den angegebenen Lattice-Boltzmann-Verfahren simuliert
werden kdnnen, miissen sie in eine geeignete Form gebracht werden. Dazu werden die hier verwendeten
Modelle entsprechend angepasst und erweitert. In Kapitel 5.7 wird ein Gesamtalgorithmus zur Simulation
angegeben, und es werden entsprechende Vorteile verdeutlicht.

5.2 Modellierung der Thrombosierung

Das Verstehen der genauen Abliufe in der Dynamik der Thrombosierung im menschlichen Kor-
per ist Gegenstand der aktueller biomedizinischer und mathematischer Forschung (vergleiche bei-
spielsweise die Projekte Aneurist oder Shenc sowie die umfangreichen Verdffentlichungen von Ataul-
lakhanov und Kollegen [APSV94, SVK'98, AGSV98, AKS02, AP(05a] oder Fogelson und Kollegen
[Fog84, Fog92, FK98, WF99, KF01, FG04, FT05, FGO7, CF08, LF11]). Das dynamische Verhalten ist
nicht in Ginze bekannt, aber zumindest haben Wissenschaftler Ideen entwickelt, wie gewisse im Blut ent-
haltene Zellen und Stoffe sich grundsatzlich verhalten, vergleiche [KG79, GYN95, Sor02, Pre04, Hat06,
SHKO08, Ver08, SKN08, ASE*10].

Traditionell wird zwischen zwei Phasen der Hamostase unterschieden — wobei neuere Literatur diese
Unterscheidung als iiberholt ansieht [HMO1, Pre04]. Die zelluldre Himostase oder auch als Blutstillung
bezeichnete erste Phase umfasst die Anlagerung beziehungsweise Aneinanderheftung von Thrombozy-
ten (,,Thrombozytenadhdsion” beziehungsweise ,, Thrombozytenaggregation”) und kann auf verschiedene
Weise — je nach Detailgrad — mikro- oder makroskopisch beschrieben werden [Fog84, FM04]. Die plas-
matische Hamostase oder auch als Blutgerinnung bezeichnete zweite Phase der Hamostase kann mittels
Reaktions-Advektions-Diffusions-Gleichungen inklusive der modellierten Zellen (mikro- oder makrosko-
pisch) beschrieben werden. Die enzymatische Gerinnungskaskade [SHKO08] wird dabei in Form von gegebe-
nenfalls vereinfachten, zusammenhangenden Gleichungen und Zellen modelliert, die entweder als diskrete
Partikel oder als Zellkonzentration dargestellt werden. Je nach Modell kann dabei ein Phaseniibergang
von fliissig nach fest modelliert werden. Alternativ erfolgt eine Kraftriickkopplung mit der Stromung.

Zudem gibt es zwei Pfade, liber die die Thrombosierung ausgelést werden kann: Entweder durch extern
in die Blutbahn eingebrachte Stoffe oder Objekte (wie Coils oder Stents) — dies wird traditionell als
intrinsisches System der plasmatischen Hamostase bezeichnet—, oder durch im Blut enthaltene Stoffe, die
Thrombozyten. Thrombozyten oder auch Blutplattchen konnen durch verletzte Aderwinde (freiliegender
Gewebefaktor, engl. tissue factor, Abkiirzung TF) oder durch pathologische Strémungen verursachte
Scherkrafte aktiviert werden. Thrombozyten heften in Folge dessen an und schiitten Aktivierungsstoffe
aus. Diese Stoffe reagieren miteinander und fixieren so die Thrombozytenverklebung. Dieser Teil der
Gerinnungskaskade wird traditionell auch als extrinsisches System bezeichnet. Aktiviert werden kann
der zweite Pfad iiber die Modellierung eines eingebrachten Stoffes, welcher an den verletzten Stellen
ausgeschiittet wird. Dazu miissen die oben zitierten Modellgleichungen entsprechend erganzt werden.
Letztendlich vereinigen sich die beiden Pfade zu einer gemeinsamen Endstrecke der Kaskade [SHKO08].

An dieser Stelle erfolgt eine Beschreibung von Reaktions-Advektions-Diffusions (RAD)-Gleichungen, auf
denen die weitere mathematische Beschreibung der Modelle in diesem Kapitel basiert. Gleichungen des
Typs Reaktions-Diffusions (RD)-Gleichung gehen auf Alan Turing [Tur52, Meil2] zuriick, spater und
unabhangig davon haben beispielsweise Gierer und Meinhardt [GM72] diese Art Gleichungen weiter un-
tersucht. Reaktions-Diffusions-Gleichungen basieren auf Ratengleichungen, also gewdhnlichen Differen-
tialgleichungssystemen, wobei hier der Diffusionsterm (und natiirlich der Advektionsterm) fehlt. Durch
Ratengleichungen werden Konzentrationsinderungen iiber die Zeit der an (chemischen) Reaktionen be-
teiligten Reaktanten beschrieben [Oer12]. Je nach Reaktionsordnung gehen die Konzentrationen dabei
gegebenenfalls auch nicht-linear ein [Oer12].
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Ratengleichungen kdnnen im allgemeinen Fall fiir n Reaktionen mit m beteiligten Stoffen C; mit Kon-
zentration ¢; und stochiometrischen Koeffizienten I;;, r;;, welche die Verdnderung der Molekiilanzahl des
Stoffs C; in Reaktion j mit gegebenenfalls zeitabhéngiger Reaktionsrate k;(t) auf der linken sowie auf
der rechten Seite der Reaktionsdarstellung angeben, gemal [Oer12] wie folgt fiir die Reaktionen

m—1 m—1
k,
ZlijCiﬂZrijCi, j:O,...,n—l (51)
i=0 i=0
nach dem Massenwirkungsgesetz bestimmt werden:

dCi n—1 m—1 s .

- = (rij = Lk [[ (o)™,  i=0,....m—1. (5.2)
j=0 k=0

Die Reaktionsraten tragen Einheiten. Fiir einfache Systeme l3sst sich diese Art von Differentialgleichungs-
system analytisch I8sen, fiir komplexere Systeme kann versucht werden zu vereinfachen. Beispielsweise
konnen aufgrund von grolen Reaktionskonstanten Terme eliminiert werden und es entstehen im Optimal-
fall Gleichungen, die einfacher zu integrieren und damit einfacher zu 16sen sind [ALS03, Oer12]. Alternativ
kann numerisch vorgegangen werden. So erhdlt man die Konzentrationen der Reaktanten iiber die Zeit
und kann Riickschliisse auf die Reaktionsgeschwindigkeit, die Halbwertszeit und Gleichgewichtszustande
erhalten [ALSO03].

Thrombosierungsmodelle mit vielen beteiligten Stoffen lassen sich wegen der Teilnahme von Enzym-
katalysatoren an der Reaktion potentiell auf wenige Gleichungen reduzieren, beispielsweise werden im
folgenden in dem Modell von Ataullakhanov und Kollegen [ZPA96a, ZPA96b, ZALMO01, AZP02] Teile
des Hamostasezyklus durch wenige Stoffkonzentrationen approximiert. Ein Ziel ist somit, die Ordnung
des Systems gewohnlicher Differentialgleichungen fiir eine Analyse zu reduzieren. Begriindet wird dies
durch das Interesse am Langzeitverhalten des biologischen Systems, welches die kurzzeitige und nicht
ohne weiteres messbare Entwicklung des Systems dominiert. In vielen Fallen reicht ein System 2. Ordnung
sogar aus, um die gewiinschte Reaktionskinetik zu beschreiben [Mur02a]. Systeme 3. Ordnung kdnnen
je nach Parametrisierung Oszillatoren und deterministisches Chaos abbilden (vergleiche Turbulenz in
Stromungen) [Mur02a, Mur02b].

Um solche Erkenntnisse iiber das System zu gewinnen kann eine lineare Stabilitatsanalyse durchgefiihrt
werden. So ist es moglich, Informationen liber das grundlegende Verhalten des Systems, wie etwa ei-
ne Wellenausbreitung, Oszillation, Schaltercharakteristik, Abklingen oder Aufschaukeln, in Abhangigkeit
seiner unter Umstanden hochdimensionalen Parameterrdume zu erhalten [LAST87, SJ72, Mur82, FK98,
MCTL98, San00, SLBPO00]. Aufgrund der Komplexitit der Gleichungen bei Thrombosierungsmodellen
kann dies allerdings nicht immer durchgefiihrt werden.

Weiterhin lassen sich Ratengleichungen nur in gut durchmischten Systemen anwenden. Ungleich verteilte
Stoffe in Ldsung, Stromungstransport geldster Stoffe oder gekoppelte Oszillatoren lassen sich iiber eine
mehrdimensionale Betrachtung sowie Diffusions- und Konvektionsterme modellieren. Auch neues Verhal-
ten kann so erzeugt werden. Die im Folgenden in RAD-Gleichungen vorkommenden Stoffe beziehungs-
weise Spezies sind die an der Koagulation beteiligten Enzyme, Proenzyme und Proteine beziehungsweise
abstrakte Stoffe, die aus Vereinfachungen entstehen, sowie Zellen. Zusatzlich sind die Gleichungen um
Diffusions- und Konvektionsterme erginzt, sodass die makroskopische Kinetik des Systems in Ldsung
unter Stromungseinfluss beschreibbar wird. Verglichen mit Ratengleichungen alleine zeigen RD- bezie-
hungsweise RAD-Systeme neue und vielféltige Phdnomene: So lasst sich die Musterbildung (Morphoge-
nese) in Organismen wie Muscheln und Schnecken, die Organisation und Spezialisierung von Lebewesen
bei komplexen Zusammenhingen wie etwa die Ausbildung von Kdrperachsen oder Extremitdten bei Fe-
ten oder die Anordnung von Blattern bei Pflanzen, die Genexpression sowie die Thrombosierung damit
beschreiben [Mur02a, Mur02b, Mei09].

Generell existieren verschiedene Typen von Gleichungen, Lehrbeispiele fiir einfache Reaktions-Diffusions-
Systeme sind das Aktivator-Inhibitor-Modell nach Gierer und Meinhardt [GM72] oder das Aktivator-
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Substrat-System [Mei09]. Numerische Aspekte von RAD-Gleichungen werden zum Beispiel in [HV03]
betrachtet und hergeleitet. Einfache numerische Simulationen finden sich in [Han06]. Zusatzlich lasst
sich das Taxis-Problem (Chemotaxis [KS71, TSLV00]) mit diesen Gleichungen |6sen. Dieser zusatzliche
Term beschreibt quasi eine umgekehrte Diffusion. Einen Uberblick iiber die mathematische Biologie
beziehungsweise Physiologie bieten die bereits aufgefiihrten Monographien von Murray [Mur02a, Mur02b]
oder auch Keener [KS08a, KS08b].

Generelle RAD-Gleichungen werden in dieser Arbeit wie folgt notiert:

861' ot ) .
E—Fu(t)‘Vci— v +Z (rij — lij) II[()(Ck)lk], 1=0,...,m—1. (5.3)

Der Geschwindigkeitsvektor w(t) des Fluids ist verantwortlich fiir die Advektion der Spezies. Die Notation
als Funktion von ¢ beinhaltet zeitabhingige Stromungen. D; ist der Diffusionskoeffizient fiir Spezies i.
Dieses Modell wird nachfolgend in die Simulation integriert.

5.3 Numerische Behandlung von RAD-Gleichungen

Von der Bauart her sind RAD-Gleichungen Level-Set-Gleichungen (vergleiche Kapitel 3) nicht unihnlich,
da sie neben den Transporttermen lediglich zusatzliche Reaktionsterme aufweisen. Fiir die Advektions-
und Diffusionsterme von RAD-Gleichungen lassen sich folglich die gleichen numerischen Verfahren zu de-
ren L3sung einsetzen, beispielsweise Upwind-Finite-Differenzen-Schemata. Eine numerische Behandlung
der Reaktionsterme ist ,straight forward”, kann aber mit numerischen Problemen behaftet sein (steife
Systeme, CFL-Bedingung, vergleiche [HV03, SL04]).

Im Folgenden wird eine Uberfiihrung der RAD-Gleichungen in Lattice-Boltzmann-Schemata vorgenom-
men. Dies wird in der Literatur nur sehr selten beschrieben [YLG02, Ale07] und nach Kenntnis des Autors
nicht in Kombination mit Thrombosierungsmodellen. Meist werden andere numerische Verfahren einge-
setzt. Mit der Stromung gekoppelte Transportgleichungen kdnnen mit den Methoden in Kapitel 4.3 bereits
geldst werden. Reaktionen lassen sich in LBM-Schemata durch das Hinzufiigen eines additiven Kollisions-
operators iibernehmen [DCD93, CDD"95, Hil05, YS06]. Ein Neuheitsaspekt liegt in dieser Arbeit darin,
neben Stréomung und Transport auch Thrombosierungsmodelle mit LBM umzusetzen und fiir die Simulati-
on zu verwenden. Makroskopische Thrombosierungsmodelle wurden bisher noch nicht explizit im Bereich
der LBM angewendet, andere Aspekte wie Automatenmodelle, Zell- beziehungsweise Partikeltransport
oder Suspensionsmodelle hingegen schon [Qi99, MQC*02, DC02, Dup02, LL03, SMMO03, SM05, ALD98,
DA03, HHL00, HRK™05, LV01, Lad94a, Lad94b, CORY07, OCS*08, CLM*10, ZCM*13].

Zur Umsetzung werden mehrere Komponenten mit mehreren Gittern bendtigt, um die beteiligten Stoffe
abzubilden. Zum einen kdnnen das makroskopische Partikelkonzentrationen sein, zum anderen kénnen
Proteine, Proenzyme, Enzyme und weitere Stoffe als passive Komponenten aufgefasst werden. Dies setzt
voraus, dass ihr Einfluss auf die Strémung nicht relevant ist. In erster Naherung werden hier alle an der
Thrombosierung beteiligten Komponenten als passive Stoffe modelliert.

Trennt man das System 5.3 in Transport und Reaktionsteil

oc; aZCi

mit
n—1 m—
Ri(z,t) =Y (rij — L) H (cp(m, t))%,  i=0,...,m—1 (5.5)
j=0 =

auf, so lasst sich folgendes LBM-Schema fiir d|e Spe2|es i angeben:

fn(x + endt, t + 0t) — fo(x,t) = Qz,t) + Qg, (x, ). (5.6)
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In Gleichung 5.6 wurde der sonst iibliche LBM-Index aufgrund einer Doppelbelegung gegen h =0,...,6
unter Annahme der Verwendung eines D3Q7-Gitters getauscht. Zur Abbildung des Transports der Spezies
i wird der Kollisionsoperator Q(a,t) wie bisher definiert, beispielsweise wie in Gleichung 4.8 mit der
Gleichgewichtsverteilungsfunktion 4.17. Der neue Kollisionsoperator

fh(m’ t)
Ci(iB,t)

QRZ.(:c,t) =t Ri(:c,t) (5.7)

6
dient zur Beschreibung der Reaktionen des Stoffes i [Hil05]. ¢;(x,t) = >  fn(x,t) ist dabei die aktuel-
h=0

le Konzentration von Spezies i. Entsprechende Gitter mit den Wahrscheinlichkeitsverteilungsfunktionen
(PDFs) f5 und Evolutionsgleichungen dieser Art werden fiir alle m beteiligten Spezies initialisiert. Die
Reaktionsraten k;(t) miissen zudem fiir LBM parametrisiert werden [Hil05] und es miissen fiir die Be-
arbeitung eines Gitters die Konzentrationen der Reaktionspartner c(x,t), k # i zur Verfiigung stehen.
In [Hil05] wird mittels Chapman-Enskog-Erweiterung [Ensl17] nachgewiesen, dass die makroskopische
Gleichung (die dort noch einen zusatzlichen Chemotaxisterm umfasst) rekonstruiert wird.

Zudem missen Initial- und Randbedingungen gewshlt werden, vergleiche Kapitel 4.4 oder [SSKO02,
YLGO2, SLO4]. Zusatzlich zu den Bedingungen in Kapitel 4.4 kann beispielsweise die Geometrie eines
Stents oder von Coils durch einen entsprechenden Level-Set dargestellt werden. Uber eine Level-Set-
Evolution in Normalenrichtung (vergleiche Kapitel 3.5) kann die Geometrie um eine Gitterschrittweite dx
vergroBert werden, damit sie im Stromungsgebiet liegt. In diesem Gebiet kénnen dann Konzentrationen
von thrombusférdernden Stoffen vorgegeben werden, um die Gerinnungskaskade iiber den intrinsischen
Pfad [SHKO08] in Gang zu bringen. Am Rand des Stromungsgebiets kann auf diese Weise lokal eine Akti-
vierung der Wand vorgegeben und so die Freisetzung von Gewebefaktor zum Ausldsen des extrinsischen
Pfads der Gerinnungskaskade [SHKO08] modelliert werden.

5.4 Interaktion mit der Fluidstromung

Nicht nur die modellierten Stoffe werden durch die Stromung beeinflusst (Konvektion), sondern es miissen
ebenfalls die Endprodukte der Reaktionen im Falle der Thrombosierung mit der Strémung interagieren und
diese beeinflussen kdnnen. Bisher wurden in den Aufsdtzen zu Thrombosierungsmodellen, wenn Sie iiber-
haupt an eine Stromung angekoppelt wurden, lediglich Verfahren auf Basis der Navier-Stokes-Gleichung
verwendet. Hier erfolgt die Kopplung innerhalb einer Lattice-Boltzmann-Formulierung der Modelle und
es stellt sich die Frage, welches ein geeigneter Riickkopplungsmechanismus ist. Dazu gibt es mehrere
Techniken, die im Folgenden dargestellt werden.

Eine Moglichkeit ware, auf Geometrieveranderungen zu reagieren. Durch den Level-Set besteht die Mog-
lichkeit, die Form des entstehenden Thrombus einfach mittels Level-Set-Methoden zu tracken. Durch
CSG-Operationen mit der Level-Set-Darstellung des Randes kann dann einfach ein neuer Gesamtrand
bestimmt werden (vergleiche Kapitel 4.4). Durch die Anderung der Randbedingungen kann so eine Inter-
aktion zwischen Stromung und Reaktion erreicht werden. Dies kann auch verwendet werden, um diskrete
Partikel beziehungsweise Zellen innerhalb der Fliissigkeit zu modellieren. Diese Vorgehensweise erscheint
als eine natiirliche Art der Riickkopplung, die in der Literatur zum Beispiel bei (nicht durch Level-Set-
Darstellungen beschriebenen) Partikeln schon so umgesetzt wird [Lad94a, Lad94b]. Der Nachteil ist, dass
die Verfestigung von jetzt auf gleich passiert und das Fluidvolumen sich instantan dndert.

Eine weitere Moglichkeit der Riickkopplung besteht in Viskositdtsverdnderungen. Das Sequeira-Modell
[BS08, SSB11] koppelt den Thrombus iiber die Viskositdt an die Stromungssimulation. Wie in Kapitel 4
gesehen, kdnnen bei LBM ebenfalls leicht lokale Viskositatsanderungen vorgenommen werden, die dann
eine Anderung der Relaxationszeit zur Folge haben. Turbulenzmodelle und nicht-Newtonsche Fliissig-
keitsmodelle gehen zum Beispiel bereits so vor (vergleiche Kapitel 4.2.2 und 4.6). Das Volumen wird
erhalten und es werden bei dieser Vorgehensweise voraussichtlich wenig Stabilitdtsprobleme erwartet.
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Weiterhin kann eine Riickkopplung iiber ein Kraftfeld erfolgen, vergleiche Kapitel 4.5. Hierbei kann der
Thrombus Krifte auf die Strdmung ausiiben und so die Strdmung verindern. Probleme bei Ubertragung
von Kriften liegen in einer geeigneten Parametrisierung. Es gibt keine Moglichkeit, diese direkt zu messen.
Bei Geometrieanderungen oder Viskositatsanderungen auf der anderen Seite ist dies méglich. Anhand von
Experimenten miissen die Krifte geschatzt und dann entsprechend der Parametrisierung der Simulation
in LBM-Einheiten umgerechnet werden. Ein erster Test des Modells in Kapitel 5.6 in Kapitel 9 zeigt, dass
es weitere Probleme mit diesem Ansatz gibt. Es kann zu Oszillationen und zu Problemen mit der lokalen
Mach-Zahl kommen. Weiterhin werden in der Literatur Mehrphasen- und Mehrkomponentensysteme
beschrieben (vergleiche Kapitel 4.3). Diese Art der Modellierung geht in eine dhnliche Richtung, stellt
das Fliissigkeit aber als eine Mischung aus verschiedenen Fliissigkeiten und/oder Aggregatzustanden
dar. Zwischen diesen wirken an den Grenzschichten Krifte [TBJT09] und es gibt hier mdglicherweise
dhnliche Probleme wie oben mit der Dimensionierung der Kréfte. Letztendlich wire eine Darstellung
eines Thrombus als pordses Medium méglich [GZ02)].

5.5 Thrombosierungsmodelle ohne Zellmodellierung

Dieses Kapitel prasentiert zwei Thrombosierungsmodelle ohne Zellmodellierung auf Basis bestehen-
der Arbeiten. Das erste Modell basiert auf einem Automatenmodell, welches anhand der Konzentra-
tion eines in der Fliissigkeit transportierten passiven Stoffes manipuliert wird. Dieses einfache Mo-
dell gibt nicht die komplexe Physiologie der Blutgerinnung wieder, eignet sich aber zur Analyse der
Riickkopplung iiber die Veranderung der Randbedingungen mit dem Fluid. Verdffentlichungen (vor
Beginn oder im Rahmen) des EU-Projekts Aneurist verwenden ebenfalls Automatenmodelle, die Be-
schreibungen bleiben allerdings immer recht wage beziiglich der Ubertragung auf die Himodynamik
[BHST06, CORY07, OCS*08, CLM'10]. Im zweiten Modell wird der passiv transportierte Stoff durch
ein System aus drei Stoffen ersetzt [ZALMO01, AZP02, EPS05]. Dieses Modell beschreibt zwei sich iiber-
holende Wellen und damit die in der Literatur mancherorts verbreitete Anschauung eines Thrombosie-
rungsvorgangs und dessen Einddmmung. Dieses Modell wird erweitert, indem es iiber den beim ersten
Modell bereits verwendeten Automatenmechanismus mit der Stromung (riick-)gekoppelt wird. Zudem
wird es unter Stromungseinfluss und mit LBM umgesetzt. In Kapitel 9 werden beide Modelle evaluiert.

5.5.1 Automatenbasiertes Modell

Dieses Modell stellt ein eigenes Modell ohne Beachtung der Physiologie dar. Das Modell hier funktioniert
dhnlich zu [BHS105, BHST06], ist aber noch einfacher und unterscheidet sich durch die Initialbedingun-
gen. Die gekoppelten Stromungs- und Transportprozesse aus Kapitel 4 werden um ein Automatenmodell
erganzt. Zudem wird eine Riickkopplung zwischen dem Automatenmodell und dem Strémungsteil bend-
tigt, um die Verfestigung abzubilden.

Das Modell basiert auf einem Automatenzahler z(x, t) fiir jede Gitterzelle. Dieser wird in jedem Simulati-
onsschritt manipuliert. Zusatzlich wird noch eine mit der Stromung transportierte Spezies c(x, t) bendtigt.
Die Idee ist, den passiven Stoff ¢(x, t) mit der Stromung zu transportieren und iiber dessen Konzentration
den Zahler zu manipulieren und so eine Entscheidung iiber eine Verfestigung der Fliissigkeit zu treffen.
Falls die Konzentration c(x,t) kleiner als ein Schwellenwert ¢. ist, wird angenommen, dass die Spezies
nicht in ausreichender Menge im Stromungsgebiet vorhanden ist, um eine Verfestigung der Fliissigkeit zu
unterbinden. Um diesen Umstand nachverfolgen zu kénnen wird der Automatenzahler verwendet. Wenn
c(x,t) < t. ist, wird der Automatenzdhler z(x,t) inkrementiert. Ist die Stoffkonzentration wieder in
ausreichender Menge vorhanden, das heillt, wenn die Spezies iiber die pulsierende Stromung wieder an
die Stelle transportiert worden ist und ¢(x,t) > t. gilt, wird der Automatenzahler z(x,t) entsprechend
wieder dekrementiert. Wird trotz dieses Vorgangs nach mehreren Zeitschritten ein weiterer Schwellen-
wert t, < z(x,t) Uberschritten, verfestigt sich die zu dem Automatenzihler gehdrende LBM-Zelle an
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der entsprechenden Position. Wird der Schwellenwert ¢, > z(«, t) unterschritten, wird die Verfestigung
wieder riickgingig gemacht. Diese Anderungen erfolgen instantan und werden durch eine Anderung der
Randbedingungen in die Simulation iibernommen. Es wird dann ,bounce-back” an den Positionen des
Zahlers durchgefiihrt (vergleiche Kapitel 4.4). Die Implementierung der LBM-Stromungssimulation ist
daher um eine Abfrage des Zahlers z(x,t) zu erweitern.

Alternativ kann, um zum Beispiel die Implementierung zu vereinheitlichen, der Automatenzihler in eine
Level-Set-Darstellung umgewandelt werden. Dies wird dadurch erreicht, dass die durch den Automaten
definierte Punktmenge in einen Level-Set umgeformt wird (vergleiche Kapitel 3.3). Dies ist mit dem
Ansatz in Kapitel 3.9 auch auf der GPU méglich. Um anschlieBend das Stromungsgebiet zu bestimmen
wird eine Subtraktion der Level-Set-Darstellungen der Simulationsdomane mit dem aus dem Automaten
generierten Level-Set mit den CSG-Operationen in Kapitel 3.4 durchgefiihrt. Da dieser Schritt rechenauf-
wiandig ist und fiir groRere Punktmengen (vergleiche Kapitel 3.9) die Laufzeit der Simulation dominiert,
sollte die erste Mdglichkeit vorrangig verwendet werden. Fiir eine Analyse der Struktur (z.B. Unter-
suchung von Kriimmung, Volumen, Anzahl der zusammenhingenden Gebiete, vergleiche Kapitel 3.8)
zu gewissen Zeitpunkten innerhalb einer Simulation ist die Bestimmung eines Level-Sets allerdings eine
mdgliche Vorgehensweise.

Durch die beschriebene Interaktion wird die Strémung nach und nach beeinflusst und es entstehen
Zonen im Stromungsgebiet, die die derart modellierte Verfestigung abbilden. Der mit der Stromung
mittransportierte Stoff kann als eine Art Frische-, Alters- beziehungsweise Staseindikator der Fliissigkeit
angesehen werden. Der Indikator 16st, wenn er nicht vorhanden ist, die Thrombosierung mit der Zeit aus.
Die Simulation des passiven Stoffes wird wie in Kapitel 4.3 beschrieben durchgefiihrt. Eine Erganzung
um Reaktionen erfolgt im ndchsten Kapitel. Durch den Automatenzihler wird von den physiologischen
Vorgingen, die fiir die Thrombosierung verantwortlich sind, komplett abstrahiert.

Initial ist kein Indikatorstoff vorhanden, uber eine konstante Konzentration am Einlassrand wird der
Indikatorstoff stetig mit der Stromung in das Simulationsgebiet hinein transportiert. Weitere einstellbare
Parameter sind der Schwellenwert ¢, fiir die Konzentration, ab der der Zahler manipuliert wird, und der
Schwellenwert ¢, fiir die Anzahl der Zeitschritte, ab der eine Verfestigung eintritt beziehungsweise wieder
geldst wird. Im Gegensatz zu [BHST05, BHS106] werden hier bei der Auswertung in Kapitel 9 gepulste
Stromungen in Aneurysmageometrie verwendet.

5.56.2 Modell nach Ataullakhanov und Kollegen

In seinem Buch iiber die algorithmische Schonheit von Muscheln beschreibt Meinhardt [Mei09] ein System
zur Musterbildung auf Muschelschalen, welche durch zwei verzogert gestartet Wellen erzeugt wird. Eine
langsame Welle startet mit Verzdgerung eine sich wesentlich schneller ausbreitende Welle, welche die
erste Welle einholt und ausldscht. Dies stellt in erster Niherung eine bemerkenswerte Ahnlichkeit zur in
der Literatur verbreiteten Anschauung der zweiten Phase der Himostase dar, sodass es sich lohnt darauf
naher einzugehen.

Einfache derartige Systeme finden sich in der Literatur beispielsweise bei Ataullakhanov und Kollegen
[ZALMO1, AZP02]. Das Modell der vollen Gerinnungskaskade mit allen Gerinnungsfaktoren beziehungs-
weise Inhibitoren [SHKO08] wird dabei aufgrund von Messergebnissen [AKS02] und mathematischen Ver-
einfachungen [ZALMO1, AZP02] soweit reduziert, dass dabei ein stark vereinfachtes Modell wie in der
bereits zitierten Anschauung entsteht. Das entstehende Modell, bestehend aus drei gekoppelten RD-
Gleichungen, beschreibt im Wesentlichen zwei autokatalytische Reaktionen: Wahrend ein Prozess zur
Bildung eines Thrombus fiihrt, gibt es einen zweiten Mechanismus, der die Autokatalyse wieder ein-
fangt, damit sie am Ort bleibt, wo der Thrombus bendtigt wird und sich nicht weiter raumlich, also zum
Beispiel im gesamten Korper, ausbreitet. Die zweite Welle muss sich dabei schneller als die erste Welle
ausbreiten, um diese einholen und stoppen beziehungsweise unterdriicken zu kdnnen. Dieses Modell wird
durch die Labormessergebnisse des intrinsischen Pfads parametrisiert (durch Glas aktiviertes Blutplasma,
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[SVK198, AGSV98, AKS02, KPA02]) und in einfachen Simulationen mit der Bildgebung des Messvor-
gangs abgeglichen [AGSV98, AKS02, AZP02, KPAO02]. In der genannten Literatur, die im Zusammenhang
mit der Grundlagenforschung zur Modellierung der Thrombosierung gesehen werden muss, wird bei dem
RD-Gleichungssystem in der Regel auf zwei- und dreidimensionale Betrachtungen sowie einen Advektions-
beziehungsweise Konvektionsterm verzichtet. Und damit gleichzeitig auf den Einfluss von Strémungen
sowie auf komplexe Geometrien. Es findet lediglich eine Validierung in 1D statt, aber grundsatzlich wird
dabei eine gute Ubereinstimmung festgestellt [AGSV98, AZP02, KPA02, LA03, LSA04, LA04]. Erste
2D-Simulationen werden in [EPS05] durchgefiihrt. Zur Beschreibung von Mustern auf Muschelschalen
wird dhnliches Modell bestehend aus einem Sechs-Stoff-System mit zwei Aktivator-Substrat-Systemen
und einem Aktivator-Inhibitor-System verwendet [Mei09]. Dieses System zeigt gemall der Ausfiihrungen
vermutlich ein dhnliches Verhalten und wird daher nicht n3her betrachtet.

Das aus der Gerinnungskaskade hergeleitete Modell nach Ataullakhanov und Kollegen [ZALMO01, AZP02]
mit drei beteiligten Stoffen wird hier um einen Konvektionsterm zur Kopplung mit der Stromung erganzt.
Es lautet daher wie folgt:

OcCqct a2cact 14+ Kocqet
T +u(t) - Veger = Dactm + KicaetCeat(1 — Cact)m — Cact,
dc 9%c
6ctat + u(t) ~Veegt = DcataTc;t + cact — K4Ccata
Jdc; h 820- h
(5: +u(t)  Vein = Dthx”; + K5y — KCin- (5.8)

Die drei beteiligten Spezies bestehen dabei aus einem Aktivatorstoff mit Konzentration cqe, einem Ka-
talysator mit Konzentration c.,; und einem Inhibitor mit Konzentration c¢;,;,. Die Werte der Spezies sind
dabei normiert auf den Wertebereich [0, 1]. Die Diffusionskonstanten der drei Spezies sind D¢, Deqr und
D;,p. Eine anschauliche Bedeutung der Parameter und eine konkrete Parametrisierung von K7 bis Kg
findet sich in [ZALMO1, AZP02, EPS05], dabei entspricht etwa K5 der Produktionsrate des Aktivators,
K5 der Produktionsrate des Inhibitors und K der Konsumrate des Inhibitors.

Im Gegensatz zur Beschreibung des Modells bei Ataullakhanov und Kollegen sind unterschiedliche Dif-
fusionskonstanten fiir die drei Spezies nétig, dies fiihrt auch [Mei09] fiir ein dhnliches System an. Dieses
Modell ldsst sich direkt mit dem Schema in Kapitel 5.3 mit drei Gittern und mit den entsprechenden
Evolutionsgleichungen fiir die drei Spezies umsetzen.

Zusammen mit einem weiteren Gitter fiir die Stromungssimulation kann das Verhalten des Systems unter
Stromungseinfluss untersucht werden. Mit den Ausfiihrungen in Kapitel 4 steht direkt eine effiziente
Implementierung fiir eine Evaluation der Simulation auf der GPU bereit (vergleiche Kapitel 9). Der
Geschwindigkeitsvektor u(t) ergibt sich dabei aus dem divergenzfreien LBM-Vektorfeld.

Zu dem Differentialgleichungssystem 5.8 werden noch Initial- und Randbedingungen bendtigt. Diese
konnen wie in Kapitel 5.3 ausgefiihrt gewahlt werden, um beispielsweise mittels Vorgabe von ¢, einen
thrombogenen Stent als Ausldser der Thrombosierung anzugeben.

Zur Riickkopplung mit der Fluidphase fehlt ein geeigneter Mechanismus im Modell und es ist ein ge-
eigneter Mechanismus umzusetzen, damit nun verfestigte Bestandteile des Modells einen Einfluss auf
die Stromung nehmen kdnnen. Dies ist beispielsweise moglich, wenn die Konzentration des Aktivators
[EPS05] im hier vorliegenden Drei-Stoff-Modell direkt mit der Fluidphase interagieren kann. Dies kann
durch ein Multikomponentenmodell passieren (das heilt, zum Beispiel die Konzentration des Blutplas-
mas entspricht 1 — c,.) oder, wie in Kapitel 5.5.1 beschrieben, anhand eines Schwellenwerts ¢, fiir die
Konzentration ¢,c; und eines Automatenmodells z(x,t) mit Schwellenwert ¢,. Ist die Konzentration des
Aktivators cqe fiir langere Zeit (z(x,t) > t,) groBer als der Schwellenwert ¢, entspricht dies keiner
Fluidphase mehr am Ort und , bounce-back” wird auf die entsprechende Zelle angewendet. Letzteres wird
in dieser Arbeit verwendet.
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5.6 Thrombosierungsmodelle mit Zellmodellierung

Wie sich bei der Evaluation der Modelle in Kapitel 9 noch herausstellt, sind die bisherigen Betrach-
tungsweisen fiir eine Approximation von Gerinnungsvorgangen wahrscheinlich wesentlich zu einfach, ob-
wohl| Teilaspekte im Labor — wie die Analyse des intrinsischen Systems bei Ataullakhanov und Kollegen
[SVKT98, AGSV98, AKS02, AZP02, KPAQ2] oder das mittels eines Automatenmodells nachgebildete
Milch-Verklumpungs-Experiment in [BHST05, BHS106] — sich durchaus so verhalten kénnen, wie es
vereinfachte mathematische Modelle voraussagen. Um diese Modelle wesentlich zu erweitern, werden in
diesem Abschnitt Zellen in der Modellierung hinzugefiigt.

Weitere umfangreiche Literatur zum Thema Thrombosierung findet sich bei Fogelson [LF09, LF11] und
auch Sequeira [BS08, SSB11]. Darin befassen sich die Autoren nicht nur mit dem enzymatischen Teil der
Blutgerinnung, sondern betrachten auch Zellen und Bindungsstellen auf diesen Zellen beziehungsweise
im Endothel. Im Gegensatz zu Ataullakhanov und Kollegen modelliert dies den extrinsischen Teil der
Kaskade. Auch ein Strémungseinfluss auf Gerinnungsergebnisse wird in 2D [LF09, LF11, LG10, TSP*12]
beziehungsweise einfachen 3D-Geometrien [BS08, SSB11] betrachtet. Problematisch ist die Bestimmung
der verschiedenen raumlichen und zeitlichen Beziehungen zwischen Reaktion und Diffusion einerseits und
im Falle der Kopplung mit einer Stromung der Advektion andererseits [Ale07, LG10]. Ein weiteres Problem
ist die Parametrisierung der Systeme. In der Literatur sind teilweise keine Angaben fiir die beteiligten
Stoffe zu finden (vor allem bei Ataullakhanov nicht [ZALMO01, AZP02, EPS05]) oder Werte werden
geschatzt (Fogelson besitzt relativ viele Quellen zu Parametern [KF01, FTO5], ebenso wie Sequeira
[BS08, SSB11]).

Zur Realisierung der hier vorgeschlagenen Umsetzungsweise von Thrombosierungsmodellen mit LBM
miissen die in der genannten Literatur verfiigbaren Modelle, wenn sie nicht schon in geeigneter Form
vorliegen, auf die Form von RAD-Gleichungen gebracht werden. Dann lassen sie sich wie hier vorgeschla-
gen simulieren. Ein Untersuchungsgegenstand ist auch, etwas iiber die Kopplungsmechanismen zwischen
Thrombosierungsmodell und Strémungssimulation zu erfahren. Eine Kopplung liber die Randbedingungen
ist bereits im vorherigen Abschnitt beschrieben worden, im Folgenden geht es um die Kraftriickkopplung.

Als Ergebnis steht, wie sich aus der bisherigen Beschreibung ergibt, direkt ein Modell fiir die Simulatio-
nen in 3D unter Stromungseinfluss bereit. Dieses gekoppelte Modell |dsst sich in gemaR den bisherigen
Ausfiihrungen in dieser Arbeit mit LBM auf GPUs umsetzen. Aufgrund der komplexen Modellierung
mit vielen Spezies bieten sich die in Kapitel 4.9 beschriebenen Konzepte fiir Simulationen auf mehreren
GPUs fiir eine Umsetzung an. Gerade diese Form der Simulation auf der GPU inkl. aller modellierten
Phanomene in Kombination mit Echtzeitvisualisierung ist so unbekannt, vergleiche [Ale07, Ber08, LF11].
Die in dieser Arbeit beschriebenen Konzepte fiir Mehr-GPU-Simulationen lassen sich direkt fiir eine Si-
mulation in 3D verwenden. Zusammen mit der bisher dargestellten Verkniipfung aus Lattice-Boltzmann-
und Level-Set-Verfahren und der Moglichkeit, schnell dynamische Simulationen in komplexer Geometri-
en durchzufiihren, steht ein allgemeines Werkzeug zur Analyse zur Verfiigung. Allerdings wird, da die
Thrombosierung nur ein Teilaspekt dieser Arbeit ist, die Untersuchung nur an moderat komplexen Mo-
dellen in 2D vorgenommen. Aus dem gleichen Grund bleiben auch die sehr umfangreichen Modelle von
Leiderman Gregg [LF11, LG10] und Sequeira [BS08, SSB11] unberiicksichtigt und zukiinftigen Arbeiten
vorbehalten.

Die in diesem Abschnitt beschriebene Vorgehensweise wird exemplarisch an dem folgenden Modell ver-
deutlicht. Zusatzlich ist fiir dieses Modell nur eine unvollstindige 2D Modellierung verfiigbar, die hier
erganzt und fiir 3D angepasst wird. Simulationsergebnisse fiir das Modell werden in Kapitel 9 beschrieben.

5.6.1 Modell nach Fogelson und Kollegen

In drei aufeinander aufbauenden Publikationen [Fog92, WF99, FG04] beschreiben Fogelson und Kollegen
ein Kontinuumsmodell fiir den makroskopischen Zell-Zell- und den Zell-Wand-Zusammenhang sowie das
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Verhalten eines verallgemeinerten Aktivatorstoffs, gesehen als Mischung aus verschiedenen Enzymen und
Adenosindiphosphat (ADP), aber ohne die Stoffe jedoch getrennt zu betrachten.

In der ersten Publikation von Fogelson [Fog92] wird ein Modell beschrieben, welches aus den vier Diffe-
rentialgleichungen 5.9 - 5.12 sowie einem Kohasionskraftterm 5.13, der an die Navier-Stokes-Gleichungen
gekoppelt wird, besteht (zur Riickkopplung von Kréften an die hier verwendete Strdmungssimulation mit
LBM siehe Kapitel 4.5). Das Modell wird hier im Stil der Notation dieser Arbeit wiedergegeben:

dn ¢
%Jru(t)-V% _ D, a;é R ()n (5.9)
8£a+u(t)-v¢a = +RP(c)pn (5.10)
9 o2
a—§+u(t)~Vc = Dca—;2+ARp(c)¢n (5.11)
%+u(t).vap+(v.w).vap = a?(|ju])6% — BP(|v])EP (5.12)
Fla,t) = ;/v.vwEP(m,v,t)S(m)vdv. (5.13)

In dem Modell bezeichnen ¢,,, ¢, die Konzentrationen von nicht aktivierten sowie aktivierten Blutplatt-
chen. Beide kdnnen durch die Strémung transportiert werden (Konvektionsterme in Gleichungen 5.9,
5.10), zusatzlich kann sich ¢,, durch Diffusion ausbreiten (da die Plattchen ungebunden sind und durch
die Rotationsbewegungen der roten Blutkdrperchen in der Stromung verteilen). In Abhangigkeit einer
Funktion RP(c) und damit in Abhangigkeit der Aktivatorkonzentration ¢ werden nicht aktivierte Plattchen
in aktivierte umgewandelt (£RP(c)¢,-Terme in Gleichungen 5.9 und 5.10). Der Aktivator ¢ wiederum
wird ebenfalls aufgrund der Stromung transportiert und verteilt (Konvektions- und Diffusionsterme in
Gleichung 5.11). Mit Rate ARP(c) wird der Aktivator durch nicht aktivierte Plattchen gebildet, wobei A
die Starke des Aktivators bestimmt.

Die Gleichung 5.12 beschreibt die Evolution der Zell-Zell-Verbindungen EP(x,v,t) und bedarf zusatzli-
cher Erklarungen. Neben den iiblichen rdumlichen Koordinaten x existiert ein weiterer Satz von Koordi-
naten v, welche auf einer kleineren GroRenskala die Zell-Zell-Endverbindungen modellieren. Die Funktion
EP wird also durch die Geschwindigkeit w(t) im x-Raum transportiert und zusatzlich mit Geschwindigkeit
(v - Vu) im Raum v. Dies wird in [Fog92] dadurch begriindet, dass die Endverbindungen beziehungs-
weise die Plattchen an verschiedenen Stellen im Raum liegen, allerdings insgesamt auf einer kleineren
Skala als im Raum x. Auf der rechten Seite der Gleichung 5.12 werden neue Verbindungen zwischen
zwei aktivierten Plattchen (daher das Quadrat) mit Rate o (|v|) gebildet. Eine neue Verbindung wird
wahrscheinlicher, je kiirzer (|v|) die Verbindung zwischen den Plattchen ist — genau dies modelliert die
Funktion a?(|v|) [Fog92]. Je langer die Verbindungen zwischen zwei Plattchen sind, desto eher gehen
diese Verbindungen wieder kaputt, dies fiihrt zu 5P (|v|) [Fog92]. Die durch die Plattchenaggregation auf
die Stromung zuriickwirkende Kraft f? bestimmt sich nach Gleichung 5.13 als Integral iiber den Raum
v. Dabei ist S(v|)v die durch eine Verbindung der Lange |v| und Richtung v generierte Kraft, die je
groBer ist, desto v - V,EP(x,v,t) libereinstimmen.

Die oben beschriebenen Gleichungen werden in [Fog92] hergeleitet und es wird eine lineare Stabilitats-
analyse einer Vereinfachung dieses Modells durchgefiihrt. Eine initiale numerische Auswertung erfahrt
das Modell auch, allerdings nur an einem einfachen Fluss (Taylor-Green Wirbel) zum Testen der elas-
tischen Eigenschaften des Systems. Damit nicht die volle Gleichung zur Evolution der elastischen Zell-
Zell-Verbindungen numerisch geldst werden muss, wird bei der numerischen Auswertung angenommen,
dass die Verbindungen vereinfachend als lineare Federn mit einer Ruheldnge von null gesehen werden
kénnen, das heilt S(|v|) = ko. Zusatzlich wird angenommen, dass die Rate, mit der die Verbindungen
aufbrechen konnen, konstant ist, das heillt 5P(|v|) = [p. Daran schlieft sich in [Fog92] die Herleitung
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einer Differentialgleichung fiir die Evolution des Kohasionsspannungstensors
1
oP (. 1) = 2/Ep(w,v,t)8(|v|)vadv. (5.14)

als Ersatz fiir das volle Modell (Gleichung 5.12) an:

380:’ +u(t) - Vo? = a?Vu + (6e?Vu)! + ah¢:I — fyo?. (5.15)
Bei Gleichung 5.15 handelt es sich bei dem in [Fog92] betrachteten Fall um ein System in zwei Raum-
dimensionen (wegen der Symmetrie von o drei Gleichungen). Das System lasst sich wesentlich leichter
|6sen, da alle Referenzen auf v entfallen sind (Gleichung 5.12 umfasst vier Raumdimensionen!). Weiter-
hin ist a} eine zu dem zweiten Moment von o (|v|)S(|v|) proportionale Konstante [Fog92]. Vu hat die
Komponenten (Vu);; = Ju;/0x;. Das Integral zur Bestimmung der auf die Stromung riickwirkenden
Kohésionskrafte vereinfacht sich zur Bestimmung der Divergenz dieses Spannungstensors [Fog92]:

fP=V.oP. (5.16)

Die zweite Publikation [WF99] fiihrt dieses Modell fort und es wird das volle Modell inkl. dem Aufbrechen
von Verbindungen numerisch simuliert. Die dazu ndtigen Berechnungsmethoden zur numerischen Bestim-
mung der Zell-Zell-Verbindungskonzentration EP(x, v, t) werden ergénzt. Wihrend dieser Beschreibung
fehlen allerdings viele Details, sodass diese nachfolgend von Autor dieser Arbeit ergdnzt werden. Die
Simulationsdomaéne ist ebenfalls nicht physiologisch.

In der dritten Veroffentlichung dieses Modells [FG04] werden schlieRlich mit dem gleichen makroskopi-
schen Mechanismus Zell-Wand-Verbindungen in das Modell integriert und numerisch ausgewertet. Zu-
satzlich umfasst das Modell elastische Aderwinde zur Definition einer Adergeometrie in einem einfachen,
rechteckigen Stromungsgebiet. Die Realisierung der Wande erfolgt iiber iiber die Immersed-Boundary-
Methode, welche in das Modell integriert wird. Dies ist bei der in dieser Arbeit vorliegenden LBM nicht
ndtig, da das Stromungsgebiet als Level-Set approximiert wird. Damit lasst die Verwendung der Immersed-
Boundary-Methode in diesem Fall umgehen, sodass sich die Gleichungen und die Implementierung verein-
fachen. Das in [FG04] dargestellte erweiterte Modell von [Fog92, WF99], in makroskopischer Darstellung
ohne Spannungstensor und bereinigt um die Gleichungen fiir den Immersed-Boundary-Teil (das System
findet sich so nicht im Aufsatz), liest sich wie folgt:

Opn 0*¢n w
OO ut) Vou = DI (R(e) 4 RYw)s,  (517)
e fut) Voo = H(e) + B¥(w))on (5.19)

Oc 0%c

Tl u(t)-Ve = Dcw + A(RP(c) + R (w))on (5.19)
aaﬁip +u(t) Vo EP 4 (v-Vu) - Vo EP = of(|v])¢> — B°(|v]|)EP (5.20)
Pz, t) = ;/v - Ve EP (x,v,t)S(|v])vdv (5.21)
é"aE;” +u(t)  VaEY 4+ (v-Vu) - Vo, EY = o“(|v|)pw — BY(|v])EY (5.22)
Oz, t) = ;/v Ve EY(x,v,t)S(|v])vdv. (5.23)

Neu hinzugekommen ist die GroBe w als Funktion des Ortes @ und der Zeit ¢, welche die Konzentration
an reaktiven Stellen in der Ndhe einer Wand angibt. Die reaktiven Stellen an den Wanden lassen sich so
vorstellen, als wenn dort eine Aktivierung der Wand oder ein(e) Fremdkorper(-wand) vorliegen wiirde.
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Wiederum zusatzlich im Koordinatensystem von v angesiedelt sind die neu hinzugefiigten Zell-Wand-
Verbindungen EY(z,v,t), mit Neubildungsrate o (|v|) (Multiplikation von ¢, und w statt ¢2) und
Bruchrate 5% (|v|) [FGO04]. Analog zu RP(c) gibt R"(w) die Rate an, mit der nicht aktivierte, aktivierte
Plattchen sowie der Aktivator umgesetzt werden.

Analog zu dem Trick zur Rechenaufwandsersparnis im ersten Aufsatz [Fog92] durch Bestimmung der
Evolution des Kohasionsspannungstensors (vergleiche Gleichung 5.15) wird in [FGO04] fir Gleichung 5.22
ersatzweise ein Adhasionsspannungstensor o definiert und ebenso eine Evolutionsgleichung fiir diesen
angegeben (Details sind in [FG04] nachzulesen). Ein zusatzlicher Trick zur Beseitigung des konstanten (3,
in Gleichung 5.15 (beziehungsweise dessen Analoga in dem dritten Aufsatz [FGO04]) unter gleichzeitigem
Vermeiden der kleinen Skala v ermdglicht die Studie auseinanderbrechender Zell-Zell- und Zell-Wand-
Verbindungen fiir die Modellierung einer Embolisation stromabwarts: Die GréRen [P, 3% werden als
Funktion der Spur des jeweiligen Spannungstensors (Kohision, Adhasion) und der neu eingefiihrten
Konzentration an Verbindungen 2P, 2" eingefiihrt (Details sind in [FG04] nachzulesen). Damit vereinfacht
sich der Rechenaufwand auf dhnliche Art und Weise wie vorher. Es ergibt sich das mit der Strémung zu
koppelnde System

2
% +u(t) - Vo D, %i; — (RP(c) + R"(w))¢n (5.24)
6;? + u(t) - Voo +(RP(c) + RY(w))édn (5.25)

0¢ L u(t)-v 0.2 L AR (e) + R® 5.26
& bult) Ve = Dep ot ABR(S) + R"(w))n (5.26)
% +u(t) - Vo? oPVu + (6?Vu)? 4 abp*T — 3P (Trigp)> o? (5.27)
fP V.-oP (5.28)
%f tu VP = alg?— B (Tri;’p)> 2P (5.29)

da" w w w T w w TT‘(O’w) w
v +u(t) - Vo = o“Vu+ (c"Vu)' +ayp,wl — (W) o (5.30)
Y= v.o¥ (5.31)

02" Tr(o®

% +u-VzY = afpw— BY <7£Z)> 2% (5.32)
fle,t) = fP+fv (5.33)

Die Gleichung 5.33 beinhaltet die nach der Umrechnung in LBM-Einheiten an die LBM-
Stromungssimulation zu koppelnden Kohisions- und Adhasionskraftdichten. Zur Implementierung des
obigen Systems in 2D beziehungsweise 3D sind Ergdnzungen notwendig, die im n3chsten Abschnitt
vorgenommen werden.

5.6.2 Erganzungen des Fogelson-Modells

Im zweiten Aufsatz von Fogelson und Wang [WF99] fehlen Teile der Modellbeschreibung, die zum Ver-
standnis beziehungsweise fiir die Implementierung und das Aufstellen neuer Gleichungen fiir eine Verall-
gemeinerung des Modells auf 3D notwendig sind. Diese fehlenden Teile werden hier ergédnzt und es wird
eine Verallgemeinerung auf 3D vorgenommen.

In Fogelson und Wang [WF99] findet sich auf Seite 652 der harmlose Satzteil ,,after some algebra”“, danach
findet sich ein Endergebnis zur Berechnung des Problemterms (v - Vu) - V4 E in Polarkoordinaten in
Gleichung 5.12 beziehungsweise 5.20. Nun bezieht sich der ganze Aufsatz auf die Problemlésung in 2D
und in Polarkoordinaten. Zur Bestimmung von Gleichungen fiir den 3D-Fall ist diese AuRerung im Aufsatz



116 Kapitel 5. Thrombosierungsmodelle unter Einfluss von Stromungen

wenig hilfreich beispielsweise zur Herleitung einer Berechnungsmethode in Kugelkoordinaten. Auch fehlen
wertvolle Definitionen und es gibt Mehrdeutigkeiten.

Polarkoordinaten fiir x = (z,y)” sind 2 = rcosf und y = rsinf mit r = /22 +y2 > 0 und
0 <6 < 27. Im ersten Quadranten ist § = arctan(z/y) und so weiter. Fiir das Differenzieren in anderen
Koordinatensystemen kann die Kettenregel verwendet werden. Fiir f(z,y) = f(r,0) = f(g9(z,y)) gilt

daher _ _ ~ _
of ofor 0f 00 of ofor 0foe

_ 4 o7 =4 iy 34
Ox Ordx 000z’ Oy Ordy 000y (5.34)
oder . ) . .
[z = frre + fo0s, fy :frry+f99y~ (5-35)
Hier ist also r, = cos 6, 6, = —Si;‘@, ry = sinf und 0, = #. Fiir den Gradienten Vf = (fs, f,)7 gilt
demnach in Polarkoordinaten ~ _
frre + f90x>
Vi=1" p : 5.36
f <frry + f99y ( )
Damit ist - -
_ Eyry + Eg0,
) o

Weiterhin sind v = (rcos @, rsin0), u = (uz, uy)? und (Vu);; = du;/Ox;. Damit |3sst sich insgesamt
hinschreiben

rcos 02 4 pgin % E, cosl — E,snt

V) - Vo F = Ja Oy | (2™ 20 ) 5.38
(v Vu) <rc039%xy +rsin988yy> <Er sin @) + Fp<%f (5.38)

Nach Skalarmultiplizieren, Kiirzen und Zusammenfassen geeigneter Terme erhilt man
(v-Vu) - VoE = rp(0)E, + q(0)Ey, (5.39)

wobei
p(d) = 881;1 cos® 0 + (881;1, + 8;;) sinf cos 0 + 85;3” sin? 6 (5.40)
0 Ju, 0 Ouy

q(0) = % cos? 0 + (— (;; + aiyy) sin 6 cos § — a—z sin’ 4, (5.41)

welches nach Umbenennen der Ableitungen genau die Darstellung in [WF99] ist. Fiir den dreidimensiona-
len Fall ist nun klar, was zu tun ist. & muss in Kugelkoordinaten ausgedriickt werden und die Rechnung
von oben ist fiir die drei Komponenten zu wiederholen. Problematisch ist die numerische Behandlung,
denn es ist nicht klar, ob die im Aufsatz vorgeschlagenen Losungsmethode auch im 3D-Fall anwendbar
ist und wie der v-Raum diskretisiert wird. Diese Fragen konnten nicht im Rahmen dieser Arbeit bear-
beitet werden und sind zukiinftigen Arbeiten vorbehalten. Sie sind fiir das weitere Vorgehen auch nicht
essentiell, da die Vereinfachungen iiber die Evolution des Kohasions- und des Adhé&sionstensors existieren.
Dies ist die Form, die mit dem hier vorgeschlagenen Mechanismus umgesetzt werden kann.

Eine weitere Hiirde bei der Umsetzung ergibt sich, wenn die Differentialgleichungen 5.27 beziehungsweise
5.30 geldst werden sollen: Es ist nicht klar, wie der Term Vo i} zu berechnen ist. Die Autoren gehen
in ihren Beschreibungen vermutlich implizit davon aus, dass der Gradient komponentenweise zu bilden
ist, die Divergenz des Tensors in Gleichungen 5.28 und 5.31 wird ja auf dhnliche Weise bestimmt!. Zur

Y Im Hinblick auf eine effiziente GPU-Implementierung lasst sich feststellen, dass dieser Schritt sehr speicherbandbrei-
tenintensiv ist. Zur Lésung des Problems kann der Kernel, der fiir die Kraftriickkopplung zustandig ist, beispielsweise die
Tensoren in lokalem Speicher ablegen, nachdem sie im Kernel des Thrombosierungsmodells ausgerechnet und in globa-
lem Speicher abgelegt worden sind. Dies direkt nach einer Barriere im Thrombosierungskernel durchzufiihren funktioniert
nicht, da aufgrund des Schedulings nicht alle Nachbar-Tensoren verfiigbar sein werden. Bei bekannter Durchlaufreihen-
folge durch die Kernels kdnnte man jeweils an der Naht sozusagen links oben bestimmen und die anderen Grenzen von
nachfolgenden Kernels bearbeiten lassen. Wegen der nicht garantierten Reihenfolge beziehungsweise des nicht dnderbaren
GPU-Schedulings wird dies aber nicht gehen.
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Erinnerung, die Divergenz eines Tensors 2. Stufe ist ein Tensor 1. Stufe und wird in 2D beziehungsweise
3D wie folgt bestimmt:

o {P,w} {1, 2}8 {I’ﬂU} aU{P’w} ao.{l?aw} GU{P’w}
= (veglrn)) = =Y () (5.42)

i Oxy Z axz Oz oy 0z

wobei natiirlich j die Komponenten des Vektors f sind (Einstein-Notation).

Zusatzlich zur komponentenweisen Bestimmung des Kraftvektors wird festgestellt, dass aufgrund der
Symmetrie nur 3 der 4 Komponenten des Tensors zu bestimmen sind. Mit den Komponenten

S} _ {p,} o lpw}
pw} _ w
plowt ot |- (543)
Yy

|asst sich dann eine komponentenweise Evolutionsgleichung angeben. Fiir Gleichung 5.27 erhalt man

oi UtV = 2("5 o ”552’)*“3 a8 <(“)) of
48(75 p p Ot p Oy p2 o (Ir(@?)\ ,
ot + u(t) ' VO'y = 2 (Uw ay + o-yay> + a9, — B <Zp> oy,
doty Ouy ou Ouy oP
o Tu) Vol = olg el g et gt B”( ip )>oi (5.44)

ool w w0z w0 w (Tr(c®) w
8t + (t) VO’I = 2 < T 67 + w8> a9 ¢>a ﬁ (Zw> x
ooy w w Oz w Oy w [(Tr(c? w
Tty—l-u(t)VUy = 2<G'way 0'y8> 2¢2 B ('?((,11))) O'y
ool ou ou ou w U r(o"™)
w t) - W w z w Y w x -y w w‘ 4
) Vo = oS oy T ot oyt g (TN o (s.a5)

Ebenso fehlt die Verallgemeinerung fiir den dreidimensionalen Fall mit drei Eintragen auf den Hauptdia-
gonalen und drei auf den Nebendiagonalen. Analog zu oben lasst sich mit den Komponenten

Ug{ﬁp,w} Uip,w} m{vpyw}
G{p,w} — a_ip,w} o.zgpvw} Uip’W} . (546)
O-’l{up’w} O':;Lpﬂﬂ} o-ipﬂu}



118 Kapitel 5. Thrombosierungsmodelle unter Einfluss von Stromungen

ebenfalls eine komponentenweise Evolutionsgleichung angeben. Fiir Gleichung 5.27 ergibt sich in 3D

dot, ou ou ou Tr(oP)
r . P — 9lgp % P2y p % Ph2 _ gpP D
+u(t) - Vo? (O'I 9z 1% 0, T, > + ayd, — B ( o > ol

Ouy ou ou, 9 Tr(oP)
5 Tult)-Voy = 2 (Uf oy +053yy+056y) +a12)¢a_5p< )%y
oot ou ou ou Tr(oP)

d . y p 2T pZY pZ 2 P42 op P
T +u(t) - Vol 2<0'w 5, Tovg, T az>+a2¢a B < g )az
oot ou ou ou ou ou ou

r . P _ p T pZ Y p 2% p 2T P2y pZ 2
o Tult) - Vol gy T g T, O e Y T T e

g (Tr(a’p)> »
zP "
oot ou ou ou ou ou ou

il . P pZ T Py P2 D z p-Y P2

o tult) Vo? P TGy oy, tol g ol ot
v (Tr(ap)> »
ZP 8

oo? ou ou ou ou ou ou

w . P _ p LT p-Y p Mz p 2T Py p~E
5 T ult)- Vb, oot tol St ol ol S ol ol

" <T7"(°'p)> o7 (5.47)

und fiir Gleichung 5.30 gilt in 3D

ool w w0z w Oy w Oz w w (Tr(c®) w

ot —|—u(t)-V0'z - 2< AP +o’r%+ wax>+a2¢aw B < Sw Oy
doy)/ ou ou ou Tr(o™)

Y . wo_ 9 w T wZ Y w z w QW — w w
5 +u(t) - Vo, <0'T 3y +o, By + o 8y>+a2¢ w—pf < T )ay
oo? w w Uz w Oy w Oz w w (Tr(e®)\
ot —|—u(t)Vo-z = 2( w g +0'587+ 282)+ Q(baw—ﬁ ( w o,
oo w _ _wOug w% w Oz w% w% w0z
5 +u(t) Vo, = ok 3 o, ay +o, By +o; o +o, . .

Tr(o%
7510 ( iw )) O';{U
oo w  _wOug w% w Oz w Oz w% w0z
5 +u(t) Vot = o 5% + oy, 5, + oy 9, + o, ay + oy By + o, 3y
Tr(ov
o (FU7 ) o
ooy w  _wOug w Oy w Oz w Oz w Oy w0l
g Tl Vou = oo oug oy, iy, Yoy,
T w
—5“’( ng )) ov. (5.48)

Die Komponenten werden nun als eigene Spezies interpretiert. Die partiellen Ableitungen der Komponen-
ten von u miissen Gber finite Differenzen approximiert werden, denn eine rein lokale Betrachtungsweise
wie etwa bei Bestimmung des Schergeschwindigkeitstensors S, 3 (vergleiche Kapitel 4.6) ist nicht mdg-
lich. Die Gleichungen weisen nun eine Form auf, die mit dem hier vorgeschlagenen Mechanismus simuliert
werden kann.
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Anderung von Randbedingungen, externen Kraften,
Viskositatsanderungen

Spezies, Spezies
| ABC Ortsabhangige | A.B.C
Geschwindigkeit Konzentrationen

Makroskopisches Modell

‘ Umwandeln in Lattice Boltzmann Verfahren

Ortsabhangige Konzentrationen

Geschwindigkeit

Anderung von Randbedingungen, externen Kréften,
Viskositatséanderungen

Mesoskopische Simulation

Abbildung 5.1: Beispielhafte Darstellung eines Thrombosierungsmodells und dessen Simulation. Im obe-
ren Teil wird das zugrundeliegende Modell dargestellt. Dies umfasst die bekannte Model-
lierung der Strémung, die Modellierung des Stofftransports (Advektion und Diffusion)
fiir beispielsweise drei verschiedene Stoffe (Spezies A, B, C) und die Interaktion der
Spezies untereinander durch Reaktionsbeschreibungen. Die Spezies A, B, C kénnen bei-
spielsweise Zellen, Enzyme oder sonstige abstrakte Stoffe darstellen. Die Pfeile zwischen
den jeweiligen Modellbestandteilen verdeutlichen die Kopplungen der Gleichungen unter-
einander. Die Spezies werden anhand der Strémungsgeschwindigkeit transportiert, wel-
ches wiederum eine ortsabhangige Verteilung der Spezies ergibt. Ein Reaktionsprodukt
in Form einer entsprechenden Konzentration einer Spezies wie C wirkt wiederum auf die
Strémung zuriick. Dies kann auf mehrere Arten geschehen. Die Anderung der Randbe-
dingung beeinflusst den Strémung entsprechend. Das Gesamtmodell, bestehend aus den
Navier-Stokes-Gleichungen (NS) und den Reaktions-Advektions-Diffusionsgleichungen
(RAD), wird anschlieBend in ein Lattice-Boltzmann-Verfahren umgewandelt, welches
im unteren Teil der Grafik dargestellt ist. Jede Box reprasentiert eine der Modellglei-
chungen von oben und wird jeweils mit der Lattice-Boltzmann-Methode (LBM) gelést.
Hierbei kénnen unterschiedliche Lattice-Boltzmann-Modelle zum Einsatz kommen. Es
existieren, wie in der Grafik ersichtlich, mehrere untereinander gekoppelten Lattice-
Boltzmann-Simulationen mit jeweils eigener Simulationsdomane, eigenen Initial- und
Randbedingungen (Letztere sind der Ubersicht halber allerdings ausgespart). Zustzlich
exisitiert ein Simulationsteil, der die Riickkopplung innerhalb der Simulation behandelt.

5.7 Gesamtalgorithmus

Im Folgenden wird ein Algorithmus zur Simulation der Thrombosierungsmodelle angegeben. Eine sche-
matische Darstellung des Gesamtalgorithmus fiir ein Beispielmodell findet sich in Abbildung 5.1. Diese
Abbildung wurde bereits in der Einleitung abgedruckt und wird an dieser Stelle zur Verdeutlichung wie-
derverwendet. Zur Umsetzung der Thrombosierungsmodelle ist die Vorgehensweise nun wie folgt. Neben
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dem Gitter zur Strémungsberechnung (vergleiche Kapitel 4.2) wird zu jeder modellierten Spezies ein
weiteres, eigenes Gitter erzeugt. Die Gitter aller Spezies werden dann in einem gemeinsamen GPU-Kernel
verarbeitet. Durch die erforderliche Interaktion zwischen den Spezies kann so die Lokalitat in den GPU-
Kerneln erhoht werden. Andernfalls miissen entsprechende makroskopische Felder zur Speicherung der
Konzentrationen der Spezies verwendet werden. Aufgrund des durch die Anzahl der Spezies bedingten
Speicherbedarfs bietet sich in 3D eine Implementierung auf Systemen mit mehreren Grafikkarten an. Die
hierzu bendtigte Kommunikation zwischen den Grafikkarten wurde in Kapitel 4.9 beschrieben und Iasst
sich leicht fiir mehrere Spezies und die bendtigte Riickkopplung erweitern. Die Mechanismen bleiben
ansonsten dieselben.

Fiir die Simulation der entsprechenden Gleichungen des jeweiligen Thrombosierungsmodells, die die Evo-
lution einer Spezies beschreiben, miissen zusatzlich zu dem jeweiligen Kollisionsoperator fiir die Abbildung
des Transports noch geeignete Kollisionsoperatoren fiir die Reaktionen (vergleiche Kapitel 5.3 und Ab-
bildung 5.1) erstellt werden.

Bei der Riickkopplung mit der Strémung gibt es mehrere Moglichkeiten. Aufgrund der Kraftkopplung
im Fogelson-Modell muss ein weiterer Kernel zur Kraftberechnung nachgeschaltet werden. Die Krafte
missen in der Stromungssimulation beriicksichtigt werden (vergleiche Kapitel 4.5). Bei anderen Modellen
wie dem von Sequeira [SSB11] ist entsprechend ein zusatzliches Viskositétsfeld zu manipulieren. Im Fall
der beiden anderen in dieser Arbeit beschriebenen Thrombosierungsmodelle ist die Level-Set-Darstellung
des Randes im Verlauf der Simulation gem3aR der Zustandsiibergdnge des Automaten zu verandern.

Bei der Ausfiihrung wechseln sich Stréomungsberechnung und Thrombosierungsmodell jeweils ab und in-
teragieren miteinander. Die Spezies bewegen sich dabei innerhalb der Fliissigkeit anhand der berechneten
Geschwindigkeiten mit der Stromung und der Diffusion. Weiterhin reagieren die Spezies untereinander.

Stents, Coils oder andere markierte Bereiche kdnnen als thrombogene Randbedingung angesehen werden.
Dies fiihrt im entsprechenden Modell dann zur Ausschiittung von Aktivatorstoffen oder zur Anhaftung
von aktivierten Zellen. An realen Aderwinden kdnnen die Thrombosierungsprozesse aber nur stattfinden,
wenn die Endothelzellschicht aktiviert ist (das heit , Tissue Factor freiliegt”), denn ansonsten wird die
Blutgerinnung unterdriickt. Hierfiir sind je nach Modell geeignete Randbedingungen zu wahlen, vergleiche
Kapitel 9. Durch die Verwendung von Level-Sets kdnnen auch hier beliebig geformte Regionen vorgegeben
werden, in denen Randbedingungen gesetzt werden (vergleiche Kapitel 4.4).

5.8 Diskussion

In diesem Kapitel wurden mehrere Ansitze der Simulation der Thrombosierung beschrieben. Im einzelnen
war dies ein Automatenmodell und verschiedenartig an die Stromungssimulation gekoppelte Thrombo-
sierungsmodelle auf Basis von RAD-Gleichungen. Teile dieser Modelle wurden entsprechend erginzt oder
umgeformt und es wurde gezeigt, wie sich diese Modelle mit Lattice-Boltzmann-Methoden umsetzen
lassen. Das Ubertragen dieser Vorgehensweise auf weitere Modelle ist relativ einfach durchfiihrbar, da
lediglich zusatzliche Gitter, Parameter und Kollisionsoperatoren fiir die Reaktionen zur Verfiigung stehen
miissen. Die Grundstruktur ist ansonsten identisch.

Eine Simulationsauswertung erfolgt in Kapitel 9. Hier werden die Eigenschaften der Modelle ndher un-
tersucht und grundsatzlich festgestellt, dass die Modelle im Rahmen ihrer Beschreibungsstirke gute
Ergebnisse liefern, fiir die Beschreibung von realen physiologischen Vorgangen im Rahmen der Thrombo-
sierung allerdings noch umfangreichere Modelle nétig sind. Nach Einschatzung des Autors ist an dieser
Stelle noch sehr viel Arbeit zu leisten, um ein beispielsweise mittels MR-Messungen (vergleiche [Edel5])
validierbares Thrombosierungsmodell erstellen zu kdnnen. Dies konnte nicht im Rahmen dieser Arbeit
geleistet werden, da der Fokus nicht ausschlieBlich nur auf Thrombosierungsmodellen lag. Die durchge-
fiihrten Untersuchungen in Kapitel 9 liefern allerdings Hinweise, welche Eigenschaften zukiinftige Modelle
im Zusammenhang mit der LBM aufweisen miissten, um die hier dargestellten Vorteile der Simulations-
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methode besser zu nutzen. Ziel ist, reale Vorgidnge besser zu approximieren. Es lohnt sich, zukiinftig
weitere Arbeiten in diesem Bereich durchzufiihren.

In den untersuchten Thrombosierungsmodellen von Fogelson und Kollegen [Fog92, WF99, FG04| werden
Zellen und ein sehr stark vereinfachtes extrinsisches System modelliert — trotzdem weist das resultierende
Gesamtsystem bereits eine beachtliche Komplexitat auf. Die Himostase bei Stents wiirde aber eher iiber
das intrinsische System initiiert werden, dies wird durch das Modell von Ataullakhanov und Kollegen
ebenfalls stark vereinfacht modelliert. Alles in allem sind die resultierenden Modelle aber nicht komplex
genug, um diese Unterscheidung sinnvoll erscheinen zu lassen. Die Kritik in [AP05a, PAASQ7] spiegelt
dies wieder: Entweder wird das Verhalten von Blutplittchen treffend beschrieben, oder das Verhalten
von Teilen der Enzymkaskade. Die Modelle von Sequeira und Kollegen [BS08, SSB11], Fogelson und
Kollegen [KFO1, FT05] und vor allem Leiderman Gregg und Fogelson [LF11, LG10] sind an dieser Stelle
wesentlich beschreibungsstdrker und vereinen viele dieser Aspekte, wurden aber aufgrund ihrer Kom-
plexitdt hier nicht betrachtet. Zukiinftig miissen Modelle hoherer Komplexitat mittels LBM umgesetzt,
untersucht und erweitert werden. Zusatzlich erlaubt das LBM-GPU-Framework in seiner jetzigen Form
die Darstellung eines pulsierenden Flusses, alle anderen Autoren verwenden bisher ausschlieRlich nicht-
pulsierenden Stromungen. Aufgrund des Umfangs der Modellierung in [LF11, LG10] ist eine komplette
LBM-Simulation sehr speicherintensiv und kann wahrscheinlich nicht in adaquater Aufldsung auf dem hier
verwendeten Dual-GPU-System durchgefiihrt werden, vergleiche Kapitel 8. In 3D wire leistungsfahigere
Hardware notwendig. Vergleiche dazu auch die bereits gefiihrte Diskussion in Kapitel 4.10.

Mit einem geeigneten Modell konnte neben der Analyse des dynamischen Verhaltens beispielsweise die
Beeinflussung durch Erbkrankheiten oder Medikamente untersucht werden. Manche Menschen weisen
Erbkrankheiten auf, die gewisse Vorgange des Enzymsystems beeinflussen, Hamophilie A, B zum Bei-
spiel [OKU102]. Eine erweiterte Simulation, dhnlich wie sie im Rahmen dieser Arbeit beschrieben und
implementiert wurde, eignet sich prinzipiell natiirlich dazu, eine Variation der Parameter vorzunehmen,
um den Einfluss dieser Erbkrankheiten auf die Blutgerinnung analysieren zu kdnnen. Neben (natiirli-
chen) Beeinflussungen des Enzymsystems durch Krankheiten stellt sich bei Behandlung von Patienten
dariiber hinaus die Frage, welche Medikation zur Modifikation des Gerinnungssystems benétigt wird. Es
ist die Frage zu klaren, welchen Einfluss Krankheiten und Medikamente auf die Parameter des Systems
haben. In der gemeinsamen Verdffentlichung [WMW+13] wurde ein Teil dieser Uberlegungen fiir eine
Modellierung vorweggenommen und es wurde der Frage nachgegangen, wie Informationen fiir eine Si-
mulation bereitgestellt werden. Eine Moglichkeit ist, eine Ontologie-basierte Datenbank zu nutzen. Es
wird zum Beispiel der Frage nachgegangen, wie die Parameter fiir die Blutgerinnung in einer Ontologie
fir die Simulation bereitgestellt werden konnen. Eine weitere Frage ist, wie sich in diesem Zusammen-
hang Medikamente oder Erbkrankheiten modellieren lassen. Messwerte des Patienten wie Hamatokrit,
Quickwert oder Thromboplastinzeit [BLJ67, SHKO08] waren ein Ausgangspunkt, allerdings gibt es hier
keine direkte Entsprechung in den Parametern der Modelle. Die Parameter kdnnten in zukiinftigen Unter-
suchungen auf Basis von Messergebnisse beziiglich des Koagualtionsverhaltens von verschiedenen Blut-
arten geschitzt werden. Hierbei miissten Messungen &hnlich zu denen in [Edel5] beschriebenen mit
Stromungseinfluss wiederholt werden, um so Parameter fiir Thrombosierungsmodelle unter Einfluss ei-
ner pulsierenden Stromung zu schitzen. Dies wiirde ebenfalls neue Mdglichkeiten diesseits der in der
Literatur beschriebenen Parameterschitzungen ohne Stromungseinfluss bieten (vergleiche zum Beispiel
Ataullakhanov [SVKT98, AGSV98, AKS02, AZP02, KPA02]).

Zusatzlich ist der Einfluss von Fluidscherkraften bei der Thrombosierung zu klaren. Dies beriicksichtigen
die untersuchten Modelle nicht addquat. Durch eine Abwandlung beispielsweise des Fogelson-Modells
konnen zusatzliche Scherkrafte im Fluid betrachtet werden. Diese Scherkrafte konnen Plattchen aktivie-
ren. Bei LBM lassen sich die Scherkrafte lokal anhand der PDFs bestimmen und kdnnen so in einfach das
Modell integriert werden. Weiterhin verdrangen rote Blutkorperchen andere weile Blutkdrperchen wie
Blutplattchen aus der Mitte der Arterie an die Arterienwand [MQC™02, SMMO03, SMO05, CF08]. Diesem
Umstand kann in erster Naherung durch einen ortsabhangigen Diffusionskoeffizienten D,,(x) beriicksich-
tigt werden. Der Abstand zur Wand ist durch eine Level-Set-Modellierung der Geometrie gegeben. Eine
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direkte Modellierung der beteiligten Blutzellen kommt aufgrund deren Anzahl von 250.000 Blutplattchen
pro mm? [Fog92] aktuell nicht in Frage. Die Gleichungen 5.24 und 5.26 kénnen um einen von den Fluid-
spannungen abhingigen Term erweitert werden, da Scherkrifte Plattchen aktivieren kénnen [CFHT13].
Nach Aktivierung setzen diese dann Aktivatorstoff frei.

In diesem Kapitel wurden Zellen auf makroskopischer Ebene beschrieben und wie Stoffkonzentrationen
behandelt. Um das Verhalten von Blutzellen zu untersuchen, gibt es auch Méglichkeiten, Partikel oder
Objekte, welche in einer Fliissigkeit gelést sind, mit LBM zu simulieren. Hierzu kénnen beispielsweise
Suspensionsmodelle eingesetzt werden. Die Verdrangung der Fliissigkeit durch die Objekte muss dabei
dargestellt werden, Auftriebskrafte waren generell ebenfalls zu beriicksichtigen, diese existieren allerdings
in Blut nicht [Fog92]. Es gibt mehrere Ansétze in der Literatur [Lad93, LVO1, Lad94a, Lad94b]. Eine
Validierungsmaglichkeit fiir eine solche Simulation von Objekten in einer Fliissigkeit ware durch das
Messen des Verhaltens von Mikrokapseln mittels Magnetresonanztomographie gegeben [HEE112].



Kapitel 6

Simulation eines
Magnetresonanztomographen fiir
Flussbildgebung

Die Magnetresonanztomographie wird in dieser Arbeit zur Validierung der bisher beschriebenen Simu-
lationen eingesetzt, vergleiche Kapitel 1.2 und 2.3. Aufgrund des Funktionsprinzips der Messmethode
missen fiir quantitative Vergleiche zwischen Mess- und Simulationsergebnis bei gekoppelten Stromungs-
und Transportprozessen Erweiterungen der Simulation vorgenommen werden. Diese Erweiterung lassen
sich auch Gber diesen Einsatzzweck hinaus verwenden. In diesem Kapitel wird daher die Simulation der
Magnetresonanztomographie fiir die Flussbildgebung beschrieben. Entsprechende zukiinftige Anwendun-
gen der Simulation werden in diesem Kapitel ebenfalls skizziert.

6.1 Einleitung

Zur Validierung der in den letzten beiden Kapiteln aufgefiihrten effizienten Simulationen von Fluid-
strémung und Thrombosierungseffekten muss zunichst eine geeignete Methode ausgewahlt werden. Im
Falle der Thrombosierung kann man dazu Bilder von histologischen Schnittpraparaten oder auch Raste-
relektronenmikroskopaufnahmen fiir einen visuellen Vergleich bemiihen (vergleiche zum Beispiel Kapitel
9.3.1). Diese Methoden haben den Nachteil, dass ihnen ein Praparationsschritt vorausgeht, der zu einer
Veridnderung der in den Proben enthaltenen Informationen fiihrt. Weiterhin bildet solch ein Priparat
den Zustand lediglich eines bestimmten Zeitpunkts ab. Besser wire es, vor allem bei dynamischen Vor-
gangen, genau zusehen zu kénnen. Hierzu kénnen Modellnachbauten optisch untersucht werden, wie
beispielsweise bei Ataullakhanov und Kollegen zur Analyse des Thrombosierungsverhaltens vorgenom-
men [SVK108, AGSV98, AKS02, AZP02, KPA02]. Um weitere und vor allem exaktere Informationen
iiber das dynamische Geschehen zu erhalten, sind aber konkrete Messungen etwa in einem Magnetreso-
nanztomographen hilfreicher. Mit der Magnetresonanztomographie lassen sich neben Geometrien (etwa
von Thromben) auch hochgenau Fluidstrémungen und Stofftransport [Edel5] oder Eigenschaften von
komplexen Fluiden [Cal99, HEE'12] messen. Auf den Einsatz weiterer Messtechniken wie beispielsweise
Particle Image Velocimetry (PIV) [Adr91, Ber12] kann so erst einmal verzichtet werden. Aufgrund dieser
Flexibilitat eignet sich die Magnetresonanztomographie hervorragend fiir Vergleiche mit Ergebnissen der
hier durchgefiihrten Simulationen. Entsprechende Vergleiche sind in der Literatur meist auf das Verhal-

ten von Strémungen in bestimmten Geometrien beschrankt und in diesem Kontext vergleichsweise rar
[MKG'00, MKK*12, vOGP*12].

Damit so ein Vergleich stattfinden kann, ist zu untersuchen, welcher Aufwand bei Modellbildung und
Messung in einem experimentellen Versuchsaufbau benétigt wird. Dies ist Gegenstand von Kapitel 7.

123
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Der Vergleich von Ergebnissen qualitativer und quantitativer Art ist Gegenstand von Kapitel 8. Zuvor
muss analysiert werden, wie die Messmethode funktioniert, welche Eigenschaften sie aufweist und welche
Resultate generell erwartet werden kdnnen, beispielsweise beziiglich raumlicher und zeitlicher Auflésung,
Messdauer oder -artefakte. Wie bei jeder Messung kommt es zu Fehlern und Abweichungen, welche
zum Beispiel in den gemeinsamen Verdffentlichungen [EWH™ 13, EWF15] aufgelistet und dort teilweise
untersucht wurden. Eine Analyse dieser Fehler und Abweichungen sowie wenn mdglich in zukiinftigen
Arbeiten eine Kompensation fiihrte zur Entwicklung einer mathematischen Beschreibung des Aufnah-
mevorgangs, die nachfolgend beschrieben wird. Fiir einen ersten Vergleich wurde dazu der Spin-Lattice
Relaxationsprozess in die Transportsimulation integriert, vergleiche [EWFT15] und Kapitel 8.8. In dieser
Arbeit wird die Modellierung um den Aufnahmeprozess ergdnzt. Anders als in der Literatur werden die
Methoden dabei nicht zum Zwecke der rein statischen Bildgebung eingesetzt, sondern durch die zur
Verfligung stehende Kopplung mit der effizienten Stromungs- und Transportsimulation fiir dynamische
Vorginge erweitert. Konkrete Auswertungen von Bildgebungssequenzen miissen aber weiteren Arbeiten
vorbehalten bleiben. Hier wird nur das Modell beschrieben und ein Ausblick auf Untersuchungsmdog-
lichkeiten gegeben. Ein derartiges Modell fiir ein Simulationssystem ist nach Kenntnis des Autors nicht
existent und wurde auch noch nicht in der Literatur beschrieben. Verfiigbare dhnlich lautende Arbeiten
unterscheiden sich erheblich in ihrem Modellierungsumfang [DL97, HaLES09, JKB*13]. Eine mathemati-
sche Beschreibung der Magnetresonanz und eine Simulation der Magnetresonanztomographie existiert es
ansonsten natiirlich schon [BTS84, SB91, SS96, BCBMO03, BCCB™05, BCC06, BCO8]. Die folgenden
Ausfiihrungen beschreiben das resultierende Gesamtmodell und beginnen mit einer kurzen Einfiihrung
zur Magnetresonanztomographie und den physikalischen Grundgleichungen. Da nicht alle Aspekte als
Nebenfragestellung in einer solchen Arbeit geldst werden konnen, endet das Kapitel mit einem groReren
Ausblick auf mogliche zukiinftige Erweiterungen.

6.2 Grundlagen

Die Magnetresonanztomographie zdhlt zu den etablierten Messmethoden und wird auf vielfiltige Weise
in technischen und medizinischen Anwendungen genutzt. Mittels der Magnetresonanztomographie kann
nicht nur die Position eines Kernspins, sondern auch seine Geschwindigkeit oder seine Beschleunigung
bestimmt werden [Mor82, CX91, PY93, ABC10]. Dies erméglicht sowohl eine nicht-invasive Struktur-
untersuchung eines Objekts als auch eine nicht-invasive Untersuchung von Stromungs- oder Diffusions-
vorgangen innerhalb eines Objekts [GKW96, HSBO01] — entweder als einzelne Schichtaufnahme oder als
Volumen. Zur Aufnahme einer Schicht oder eines Volumens werden geeignete Abfolgen von zeitabhangi-
gen Radiofrequenz (RF)-Impulsen, Magnetfeldgradienten und Messungen der magnetischen Resonanz des
Objekts benotigt. Dies wird dann als Bildgebungssequenz bezeichnet. Fiir unterschiedliche Einsatzzwecke
gibt es viele verschiedene solcher Sequenzen [SB91, Cal91, Edel5]. Generell kdnnen durch RF-Impulse
Kernspins aus ihrem Gleichgewichtszustand bewegt werden. Durch Gradienten kann die Resonanzfrequenz
der Spins ortsabhingig gemacht werden. Die in den Empfangsspulen induzierten elektrischen Signale wah-
rend des Relaxationsprozesses in den Ursprungszustand kdnnen gemessen und ausgewertet werden. Die
Methode erlaubt eine hohe zeitliche und raumliche Auflésung. Zu den wichtigsten Anwendungen in der
klinischen Bildgebung gehort die Moglichkeit, den Blutfluss in GeféBen zu verfolgen und Blutungen oder
Unterbrechungen zu diagnostizieren, vergleiche beispielsweise [Sut15a, Sut15b, SFR*11, LBB*14].

Die MRI-Flussbildgebung wurde auch bereits fiir die Untersuchung des Blutflusses in Modellen von An-
eurysmen verwendet [IHTT06, vOGPT12]. Allerdings wurden in diesen Experimenten klinische Scanner
genutzt, deren rdumliche Auflésung auf etwa 200 pm beschrankt ist. Dies ist fiir genaue Vergleiche
mit numerischen Simulationen und insbesondere fiir Messungen an gestenteten, aneurysmatragenden
BlutgefalB(-phantom)en nicht ausreichend, da sich die aufzulésenden Strukturen (Stentmaschenabstand
<100 pm) und Stromungen auf einer wesentlich kleineren Skala befinden. Bisherige Untersuchungen
sind auch meistens darauf ausgerichtet, stationédre Flussverteilungen zu messen. Die Untersuchung von



Kapitel 6. Simulation eines Magnetresonanztomographen fiir Flussbildgebung 125

nicht-stationdrem FlieBverhalten ist wesentlich aufwandiger und erfordert unter anderem sehr schnelle
Bildgebungssequenzen [THSG12]. Hier ware eine Simulation in der Lage, bei der Entwicklung solcher Se-
quenzen zu helfen. Zusatzlich treten Artefakte auf, auf die beispielsweise in [EWH'13, EWF 15, Edel5]
ndher eingegangen wird.

Die zur Validierung der hier erstellten Strémungs- und Transportsimulationen genutzte Versuchsanord-
nung wird im Detail in [EWH'13, EWF*15, Edel5] beschrieben. Der eingesetzte Tomograph zeichnet
sich durch ein vergleichsweise hohes statisches Magnetfeld von 14, 17" aus. Das System erlaubt sehr hoch-
aufgeloste Messungen im Mikrometerbereich in einem Probenréhrchen mit 10mm Durchmesser. Details
zu den verschiedenen verwendeten Pulssequenzen finden sich in Kapitel 3 in [Edel5] oder auch in [Fral3].
Im Wesentlichen handelt es sich bei den betrachteten Sequenzen um die Phasen-Kontrast (PC)-Methode
und die Time-of-Flight (ToF)-Methode. Letztere wird in dieser Arbeit im Rahmen der Modellbildung zur
Veranschaulichung verwendet. Zudem wird in Kapitel 8 die T7-Relaxation nach Abschluss der Pulsse-
quenz simuliert und mit den Messungen verglichen. Dies wird hier durch die Angabe eines Modells zur
Simulation vorbereitet. Die Angabe eines Modells unter Beriicksichtigung einer Pulssequenz verdeutlicht,
dass das komplette Messexperiment im Rechner nachgestellt werden kann.

Dies fiihrt auf die Frage, wie ein solches Modell aussehen kann. Sicherlich ist es keine Option, die Kern-
spins aller Molekiile der untersuchten Fliissigkeit zu simulieren. Daher muss eine makroskopische Be-
schreibung erfolgen. Die Vorgange in einem Magnetresonanztomographen lassen sich klassisch wie auch
quantenmechanisch beschreiben [Cal91], wobei im Folgenden auf die klassische Beschreibung iiber die
Bloch-Gleichungen niher eingegangen wird. Die Bloch-Gleichungen [Blo46, SB91] und die Erweiterung
um entsprechende Transport- und Diffusionsterme bilden die Basis fiir das Erstellen des Modells. Das ent-
stehende Differentialgleichungssystem kann iiber das Geschwindigkeitsfeld an die LBM-CFD-Simulation
angekoppelt und numerisch gel6st werden. Alternativ zu Finite-Differenzen Verfahren wird in dieser Arbeit
der neue Ansatz verfolgt, die Berechnung komplett mit einem Lattice-Boltzmann-Schema durchzufiihren.
Hierzu sind geeignete Gitter sowie neue Kollisionsoperatoren zu bestimmen (vergleiche Kapitel 4.3 und
5.3). Uber diese neuen Kollisionsoperatoren werden schlieBlich die erweiterten Bloch-Gleichungen nume-
risch geldst. Zusammen mit der bereits beschriebenen Stromungssimulation lassen sich so Konvektion,
Diffusion und Relaxation der Spins bestimmen. Weiterhin miissen die bereits erwahnten Aufnahmesequen-
zen im Rechner abgebildet und parametrisiert werden. Aufgrund der hohen Komplexitat der gekoppelten
Gleichungen fiir CFD, Magnetisierungstransport und -verhalten ist dies nach Kenntnis des Autors noch
nicht durchgefiihrt worden.

6.2.1 Bloch-Gleichungen

Bei den Bloch-Gleichungen [Blo46] handelt es sich um makroskopische Gleichungen, die die Magneti-
sierung der Spins und das Verhalten iiber die Zeit unter Einfluss eines Magnetfeldes beschreiben. In
Vektorform geschrieben haben die Bloch-Gleichungen folgendes Aussehen:

AM () M), Myl0) M)~ Mo
dt 15 15 Ty '

=7 (M(t) x B(t)) - (6.1)
Die Bestandteile der Gleichung sind der Magnetisierungsvektor M (t) = (My(t), My(t), M. (t))T, die
magnetische Flussdichte B(t) = By + B (t) — wobei By hier ein statisches Magnetfeld und B1(t)
ein dynamisches RF-Magnetfeld bezeichnet — und das gyro-magnetische Verhaltnis ~, welches fiir die
Protonen des Wasserstoffs v = 42,576 M hz /T betragt. Die Vektoren (x,y, z) bezeichnen die Einheits-
vektoren des Laborkoordinatensystems, meist ((1,0,0)7, (0,1,0)7,(0,0,1)7), und die Skalare T, T die
Spin-Lattice beziehungsweise die Spin-Spin Relaxationszeiten. Die Stirke der Gleichgewichtsmagnetisie-
rung M ist proportional zur Spindichte p und zum statischen Magnetfeld |Bg| [SB91, Cal91, Sut15b].
Alle in Gleichung 6.1 beteiligten variablen GréRBen kénnen natiirlich ortsabhdngig sein. Damit kénnen bei-
spielsweise auch Magnetfeldgradienten oder -inhomogenitdten und Materialunterschiede (Fett, Wasser)
in einer Simulation beschrieben werden. Die Bloch-Gleichungen 6.1 bestehen im Prinzip aus zwei Teilen.
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Ein Teil (Kreuzprodukt) beschreibt die Anregung aufgrund des angelegten (konstanten) B-Feldes und
kann separat betrachtet mit geeigneter Initialbedingung M (t) = Myz analytisch geldst werden (verglei-
che [Cal91], Kapitel 2.3.1, S.35ff. oder [SB91, BCO08, Sutl5b]). Der zweite Teil der Bloch-Gleichungen
beschreibt die Relaxation von ,gestérten Spins” hin zum thermischen Gleichgewicht mit den Konstanten
T1,T5, also Spin-Lattice beziehungsweise die Spin-Spin Relaxationszeiten — auch hier l3sst sich separat
eine analytische Losung angeben (vergleiche [Cal91], Kapitel 2.3.2, S.38ff. oder [SB91, BCO08, Sut15b]).
Ist B1(t) = const, kann fiir die Bloch-Gleichungen 6.1 eine geschlossene Ldsung angeben werden
[SB91, BCO08, Sutl5b]. Andernfalls ist man auf eine numerische Losung angewiesen, falls sich nicht
weitere Vereinfachungen ergeben [BCO08]. Komplexer wird die Situation, wenn wie im vorliegenden Fall
zusatzlich Konvektions- und Diffusionsterme beachtet werden miissen. Der Transport der Spinmagneti-
sierung wird im Folgenden in Kapitel 6.3 beschrieben.

6.2.2 Magnetfelder

Aufgrund der unterschiedlichen GroRenordnungen des statischen und des RF-Magnetfeldes, also von By
und B (t), kann es zu Problemen bei einer numerischen Losung der Gleichungen 6.1 kommen [HV03,
BC08]. Aus diesem Grund wird statt des Laborkoordinatensystems ein rotierendes Bezugssystem [BTS84,
SBO91, Cal91, Sutl5b, BCO8] verwendet. Komponentenweise geschrieben lauten die Bloch-Gleichungen
6.1:

DO~ 080 ~ M08, () - T
2
B~ LB - M) B0) - T2
DD r, 08,0 — My (08,0 - LD (62)
dt Ty
Nach [BCO08] und mit
B(t) = Bo+ Bi(1)
= Byz + Bi(t) cos(wot)x — Bi(t) sin(wot)y (6.3)
konnen die Funktionen
B.(t) = Bj(t)cos(wot)
By(t) = —Bi(t)sin(wot)
B.(t) = By (6.4)

definiert werden, wobei wy = v|Bgy| = 7By die Larmor-Frequenz (Kreisfrequenz, Resonanzfrequenz der
Spins [Cal91, Sutl5b]) bezeichnet. Mit 74 = 1/77 und 72 = 1/T5 ergibt sich gem3R [BCO8] folgende
Gleichung in Matrixschreibweise:

d]‘gt(” A() - M)+ b
—T VB:(t)  —vBy(t) 0
= | -B:(t) -1 AB:(t) | M@+ 0
YBy(t)  —vBa(t) ! 1Mo
—T9 'YBO _lyBy(t) 0
= | =vBy  —m 4B | M@+ | 0 (6.5)
'YBy(t) —yBy(t) ! 71.Mo.

Wegen By, ,1(t) < By fiihrt man ein rotierendes Koordinatensystem ein. Man ersetzt M (t) = R(t) -
m(t), zieht also eine Rotation um die z-Achse heraus und kann so den Faktor By in Matrix A(t) wie
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nachfolgend beschrieben eliminieren. Die Rotationsmatrix lautet

cos(wot)  sin(wpt) 0
R(t) = | —sin(wot) cos(wet) 0] . (6.6)
0 0 1
Eingesetzt ergibt sich
C”‘gt(t) — A()- M) +b
@d(R(tZ'tm(t)) — A -R()-m(t) +b
@R(t)~drgt(t)+d1§§t)~m(t) — A()-R(t) -m(t) +b
@R().d";;t) — A(t)-R(t) t)—d};(t)- (1) + b
& R(1) d";t(t) _ (A(t)-R(t)—lflt(t))-m(t)+b
@d";t(t) - RYt)-(A®D) R(t)—d};t(t))- )+ R(t)-b
dm(t) dR(1)
D= R (A0 R - S0 mit) + b
d";t(t) — A(t)-m(t) +b. (6.7)

Dabei wurde ausgenutzt, dass R_l(t)-b = b, denn die inverse Rotationsmatrix tauscht nur die Vorzeichen
der Sinuseintrdge und die x,y-Komponenten des Vektors b sind 0. Man erhalt gemall [BCO08] fiir

An) = B0)-(an) - R - B,
—Ty VB, (t) —wp —wq(t)
= | wo—7B:(t) —T2 wp(t)
wa(t) —wb(t) —T1

—T YBy —wy  —wq(t)
= |wo—"7Bo —T wp(t)

wa(t) —wb(t) —T1
—1T9 0 —Wq (t)
= 0 -T2 wb(t) (68)
Wq (t) —wb(t) —T1
mit
wa(t) = ~By(t)cos(wot) + vBg(t) sin(wot)
wy(t) = vBy(t) cos(wot) — vBy(t) sin(wot), (6.9)

wobei dl;it) komponentenweise abgeleitet wird. Die innere Ableitung erzeugt die wp-Terme. Wegen

B.(t) = By und wy = vBy bleibt in den Nebendiagonaleintrdgen (1,2) beziehungsweise (2,1) lediglich
0 {ibrig. Mit Anfangswerten m(0) = M = (0,0, My)” lisst sich dieses System nun Iésen. Es lassen
sich verschiedene B-Felder modellieren, die dann beispielsweise Gradienten (vergleiche Kapitel 6.2.3),
Rauschen oder Magnetfeldinhomogenitaten [BC08] miteinbeziehen kénnen.

Fiir spezielle B-Felder wie in Gleichung 6.4 l3sst sich das System 6.7 weiter vereinfachen. Dazu werden
die By, ,\-Komponenten in das System 6.7 eingesetzt und umgeformt. Dabei heben sich in der z-
Komponente die sin- und cos-Terme auf, in der y-Komponente summieren sie sich zu 1 auf, und der
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~vBi(t)-Term bleibt erhalten. SchlieBlich erhdlt man

dmz(t) _ _mm(t)
dt Ty
L (00
dmalt) _ —Tr?ft)—fyBl(t)my(t)—l—Aj/{lo. (6.10)

Damit hingt das System nicht mehr von den sin- und cos-Termen ab. Fiir den Fall By (t) = By = const
ist die Matrix konstant und das Differentialgleichungssystem kann analytisch gelést werden, vergleiche
[BCO3].

6.2.3 Gradienten

In der Literatur zur Simulation der Magnetresonanz wird meist vereinfachend ein konstantes Bj ange-
nommen, die Spins haben dabei alle die gleiche Resonanzfrequenz wy = vBy, vergleiche zum Beispiel
[BCO8]. Im realen Experiment trifft dies allerdings nicht zu, es existieren bedingt durch die Schaltung von
ortskodierenden Gradienten Variationen im B-Feld, es ist also B, # By. Die GréBenunterschiede sind
durch Anlegen der Gradienten im Vergleich mit dem statischen Feld relativ gering, durch sie ldsst sich
allerdings die Dichte der Spins ortsabhingig darstellen und mit einem geeigneten RF-Impuls resonant
anregen. Die Vereinfachung aufgrund wy = By im vorhergehenden Abschnitt ldsst sich mit Gradienten
nur zum Teil durchfiihren (ebenso wird wp ortsabhéngig) und es zeigt sich, dass alle Komponenten bis
auf By in B., also genau die Gradienten, iibrig bleiben. Fiir die Bestimmung werden die Komponenten
in x, y-Richtung vernachl3ssigt. Fiir die z-Komponente gilt

B.(z,y,2,t) = By + G(t) - (z,y, 2)". (6.11)

Der Gradient wird hier definiert als

9Ba(t) 9Ba(t) ch<t>>T7 (6.12)

G(t):< or = Oy = 0z

wobei Bg(t) die durch die Gradienten beigesteuerten Felder darstellt. Durch die Uberlagerung wird die
Resonanzfrequenz der Spins zeit- und ortsabhingig, es gilt wo(z,y, z,t) = v(Bo + G(t) - (z,y,2)") -
gleiches gilt auch fiir M. Beispiele fiir Bildgebungssequenzen finden sich unter anderem in [SB91, Cal91,
Sut15b, Fral3, Edel5]. In Abbildung 6.1 ist exemplarisch eine Sequenz fiir die Time-of-Flight-Messung
zum Spintransport abgebildet. Diese wird im Folgenden verwendet, um Aspekte der Modellierung zu
verdeutlichen.

Fiir die B-Felder ergibt sich anstelle von Gleichung 6.3 folgender Zusammenhang:

B(t) = Bo(t)+ Bi(t)
= (Bo+ Gg(t) + Gy(t) + G.(t))z + Bi(t) cos(wot)x — Bi(t) sin(wot)y (6.13)

mit
0Bg
0Ba
Gy(t) = Ty'y
. = 2B (6.14)

0z
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Signal —RF(t)

Abbildung 6.1: Beispiel fiir eine Plussequenz mit der Time of Flight-Methode.

Die in der Abbildung 6.1 zur Time-of-Flight Pulssequenz gezeigten Amplituden fiir G, G, G, miissen
also noch iiber das Aufnahmevolumen (auf jeder Achse linear) interpoliert werden, wobei im Zentrum
des Volumens B, = By gilt. Die Werte an den Extrema der Achsen des Volumens unterscheiden sich
jeweils um die in der Abbildung gezeigte Magnitude des jeweiligen Gradienten, der Wert von Bg =
By + Bay + Bg: bewegt sich anhand der Grafiken in den Intervallen Bg,(t) € [—1/2G,(t),1/2G (1)),
Beay(t) € [-1/2Gy(t),1/2Gy(t)], Ba:(t) € [-1/2G.(t),1/2G.(t)]. Die so bestimmten zeit- und orts-
veranderlichen Magnituden G, Gy, G, gehen dann in B (xz,y, 2,t) ein. In der diskreten Variante mit
zentralem Differenzenquotienten und Raumschrittweite Az wird deutlicher was passiert:

Bg(.%' + 1) — Bg(:(: — 1)

Galt) = 2Ax o
Gt = Ba(y + 1)2;2/30(.@ -1 y
G.(t) = BG(ZH;;ZBG(Z_ DI (6.15)

Das heilt, das 2/ Ax-fache des Gradienten befindet sich an Ort x und so weiter. Die Amplituden werden
also iiber das gesamte Aufnahmevolumen linear interpoliert. Fiir die Berechnungen bedeutet das Einbezie-
hen der Gradienten, dass sich die Matrix A(t) in Gleichung 6.8 wegen B (t) = Bo+G.(t)+Gy(t)+G.(t)
andert und

~ —T2 Y(Bo + Gu(t) + Gy(t) + G=(1)) —wo  —wa(t)
A(t) = [wo—7(Bo+ Ga(t) + Gy(t) + G(t)) —T2 wp(t)
Wq (t) —wb(t) —T1
-T2 ’Y(G:c (t) + Gy(t) + Gz(t)) _wa(t)
= | (Ga(t) + Gy(t) + G=(1)) —T2 wp(t) (6.16)
Wq (t) —wb(t) —T1

nach Eliminieren von wy = By librig bleibt, also genau die in der z-Komponenten enthaltenen Gradienten
Ga(t), Gy(t), G=(1).
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Fiir die Evolution von m(t) bedeutet dies fiir die Sequenz 6.13 anstelle von Gleichung 6.10

dnf;a;(t) _ _””L%jt) +U(Ga(t) + Gy (t) + Ga(t))my
dﬂziyt(t) _ m%it) — Y (Galt) + Gy (t) + G () + 7By ()ma(t)
dWCLizt(t) _ _m;ft) — By (t)my(t) + M;ft) (6.17)

6.3 Kopplung mit der Stromungssimulation

Mit den bisher beschriebenen Modell ist es méglich MR-Bildgebung zu simulieren. Da es sich bei den
zu untersuchenden System aber um ein Fluidsystem handelt, in dem Strémungs- und Transportprozesse
stattfinden, kdnnen dynamische Vorginge wie bei der Verfolgung einer Time-of-Flight-Markierung oder
einer Flussbildgebung mit der Phasenkontrastmethode nicht erfasst werden. Um dies zu erreichen, wird
eine Erweiterung der Bloch-Gleichungen vorgenommen. Dazu wird der Transport der Spinmagnetisierung
wahrend einer Aufnahme mitberiicksichtigt. Prinzipiell kann damit die Frage beantwortet werden, welchen
Einfluss die Stromung, die wahrend einer Aufnahme Spins durch das Untersuchungsgebiet transportiert,
auf eine Aufnahme hat. Die oben beschriebenen Bloch-Gleichungen werden um einen Konvektionsterm zur
Modellierung des stromungsinduzierten Magnetisierungstransports und einen (Selbst-)Diffusionsterm zur
Abbildung der Diffusion der Spinmagnetisierung innerhalb des Systems erweitert. Ein solches dynamisches
System mit gekoppelter Fluidstromung unter Einfluss von Gradienten wurde in der Literatur nach Kenntnis
des Autors noch nicht untersucht.

6.3.1 Erweiterung der Bloch-Gleichungen

Um den Transport der Spinmagnetisierung zu beriicksichtigen werden die Bloch-Gleichungen um einen
Konvektionsterm erweitert, der die Magnetisierung aufgrund der Stromung transportiert. Da, wie in Ka-
pitel 8 gezeigt, die Selbstdiffusion in langsam flieBenden Bereichen der Modellarterie aufgrund der Dauer
der Messsequenz nicht vernachlassigt werden kann, wird ein entsprechender Diffusionsterm ebenfalls
angefiigt. Es ergibt sich

8]\?;;@) +u(t) - VM, (t) = DSaQé\/jz(ﬂ + 7 (My(£) B=(t) — M(t) By(t)) — M;st)
2
8%;2@ +u(t) - VM,(t) = Dsw + (M- (8) Bi () — Ma(t) B (t)) — M%g(t)
OM-() oy oLy — DSWLZQ(” Ty (Mo (0B, (1) — M, (1) By(t)) — 20 = Molt),
ot ox h

(6.18)

wobei u(t) der Geschwindigkeitsvektor des Fluids ist. Dg ist der Selbstdiffusionskoeffizient der verwen-
deten Probenfliissigkeit. Ohne den Konvektionsterm fiihrt dies auf die Bloch-Torrey Gleichungen, die fiir
Diffusionsbildgebung eingesetzt wird.
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Die zusatzlichen Transportterme an das System 6.17 anzufiigen fiihrt analog zu

My 2mx my
W) ) V() = DT A G 46,0 + G,

m 2m m

W) att) V() = DT 550~ 2D o (Galt) + Gy 1) + et + 2 Brl0m (1)
m Zmz my

W) ) ety = DsTp) O oy, () + .

(6.19)

6.3.2 Magnetisierungstransport und 7;-Relaxation

Im Rahmen der Validierung der Stromungs- und Transportsimulation ist in Kapitel 8 der Magnetisie-
rungstransport zu untersuchen. Dies wird anhand eines neu entwickelten LB-Schemas durchgefiihrt. Bei
Untersuchung des Fliissigkeitstransports mit der Time-of-Flight Technik kann die sich auf das Signal des
Messergebnisses auswirkende T7-Relaxation somit fiir einen Vergleich zwischen den Mess- und Simula-
tionsergebnissen beriicksichtigt werden. Die Magnetisierung wird dabei als passiver Skalar im Medium
transportiert, zusatzlich klingt dessen Konzentration mit der T7-Zeit ab. Dadurch sind neben qualitativen
auch quantitative Vergleiche zwischen ToF-Messung und Simulation méglich und es l3sst sich beispiels-
weise der Stoffaustausch zwischen Aneurysmalumen und Modellarterie quantifizieren. Ein Teil des hier
beschriebenen Modells fiir einen Messvorgang kann mit dem zusitzlichen Modell bereits simuliert werden.
Die erzielten Ergebnisse werden in Kapitel 8 beschrieben.

Zur Modellierung des Problems kdnnen die erweiterten Bloch-Gleichungen 6.18 in diesem Fall vereinfacht
werden. Die makroskopische Gleichung fiir die 77-Relaxation und den Transport der Magnetisierung M.,
lautet

oM,

M, M, — M,
ot '

8932 T1

+u-VM, =Dg

(6.20)

Die B-Felder werden dabei vernachldssigt. Die Geschwindigkeit w stellt dabei wie oben die Fluidge-
schwindigkeit dar und Dg ist der Selbstdiffusionskoeffizient der verwendeten Probenfliissigkeit. Dieser
liegt beispielsweise fiir Wasser bei Raumtemperatur Dg = Dy, =~ 2 - 107?m?/s. Die Gleichgewichts-
magnetisierung My wird nach einer Stérung der Ausgangsmagnetisierung durch die Bildgebungssequenz
wiederhergestellt. Fiir die Initialbedingungen gilt M. = 0, wenn das entsprechende Volumen mit einer
Aufnahmesequenz markiert wurde, ansonsten gilt M, = M. Anhand der Gleichung ldsst sich erkennen,
dass bei vollstandiger Relaxation gilt M, = M.

Die Gleichung 6.20 wird hier erstmals als neu entwickeltes Lattice-Boltzmann-Transportproblem geschrie-
ben, es ergibt sich (vergleiche Kapitel 4.3 und 5.3)

mi(x + €;0t, t + 0t) — mi(x,t) = Qx,t) + Qr(x, t) (6.21)

Die PDFs werden dabei mit m; bezeichnet, und essindi = 0, 1, ..., 6 bei Verwendung eines D3Q7-Gitters.
Die Magnetisierung ergibt sich aus M, = 22‘6:0 m; (vergleiche Kapitel 4.3). Bis auf die Umbenennung
der PDFs entspricht Q(,t) dabei dem Kollisionsoperator aus Kapitel 4.3.

Die Kollisionsoperatoren Q(x,t) und Qg(x,t) werden dabei wie in Kapitel 5.3 additiv miteinander ver-
kniipft. Der fiir die T7-Relaxation zustdndige Kollisionsoperator Qg (x,t) kann wie folgt anhand der
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Vorschrift 5.7 bestimmt werden:

Qp(w ) = ot i@l (_M—Mo>

M, Ty

- 5t mi(w,t) ) (Mz - MO)
M, T

_ s m;(x,t) - M, —m;(x,t) - My
N M, T

m;(x,t) — mi@t) pr
_ g mi@ ) T Mo (6.22)

Ty

Fiir die initiale Konzentration einer Spezies gilt gemaR Gleichung 4.19 m;(x,t) = w; - M, (x,t). Damit
ergibt sich

m;(x,t) — w; - My
T '

Die Gleichgewichtsmagnetisierung w; - My und kann als der Teil von My interpretiert werden, der auf
PDF i entfallt.

Qpla,t) = —ot - (6.23)

Qp(x,t) ist so konstruiert, dass sich die Spinmagnetisierung M, nach Durchfiihrung einer 90° Drehung
durch einen RF-Impuls und nach Ablauf der T}-Zeit auf 1 — (1/e) (das entspricht ~ 63,2%) wieder her-
stellt. Dies entspricht genau dem erwarteten Verhalten und konnte in einer Simulation gezeigt werden. Da
Dp,0 einen sehr kleinen numerischen Wert hat, ist es moglich, dass der Relaxationsparameter in Q(x, t)
durch die iibrige Parametrisierung nahe an der Stabilititsgrenze von 7 = 1/2 gewahlt werden muss. Das
einfache SRT-Schema kann deshalb mdglicherweise nicht verwendet werden, und es wird stattdessen aus
Stabilitatsgriinden die TRT-Variante des Kollisionsoperators €2 verwendet. Weitere Ergebnisse finden sich
in Kapitel 8.

6.4 Simulation auf der GPU

Nachdem die Modellgleichungen beschrieben sind, werden weitere zur Simulation des gekoppelten vollen
Systems 6.18 beziehungsweise 6.19 bendtigte Komponenten erldutert. Dabei handelt es sich um die
Definition des Materials, die Modellierung der Bildgebungssequenz mit RF-Impulsen und Gradienten, der
Parametrisierung, dem Ldsen und der Rekonstruktion des Signals.

6.4.1 Materialmodellierung und Initialbedingungen

Die Simulationsdomane wird analog zu den bisherigen Ausfiihrungen mit je einem Gitter pro Spezies dar-
gestellt. Jeder Raumposition konnen dabei ein oder mehrere Sitze von Materialparametern zugewiesen
werden. Auf diese Weise ist es zum Beispiel moglich, Fett und Wasser darzustellen. Bei einem uniformen
Material geniigt ein globaler Parametersatz. Die zur Definition des Materials ntigen Parameter wurden
bereits in Kapitel 6.2.1 aufgefiihrt, dabei handelt es sich um die beiden Relaxationszeiten 77 und T5
sowie die Spindichte p. M ist proportional zur Spindichte p und zum statischen Magnetfeld B, p wird
somit fiir jedes simulierte Material benétigt. Die Initialbedingung fiir die Simulation ist der Gleichge-
wichtszustand, der durch das statische Magnetfeld B( erzeugt wird, das heillt, fiir die Magnetisierung
gilt (M, M, M,)T = (0,0, Mp)T.

6.4.2 Bildgebungssequenz

Der in Abbildung 6.1 gezeigte Ausschnitt einer si-Funktion stellt den RF-Impuls dar, der in Abhangigkeit
seiner Dauer und Frequenz die Schicht beziehungsweise die -dicke einer Aufnahme beeinflusst [DL97]. Da
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die si-Funktion die Fouriertransformierte eines Rechteckimpulses ist, ergibt sich nach ,,Anwendung” im k-
Raum nach Fourier-Riicktransformation zum Beispiel ein markierter Bereich im Zusammenhang mit dem
Gradienten. Aufgrund der endlichen Dauer des Signals konnen Bildgebungsartefakte auftreten [Sut15b],
diese lassen sich aber minimieren [SB91]. Der gleichzeitig zum RF-Impuls geschaltete Gradient bestimmt
durch Variation der Resonanzfrequenz die selektierte Schicht. Mehr zum Design von RF-Impulsen findet
sich in einschldgiger Literatur. Die Relaxation der Spins wihrend des RF-Impulses wird in der Literatur
zumeist vernachlassigt [SB91].

Eine Modellierung fiir die Gradienten ist bereits in Kapitel 6.2.3 beschrieben. Anhand des Simulations-
zeitschritts wird entschieden, welche Gradienten aktiv sind. Das B-Feld wird entsprechend angepasst.

6.4.3 Parametrisierung

Bei vielen Sequenzen dreht der RF-Impuls die Magnetisierung um 90° oder 180°, aber auch andere
Winkel sind mdglich. Generell hdngt dieser Winkel von der Form und Dauer des RF-Pulses ab. Die
Frage ist nun, wie in der Simulation ein bestimmter Winkel durch einen vorgegebenen RF-Impuls erreicht
wird. Aufgrund der im Versuchsaufbau verwendeten Elektronik ergibt sich im realen Vergleichsexperiment
die Notwendigkeit einer Berechnung oder Schatzung der Parameter und des Nachmessens des Winkels.
Dadurch ergibt sich Wert fiir By — dieser Wert ist aber aufgrund der Elektronik des Versuchsaufbaus
nicht direkt auf die Simulation libertragbar. Generell gilt folgender Zusammenhang [Cal91, Cal99, BCO08]:

vBity =« (6.24)

Hierbei sind das gyro-magnetische Verhaltnis -y, die Impulsdauer ¢, und der Winkel « auf der rechten Seite
durch den Versuchsaufbau und die Sequenz bestimmt, zum Beispiel o = 7 fiir eine 90° Drehung. By kann
dann passend bestimmt werden. Fiir die Modellierung des RF-Impulses gibt es nun mehrere Méglichkeiten.
Entweder wird der passende Winkel ohne Simulation des RF-Impulses einfach fiir die entsprechende
Schicht gesetzt und somit vorgegeben. Im rotierenden Bezugssystem ist dies fiir eine 90° Drehung einfach
méglich, indem die Magnetisierung auf (my,m,,m,)T = (My,0,0)T gesetzt wird. M; hingt dabei
von den Anfangsbedingungen ab [Sutl5b]. Alternativ wird statt der si-Funktion eine Rechteckfunktion
gewahlt — hierbei kann es wie aus der Signalverarbeitung bekannt zu Artefakten kommen. Eine weitere
Alternativ ist, die si-Funktion mit Rechteckfunktionen zu approximieren. Die Breite der Rechtecke ergibt
sich aus dem Simulationszeitschritt und By entspricht dabei dem Integral beziehungsweise der Summe
von skalierten Rechteckfunktionen. Diese Vorgehensweise bietet sich an, gerade wenn die Sequenz weitere
RF-Impulse enthalt (Flash-Puls, vergleiche [Edel5] oder Abbildung 6.1).

Lasst sich das System zum Beispiel durch die Modellierung von Magnetfeldinhomogenitdten nicht wie
oben beschrieben durch ein rotierendes Bezugssystem vereinfachen, bleiben die sin- und cos-Terme in
den Gleichungen 6.9 erhalten. Daraus ergibt sich ein Abtastproblem fiir den Simulationszeitschritt. Das
gyro-magnetische Verhiltnis v betrégt fiir die Protonen des Wasserstoffs v = 42, 576 M hz /T = 42,576
108Hz/T und geht iiber die Larmor-Kreisfrequenz wy als Argument in die sin- und cos-Terme des Bj-
Feldes ein. wp befindet sich damit auf jeden Fall im M Hz-Bereich, das heift in der GréBenordnung
10°. Daraus resultiert eine untere Schranke fiir den Simulationszeitschritt At < 1/2wg — zumindest fiir
die Zeit, in der das RF-Feld B (t) aktiv ist. Die recherchierten Aufsdtze zum Thema Simulation unter
Magnetfeldinhomogenitdten, zum Beispiel [BCO08], schlagen eine spezielle Modellierung fiir diesen Fall
vor — die Ubertragung dieser Ansitze auf den hier vorliegenden Fall von mit der Strédmungssimulation
gekoppeltem Magnetisierungstransport miisste noch untersucht werden.

6.4.4 Signalaufnahme

Wahrend des letzten Gradienten in der Time-of-Flight-Sequenz in Abbildung 6.1 bei G, wird das Signal in
der Empfangsspule ausgelesen. Ein typischer Wert fiir die Anzahl der Abtastpunkte ist zum Beispiel 256.
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Das Signal wird in der realen Sequenz dann beispielsweise im Abstand von 1ms Schritten insgesamt 256
Mal abgetastet. Man berechnet, falls notwendig, M (t) = R(t) - m(t) und bestimmt zur Rekonstruktion
den k-Raum [SB91, Sutl5b] mit M (t). Dabei wird M (t) = R(t) - m(t) lediglich zu den Auslesezeit-
punkten der jeweiligen Sequenz bestimmt. Anhand der Abtastwerte wird das komplexwertige Signal s(t)
bestimmt. Dabei gilt gemiR [BCO8]

s(t) =Y My(m,t)+iy_ My(x,1). (6.25)

Die Pulssequenz wird anschlieBend wiederholt, bei Time-of-Flight typischerweise 256 Mal. Dabei wird
der k-Raum Zeile fiir Zeile aufgebaut, in dem beschriebenen Fall also 256 x 256 bei Time-of-Flight.

Bei der Phasen-Kontrast Methode wird eine Sequenz insgesamt zum Beispiel 4 x 256 Mal unter Pha-
senvariation wiederholt. Die GroRe des k-Raums betrdgt in diesem Fall dann 256 x (4 x 256). Der
Faktor vier kommt daher, dass der Flow Encoding Teil der Pulssequenz [Edel5] zur Bestimmung der
x,y, 2-Komponenten des Geschwindigkeitsfeldes relativ zu einer Messung ohne den flusskodierenden Teil
bestimmt wird, daher auch der Name , Phasenkontrast”. Insgesamt sind also 4 Messungen nétig um die
Komponenten des Geschwindigkeitsfeldes zu bestimmen.

Ansonsten steht nach Fourier-Riicktransformation die gewiinschte Geschwindigkeitsinformation oder der
Magnetisierungstransport zur Verfiigung, weitere Details finden sich in [Edel5]. Weitere Parameter einer
Bildgebungssequenz sind die Zeit T¢, welche die Linge einer Pulssequenz angibt und die Zeit T;., die
die Dauer bis zur Wiederholung der Sequenz angibt. Dies ist wichtig fiir das Relaxieren ins thermische
Gleichgewicht. Als Daumenregel gilt, dass das System nach 5 - T3 als relaxiert gilt [SB91]. Werden keine
90° Drehungen durchgefiihrt, kann die Sequenz potentiell schneller wiederholt werden, das empfangene
Signal ist dann aber schwicher [SBI1].

6.4.5 Losen des Systems

In den vorherigen Kapiteln wurde festgestellt, dass bei konstanter Matrix oder anderen Vereinfachungen
das System 6.2 beziehungsweise 6.10 analytisch gelost werden kann. Andernfalls miissen numerische
Verfahren eingesetzt werden. In der Literatur, zum Beispiel [BCO8], werden auch Finite-Differenzen zur
Losung vorgeschlagen. Zusatzlich miissen bei einer Simulation mit Magnetisierungstransport Diffusions-
und Konvektionsoperatoren umgesetzt werden. Diese lassen sich auch mit Finite-Differenzen Verfahren
umsetzen. Auch ein Mischen zwischen analytischer und numerischer Lésung fiir die verschiedene Teile
des Modells ist moglich, auch wenn der verwendete Zeitschritt sich an der Simulation des Magneti-
sierungstransports orientieren muss. Simulationen, in denen Transportprozesse nicht beachtet werden
miissen, sind durch die zur Verfiigung stehenden analytischen Lésungen wesentlich einfacher zu 16sen
[BTS84, BCBMO03, BCCB*05, BCCO6].

Wie bereits festgestellt wurde, kann die Lattice-Boltzmann-Methode auch als universelles Lésungsver-
fahren fiir partielle Differentialgleichungen angesehen werden. Das Aufstellen eines Lattice-Algorithmus
ist moglich, denn analog zu den Reaktions-Advektions-Diffusionsgleichungen im vorhergehenden Kapi-
tel 5 und dem Modell in Kapitel 6.3.2 kdnnen die modifizierten Bloch-Gleichungen in den Gleichungen
6.18 beziehungsweise 6.19 mit modifizierten Kollisionsoperatoren fiir die drei Magnetisierungskompo-
nenten beschrieben werden. Ein generelles Vorgehen zur Konstruktion eines neuen Kollisionsoperators
ist in Kapitel 5.3 verfiigbar. Die Teile der Bloch-Gleichungen kénnen dazu als Reaktionsterme aufge-
fasst und in einem eigenen Kollisionsoperator zusammengefasst werden. Damit lassen sich die einzelnen
Terme in Kollisionsoperatoren iibersetzen und additiv zu einer Gesamtvorschrift fiir Transport und Ma-
gnetisierungsevolution zusammensetzen. Wie in Kapitel 6.3.2 und Kapitel 8 gezeigt, lasst sich damit der
Magnetisierungstransport und die T}-Relaxation bestimmen. Eine Erweiterung fiir drei gekoppelte Gitter
ist leicht moglich. Ebenso scheint das TRT-Modell gegeniiber dem SRT-Modell oder Finiten Differenzen
Vorteile zu haben, vergleiche Kapitel 8. Fiir die Simulation des Magnetisierungstransports in Kapitel 8
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wurden mehrere Verfahren umgesetzt. Zum einen eine Finite-Differenzen-Diskretisierung nach iiblicher
Bauart, die Zeitkomponente per Euler- oder Runge-Kutta-Verfahren und raumlich mit Upwind-Gradienten
beziehungsweise zentralen Differenzenquotienten. Als Alternative zu Finiten-Differenzen Verfahren wur-
den in Kapitel 8 zwei LBM-basierte Lésungen umgesetzt. Da sich die SRT-LBM Variante in der gege-
benen Parametrisierung als nicht stabil erwies, wurden die finalen Berechnungen in dieser Arbeit mit
TRT-LBM durchgefiihrt. Im Vergleich zu den Finite-Differenzen-Lésungen konnte weniger numerische
Diffusion festgestellt werden, vergleiche Kapitel 8. Fiir die Umsetzung der erweiterten Bloch-Gleichungen
wurden ebenfalls verschiedene Finite-Differenzen- (hier erwies sich das Euler-Verfahren als instabil) und
LBM-Schemata untersucht. Zusatzlich zum physikalischen Modell werden noch die zeitabhdngigen Gra-
dientensequenzen und RF-Pulse, wie sie im realen Tomographen verwendet werden, bendtigt. Sind diese
implementiert kann das Gesamtsystem aus Strémung und Bildgebung simuliert werden. Dazu wird das
M-Feld zu den festgelegten Auslesezeitpunkten abgetastet und der k-Raum erzeugt. Die Filterung und
Rekonstruktion |duft dann analog zum Experiment [Edel5].

Bei der Simulation ergeben sich Vereinfachungen aufgrund der Verdnderung der Magnetisierung in Rich-
tung Gleichgewicht durch die Relaxationsprozesse. Zu Beginn eines neuen Durchgangs einer Sequenz kann
angenommen werden, dass die Magnetisierung das thermische Gleichgewicht wieder eingenommen hat.
Daher kann die Simulation der Sequenz und der Magnetisierungstransport nach Beendigung des Auslese-
gradienten zum Zeitpunkt T, abgebrochen werden. Die zeitveranderliche Stromungssimulation hingegen
|auft weiter und nach Ablauf der Zeit 7). wird die Simulation der Sequenz und des Magnetisierungstrans-
ports mit gegebenenfalls angepassten B-Feldern und mit neuen Intialbedingungen erneut gestartet und
eine weitere Zeile aufgenommen. Bei stationdren Stromungen kann direkt die nichste Sequenz simuliert
werden.

Unabhingig von der Wahl einer gemischten oder einer rein numerischen Ldsung mit dem Finite-
Differenzen-Verfahren oder dem Lattice-Algorithmus besteht unter Umstinden die Notwendigkeit die
Parametrisierung des Gesamtsystems, bestehend aus Stromungs- und Transportsimulation sowie der Si-
mulation der Sequenz und des Magnetisierungsverhalten, zu dndern und so gegebenenfalls den Zeitschritt
fir alle Teile anzugleichen. Die Parametrisierung von Strémungs- und Transportsimulation sind hierbei
die entscheidenden Parameter fiir die Stabilitat der Simulation (vergleiche Kapitel 8). Die Reaktionsterme
werden liber den resultierenden Zeitschritt entsprechend angepasst. Es wird in dieser Arbeit stets mit
gleicher Auflésung und gleichem Zeitschritt simuliert. Aufgrund der Parametrisierung des gekoppelten
Systems, wobei der Spintransport iiber den Selbstdiffusionskoeffizienten parametrisiert wird, ndhert sich
der Relaxationsparameter 7 &~ 1/2. Damit ist nicht in allen Fillen die Stabilitdt des Verfahrens mehr
gesichert. Man kommt also in manchen Fallen nicht umhin, das gekoppelte System umzuparametrisieren,
um die Stabilitat aller Komponenten sicherzustellen.

Der Simulationsaufwand besteht bei zeitveranderlichen Strémungen im Wesentlichen aus dem Stromungs-
simulationsteil und drei gekoppelten Transportprozessen. Die einzelnen Magnetisierungen sind unterein-
ander gekoppelt und werden durch die Bildgebungssequenz verandert. Der Magnetisierungstransport und
die -evolution muss in der Zeit von T, bis T, nicht berechnet werden. Bei stationdren Stromungen wird
das Geschwindigkeitsfeld bestimmt und danach die Strémungssimulation beendet. Durch die Wiederho-
lung der Sequenzen beim zeilenweisen Aufbau des k-Raum steigt der Aufwand natiirlich an. Wenn z die
Anzahl der Zeilen des k-Raums darstellt, betrdgt die simulierte Zeit z - T, beziehungsweise z - T, bei
einem stationdren Stromungsfeld.

Weiterhin ist die Anzahl der Schichten relevant. Im Tomographenexperiment zur Abbildung des Masse-
transports mit der Time-of-Flight-Methode werden meist nur 2D-Aufnahmen in einer Ebene angefertigt.
Bei der Phasenkontrastmethode wird meist ein 3D-Volumen mit vier verschiedenen Einstellungen aufge-
nommen werden, um ein 3D-Geschwindigkeitsvektorfeld zu erhalten. Die Zeitkomplexitat ist damit pro-
portional zur GroRe des diskretisierten Objekts, zur GroBe des k-Raums und zu der Anzahl der Schichten.
Der Aufwand lohnt sich, wenn eine solche Simulation ein mehrere Tage dauerndes Experiment erset-
zen beziehungsweise ergdnzen kann. Durch die verfiigbare Rechenleistung moderner Grafikkarten und
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dem Einsatz von Mehr-GPU-Systemen kdnnte eine derartige Simulation durchaus mdglich sein. Eine Re-
chenzeitbetrachtung fiir einfach gekoppelte Stromungs- und Transportprobleme auf Mehr-GPU-Systemen
findet in Kapitel 8 statt.

6.5 Diskussion

Die in diesem Kapitel dargestellten Modelle und Ausfiihrungen sind, der Literaturrecherche nach zu ur-
teilen, die erste Beschreibung einer CFD-gekoppelten MRI-Simulation fiir die GPU mit LBM. Im Rahmen
dieser Arbeit konnten nicht alle Aspekte umfassend untersucht werden, es wurde aber gezeigt, dass
dieses Vorgehen prinzipiell méglich und auf modernen Multi-GPU-Systemen effizient zu berechnen ist.
Insgesamt konnte eine weitere Untersuchung dieser Multi-Physik-Simulation in der Zukunft die Ent-
wicklung neuer oder angepasster Sequenzen vereinfachen. Die Anwendungsmoglichkeiten sind vielfaltig,
sie umfasst die Entwicklung und Optimierung von Sequenzen und Hardware fiir die Kompensation von
Magnetfeldinhomogenititen oder Tests der Nachbearbeitungscodes. Die Methode l3sst sich fiir statische
Bildgebung, die Phasenkontrastmethode, Time-of-Flight, DANTE oder Spiralsequenzen einsetzen. Neben
der Simulation des Vorgangs lassen sich einzelne Aspekte wie etwa die Rekonstruktion bei komplexeren
k-Raum-Trajektorien GPU-beschleunigen [SHT08].

Eine ungeldste Frage ist, ob mittels MRI zeitverdnderliche und unter Umst3nden turbulente Strémungen
gut aufgeldst dargestellt werden kénnen und welche Voraussetzungen an die Sequenzen und Aufnahmetra-
jektorien nétig sind, um eine 3D-Volumenaufnahme zu erhalten. Simulationen kénnten die Voraussetzun-
gen fiir schnelle Flussmessungen testen. Das Problem der bisherigen Messungen zum Beispiel in [Edel5]
ist, dass sie mehrere Stunden beziehungsweise Tage dauern. Eine falsche Parameterwahl oder ein Fehler
im Versuchsaufbau bedeutet die Wiederholung des Experiments. Wenn es gelingt, GPU-Simulationen in
wenigen Stunden durchzufiihren sind viele, auch automatisierte, Vorabtests méglich.

Zusiatzlich lasst sich der Einfluss von Messartefakten quantifizieren. Hier liegen perfekte Bedingungen
vor und es kann damit auf einzelne EinflussgréBen geschlossen werden. Diese konnen explizit modelliert
werden, um sie zu untersuchen. Treten im Experiment entsprechende Bildgebungsartefakte auf, kann die
Simulation des MR-Aufnahmevorgangs aufgrund der kompletten Modellierung der B-Felder erste Hin-
weise iber moglich Ursachen liefern, wenn entsprechende Annahmen iiber die Art des Defekts getroffen
werden und eine Simulation mit der passenden Bildgebungssequenz durchgefiihrt wird. Dadurch besteht
die Moglichkeit, Messfehlern und deren Typ auf die Spur zu kommen und zu versuchen, dies mit ge-
eigneten abgednderten Sequenzen zu kompensieren. Um derlei Defekte in der Simulation zu modellieren
konnen die B-Felder manipuliert werden. Rauschen kann zum Beispiel als Skalarfeld vorgeben und mit
dem B-Feld additiv oder multiplikativ verkniipft werden. Bei Vorliegen der passenden Aufnahmesequenz
kann dann eine Bildgebung simuliert werden. Bei der DANTE-Sequenz etwa manifestieren sich Defekte
dadurch, dass sich die Linien aufgrund von Magnetfeldinhomogenitidten nach aulen oder innen defor-
mieren [Ede|. Zusatzlich verschmieren sich die Linien. Geldnge es, diese Inhomogenitaten zu erfassen
konnte eine modifizierte Sequenz erstellt werden. Diese kénnte wiederum in die Simulation eingebracht
werden, um den Erfolg am Rechner durchzuspielen. Ebenso kdnnen die Mess- und Simulationsergebnisse
verglichen werden. Ansitze zur Kompensation wurden beispielsweise in [HLS14] beschrieben.

Mit Lattice-Boltzmann-Verfahren lassen sich nicht nur einfache Fliissigkeiten simulieren, es sind auch
Fluide moglich, die aus mehreren Komponenten bestehen, also etwa ein Wasser-Ol- (Mikrokapseln,
[HEE™12]) oder Wasser-Glyzerin-Gemisch (Ersatzflissigkeit fiir Blut, [Ede15]). Auch die Spindichte lasst
sich liber das Fluid-p variieren, sie geht dann als zeit-, orts- und p-abhangige T1-Zeit in das Modell ein.
Mit einer solchen Erweiterung der Simulation lassen sich moglicherweise Sequenzen entwickeln, die den
Kontrast zwischen den Signalen der beteiligten Stoffe maximieren (vergleiche Messungen in [Fral3]). In
Zusammenarbeit mit Physikern und Chemikern konnte zukiinftig auch das Verhalten von Mikrokapseln
auf die und in einer Stromung gemessen und simuliert werden. Die Stromung miisste dazu lediglich
wie skizziert um Partikel erganzt werden. Diese Mikrokapseln kénnten dann zum Beispiel anstelle roter
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Blutkdrperchen fiir Flussmessungen in Aneurysmamodellen verwendet werden.

Die in [Edel5] diskutierte Idee, ein MakR fiir die Turbulenz durch real durchgefiihrte Messungen zu be-
stimmen, kdnnte durch Simulationen ergdnzt werden. Um ein Mall abzuleiten, miissten dazu bei re-
levanten Reynoldszahlen Stromungssimulation und Simulation der Bloch-Gleichungen gemeinsam be-
trachtet werden. Durch die in [Edel5] beschriebenen speziellen Gradientensequenzen mit einem harten
RF-Rechteckimpuls und einem direkt angeschlossenen Gradienten mit positiver und negativer Flanke kann
eine Impulsantwort simuliert werden. Die jeweiligen Hohen der Impulse und die Impulsdauer sind dabei
parametrisierbar und der Gradient wird pro Messung auf einer Achse angelegt. Die Idee in [Edel5] ist
weiterhin, die Impulsantworten statistisch auszuwerten. Laut [Edel5] kdnnten hier die Breite des resul-
tierenden Spektrums oder die Phasenverschiebung gegeniiber einer konstanter Stromung relevant sein.
Die Ergebnisse kdnnten zusammen mit den Parametern der Simulation als Trainingsdaten fiir ein maschi-
nelles Lernverfahren dienen. Das Training wiirde also mit einer entsprechenden Simulation der Vorginge
durchgefiihrt werden. Das trainierte Modell wiirde anschlieBend auf Daten einer Messung angewandt.
Auf diese Weise kdnnte man mit Hilfe des Modells und durch vergleichbare Messungen Aussagen iiber
den Grad der Turbulenz einer Fliissigkeit treffen.

Diese Vorgehensweise hitte folgende Vorteile. Die einzelnen Voxel-Messungen mit den speziell geeigne-
ten, schnellen gradientenkodierten Sequenzen (die denen der Simulation entsprechen) kénnen real im
Bereich von Millisekunden durchgefiihrt werden. Sie sind daher prinzipiell in der Lage, zeitveranderliche
Stromungen zu erfassen. Durch die anschlieBende Analyse der Verteilung der gemessenen Geschwindig-
keitsvektoren und der Impulsantworten durch das trainierte Modell kénnen je nach Laminaritat oder Tur-
bulenz statistische Aussagen {iber das Gesamtverhalten der Strémung im Untersuchungsbereich getitigt
werden. Dies |asst sich wiederum anhand von Strémungssimulationen fiir vergleichbare Fille verifizieren.
Hintergrund ist der, dass sich diese Messungen prinzipiell auch in einem klinischen Szenario durchfiihren
lassen, gezielt zum Beispiel in Arterienabschnitten, die mit anderen Bildgebungsverfahren wie Ultraschall
als stenosegefihrdet/-tragend identifiziert wurden. Einzelne Voxel-Messungen wiirden dann ausreichen,
um den Grad der Stenose anhand des trainierten Modell zu bestimmen. Eine komplette Messung mit
der PC-MRI, wie fiir die Verdffentlichungen [EWH™'13, EWFT15] vorgenommen, ist in einem klinischen
Szenario beziehungsweise der aktuellen Technik nicht durchfiihrbar.
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Kapitel 7

Erstellung von Arterienmodellen fir
Vergleichsmessungen

In diesem Kapitel geht es um die Modellierung und Herstellung von physischen Modellen von Arteri-
en. Ziel dabei ist, gem3R den Anforderungen in Kapitel 1.2 und 2.3, die Validierung der entwickelten
Stromungs- und Transportsimulationen durch eine Vergleichsmessung mit der Magnetresonanztomogra-
phie in realistischer Geometrie zu ermdglichen. Fiir die Simulationen soll dieselbe Geometrie wie in den
Vergleichsmessungen verwendet werden kdnnen. Die hierfiir benétigten Modelle werden dabei am Rech-
ner konstruiert und mittels additiver Fertigungsverfahren in ein anfassbares Modell iiberfiihrt. Fiir die
erstellten Modelle findet eine Qualitatsiiberpriifung statt.

7.1 Einleitung

Die mit den Methoden aus Kapitel 3 aus medizinischer Bildgebung extrahierten Darstellungen von Arterien
sind, neben weiteren, am Computer konstruierten Modellen, Grundlage fiir das Erstellen von Arterienmo-
dellen fiir Vergleichsmessungen. Die Arterienformen werden aufbereitet und mit weiteren Modifikationen,
die fiir die Durchfiihrung von Flussexperimenten in einem Magnetresonanztomographen notwendig sind,
versehen. Den Arterienmodellen werden Kanéle, durch die wahrend des Experiments eine Probenfliissigkeit
flieBt, hinzugefiigt. Die Modelle fiir die Flussexperimente miissen daher wasserdicht und -unldslich sein.
Traditionell erfiillen Modelle zum Beispiel aus Glas oder Silikon diese Vorgaben, allerdings gestaltet sich
das Erstellen solcher Modelle als zeitintensiv und teuer, gerade wenn komplexere Arterienformen detailliert
abgebildet werden. In dieser Arbeit wird daher untersucht, ob 3D-Druckmodelle fiir den vorgesehenen
Einsatzzweck geeignet sind und wie genau die erstellten Modelle den modellierten Vorlagegeometrien
entsprechen.

Eine Einfihrung in die hier verwendeten additiven Fertigungsverfahren wird in Kapitel 7.2 durchge-
fiihrt. Daran schlieft sich eine Beschreibung des Ablaufs der Modellerstellung und des Modelldrucks
an. Eine Ubersicht des in diesem Kapitel geschilderten Ablaufs des Prozesses zur Konstruktion von
3D-Druckmodellen findet sich in Abbildung 7.1. Wie beschrieben miissen die Arterienmodelle fiir den
3D-Druck um weitere Geometrie ergidnzt werden. Dabei sind Vorgaben des Magnetresonanztomographen
zu beachten. Da das Drucken mancher Strukturen aufgrund der Fertigungsweise nicht moglich ist, muss
eine Uberpriifung des Modells vorgenommen werden. Je nach Ausgang der Uberpriifung ist das Design
gegebenenfalls zu dndern. Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrte Vorgehensweise zur Modellierung
und Uberpriifung wird in Kapitel 7.3 beschrieben. Insgesamt werden in dieser Arbeit vier verschiedene
Druckmodelle erstellt. Eine Beschreibung des Modellkatalogs ist ebenfalls Inhalt von Kapitel 7.3.

Fiir die durch den Modellierungsprozess entstandenen finalen Druckmodelle werden dann mittels einer
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Geometrie- Modell- Bahn- Nachbe-
erstellung . Gberprifung — . generierung 3D-Druck = rbeitung
[} |

Abbildung 7.1: Darstellung des Prozesses zur Konstruktion eines 3D-Druckmodells.

Drucksoftware Bahnen generiert, die in ein entsprechendes Druckprogramm, welches von dem 3D-Drucker
ausgefiihrt werden kann, iibersetzt werden. Der 3D-Drucker baut dann anhand des generierten Programms
das Modell schicht- und bahnweise zusammen. Nach Beendigung des 3D-Drucks muss das Modell nach-
bearbeitet werden. Die durchzufiihrenden Schritte unterscheiden sich dabei von Drucktechnik zu Druck-
technik. In dieser Arbeit werden zwei 3D-Drucker, die mit unterschiedlicher Technik arbeiten, verwendet.
Weiterhin weisen die Drucker sowie die Druckverfahren gewisse Eigenheiten auf, auf die im Folgenden
kurz eingegangen wird. Da es sich bei den beiden verwendeten 3D-Druckern um Geradte handelt, die
eher dem Privatkundenbereich als der industriellen Nutzung zuzuordnen sind, stellt sich die Frage, ob
der Einsatz dieser vergleichsweise kostengiinstigen Desktop-3D-Drucker fiir die Erstellung von Arterien-
modellen sinnvoll ist und welche Genauigkeit zwischen Druckvorlage und Druckergebnis mit ihnen erzielt
werden kann. Die Moglichkeit einer kostengiinstigen Reproduktion modellierter oder realer Arterien mit
Aussackungen steht dabei allerdings eher im Vordergrund als die Genauigkeit, da ein Vergleich mit den
Messergebnissen und die Validierung der Simulationen auf der gemessenen Geometrie stattfindet. Dies
hat den zusatzlichen Vorteil, dass Druckartefakte im Rahmen der Aufldsungsgenauigkeit der eingesetz-
ten experimentellen MRI-Sequenzen und des Abtasttheorems beachtet werden kdnnen. Die insgesamt
in dieser Arbeit durchgefiihrten Arbeitsschritte zum Drucken von Arterienmodellen werden zusammen
mit einer Beschreibung der gerdtespezifischen Besonderheiten in Kapitel 7.4 dargestellt. Zudem wird der
Materialkonsum und die Druckdauer der beiden Drucker verglichen.

Sind alle Schritte erfolgreich, steht ein Modell fiir Flussmessungen bereit. Die Qualitdt der erstellten Mo-
delle wird in Kapitel 7.5 untersucht. Dadurch, dass der relevante Teil im Inneren des Druckerzeugnisses
liegt, entzieht sich dieser einer normalen Vermessung. Mittels MRI kann hier nicht-destruktiv gemessen
werden. In dieser Arbeit wird sowohl die Geometrie mittels Magnetresonanztomographie vermessen als
auch die Abweichung zur Druckvorlage bestimmt. Es stellt sich heraus, dass 3D-Druckverfahren keine
perfekten Modelle erzeugen, aber zumindest lassen sich die entstehenden Abweichungen zwischen Modell
und Druckerzeugnis untersuchen und benennen. Genau dies wird in diesem Kapitel erstmalig durchgefiihrt.
Eine dhnliche Untersuchung von 3D-Druckerzeugnissen in der Literatur ist dem Autor nicht bekannt, es
ist aber anzunehmen, dass zumindest groBere Hersteller die Druckerzeugnisse ihrer Prototypen im Labor
anhand optischer Methoden iiberpriifen. Zusatzlich wird auf Druckartefakte eingegangen und mittels Ras-
terelektronenmikroskopie die Oberflichenbeschaffenheit der Druckmodelle untersucht. Auf diese Weise
ist es moglich, die durch die Druckverfahren erzeugten Oberflachen mit denen von realen Arterien zu
vergleichen.

Wie bereits in Kapitel 2 beschrieben, ist fiir einen Vergleich zwischen Messung und Simulationsergebnis
die Verwendung von gleichen Randbedingungen notwendig. Dies wird in Kapitel 8 noch einmal aufge-
griffen. Die in der Literatur meist rein virtuell durchgefiihrten Simulationen mit idealisierter oder realer
Geometrie treffen meist vereinfachende Annahmen zum Beispiel iiber Einstromprofile. Im Rahmen der
medizinischen Fragestellung miissen korrekterweise Simulationen ab relevanten Arterienverzweigungen
begonnen werden [BBM™12], oder es muss ein entsprechender Vorlauf existieren. Dies wird aufgrund
von Ressourcenlimitierungen in der Literatur meist nicht durchgefiihrt, und es wird vereinfachend eine
entsprechende Annahme liber das Profil getroffen — zumeist wird ein voll entwickelter Fluss angenom-
men. Auch eine entsprechende Messung mittels hochaufgeldster MRI ab einer Verzweigung zu erzeugen,
ist aufgrund des hier vorliegenden kleinen Messvolumens gegebenenfalls schwierig, aber maoglich. In je-
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dem Fall kénnen bei dem hier geschilderten Vorgehen die durch die Zuleitungen erzeugten Einfliisse
auf das Einstromprofil beriicksichtigt werden. Fiir Vergleiche kdnnen mittels MRI exakte Messungen des
Einstromprofils vorgenommen werden, sodass hier ein Mehrwert gegeniiber rein virtuell durchgefiihrten
Rechnungen auf Basis einer Profilannahme besteht. Auch im Vergleich zu anderen Untersuchungen zwi-
schen Stromungsmessungen und -simulationen existiert ein Mehrwert: Entweder basieren die Ergebnisse
auf Messungen mit klinischen Gerdten und damit einhergehend einer eher niedrigen Auflésung, was einen
Vergleich deutlich einfacher macht, da nur mit der Messmethode erzeugte raumliche Mittelwerte verglei-
chen werden und daher kleinskalige Abweichungen nicht auffallen. Oder aber die verwendeten Modelle
sind relativ einfach, da das Erstellen der Modelle wie bereits oben angedeutet entsprechend schwierig ist.
Der Realitatsgrad wird dadurch eingeschrankt. Durch den Einsatz hochaufgeldster MRI und 3D-Druck
erscheinen beide Einschrankungen durchbrochen.

Die Druckergebnisse werden in Kapitel 8 bei der Durchfiihrung von Flussmessungen mit der Magnetreso-
nanztomographie mit Erfolg verwendet. Anhand dieser Messungen werden die Ergebnisse der Stromungs-
und Transportsimulationen validiert. Insgesamt steht durch die in Kapitel 3 und hier beschriebene Vorge-
hensweise eine Moglichkeit bereit, in kurzer Zeit auf Realdaten basierende Arterienmodelle fiir Flussmes-
sungen mit guter Genauigkeit zu erstellen. Die Druckmodelle kénnen dabei feine Strukturen enthalten,
deren Durchmesser deutlich unter einem Millimeter liegen.

7.2 3D-Druckverfahren

3D-Druckverfahren werden oft auch als Rapid Prototyping oder als Additive Fertigungsverfahren bezeich-
net. Der erste Begriff 3D-Druck wird dabei erst in jiingster Zeit auch als Oberbegriff verwendet, denn
er bezog sich urspriinglich nur auf eine Technik innerhalb des Rapid Prototyping [EGG™14]. Der Begriff
findet in dieser Arbeit vorrangige Verwendung. Im Rahmen der Arbeit war es mdglich, zwei verschiede-
ne 3D-Drucker mit unterschiedlichen Druckverfahren fiir die Eignung zur Herstellung von Modellen fiir
die Magnetresonanzmessungen zu untersuchen. Bei den beiden zur Verfiigung stehenden 3D-Druckern
handelt es sich um den Makerbot Replicator 2 (Makerbot!, USA) und den Formlabs Form1+ (Forml-
abs?, USA), die jeweils unterschiedliche Fertigungstechniken einsetzen: zum einen das Fused Deposition
Modeling (FDM) oder auch Schmelzschichtverfahren, zum anderen die Stereolithograhpie (SLA). Beide
Techniken werden nachfolgend kurz erldutert. Fiir die beiden verwendeten 3D-Drucktechniken fungieren
die hier eingesetzten Drucker Makerbot Replicator 2 und Formlabs Form1+ als Stellvertreter.

Die in jiingster Zeit erfolgte Markteinfiihrung der beiden eigentlich fiir den Heimgebrauch konstruierten
und damit vergleichsweise kostengiinstigen Desktop 3D-Drucker bedeutet eine ungeahnte Erweiterung
der Moglichkeiten zur Validierung. Verglichen mit anderen Fertigungsmethoden [FG14, KK08, KKO05,
KK06a, KK06b, KK15] bieten 3D-Druckverfahren einige Vorteile: Die konstruierten Modelle kdnnen als
Einzelstiicke mit unter Umstdnden komplizierten Geometrien in einem Stiick in relativ kurzer Zeit in
vergleichsweise hoher Auflésung zu niedrigen Kosten hergestellt werden. Die zu leistenden Vorarbeiten
(Pre-Processing), wie etwa die Konstruktion der Modelle (vergleiche Kapitel 7.3) und die Uberpriifung
auf Drucktauglichkeit, lassen sich von im Umgang mit 3D-Programmen geiibten Personen durchfiihren.
Weitere, vom Benutzer des Druckers durchzufiihrende Aufgaben umfassen die Auswahl des richtigen
Materials inklusive eines geeigneten Parametersatzes fiir Material und Drucker sowie das Nachbearbeiten
des Druckmodells (Post-Processing). Je nach Drucker sind unterschiedliche Arbeiten durchzufiihren, fiir
die beiden verwendeten Drucker werden diese nachfolgend beschrieben. Moderne Drucksoftware stellt
weitere fiir den Druck notwendige Werkzeuge bereit. Es gibt integrierte Werkzeuge, um das Druckmodell
vor Druck auf Inkonsistenzen im Oberflichennetz zu uberpriifen, auf der Druckplatte auszurichten sowie
Bodenplatten oder Unterstiitzungsstrukturen einzufiigen (Letzteres kann auch manuell direkt bei Model-
lerzeugung geschehen). Diese Unterstiitzungsstrukturen sind notwendig, da ein Druck beispielsweise von

Lwww.makerbot.com
2www.formlabs.com
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Uberhingen natiirlich nicht in der Luft beginnen kann. Nach Definition der Druckparameter kann die
Pfadplanung fiir den Drucker gestartet werden. Meist ist auch eine Vorschau der Pfade mdglich und es
wird eine Schitzung der Druckdauer angegeben.

Trotz der weiter oben bereits angesprochenen Vorteile kdnnen in der Literatur nur relativ wenige Auf-
satze zum Thema 3D-Druck und Flussmessungen mit der Magnetresonanztomographie oder anderen
Methoden gefunden werden. Eine Ubersicht iiber Druckverfahren fiir Mikrofluidik bietet [Wal13]. Das
Projekt AirPROM der European Lung Foundation® verwendet den 3D-Druck von Lungenmodellen im
Zusammenhang mit Particle Image Velocimetry (PIV)-Messungen in einem Teilprojekt zur Validierung
der verwendeten CFD-Software. Niheres ist aber nicht zu erfahren. Der Sonderbeitrag zur Zeitschrift
Analytical Chemistry von Gross und Kollegen [GEL™14] aus dem Jahr 2014 berichtet iiber den poten-
tiellen, zukiinftigen Einfluss des 3D-Drucks auf Biotechnologie und Chemie, liefert einen historischen
Abriss der Entwicklung der Technologie und bietet einen Uberblick iiber aktuelle Verwendungsmoglich-
keiten anhand eines Literaturiiberblicks zum Thema. Dies soll hier nicht wiederholt werden, daher sei auf
den Artikel von Gross und Kollegen [GEL™14] verwiesen. Insgesamt sind die Einsatzmdglichkeiten breit
gefachert, in der Summe finden sich jedoch iiberraschend wenige Verdffentlichungen. Dies deckt sich
mit Erfahrungen mit Kollegen am Lehrstuhl oder mit Studenten: Beinahe jeder findet die Technologie
gut, jedoch wissen die meisten nicht, wofiir man sie einsetzen sollte. Dies ist hier anders und hat wie
bereits erwdhnt die Mdglichkeiten zur Validierung von Simulationen auf eine neue Stufe beférdert. In der
gemeinsamen Verdffentlichung [EWFT15], auf die in Kapitel 8 eingegangen wird, konnte gezeigt werden,
wie der 3D-Druck in Verbindung mit MRI genutzt werden kann, um die in Kapitel 4 beziehungsweise 6
beschriebene und neu entwickelte LBM-basierte Simulation zu validieren. Durch MRI-Messungen kénnen
Initial- und Randbedingungen gemessen und fiir die Simulation bereitgestellt werden. Die Resultate zei-
gen eine gute Ubereinstimmung zwischen Messung und Simulation, wobei die Simulation nicht auf Basis
der modellierten Geometrie sondern auf Basis der anhand des 3D-Druckmodells vermessenen Geometrie
durchgefiihrt wird.

7.2.1 Fused Deposition Modeling

Das Funktionsprinzip des Fused Deposition Modeling (FDM) besteht darin, dass ein Kunststoff geschmol-
zen und in Schichten iibereinander auf eine Druckplatte aufgetragen wird. Nach dem Auftragen einer
Schicht wird der geschmolzene Kunststoff durch Erkalten wieder fest, und es kann die nichste Schicht
auf die vorherige aufgetragen werden. Dadurch wird ein 3D-Objekt aus Lagen zusammengesetzt, wobei
je nach gewiinschter Auflésung beziehungsweise Druckdauer die Schichtdicke variiert werden kann. Der
zu schmelzende Kunststoff wird meist in Form eines Drahts, auch Filament genannt, dem Druckkopf
zugefiihrt, und es findet ein motorischer Einzug des Drahts statt. Die Fordereinheit kann entweder im
Druckkopf oder am Druckgeh&use sitzen. Der Draht selber wird aufgerollt geliefert. Im Druckkopf be-
findet sich gegebenenfalls neben einer Fordereinheit fiir den Faden eine Heizeinheit zum Schmelzen und
eine Diise, durch die das geschmolzene Material austreten kann. Dieser Vorgang wird auch als Extrusion
bezeichnet. Der Druckkopf befindet sich meist auf einem beweglichen Schlitten und kann motorisch auf
der z- bzw y-Achse iiber der Druckplatte positioniert werden. Zumeist ist die Druckplatte in der Hohe,
das heillt auf der z-Achse, variabel und kann mit zunehmender Hohe des Druckerzeugnisses abgesenkt
werden. Eine Kalibrierung des Druckers wird meist iiber die Druckplatte vorgenommen. Sie kann eben-
falls beheizt sein, um je nach eingesetztem Material Verzerrungen zu minimieren und eine Haftung auf
der Druckplatte zu garantieren. In diesem Zusammenhang konnen gedruckte Bodenplatten, welche den
Kontakt zur Druckplatte herstellen, niitzlich sein. Ebenso miissen bei manchen Geometrien mit Uber-
hangen Stiitzstrukturen gedruckt werden, die nach Beendigung des Druckprozesses zusammen mit der
Bodenplatte im Post-Processing wieder entfernt werden miissen. Die Bodenplatten und Stiitzstrukturen
konnen durch die Drucksoftware automatisch generiert werden.

3www.europeanlung.org/en/projects-and-research/projects/airprom/home
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Der hier verwendete FDM-Drucker, ein Makerbot Replicator 2, ist fiir die Verwendung mit dem Kunststoff
Polymilchsdure (Polylactide, PLA) vorgesehen. Bei Polymilchsdure handelt es sich um ein Biopolymer.
Dieses Biopolymer kdnnte vermutlich auch als Basis fiir zukiinftige Untersuchungen mit lebenden Zellen
innerhalb des Versuchsaufbau dienen. Er l3sst sich auch mit Zellen besiedeln und wird in entsprechender
Reinheit sogar fiir die Herstellung von Implantaten genutzt [ZHN'13].

7.2.2 Stereolithograhpie

Der hier verwendete Drucker Formlabs Form1+ verwendet Laser-Stereolithograhpie (SLA). Hierbei wird
ein lichtempfindliches Kunstharz durch Energiezufuhr durch den Laser ausgehartet. Solche Materialien
werden auch als Photopolymer bezeichnet. Die Wellenlange, bei der das Material aushértet, betragt hier
405nm (nahe dem UV-Spektrum). Das Kunstharz befindet sich dabei in einem Behilter mit lichtdurch-
lassigem Boden. Unter diesem Behilter sitzt die zum Ausharten zustandige Lasereinheit, die iiber Spiegel
zum Umlenken des Laserstrahls verfiigt. Beim Drucken wird die Druckplatte von oben in das Kunstharz
eingetaucht und bis zum Boden abgesenkt. Der Laser beginnt dann punkt- beziehungsweise schichtweise
das verbliebene Harz zwischen lichtdurchldssigem Boden und Druckplatte beziehungsweise Unterkante des
bereits gedruckten Teilmodells auszuharten. Nach und nach wird die Druckplatte mit dem anhaftenden
Modell immer weiter aus dem Behalter gehoben. Der Drucker fiihrt zwischen den Belichtungsvorgdngen
Kippbewegungen des Behilters aus, um ausreichend Kunstharz zwischen Druckplatte und Behalterboden
zu bringen. Zusitzlich zu der Kippbewegung wird die Druckplatte ebenfalls leicht angehoben und wieder
abgesenkt — auch, um das Modell vom Boden zu lésen. Da das Kunstharz entsprechend zihflissig ist,
bestimmt dieser Vorgang die Druckdauer maRgeblich.

Nach Beendigung des Drucks muss das am Modell anhaftende Restharz abtropfen. Danach erfolgt im
Post-Processing ein Spiilvorgang mit Isopropanol und ein weiteres Ausharten durch Umgebungslicht. Um
ein versehentliches Ausharten von im Drucker befindlichem Harz zu verhindern und aus Sicherheitsgriin-
den fiir den Benutzer, besteht die Abdeckung des Druckers aus einem fiir die verwendete Wellenlange
weitgehend undurchlassigen, in diesem Falle ansonsten transparenten Material.

7.3 Konstruktion von Arterienmodellen

In diesem Kapitel wird auf die Erstellung und Uberpriifung von Druckmodellen eingegangen. Dabei wird
zunichst beschrieben, welche Software zur Erstellung der Druckmodelle verwendete wurde, und es wird
auf die Modelliiberpriifung eingegangen. Danach erfolgt eine Auflistung der in dieser Arbeit erstellten
vier verschiedenen Druckmodelle. Ausgangsbasis dafiir ist ein Grundmodell, welches die Vorgaben von
Seiten der Messtechnik und der medizinischen Fragestellung beachtet.

7.3.1 Modellerstellung und Uberpriifung

Erstellt werden Modelle fiir den 3D-Druck iiblicherweise mit Computer Aided Design (CAD)-Software.
Die Modellierung der nachfolgend beschriebenen Modelle wurde aufgrund der Vertrautheit des Autors
mit der Open Source-Software Blender* durchgefiihrt. Bei der 3D-Grafiksoftware Blender handelt es
sich um Programm zur Erstellung von 3D-Inhalten, beginnend mit der Modellierung, Rigging, Animati-
on, Simulation, Rendering, Compositing, Motion Tracking, Video Editing bis hin zu Spieleentwicklung.
Blender selbst steht unter der GNU General Public License (GPL) und ist eines, wenn nicht sogar das
Aushingeschild von Open Source-Software. Fiir den Einsatzzweck im Rahmen der Arbeit stellt Blender
diverse niitzliche Programmbausteine zur Verfiigung, wie etwa den Umgang mit MaReinheiten und um-
fangreiche Modellierungswerkzeuge, bestehend unter anderem aus generellen Polygonmodellierungtools

“www.blender. org
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wie Extrusion, Kurven sowie Modifier, dies es beispielsweise ermdglichen, Deformationen durchzufiihren
oder aus Oberflichennetzen Oberflichenvolumen, also Oberflachen mit einer gewissen Dicke, zu gene-
rieren. Selbstiiberschneidungen miissen dabei allerdings manuell korrigiert werden, sodass fiir manche
Anwendungen besser wieder auf die in Kapitel 3 ausfiihrlich erliuterten Level-Set-Darstellungen zuriick-
gegriffen wird. Mit Level-Sets werden, wie ebenfalls in Kapitel 3 beschrieben, die aus der medizinischen
Bildgebung extrahierten Arterienformen in dieser Arbeit dargestellt. Um diese in Blender verwenden zu
konnen, konnen die impliziten Darstellungen an verschiedenen Isokonturen abgetastet und per Marching
Cubes [LC87] in ein Netz umgewandelt werden. Die so erzeugten Netze kénnen dann wieder in Blen-
der importiert und mit dem Ursprungsoberflichennetz zu einem Datensatz verschmolzen werden sowie
mit den bereits erwdhnten Werkzeugen weiter bearbeitet werden. Der Riickweg, das heilft das Umwan-
deln expliziter Netze in implizite Darstellungen, ist wie beschrieben ebenfalls moglich. Blender-AddOns
ermdglichen das Untersuchen des Modells auf seine Drucktauglichkeit vor Start der eigentlichen Druck-
software, die meist eine weitere Uberpriifung vornimmt. So kdnnen etwa Netze darauf iiberpriift werden,
ob sie wasserdicht und zwei-mannigfaltig sind. Ebenfalls konnen etwa Uberhinge, die ohne Abstiitzung
gegebenenfalls nicht druckbar sein kdnnten, vorab identifiziert werden.

7.3.2 Erstellte Modelle

Beim 3D-Druck von Modellen fiir den beabsichtigten Einsatzzweck miissen gewisse Vorgaben des Aufnah-
megerits beachtet werden, wie unter anderem die magnetischen Eigenschaften des verwendeten Materials
oder die MaRe des Probenkopfes. Das Aufnahmevolumen des hier eingesetzten Tomographen hat ledig-
lich einen Durchmesser von 10mm. Aufgrund dieser Einschrankung im Design besitzen die erstellten
Modelle genau passende Male. Dies korreliert ebenfalls unmittelbar mit der Messdauer. Bei grolerem
Probenkopfdurchmesser und unter Verwendung eines entsprechend groeren Modells verlangert sich die
Messdauer bei ansonsten gleichen Parametern [Edel5]. Daher ist es sinnvoll, die Modelle inklusive der
Zuleitungen so zu skalieren, dass sie in einem Zylinder mit 10mm-Durchmesser Platz finden. Aufgrund
der Reynoldszahl (vergleiche Kapitel 4) des Flussexperiments lassen sich die gemessenen Fliisse mit ent-
sprechend skalierten Geometrien vergleichen. Die MaBe von Hirnarterien befinden sich iiblicherweise aber
auf einer dhnlichen GroRenskala wie die hier konstruierten Rohrchen.

Eine Besonderheit weisen die hier verwendeten Druckmodelle auf, da sie aus Kanilen bestehen. Im Ge-
gensatz zu dem gebrauchlicheren Einsatz von 3D-Druckern fiir den Druck von geschlossenen Oberflachen
wird hier das Flussgebiet durch Weglassen von Material im Inneren des Druckmodells definiert. Das iibrige
Modell sitzt eng im Probenkopf des Tomographen, sodass die Anzahl der Materialiibergdnge minimiert
und damit Messstérungen verringert werden. Es wird lediglich der Teil des Modells gedruckt, der zwischen
Probenkopfaullenwand und Begrenzung des Flussgebiets liegt.

Durch Importieren von synthetischen oder realen aneurysmatragenden Arterienmodellen in das nachfol-
gend beschriebene Grundmodell fiir Flussmessungen kénnen durch virtuelles AnschlieBen der Modelle an
die vorbereiteten Zu- und Ableitungsrohrchen auf diese Weise schnell neue Modelle erzeugt und gedruckt
werden. Insgesamt besteht der Fundus an zur Flussmessung mit 10mm beziehungsweise 20mm Pro-
benkdpfen geeigneten 3D-Druckmodellen aus je vier Modellen: Die Erweiterung eines Rohrdurchmessers
von 2, 4mm auf 4,8mm und zuriick auf 2,4mm, ein synthetisches Aneurysma, ein auf einem Tiera-
neurysma basierender Datensatz und ein groRes menschliches Aneurysma. Ein menschliches Aneurysma,
welches an einer Arterienverzweigung sitzt, steht als weiterer, rein virtueller Datensatz zur Verfiigung
(vergleiche Kapitel 9). Fiir diese Arbeit wurden allerdings nur die Modelle mit 10mm Durchmesser fiir
Messungen verwendet. Aus Préaparaten kdnnen zukiinftig durch Vermessung im Tomographen weitere
realdatenbasierte Modelle generiert werden. Dazu miissen diese Modelle in das nachfolgend beschriebene
Grundmodell integriert werden. In dieser Arbeit werden, basierend auf dem Grundmodell, die Modelle
A-E erstellt.
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(a) Fir Makerbot (b) Fiir Formlabs

Abbildung 7.2: Darstellung von zwei verschiedenen Grundmodellen mit 10mm Durchmesser fiir ver-
schiedene Drucker. (a) Basismodell fiir Makerbot Replicator 2, (b) Basismodell fiir
Formlabs Form1+.

Grundmodell

Das Grundmodell fiir die Magnetresonanzmessungen besteht aus einer Basisplatte mit 35mm Durch-
messer, dargestellt in den Abbildungen 7.2(a) und 7.2(b). Durch sie wird das Modell exakt im Aufnah-
mevolumen fixiert. Durch die Grundplatte fiihrt ein insgesamt 125mm hoher Zylinder mit wahlweise
10mm beziehungsweise 20mm Durchmesser. In diesem Zylinder verlaufen die Zuleitungen vom und zum
eigentlichen Arterienmodell. An beiden Enden des Zylinders sitzt jeweils ein modellierter Schlauchan-
schluss fiir Zu- und Ablauf im Rahmen des Flussexperiments. Hierfiir werden im Versuchsaufbau flexible
Silikonschlauche benutzt. Im Nullpunkt des Koordinatensystems (vergleiche Darstellung der Grundflache
in Gitternetzdarstellung in der Mitte der Abbildungen) befindet sich das zylindrische Aufnahmevolumen
mit 10mm beziehungsweise 20mm Durchmesser, die bereits beschriebene Basisplatte sitzt 45mm in
z-Richtung vom Nullpunkt entfernt. Durch den geringen verfiigbaren Messraum stellt das Einpassen
komplexer Modelle eine Herausforderung sowohl beim Einpassen wahrend der Modellierung als auch
beim Druckvorgang dar. Die nachfolgend beschriebenen Modelle bringen die eingesetzten Drucker an
ihre Auflésungsgrenze.

Das Grundmodell, welches fiir die Verwendung im Makerbot Replicator 2 entworfen wurde (vergleiche
Abbildung 7.2(a)), besitzt zusatzliche Zylinderabschnitte, welche um die oberen und unteren Schlauchan-
schliisse herum modelliert wurden. Dies dient einerseits fiir eine sichere Befestigung auf der Druckplatte
— der grolBe Durchmesser oben wird auf der Druckplatte befestigt —, da der Schlauchanschluss ansonsten
eine zu geringe Auflagefliche hat und das Modell von der Grundfliche abbrechen wiirde. Der kleinere
Zylinder um den anderen Anschluss dient andererseits dazu, Hitzeprobleme gegen Ende des Drucks zu
umgehen und einen korrekten Schlauchanschluss ausdrucken zu kénnen (Details dazu spater).

Es werden, wie nachfolgend prasentiert, mehrere Druckmodelle verschiedener Komplexitat auf Basis
des Grundmodells erstellt. Die MaBe sowie Renderings der Modelle sind an den passenden Stellen ein-
fligt. Erzielte Ergebnisse von Messung beziehungsweise Simulation sowie ein Vergleich finden sich in
[EWFT15, Edel5] und in diesem Kapitel sowie in Kapitel 8 dieser Arbeit. Die Modelle A und B wer-
den gemaR [EWFT15] bezeichnet. In diesem Aufsatz werden simuliertes beziehungsweise gemessenes
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(a) Gesamtansicht (b) Detailansicht

Abbildung 7.3: Modell A: Durchsichtiges Rendering eines 3D-Modells, welches als 3D-Druckvorlage
dient. Oben und unten existieren jeweils zwei Anschliisse fiir Silikonschlduche, das In-
nere ist hohl. In der Mitte des Réhrchens befindet sich das zu durchstromende Gebiet,
welches genau innerhalb der Sende- und Empfangseinheit des Tomographen liegt. Die
Verbreiterung oben dient als Halterung fiir den 3D-Druck im Tomographen, der duBere
Rand zur Stabilitit beim Drucken (damit das Druckobjekt nicht von der Druckplatte
abbricht). Die Erweiterung von 2,4mm auf 4,8mm auf 2,4mm ist insgesamt 4, 8mm
hoch. (a) Gesamtansicht. (b) Detailansicht.

Stofftransportverhalten in beiden Modellen miteinander verglichen. Da in diesem Zusammenhang ein
aus Silikonschlauchen bestehendes Modell als Modell C bezeichnet wird, werden die weiteren Modelle in
dieser Arbeit mit Modell D beziehungsweise E bezeichnet. Fotos der 3D-Druckergebnisse finden sich in
[Edel5]. Ein weiteres, in Kapitel 9 verwendetes, Modell existiert nur rein virtuell und wird als Modell F
bezeichnet. Uber die Herkunft der Modelle wird in Anhang B berichtet.

2,4-4,8-2,4mm Ubergang — Modell A

Das als Modell A bezeichnete Modell eines Ubergangs von 2, 4mm auf 4, 8mm und wieder zuriick auf
2, 4mm Rohrdurchmesser wird als einfaches Aneurysmamodell untersucht. Es ist in Abbildung 7.3 darge-
stellt. Die Geometrie des Druckmodells Idsst sich wie folgt zusammenfassen: Der kleine Rohrdurchmesser
betragt 2, 4mm, der groe Rohrdurchmesser 4, 8mm. Die Hohe des 4, 8mm durchmessenden Rohrstiicks
beziehungsweise der Abstand zwischen den Anfingen beziehungsweise den Enden der Uberginge betrigt
3,6mm, der Bereich des Ubergangs von 2, 4mm auf 4, 8mm ist jeweils 0, 6mm hoch. Insgesamt betrigt
der Abstand zwischen den beiden 2,4mm messenden Rohrstiicken damit ebenfalls 4, 8mm. Eine mit
dem Makerbot Replicator 2 erstellte Kopie wird in dieser Arbeit untersucht. Weitere Ausfiihrungen zu
diesem Modell finden sich in Kapitel 8.8.3.

Synthetisches Aneurysma — Modell B
Bei dem in Abbildung 7.4 dargestellten Modell handelt es sich um ein in das Grundmodell eingebrach-
tes, synthetisches Aneurysmamodell. Es werden sechs verschiedene Wachstumsphasen des Aneurysmas
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(a) Phasen (b) Gesamtansicht (c) Detailansicht

Abbildung 7.4: Modell B: Durchsichtiges Rendering eines 3D-Aneurysma-Modells, welches als 3D-
Druckvorlage dient. Oben und unten existieren jeweils zwei Anschliisse fiir Silikonschlu-
che, das Innere ist hohl. In der Mitte des Réhrchens befindet sich das zu durchstromen-
de Gebiet, welches genau innerhalb der Sende- und Empfangseinheit des Tomographen
liegt. Die Verbreiterung oben dient als Halterung fiir den 3D-Druck im Tomographen,
der duBere Rand zur Stabilitit beim Drucken (damit das Druckobjekt nicht von der
Druckplatte abbricht). (a) Ubersicht iiber die insgesamt modellierten sechs Wachs-
tumsphasen. (b) Gesamtansicht fiir Phase 5. (c) Detailansicht fiir Phase 5.

modelliert, siche Abbildung 7.4(a), beginnend bei einem gekriimmten Rohrstiick (Phase 0). In dieser
Arbeit werden die Phasen 3 und 5 fiir Untersuchungen verwendet. Phase 3 wird virtuell in Kapitel 8.6
fiir Vergleiche zwischen Lattice-Boltzmann- und Finite-Elemente-Simulation eingesetzt. Das Ausgangs-
modell fiir Phase 5 wurde fiir den 3D-Druck vom Autor dieser Arbeit wo erforderlich verandert und mit
den entsprechenden Anschliissen versehen in das Grundmodell eingebracht. Es wurde sowohl mit dem
Makerbot Replicator 2 als auch mit dem Formlabs Form1+ 3D-gedruckt. Die gemessene Geometrie des
Druckmodells wird in diesem Kapitel auf ihre Abweichung von der Druckvorlage untersucht, vergleiche
Kapitel 7.5.2. Weitere Ausfiihrungen zu diesem Modell finden sich in Kapitel 8.8.4.

Tieraneurysma — Modell D

Fiir diese Arbeit stand ein Aneurysmamodell aus einem Tierexperiment zur Verfiigung. Das Modell wurde
vom Autor aus zur Verfiigung gestellten DICOM-Daten extrahiert und anschlieBend bearbeitet, um eine
glatte Oberfliche zu erhalten. Das Tieraneurysma ist in Abbildung 7.5 dargestellt und besitzt eine doppel-
S-férmige Grundstruktur (starke Krimmung bei Blickrichtung y-Achse, weniger starke Kriimmung bei
Blickrichtung x-Achse), an dessen Wendepunkt bei steigenden y-Koordinaten sich die entsprechende
Ausstiilpung der Arterie befindet. Es wurde wie das Modell B sowohl mit dem Makerbot Replicator 2 als
auch mit dem Formlabs Form1+ 3D-gedruckt. Die gemessene Geometrie des Druckmodells wird ebenfalls
in diesem Kapitel auf ihre Abweichung von der Druckvorlage untersucht. Der Druck mit beiden 3D-
Druckern ermdglicht im Folgenden einen Vergleich der Druckqualitdt der beiden Drucker vorzunehmen.
Weiterhin bildet das Modell die Basis fiir weitere Simulationen in Kapitel 9 und ersten Messungen in
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(a) Gesamtansicht (b) Detailansicht

Abbildung 7.5: Modell D: Durchsichtiges Rendering eines 3D-Aneurysma-Modells, fiir das ein reales
Tieraneurysma als 3D-Druckvorlage dient. Oben und unten existieren jeweils zwei An-
schliisse fiir Silikonschlauche, das Innere ist hohl. In der Mitte des Réhrchens befindet
sich das zu durchstrémende Gebiet, welches genau innerhalb der Sende- und Empfangs-
einheit des Tomographen liegt. Die Verbreiterung oben dient als Halterung fiir den
3D-Druck im Tomographen. (a) Gesamtansicht. (b) Detailansicht.

[Edel5]. Ein ausfiihrlicher Vergleich von Mess- und Simulationsergebnissen mit diesem Modell bleibt
zukiinftigen Arbeiten vorbehalten.

Menschliches Aneurysma — Modell E

Durch Kooperationspartner des Lehrstuhls Informatik VII konnten ebenfalls mehrere anonymisierte Pati-
entendatensitze mit grundlegenden Aneurysmatypen zur Verfligung gestellt werden. Zwei Modelle (E, F)
wurden vom Autor aus zur Verfiigung gestellten DICOM-Daten extrahiert und anschlieBend vom Autor
bearbeitet, um eine glatte Oberflache zu erhalten. Ein fiir den 3D-Druck in diesen Abmessungen eher
ungeeignetes Modell an einer Arterien-T-Stelle (Basilariskopfaneurysma, Modell F) wird in Kapitel 9 rein
virtuell durch die Simulation untersucht. Das in Abbildung 7.6 dargestellte groRe menschliche Aneurysma
bildet die bislang komplexeste Druckvorlage. Die Arterie in Modell E weist mehrere Windungen auf, am
Ende des grollten Bogens sitzt ein, verglichen mit dem Durchmesser der Arterie, recht groles Aneurysma.
Stromabwarts hinter dem Aneurysma verengt sich die Arterie im Bilddatensatz. Es ist unklar, ob es sich
dabei um ein Bildgebungsartefakt, eine real vorliegende Stenose oder einen wandanhaftenden Thrombus
handelt. Trotz seiner kleinen Abmessungen nach Skalierung in das 10mm durchmessende Rohrchen ge-
lang es, den GefdRdurchmesser von lediglich circa 600 — 800um im 3D-Druck mit dem Formlabs Form1+
abzubilden. Ein Versuch mit dem Makerbot Replicator 2 wurde nicht unternommen. Die gemessene Geo-
metrie des Druckmodells wird ebenfalls in diesem Kapitel auf ihre Abweichung von der Druckvorlage
untersucht. Ergebnisse von Simulationen auf Basis dieses Modells werden in Kapitel 9 und ersten Mes-
sungen in [Edel5] beschrieben. Ein ausfiihrlicher Vergleich von Mess- und Simulationsergebnissen mit
diesem Modell bleibt zukiinftigen Arbeiten vorbehalten.
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(a) Gesamtansicht (b) Detailansicht

Abbildung 7.6: Modell E: Durchsichtiges Rendering eines 3D-Aneurysma-Modells, fiir das ein reales
menschliches Aneurysma als 3D-Druckvorlage dient. Oben und unten existieren jeweils
zwei Anschliisse fiir Silikonschliuche, das Innere ist hohl. In der Mitte des R6hrchens
befindet sich das zu durchstrémende Gebiet, welches genau innerhalb der Sende- und
Empfangseinheit des Tomographen liegt. Die Verbreiterung oben dient als Halterung
fiir den 3D-Druck im Tomographen. (a) Gesamtansicht. (b) Detailansicht.

7.4 3D-Druck von Arterienmodellen

Nachfolgend werden die Erfahrungen beim Drucken von Modellarterien mit den beiden verwendeten 3D-
Drucktechniken, fiir die der Makerbot Replicator 2 und der Formlabs Form1+ als Stellvertreter fungieren,
geschildert. Der Makerbot Replicator 2 wurde zuerst angeschafft. Das Kapitel endet mit einem Vergleich
der Druckdauer und des Materialkonsums der beiden Drucker.

7.4.1 Makerbot Replicator 2 und Fused Deposition Modeling

Der Druckerhersteller Makerbot bietet verschiedene Filamentvarianten fiir den Drucker Replicator 2 an,
hier wurde Makerbot PLA Natur verwendet. Dieses Filament ist lichtdurchldssig, aber nicht komplett
durchsichtig. Je nach verwendeter Drucktemperatur ldsst sich die Transparenz und die Homogenitat des
Materials in engen Grenzen steuern: Es l3sst sich von lichtdurchlassig weif bis milchig-homogen gelb
verandern.

Der Makerbot-Drucker ist fiir Schichtdicken von 100 bis 300um spezifiziert. Das Funktionsprinzip des
Druckers macht die Lagenstruktur deutlich sicht- und mit dem Fingernagel fiihlbar. Insgesamt ist PLA
recht stabil, sodass sich auch Prototypen mit leichter mechanischer Belastung herstellen lassen. Es wird
ab einer Temperatur von 60°C aber wieder weich. Zur Glattung der resultierenden Oberfliche kann
mit den iiblichen Methoden (zum Beispiel Schleifpapier) Material abgetragen werden. Dies ist allerdings
hier bei den innerhalb des Druckerzeugnisses verlaufenden Kanilen nicht ohne weiteres moglich, sodass
darauf hier verzichtet werden musste. Versuche zur Glattung des Materials etwa durch heies Wasser
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oder Aceton beziehungsweise -dampf brachten keine konsistenten Ergebnisse, sodass hierauf ebenfalls
verzichtet wurde.

Ein weiteres Problem beim Drucken war die Erstellung wasserdichter Druckerzeugnisse. Die durch die
Drucksoftware (Makerware und spater Makerbot Desktop bis Version 3.7) durchgefiihrte Bahnplanung
und/oder die Druckmechanik liegen Beginn und Ende der Wandbahnen nicht immer dicht genug, so-
mit ergeben sich an diesen Stellen Liicken im Material, durch die eine spater durchgeleitete Fliissigkeit
nach aulen dringen kann. Viele Wandbahnen allein [6sen das Wasserundichtigkeitsproblem nicht, da die
Bahnplanung pro Bahn ebenfalls immer an der gleichen Stelle beginnt: Links vorne. Dadurch, dass alle
Wandlagen an der gleichen Stelle beginnen und enden, kann Flissigkeit austreten. Eine per Drucksoftwa-
re vorgegebene 100%-ige Fiillung der verbleibenden Zwischenrdume zwischen den Wandlagen fiillt diese
Bereiche nicht komplett, sondern l3sst kleine Liicken zwischen den Filamentbahnen. Auch hier kann
Wasser eindringen und nach auBen gelangen. Weitere allgemeine Softwarefehler verhinderten teilweise
den gleichzeitigen Druck von vielen Wandlagen bei 100% Fiillung der nicht durch die Wandlagen bereits
belegten Konturen.

Weitere geratespezifische Probleme ergaben sich aufgrund des Materials oder des Extruderdesigns. So
fiihrten nicht immer reproduzierbare Fehler zu Extrusionsproblemen, die das Druckerzeugnis sehr haufig
unbrauchbar machten: Entweder wurde kein Material mehr extrudiert oder es wurde Material chao-
tisch ausgegeben. Das Werkstiick brach infolge chaotischer Materialausgabe ebenfalls manchmal von
der Druckplatte ab. Ein weiteres Problem war die Drucktemperatur. Um ein wasserdichtes Objekt und
ein milchig-homogenes Erscheinungsbild fiir eine visuelle Inspektion des Inneren des Druckerzeugnisses
zu erreichen, wurde die Drucktemperatur teilweise auf bis zu 255°C' erhéht. Dabei kam es haufiger zu
Extrusionsproblemen bei der Erstellung des oberen Teils des Modells mit den Schlauchanschliissen. Dies
wurde damit geldst, dass im Druckmodell ein zusitzlicher, diinnwandiger Zylinder um den Schlauchan-
schluss platziert wurde. Dadurch konnte eine verlangerte Abkiihlung vor Auftragen einer neuen Schicht
erreicht werden. Alternativ dazu ist die Verwendung eines Plugins mdglich, welches pro Schicht eine
voreingestellte Pause einlegt. Die Extrusionsprobleme konnten durch diese Malnahmen aber nicht voll-
standig gelost werden. So scheint es durch Warmeleitung ebenfalls zu einem Erwarmen des Filaments zu
kommen, sodass das Material weich wird und nicht mehr ordnungsgemaR eingezogen werden kann. Die
Folge ist ein Abreien des Filamentstroms. Eine Fordereinheit auBerhalb des Druckkopfes kdnnte dieses
Problem beheben. Auch konnte sich das Druckobjekt bei erhohter Drucktemperatur stark verformen, was
es ebenfalls unbrauchbar machte.

Die Erfolgsquote beim Druck der Probenrhrchen lag bedingt durch den damit verbundenen Lernprozess
bei unter 25% — der Zeitbedarf war dementsprechend hoch.

7.4.2 Formlabs Form1+4 und Stereolithograhpie

Durch den Druckerhersteller Formlabs werden verschiedene Photopolymere fiir den Form1+ angeboten,
hier wurde zum Druck das transparente Kunstharz verwendet. Dieses ist nach einer Politur glasartig und
durchsichtig, was es ideal fiir eine visuelle Inspektion des Probenréhrchens macht. Wird die Oberflache
mit einer Fliissigkeit benetzt statt sie zu polieren, kann ein dhnlicher Effekt erzielt werden. Es verandert
sich die Lichtbrechung, und das Material wird sehr transparent und glasihnlich.

Generell werden die Druckmodelle so auf der Druckplatte orientiert, dass liberschiissiges Kunstharz aus
dem Inneren des Druckobjekts entweichen kann. Dazu ist gegebenenfalls das Modellieren eines Abfluss-
loches mit ausreichender GroRe notwendig. Etwaige, durch Luftblasen entstandene Ldcher im Modell
lassen sich mit Kunstharz und einer 405nm emittierenden Lampe (zum Beispiel Laserpointer) oder, bei
entsprechendem Zeiteinsatz, Umgebungslicht wieder schlieRen und nachpolieren.

Mogliche Schichtdicken des Form1l+ sind 25, 50, 100 und 200um. Anders als die Resultate des Rep-
licator 2 weisen die Ergebnisse des Form1+ weniger klar umrissene Lagenstrukturen auf, alles scheint
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wesentlich glatter und homogener zu sein, auch bei gleicher Auflésung (zum Beispiel 100m FDM und
SLA). Schichtstrukturen lassen sich mit dem Auge erahnen, aber nicht fiihlen. Teilweise weisen gerade
Strukturen wie die Grundplatte des Probenrdhrchens im Druckergebnis eine leichte Verformung auf, die
durch die Enge des Probenkopfes allerdings keinen Einfluss auf die Messergebnisse hat. Relativ diinne,
gerade Oberflachen werden also unter Umstinden verzerrt ausgegeben.

Es scheint ein Trade-off zwischen Druckgeschwindigkeit einerseits und etwaiger Luftblasenbildung ande-
rerseits zu existieren. Das heiRt, wihrend bei FDM das Modell einfach entlang der z-Achse als Hauptachse
platziert werden kann, ist bei SLA ein vorsichtiges Platzieren und Rotieren des Druckerzeugnisses nétig,
damit die durch das Eintauchen in das Harz verdrangt Luft abgefiihrt werden kann. Andernfalls bilden
sich ungewollte Locher im System, wo kein Material vorhanden ist, welches hitte ausgehirtet werden
kdnnen (sondern nur Luft). Schlimmstenfalls kommt es zu Rissen in wichtigen Teilen des Modells, etwa
den Zuleitungen oder gar dem Aneurysma. Dies fiihrt dann zu einer Wasserdurchl3ssigkeit. In manchen
Modellen lasst sich eine Spur der aufsteigenden Luftblasen im ausgeharteten Material recht deutlich
erkennen. Bei der Platzierung des Rohrchens ist also dafiir Sorge zu tragen, dass die in Hohlrdumen
befindliche Luft beim Eintauchen in das Harzbad entweichen kann. Ansonsten sucht sich diese Luft ihren
eigenen Weg und macht so gegebenenfalls das Druckerzeugnis unbrauchbar. Die Luftblasen entstehen
nicht bei Einfiillen des Harzes in den Tank sondern wihrend des Eintauchens wahrend des Druckpro-
zesses, sind also teilweise unumganglich. Die GroRe der hier modellierten Kanile tragt ebenfalls zu dem
Problem bei.

7.4.3 Druckdauer und Materialmengen

Die eingestellte Auflésung auf der z-Achse bestimmt die Druckdauer bei beiden Druckern maBgeblich.
Beim Makerbot Replicator 2 kann zusatzlich die Fahrgeschwindigkeit des Extruderkopfes in der Ebene
ohne Materialauftrag und wahrend der Extrusion verandert werden. Von den standardmaBigen 90mm/s
wurde die Geschwindigkeit beim Druck der Probenréhrchen auf 50mm/s und darunter eingestellt. Dies
war ndtig, da die Zylinder lediglich einen AuBendurchmesser von 10mm haben und ansonsten das Material
wihrend des Drucks in hdchster Aufldsung zu weich geworden wére — ohne eine solchermalen herbeige-
fiihrte Chance zu einer etwas langeren ,Abkiihlung” des Materials hatten sich die Modelle wahrend des
Drucks der oberen Bereiche des Modells (diese entsprechen den unteren Anschliissen im Messexperiment)
verformt beziehungsweise der Druck wére ganzlich fehlgeschlagen (vergleiche Druckartefakte im nichsten
Kapitel).

Fiir die jeweiligen Messexperimente wurden die entsprechenden Modelle stets in der hochsten Auflésung
gedruckt. Ziel war es, maximale Details in den 3D-Druckergebnissen darzustellen. In der jeweiligen héchs-
ten Auflésung der Drucker dauert der Druck mit beiden Geraten recht lange, wobei die Ausdrucke bei
gleicher Platzierung auf der Druckplatte mit dem Formlabs-Drucker in der hdchsten Auflésung langer
dauern. Aufgrund der Art, wie die Modelle auf der Druckplatte des Formlabs Form1+ platziert worden
sind, konnte allerdings eine kiirzere Druckdauer (nicht nur in der hochsten Aufldsung) realisiert werden.
Waihrend die Modelle mit dem Makerbot Replicator 2 zur Vermeidung von unerwiinschten inneren Stiitz-
strukturen (die Generierung solcher kann man nicht in der Drucksoftware (Makerbot Desktop bis Version
3.7) deaktivieren) stets aufrecht stehend auf der Platte gedruckt wurden, wurden die Modelle, welche
mit dem Formlabs Form1+ gedruckt wurden, gekippt, um die Druckdauer herabzusetzen und etwaigen
Schwierigkeiten beim Druck von geraden, iibereinandergestapelten Flachen zu umgehen. Die Drucksoft-
ware (Formlabs Preform bis Version 1.8) ermdglicht die separate Generierung von inneren und 3uferen
Stiitzstrukturen, welches sie besser geeignet fiir den Einsatzzweck, das Drucken von innenliegenden Kana-
len, erscheinen ldsst. Zur Verkiirzung der Druckdauer wurde das Druckmodell mit der langen Seite auf
der Druckplatte des Form1+ platziert und um einen Winkel von 15° bis 25° gedreht. Die Druckzeiten
und die eingesetzten Materialmengen finden sich in Tabelle 7.1 fiir den Makerbot Replicator 2 und in
Tabelle 7.2 fiir den Formlabs Form1+ dargestellt. Hierzu noch eine Anmerkung: Die Druckdauer beim
Makerbot Replicator 2 wird fiir eine Fahrgeschwindigkeit des Druckkopfes von 50mm/s angegeben. Bei-
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Drucker Makerbot Replicator 2
Eigenschaften | Auflésung [pm] Dauer [h:min]  Material [g]
Modell A 100 5:06 23,9
Modell B 100 5:09 25,05
Modell D 100 5:11 25,16

200 2:37 24,5

300 1:46 24,61
Modell E -

Tabelle 7.1: Ubersicht iiber die Druckdauer und den Materialverbrauch in [g] des Makerbot Replicator
2 bei verschiedenen Modellen und Einstellungen.

Drucker Formlabs Form1+
Eigenschaften | Auflosung [um] Dauer [h:min]  Material [ml]
Modell A -
Modell B 25 6:58 16,4
Modell D 25 7:43 16

50 3:39 16

100 1:57 16

200 1:04 16
Modell E 25 7:03 17,1

Tabelle 7.2: Ubersicht iiber die Druckdauer und den Materialverbrauch in [ml] des Formlabs FormI+
bei verschiedenen Modellen und Einstellungen.

de Zeitangaben basieren auf den Schatzungen der jeweiligen Drucksoftware und stimmen im Allgemeinen
gut mit der Praxis iiberein (es sei denn, der Druck schldgt fehl). Die Angaben iiber Materialmengen
basieren ebenfalls auf Schatzungen der Drucksoftware.

7.5 Qualitdtsuntersuchung

Inhalt dieses Kapitels ist eine Untersuchung auftretender Druckartefakte und der Oberflachenbeschaf-
fenheit anhand der Probenrdhrchen und erstellter Testobjekte. Den Hauptteil dieses Kapitels bildet
allerdings ein Vergleich von modellierter Geometrie des Probenréhrchens und dem dazugehdrigen 3D-
Druckerzeugnis, welches mit der Magnetresonanztomographie vermessen wurde.

7.5.1 Druckartefakte und Oberflachenbeschaffenheit

Als Druckartefakte seien im Folgenden diejenigen Abweichungen definiert, die sich unmittelbar aus dem
Herstellungsprozess ergeben. Zu nennen waren im Falle des Makerbot Replicator 2 die Bildung von spon-
tanen, diinnen Filamentfiden oder -schlaufen, die bereits mit dem Fingernagel fiihlbare und sichtbare
Treppchenbildung oder eine Wasserdurchlissigkeit der Druckerzeugnisse. Beim Form1+ wire das Auf-
steigen beziehungsweise Vorhandensein von Luftblasen im Harz sowie der damit einhergehenden Locher
beziehungsweise Liicken durch fehlende Materialausbelichtung (es war schlicht keines an der Stelle des
Luftblaschens zur Verfiigung) sowie der notwendige Spiilvorgang mit Isopropanol zu nennen — beim Spii-
len von diinnen Rohrchensystemen kdnnen noch Harzreste verbleiben — werden diese nicht zeitnah sowie
komplett entfernt, kann sich das Harz durch UV-Licht aus der Umgebung verfestigen und damit Bereiche
verstopfen oder insgesamt zu Abweichungen vom Modell fiihren, etwa indem Harz durch die Lagerung des
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Modells an einer Stelle verbleibt oder entlang eines Réhrchens herausflieBt und eine Spur Harz hinterlasst.

Durch Beobachtungen beim Erstellen der Modelle fiir Flussexperimente lasst sich feststellen, dass aus
der Liste mdglicher Druckartefakte die Treppchenbildung sowie die Wasserdurchlassigkeit beim Makerbot
Replicator 2 und die Luftblasenbildung beim Formlabs Form1+ bei der Erstellung der Probenrdhrchen fiir
Flussexperimente am hinderlichsten waren. Die Wasserdurchldssigkeit der Makerboterzeugnisse konnte
durch die Verwendung von vielen Randlagen und einer héheren Schmelztemperatur begegnet werden,
sodass wahrend der Flussexperimente keine Fliissigkeit austrat. Wie sich allerdings in den Messergeb-
nissen mit hochaufgeloster MRI zeigte, gibt es allerdings trotz Wasserdichtigkeit von Einlass zu Auslass
Wassereinschliisse in Bereichen des Modells, wo sie nicht hingehéren, das heillt auRerhalb der eigentlichen
Flussdoméane (vergleiche dazu auch das nachste Kapitel im Abschnitt Modell D und Makerbot Replicator
2). Die Treppchenbildung konnte nicht beseitigt werden. Die Luftblasenbildung beim SLA-Drucker konn-
te, wenn sie auftrat und beispielsweise fiir Wasserundichtigkeiten sorgte, durch einen anderen Kippwinkel
des Modells zur Grundplatte oder eine Drehung um die z-Achse des Modells beseitigt werden. Wichtig
ist, dass bei Eintauchen des Modells die in das Harz gedriickte Luft durch die feinen Kanile nach oben
entweichen kann. Ist dies nicht mdglich, kénnen Luftblasen zur Seite gedriickt werden und die AuBenwand
des Modells durchlassig machen.

Mittels Rasterelektronenmikroskopie konnte in Zusammenarbeit mit Frau Dr. Inge Schmitz am Institut
fir Pathologie der Ruhr Universitdt Bochum die Oberflachenbeschaffenheit von FDM- beziehungsweise
SLA-Druckerzeugnissen bei unterschiedlichen z-Achsenaufldsungen (Makerbot: 0,3, 0,2, 0, 1mm und
Forml+: 0,1, 0,05, 0,025mm) untersucht werden. Dazu wurde eine entsprechende Anzahl an Test-
wiirfeln mit den Kantenlangen 1em x 1em x 0, 5¢m hergestellt, diese wurden fiir REM aufbereitet und
untersucht. Einige Ergebnisse der Untersuchungen finden sich in Abbildung 7.7, diese werden in spate-
ren gemeinsamen Publikationen [SEW™15a, SEW*15b] noch eingehender untersucht werden. Insgesamt
lasst sich feststellen, dass die Lagenstruktur in den Druckergebnissen des Makerbot Replicator 2 klar
erkennbar ist und die Lagendicke insgesamt leicht variiert. Die Verwendung von gestapelten statt gemor-
phten Geometrie-Rekonstruktionen in der Verdffentlichung [EWF115] und dieser Arbeit scheint damit
gerechtfertigt. Die Lagen fiir sich genommen sind sehr homogen und glatt, weisen aber mit zunehmender
Auflésung zusatzliche kleine Ablagerungen auf, die es in der grobsten Aufldsung nicht gibt. Die Ober-
flachenstrukturen, welche der Formlabs Forml+ erzeugt, weisen in allen getesteten Auflésungen nur
erahnbare Lagenstrukturen auf und wirken in groRen Teilen sehr homogen. Allerdings finden sich iiberall
verteilt auf den Oberflachen kleine Erhebungen und Lécher, dies tritt ebenfalls verstarkt in hdheren Auf-
l6sungen auf. Damit wirken die Oberflachen teilweise rau und sind damit nach Auskunft von Frau Dr.
Inge Schmitz realen BlutgefaRen nicht un3hnlich. Die Rauheit kann bei Grenzschichtablésungen relevant
sein [AIm99, Oer12]. In den Abbildungen 7.7(e) und 7.7(f) und weiteren unverdffentlichten Aufnahmen
dieser Modelle sind diese Druckartefakte auf mikroskopischer Ebene sichtbar. Die Lécher kdnnten durch
Luftblasen verursacht sein, die Erhebungen durch im Harz vorhandene und nun anhaftende ausgehértete
kleine Harzpartikel oder andere Verunreinigungen. Die Oberflichen mit geringerer Aufldsung in Abbildung
7.7(d) und weiteren unverdffentlichten Aufnahmen dieses Modells hingegen erscheinen homogener und
enthalten weniger Erhebungen und Locher.

7.5.2 Abbildung von Modellgeometrie

In diesem Kapitel wird die Frage beantwortet, wie genau das Druckresultat die Modellgeometrie abbildet.
Zu diesem Zweck wurden die Druckerzeugnisse in einem 14, 1T Magnetresonanztomographen hochgenau
vermessen. Durchgefiihrt wurden die Magnetresonanzmessungen durch Herrn Dr. Daniel Edelhoff vom
Lehrstuhl fiir Experimentelle Physik E3 der Technischen Universitdt Dortmund. Bei Modellen, die mit
dem Form1+ erstellt wurden, konnte das Abtasttheorem bezogen auf die Schichtdicke nicht eingehal-
ten werden. Trotzdem zeigen die Messungen, dass SLA weniger zur Treppchenbildung neigt und somit
wesentlich glatter erscheint. Die Rasterelektronenmikroskopaufnahmen bestatigen dies, siehe Abbildung
7.7. Gleichzeitig weist SLA im Ergebnis anhand der REM-Aufnahmen teilweise eine zur Arterieninnensei-
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Abbildung 7.7: Darstellung der Oberflachenbeschatfenheit der Druckerzeugnisse im Rasterelektronenmi-
kroskop. Die Bilder besitzen nicht die gleichen Skalen, betrachte daher die eingepragten
Skalen. Die Aufnahmen wurden angefertigt von Frau Dr. Inge Schmitz, Institut fiir
Pathologie, Ruhr-Universitdt Bochum.

tenbeschaffenheit nicht undhnliche Rauheit auf, anders als FDM-Modelle oder Modelle vom Glasbliser
beispielsweise.

Vergleichsmethodik

Das generelle Vorgehen beim Geometrievergleich gestaltete sich wie folgt. Zundchst wurden die ge-
druckten 3D-Modelle an Silikonschlduche angeschlossen und mit Wasser gefiillt. AnschlieRend wurde
das Modell mitsamt Anschlussschlduchen in den Probenkopf des experimentellen Tomographen einge-
setzt. Es erfolgte eine hochaufldsende Messung ohne Stromung. Die gemessene Geometrie wurde gemaR
[Edel5] prozessiert und zum Datenaustausch in einer Matlab-Datei gespeichert. Aus dieser Datei wurden
die Daten eingelesen und Level-Set-rekonstruiert (vergleiche Kapitel 3.7). Das Marching Cubes [LC87]
Netz der Nullisokontur wurde mit dem Ausgangsnetz grob manuell vorregistriert und anschlieBend mit-
tels des Iterative-Closest-Point (ICP)-Verfahrens final registriert. Die registrierten Geometrien wurden
in Level-Set-Darstellungen umgewandelt und von einander abgezogen (vergleiche Kapitel 3.3 und 3.4).
Die Volumina der registrierten Netze wurden im Uberlappungsbereich bestimmt, und die Differenzvo-
lumen wurden ebenenweise ausgewertet. Aufgrund der Neuabtastung, die sich aus der Umwandlung in
und aus Level-Set-Darstellungen ergab (andere VoxelgroBen durch die Verwendung von mehr Ebenen in
2-Richtung und speicherbedarfsmindernder Anpassung des Gitters in z, y-Richtung), wurde anschlieRend
eine Plausibilitatskontrolle durchgefiihrt und die GroRe der gemessenen Strukturen vor und nach Regis-
trierung sowie die bekannten Durchmesser der Zu- und Ableitungen der Originalnetze verglichen. Dabei
kam es bedingt durch die durchgefiihrten Neuabtastungen nur zu geringen Abweichungen im Subvoxelbe-
reich, die durch die Ungenauigkeit aus den jeweiligen Druckverfahren dominiert wurden, vergleiche dazu
die nachfolgenden Auswertungen.

Zur automatisierten Untersuchung der Abweichungen wurde auf jeder Ebene die grote Zusammenhangs-
komponente bestimmt. Dort wurde entlang von vier Strahlen, beginnend im Schwerpunkt der Struktur,
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die Anzahl der im Inneren des Differenz-Level-Sets liegenden Gitterknoten bestimmt und dariiber mit der
bekannten VoxelgroRe die Abweichung in die jeweilige Richtung. Aufgrund von Biegungen im Verlauf der
gedruckten Geometrie konnte es vorkommen, dass der Schwerpunkt bereits im Rand lag. Diese Schichten
wurden erkannt (Vorzeichentest) und aus der automatischen Auswertung ausgeschlossen. Ein Sampling
entlang der Hauptachsen hitte an diesem Problem nichts gedndert, daher wurden die Differenzen im-
mer entlang der Vektoren (£1,0,0) sowie (0,£1,0) gemessen. So lassen sich die Daten auch besser
untereinander vergleichen. Eine manuelle Auswertung wurde aufgrund der hohen Anzahl an Schichten
pro Datensatz nicht durchgefiihrt.

Formlabs Form1+: GroBes Aneurysma — Modell E

Das Modell E wurde nur mit dem Formlabs Form1+ SLA-Drucker erstellt. Eine Analyse der Druckab-
weichungen sind gerade mit diesem Modell interessant, da es aufgrund der geringen Rohrchendurch-
messer eine besondere Herausforderung beim Drucken darstellte, im Druckergebnis die interessantesten
Abweichungen aufweist und, von der Geometrie her, realen BlutgefaBen am nachsten kommt. In der
Abbildung 7.8 sind die entsprechenden Geometrien gegeniibergestellt: Zum einen jeweils die Original-
geometrie (Gitternetzdarstellung, griin) und zum anderen das Resultat der Registrierung mittels ICP
(Oberflachennetzdarstellung, blau). In der Grafik werden verschiedene Ansichten der Geometrie gezeigt.

Es ist deutlich zu erkennen, dass das Druckerzeugnis weniger Volumen als das Ausgangsmodell hat.
Normiert man das Ausgangsmodell auf das Volumen 1, erhilt man fiir die Rekonstruktion nach Druck
und Messung ein Volumen von ungefdhr 0,804. Die Langen wurden bei diesem Prozess erhalten, siehe
Ausfiihrungen oben. Die Abweichungen hingen auch mit einer in den Abbildungen sichtbaren Verzer-
rung in der x,y-Ebene (im Koordinatensystem der Messung, also wie in den Abbildungen dargestellt)
zusammen. Hier scheinen die Abstdnde zwischen Zulauf beziehungsweise Ablauf und Aneurysma gro-
Ber geworden zu sein. Eine Verzerrung scheint das wahrscheinlichste Szenario zu sein, da das Modell
liegend in einem Winkel von 15 Grad und nicht entlang der z-Achse (der Messung) gedruckt wurde.
Nach dem Spiilvorgang vorhandene Harzreste, welche spater durch Umgebungslicht ausgehartet worden
waren, sind aufgrund der Art der Abweichung nicht wahrscheinlich, da sich bei konstanter Lagerung des
Modells eine durch fliissige Harzreste bedingte Abweichung auch in den Windungen und im Aneurysma
zeigen miisste. Zudem wurde das Modell aufgrund der geringen Durchmesser und dem im Vergleich dazu
groen Aneurysmas besonders griindlich gespiilt, um sdmtliche Harzreste zu entfernen. Eine Verzerrung
wahrend der Aufnahme im Tomographen kann nicht ausgeschlossen werden, ist aber aufgrund anderer
Messergebnisse, die allesamt keine Verzerrungen aufweisen, unwahrscheinlich.

Weiterhin zeigen die Schnittebenen in Abbildung 7.9 eine durchaus gute Zentrierung und Ausrichtung des
Aneurysmas, vergleiche Abbildungen 7.9(d) - 7.9(h). Die kleineren, zylinderférmigen Strukturen scheinen
eine Verzerrung in z-Richtung (des Drucks) gegeniiber dem Aneurysma erfahren zu haben, vergleiche
Abbildungen 7.9(a) - 7.9(c) beziehungsweise 7.9(i) - 7.9(j).

In der Abbildung 7.10 sind die Abweichungen auf der jeweiligen z-Ebene in die verschiedenen Richtungen
in Mikrometern aufgefiihrt. Die dargestellten Kurven basieren auf der automatischen Auswertung. Bei
den dargestellten Abweichungen der Schichten handelt es sich weiterhin um vorgefilterte Schichten: Die
Schichten, die Fehlbewertungen der Abweichungen, bedingt durch die automatische Auswertemethode,
darstellen, wurden identifiziert und ausgeschlossen. Dies ist zum Beispiel der Fall, wenn der Schwerpunkt
der betreffenden Ebenen in einer Region liegt, die sich in der Ndhe der bogenférmigen Arterienwindungen
befindet. Dort wurde durch den Auswertealgorithmus genau in die Richtung parallel zur Wand gesampelt
— dies hatte eine unnatiirlich hohe Abweichung zur Folge, deshalb wurden diese Ebenen entfernt und bei
den Durchschnittsangaben entsprechend nicht beriicksichtigt. Befand sich der Schwerpunkt bereits im
Inneren des Differenz-Level-Sets, wurde, wie bereits ausgefiihrt, die entsprechende Ebene ebenfalls von
der Auswertung ausgeschlossen.

Die auf diese Weise festgestellte maximale Abweichung fiir das Modell E liegt bei 23 Pixeln und entspricht
473, 3um (1 Pixel ~ 20, 58um). Alle nachfolgenden Angaben sind jeweils auf die erste Nachkommastelle
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gerundet. Im Durchschnitt liegt die Abweichung in Richtung (1,0) bei (6,9+5,5) Pixeln beziehungsweise
(141,9 £ 114)pm, in Richtung (—1,0) bei (4,8 £ 4,2) Pixeln beziehungsweise (97,9 + 86,9)um, in
Richtung (0, 1) bei (6,4 £ 4, 2) Pixeln beziehungsweise (132,5 £ 87,5)um und in Richtung (0, —1) bei
(9,2 £+ 7,2) Pixeln beziehungsweise (188,8 + 148, 1)um. Die durchschnittliche Abweichung iiber alle
relevanten Schichten betragt (6,8 & 5,7) Pixel beziehungsweise (140,3 + 116, 5)um. Betrachtet man
die Graphen genauer, ldsst sich feststellen, dass die Abweichungen im Aneurysma (Schichten 180-411)
deutlich geringer sind als in den Zuleitungen.

Die Differenzen zwischen Vorlage und Druck bewegen sich durchschnittlich im Rahmen der im Datenblatt
angegebenen Featuresize von 300um des Formlabs Form1+4. In manchen Ebenen liegt die Abweichung
allerdings leicht hoher als die Featuresize. Solche gréBeren Abweichungen sind vor allem bei den roh-
renformigen, kleinen Strukturen und weniger bei den groBeren Strukturen wie etwa des Aneurysmas zu
finden. Es ist daher zu vermuten, dass die kleineren Strukturen gerade eben noch gedruckt werden konn-
ten. Andererseits kann es sich, wie bereits weiter oben kurz diskutiert, bei den Abweichungen auch um
Reste des Kunstharzes handeln, die sich trotz des Spiilvorgangs mit Isopropanol noch im Réhrchensystem
befunden haben und bis zur Vermessung im Tomographen ausgehartet waren. Das Reinigen der Rohrchen
ist bei geringen Durchmessern entsprechend schwierig.

Um dem Umstand des Reinigens auf die Spur zu kommen, wurde noch ein zweites Modell hergestellt,
welches beim Druck in gleicher Lage auf der Druckplatte platziert wurde. Wiirden sich dort ebenfalls
dhnliche Abweichungen beziehungsweise Verzerrungen finden, ware die Abweichung auf den Druckprozess
zuriickzufiihren und hatte wahrscheinlich nichts mit dem Reinigen des Rohrchens zu tun. Die Vermessung
ergab, dass das zweite Modells prinzipiell die gleiche Verzerrung aufweist. Es handelt sich also um eine
durch den Druckprozess bedingte Verzerrung.

Obwohl sich Zu- und Ablaufgeometrie in ihrer Lage schon von der Vorlage schon um einige Mikrometer
unterscheiden und die runden Eingabeformen beim Druck eine Deformation in Richtung einer ovalen
Form erfahren haben, stellt diese Abweichung insgesamt allerdings kein groBes Problem dar, da die Simu-
lationsdomane fiir Vergleiche zwischen Messungen und Simulationsergebnissen auf Basis der gemessenen
Geometrie erstellt wird. Dies ist auch in allen anderen Vergleichen der Fall.

Makerbot Replicator 2: Tieraneurysma — Modell D

In diesem mit dem FDM-Drucker Makerbot Replicator 2 erstellten Druckergebnis gibt es, verglichen
mit dem bisher beschriebenen SLA-Ergebnis, kleine tropfenférmige Erweiterungen des Flussgebiets (ver-
gleiche Abbildung 7.11), die vermutlich durch in das Druckmaterial eindringendes Wasser wahrend der
MR-Geometriemessung zu erkldren sind. Dies konnte bei den fiir den Aufsatz [EWF*15] verwendeten
Rohrchen nicht festgestellt werden. Ursachen dafiir sind entweder unterschiedliche Druckeinstellungen
(zum Beispiel Temperatur) zwischen diesem Modell und den Modellen aus [EWF*15] oder auf das Alter
des Rohrchens zuriickzufiihren: Das gedruckte Réhrchen wurde bereits circa ein Jahr vor der Messung ge-
druckt, und erst dann erstmalig im Flusssystem eingesetzt und vermessen. Es kdnnte sich hierbei also auch
um einen Alterungsprozess des Materials handeln, welcher dazu fiihrt, dass Wasser in die Randbereiche
eindringen kann. Auch diesem Aspekt lieBe sich durch Vermessung eines neu gedruckten Rohrchens auf
die Spur kommen, eine Untersuchung bleibt spiteren Arbeiten vorbehalten. Die bestimmten Abweichun-
gen sind in Abbildung 7.12 zusammengefasst. Insgesamt zeigt sich, dass eine der groRten Abweichungen
an der Spitze der Aneurysmaausstiilpung zu finden ist. In den Abbildungen 7.11(b) (rechts) und 7.11(d)
(links) lasst sich dies deutlich erkennen. Die Abweichungen betragen an diesen Stellen bis zu 1136um
und kdnnten dadurch zustande kommen, dass der Drucker in diesen Bereichen an seine Auflésungsgrenze
betrieben wurde und dieser Teil nicht richtig wiedergegeben werden konnte. Insgesamt besitzt das Modell
eine durchschnittliche Abweichung von (130, 7 & 164, 6)um zum Druckvorlagemodell und wird mit dem
FDM-Drucker gut wiedergegeben.
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Abbildung 7.8: Modell E mit Formlabs Forml+: Vergleichende Darstellung zwischen Originalgeome-
trie und mittels MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-
Rekonstruktion mit Marching Cubes): (a-d) Zwischen den Darstellungen liegen jeweils
90 Rotation um die z-Achse (Griin: Ausgangsnetz (wireframe) — Blau: ICP Resultat).
(a,c) Blickrichtung entlang der x-Achse. (b,d) Blickrichtung entlang der y-Achse.
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Abbildung 7.9: Modell E mit Formlabs Form1+: Differenzflichen in mehreren zur z-Achse der Mes-
sung parallelen Ebenen (schwarz dargestellt) zwischen Originalgeometrie und mittels
MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-Rekonstruktion
mit Marching Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Num-
mer entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgroBe des Level-Set-Gitters
312 x 346 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die Samplingrichtun-
gen: (a-d) Schnittebenen im Bereich des Einlasses (e-h) Schnittebenen im Bereich des
Aneurysmas (i-j) Schnittebenen im Bereich des Auslasses. Die Richtungen sind jeweils
farbig angegeben um einen Vergleich mit den Plots der Abweichungen zu ermdglichen.
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Abbildung 7.10: Modell E mit Formlabs Form1+: Abweichungen in Mikrometern in allen zur z-Achse
der Messung parallelen Ebenen zwischen Originalgeometrie und mittels MRI vermes-
senem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-Rekonstruktion mit Marching
Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Nummer auf der
x-Achse entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgréBe des Level-Set-
Gitters 312 x 346 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0),(0,1), (0, —1). Die vom Aneurysma abgedeckten
Ebenen liegen zwischen z = 180 und z = 411.

Formlabs Form1+: Tieraneurysma — Modell D

Entgegen dem Probenrdhrchen, welches mit dem Makerbot hergestellt wurde, ist hier kein Eindringen
von Wasser in die Wande erkennbar. Bei diesem Modell lassen sich allerdings groRere Abweichungen im
Inneren des Aneurysmas detektieren. Die bestimmten Abweichungen finden sich in Abbildung 7.13, ein
visueller Vergleich findet sich in Abbildung 7.14. Betrachtet man insbesondere die Abbildungen 7.14(a)
und 7.14(c), so lassen sich Abweichungen im Aneurysmasack feststellen (Bildmitte, jeweils am Rand des
Sacks). Die Abweichungen an der Aneurysmaspitze betragen bis zu 998, 7pum. AuRerdem fallen besonders
die Abweichungen an Ein- und Auslass auf, diese betragen bis zu 1063, 8um. Sie kdnnen entweder auf
mangelnde Reinigung des Modells oder auf unprazisen Druck hinweisen. Die Kriimmung des zuleitenden
R&hrchens konnte nicht richtig wiedergegeben werden. Eine weitere Kopie des Druckmodells zu erstellen
ist zukiinftigen Arbeiten vorbehalten. Insgesamt liegen die Abweichungen im Schnitt bei (221 4 196)um.
Das Modell besitzt insgesamt wie bereits Modell E ein zu geringes Volumen von lediglich circa 73, 7%.
Insgesamt liegen bei diesem Modell die hdchsten durchschnittlichen Abweichungen vor.

Druckervergleich anhand Modell D

Da das Modell D mit beiden eingesetzten Druckern erstellt werden konnte, bietet sich ein direkter Ver-
gleich zwischen den beiden Druckern an. Dafiir werden die in den Abbildungen 7.12 und 7.13 gezeigten
Abweichungen in den jeweiligen Richtungen voneinander abgezogen, wenn fiir beide Datensiatze Abwei-
chungen auf der jeweiligen Achse bestimmt werden kdnnen. Aufgrund der Reihenfolge der Prasentation
werden von den Abweichungen des Makerbot Replicator 2 die Abweichungen des Formlabs Forml+
abgezogen. Das Ergebnis ist in Abbildung 7.15 dargestellt und zeigt, dass beide Drucker in jeweils un-
terschiedlichen Bereichen des Modells besser sein kdnnen als der andere. Bei positive Differenzen weist
der Formlabs Form1+ geringere Abweichungen zur Druckvorlage auf, bei negativen Differenzen weist der
Makerbot Replicator 2 geringere Abweichungen zur Druckvorlage auf. Um dies weiter zu untersuchen,



160 Kapitel 7. Erstellung von Arterienmodellen fiir Vergleichsmessungen

(c) (d)

Abbildung 7.11: Modell D mit Makerbot Replicator 2: Vergleichende Darstellung zwischen Originalgeo-
metrie und mittels MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-
Rekonstruktion mit Marching Cubes): (a-d) Zwischen den Darstellungen liegen jeweils
90 Rotation um die z-Achse (Griin: Ausgangsnetz (wireframe) — Blau: ICP Resultat).
(a,c) Blickrichtung entlang der x-Achse. (b,d) Blickrichtung entlang der y-Achse.
Das in die Wand eingedrungene Wasser ldsst sich deutlich erkennen. Die Spitze des
Aneurysmasacks weist eine grélere Abweichung auf (vergleiche Abbildungen (b) und
(d) Mitte). Insgesamt ist das Modell gut wiedergegeben.
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Abbildung 7.12: Modell D mit Makerbot Replicator 2: Abweichungen in Mikrometern in allen zur z-
Achse der Messung parallelen Ebenen zwischen Originalgeometrie und mittels MRI
vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-Rekonstruktion mit
Marching Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Nummer
auf der x-Achse entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgréBe des Level-
Set-Gitters 339 x 389 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0), (0,1), (0, —1).
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Abbildung 7.13: Modell D mit Formlabs Form1+: Abweichungen in Mikrometern in allen zur z-Achse
der Messung parallelen Ebenen zwischen Originalgeometrie und mittels MRI vermes-
senem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-Rekonstruktion mit Marching
Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Nummer auf der
x-Achse entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgréBe des Level-Set-
Gitters 327 x 395 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0),(0,1), (0, —1).
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Abbildung 7.14: Modell D mit Formlabs Form1+: Vergleichende Darstellung zwischen Originalgeome-
trie und mittels MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-
Rekonstruktion mit Marching Cubes): (a-d) Zwischen den Darstellungen liegen jeweils
90 Rotation um die z-Achse (Griin: Ausgangsnetz (wireframe) — Blau: ICP Resultat).
(a,c) Blickrichtung entlang der x-Achse. (b,d) Blickrichtung entlang der y-Achse. Ein
Teil des Aneurysmasacks ist nicht korrekt wiedergegeben worden (vergleiche Abbildun-
gen (b) und (d) Mitte). Insgesamt ist das Volumen des Flussgebiets deutlich kleiner
aus die des Ausgangsmodells.
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Abbildung 7.15: Druckervergleich anhand des Modells D. Auf der y-Achse wird die Differenz der fiir
die beiden Drucker ermittelten Abweichungen in der jeweiligen Ebene und auf der
Jeweiligen Achse dargestellt. Die angegeben Nummer auf der x-Achse entspricht der z-
Ebene des Level-Set-Gitters, die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0), (0,1), (0, —1). Positive Werte geben an, dass der
Formlabs Form1+ geringere Abweichungen zur Druckvorlage aufweist, negative Werte
geben an, dass der Makerbot Replicator 2 geringere Abweichungen zur Druckvorlage
aufweist.

wird gezihlt, auf welcher Ebene und in welchen Richtungen der jeweilige Drucker geringere Abweichun-
gen aufweist als der andere. Dies ergibt die in Abbildung 7.16 gezeigte Verteilung. Summiert man die
positiven Werte auf, kommt man auf die Anzahl von 208 Richtungen auf allen Ebenen, auf denen die
Abweichung des Formlabs Form1+ geringer ist als die des Makerbot Replicator 2. Summiert man die
negativen Werte, erhilt man 188 Richtungen auf allen Ebenen, auf denen die Abweichung des Makerbot
Replicator 2 geringer ist als die des Formlabs Form1+. Dieses Vorgehen beriicksichtigt nicht die Hohe
der Abweichung, sondern nur das Vorzeichen der Abweichung. Fiir Qualitidtsaussagen muss die Differenz
in Abbildung 7.15 oder die Summe der Differenzen betrachtet werden. Weiterhin werden nur Ebenen
untersucht, fiir die fiir beide Drucker Abweichungen bestimmt werden konnten (vergleiche den Abschnitt
zur Vergleichsmethodik zu Beginn des Kapitels). Wie in den letzten beiden Abschnitten berichtet, weist
der Makerbot Replicator 2 im Mittel geringere Abweichungen als der Formlabs Form1+ auf. Im direkten
Vergleich erreicht der Formlabs Form1+ allerdings in 52, 5% der untersuchten Richtungen eine geringere
Abweichung. Unter dem Gesichtspunkt der Druckabweichung kdnnen die Drucker als ungefdhr gleich
gut eingestuft werden. Voraussetzung dafiir ist allerdings, das das Modell mit beiden Druckern erzeugt
werden kann (vergleiche Abschnitt zu Modell E).

Makerbot Replicator 2: Synthetisches Aneurysma — Modell B

Die Vermessung des synthetischen Aneurysmamodells (gedruckt mit dem Makerbot, vergleiche Abbildung
7.17(b)) erfolgt mit wesentlich niedriger Auflésung, da die Vermessung im Jahre 2014 zu einem Zeitpunkt
stattfand, als die Messmethodik eine hochaufgeloste Geometrievermessung auf der z-Achse noch nicht
erlaubte. Die Auflésung betrdgt hier lediglich 512 x 512 x 41 anstatt 512 x 512 x 203 bei den bisher
untersuchten Modellen. Nichts desto trotz sei dieses Ergebnis hier aufgefiihrt, da diese Messung die
Ergebnisse in Kapitel 8 ergénzt. Man kann in der Abbildung 7.17(b) erkennen, dass das der Zwischenraum
im Modell zwischen dem Arterien- und Aneurysmaphantom nicht korrekt wiedergegeben wird und groRere
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Abbildung 7.16: Druckervergleich anhand des Modells D. Diese Darstellung ist aus Abbildung 7.15
abgeleitet. Auf der y-Achse ist angegeben, ob der Drucker Formlabs Forml+ oder
der Drucker Makerbot Replicator 2 geringere Abweichungen in der jeweiligen Ebene
aufweist. Positive Werte stehen fiir den Formlabs Forml+, negative Werte fiir den
Makerbot Replicator 2. Der Wertebereich von —4 bis 4 auf der y-Achse gibt die
Anzahl der Richtungen an, auf denen der jeweilige Drucker geringere Abweichungen
aufweist.

Liicken entstehen. Hier liegt die Abweichung bei 937um. Eine dhnlich groRe Abweichung tritt im oberen
Teil des Arterienphantoms auf. Insgesamt betragen die Abweichungen im Schnitt (102,2 + 167, 2)um.
In diesem Modell liegen sehr hohe Einzelabweichungen in einzelnen Bereichen vor, diese konnten aber
auch teilweise durch die niedrig aufgeldste Messung auf der z-Achse erklart werden.

Formlabs Form1+: Synthetisches Aneurysma — Modell B

Eine neuere, hochaufgeléste Messung anhand des Form1+-Druckergebnisses des Modells B wird in diesem
Abschnitt diskutiert. Dieses Modell konnte nicht mehr fiir Vergleichsmessungen verwendet werden. Eine
Darstellung der registrierten Geometrie findet sich in Abbildung 7.19, die Abweichungen finden sich in
Abbildung 7.20. Wie in der Abbildung 7.19(a) zu sehen ist, gibt es in diesem Druckmodell eine relativ
symmetrische Abweichung am oberen Aneurysmasack. Diese Abweichung betrdgt bis zu 336, 4um nach
links beziehungsweise 157um nach rechts, wenn man die in Abbildung 7.19(a) gezeigt Blickrichtung
auf das Modell einnimmt. Die maximalen Abweichungen belaufen sich auf 448, 6um und werden an
dem dem Aneurysmahals gegeniiber liegenden Bogen des Arterienphantoms angenommen (linker Rand
in Abbildung 7.19(b)). Dies spricht dafiir, dass die Kriimmung nicht exakt wiedergegeben werden konnte.
Insgesamt belaufen sich die durchschnittlichen Abweichungen auf (78,9 £ 90, 4)um. Das Modell wird
sehr gut wiedergegeben — auch im Bereich des Zwischenraums von Gefall und Sack. Es wird deutlich,
dass beide Drucker bei groBeren und weniger komplexen Geometrien weniger Schwierigkeiten bei der
Reproduktion haben. Die Auflésung scheint, auch wenn die zum Vergleich verwendete Messung nicht so
hoch aufgelost ist, dem Makerbot Replicator 2 iiberlegen zu sein. Die durchschnittlichen Abweichungen
sind sehr niedrig.
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(a) z-Richtung (b) y-Richtung

Abbildung 7.17: Modell B mit Makerbot Replicator 2: Vergleichende Darstellung zwischen Originalgeo-
metrie und mittels MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 41, Level-Set-
Rekonstruktion mit Marching Cubes): (a-b) Zwischen den Darstellungen liegt jeweils
eine 90° Rotation um die z-Achse (Griin: Ausgangsnetz (wireframe) — Blau: ICP Re-
sultat). (a) Blickrichtung entlang der x-Achse. (b) Blickrichtung entlang der y-Achse.

1000

—(1.0)
9001~ —(-1,0)
—(©.1)
8001~ —(0,-1)

7001~ m

600~ !

5001~ —

4001 m

Abweichung [um]

3001~ —

2001 m

J T
0 32 64 96 128 160 192 224 256 288 320 352 384 416 448 480 512
Ebene

Abbildung 7.18: Modell B mit Makerbot Replicator 2: Abweichungen in Mikrometern in allen zur z-
Achse der Messung parallelen Ebenen zwischen Originalgeometrie und mittels MRI
vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 41, Level-Set-Rekonstruktion mit
Marching Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Nummer
auf der x-Achse entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgréBe des Level-
Set-Gitters 356 x 139 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0),(0,1), (0, —1).
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(a) z-Richtung (b) y-Richtung

Abbildung 7.19: Modell B mit Formlabs Form1+: Vergleichende Darstellung zwischen Originalgeome-
trie und mittels MRI vermessenem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-
Rekonstruktion mit Marching Cubes): (a-b) Zwischen den Darstellungen liegt jeweils
eine 90° Rotation um die z-Achse (Griin: Ausgangsnetz (wireframe) — Blau: ICP Re-
sultat). (a) Blickrichtung entlang der x-Achse. (b) Blickrichtung entlang der y-Achse.
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Abbildung 7.20: Modell B mit Formlabs Form1+: Abweichungen in Mikrometern in allen zur z-Achse
der Messung parallelen Ebenen zwischen Originalgeometrie und mittels MRI vermes-
senem 3D-Druck (Auflésung 512 x 512 x 203, Level-Set-Rekonstruktion mit Marching
Cubes, Subtraktion per Level-Set-CSG-Operation). Die angegeben Nummer auf der
x-Achse entspricht der z-Ebene des Level-Set-Gitters (GesamtgroBe des Level-Set-
Gitters 356 x 143 x 512), die verschiedenfarbigen Linien symbolisieren die jeweiligen
Samplingrichtungen (1,0), (—1,0), (0,1), (0, —1).
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7.6 Diskussion

Mit den 3D-Druckern MakerBot Replicator 2 und Formlabs Form1l+ wurden Arterienmodelle fiir die
Nutzung im Magnetresonanztomographen angefertigt. Diese bestanden entweder aus Phantomen oder
aber aus Modellen, die basierend auf medizinischer Bildgebung, erstellt wurden. Allen Modellen ist gemein,
dass sie in einen Zylinder, welcher den jeweiligen Probenkopfdurchmesser der Tomographenspule aufwies,
eingebracht wurden. Dadurch wurde zum einen die Herstellung von Modellen mit komplexeren und
realitdtsnahen Geometrien moglich (verglichen mit Modellen aus Silikon, -schlduchen oder Glas zum
Beispiel). Zum anderen wurde das Problem mit dem Shimming, das heit mit Homogenisierung des
Magnetfeldes, erleichtert, da weniger Materialiibergidnge erforderlich waren, im Wesentlichen nur der von
PLA beziehungsweise Harz zur Probenfliissigkeit. Die Schlauchanschliisse wurden ebenfalls modelliert
und ermdglichten so ein ziigiges Integrieren eines neuen Modells in den Versuchsaufbau.

Die Abweichungen zwischen Modellgeometrie und Druckergebnis wurden ebenfalls untersucht. Es wurde
festgestellt, dass die Druckerzeugnisse recht genau sind und Abweichungen im Falle des Form1+ teilweise
durch den Spiilprozess zustande kommen kdnnen — indem Harz im Kanal verbleibt und unter Umgebungs-
licht aushartet. Insgesamt bewegen sich die Abweichungen zumeist in einem tolerablen Bereich, gerade
wenn die Kosten fiir die hier verwendeten Gerdte miteinbezogen werden. Die Featuresize-Angabe des
Form1l+ von 300um wird zumeist eingehalten und teilweise unterboten — vorausgesetzt das Modell er-
weist sich zum Beispiel aufgrund seiner Kriimmung als iiberhaupt druckbar. In diesen Bereichen nimmt
die Genauigkeit sonst ab. Der kleinste freie Kanal wurde bei Modell E erreicht, der Durchmesser des
Ovals lag bei lediglich 600 — 800um.

Die Tabelle 7.3 fasst die Ergebnisse diese Kapitels anhand mehrerer Bewertungskriterien zusammen. Diese
Kriterien sind zum Teil subjektiv und relativ zu dem anderen Drucker zu verstehen. Insgesamt zeigt sich,
dass 3D-Drucker gemaR aktuellem Stand der Technik geeignet sind, um Arterienmodelle zu konstruieren.
Es bieten sich weitere Untersuchungen an. Aktuell wird untersucht, ob Druckerzeugnisse, die mit dem
klaren Formlabs-Kunstharz erstellt wurden, auch eine direkte PIV-Messung ohne das Erstellen eines Sili-
konmodells ermdglichen. Dies wiirde eine Erweiterung der Messmaglichkeiten bedeuten. Die Verwendung
von neu auf den Markt gekommenen elastischen Materialien kénnte das Drucken von elastischen Arte-
rienmodellen mit den hier eingesetzten Druckern ermdglichen. Aufgrund von Messungen (mit MRI oder
PIV) konnten in einem Flusssystem die durch die Stromung induzierten Wanddeformationen bestimmt
und fiir die Parametrisierung beziechungsweise Validierung von Fluid-Struktur-Interaktions-Simulationen
genutzt werden.

Dual-Extrusionskdpfe fiir den Makerbot Replicator 2 sind in Form des Modells 2X verfligbar. Es ist
damit innerhalb des hier beschriebenen Einsatzbereichs méglich, innere Strukturen mit Uberhingen ohne
Stiitzstrukturen zu drucken. Die bendtigte Abstiitzung wird dadurch erreicht, dass iiber einen zweiten
Extruder ein weiteres Filament aufgetragen wird. Dieses ist in Wasser oder einem anderen Lsungsmittel
16slich und kann so nach Beendigung des Drucks wieder entfernt werden. Fiir filigrane Strukturen, wie
sie mit dem Formlabs Form1l+ im Rahmen dieser Arbeit hergestellt wurden, ist diese Methode aber
wahrscheinlich weniger geeignet. Neuere Drucker, wie die aus der Agilista 3000-Serie von Keyence®,

versprechen eine weiter verbesserte Aufldsung (15um Schichtdicke).

In Zukunft konnen weitere Verbesserungen im Bereich des 3D-Drucks erwartet werden. Neue Ansitze
bei etablierten Druckverfahren lassen zukiinftig hohere Druckgeschwindigkeiten bei gleichbleibender Auf-
|6sung erwarten. In dem aktuellen Artikel von DeSimone [TSE™15] wird beispielsweise eine sogenannte
,continous liquid interface production®”, welche Druckerzeugnisse mittels Photopolymerisation mit UV-
Licht binnen Minuten statt Stunden bei vergleichbarer Auflésung wie aktuelle Systeme erzeugen soll,
beschrieben.

Swww. keyence.de
Swww.vox.com/2015/3/16/8227627/3d-printing-1liquid- continuous


www.keyence.de
www.vox.com/2015/3/16/8227627/3d-printing-liquid-continuous
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Kriterium Makerbot Replicator 2 | Formlabs Form1+
Material PLA Photopolymer
Biokompatibilitat grundsatzlich gegeben unbekannt
Elastisches Material verfiigbar verfiigbar
Transparenz eingeschrankt gut
Materialauswahl verschiedene Hersteller Druckerhersteller
Materialkosten pro Modell sehr gering, <2€ gering, <3€
Anschaffungskosten Drucker mittel mittel
Kleinstes Gebinde lkg Spule 1l Flasche
Materialkosten kleinstes Gebinde sehr gering gering
Auflésung gut sehr gut
Druckdauer hochste Auflésung hoch sehr hoch
Druckdauer vergleichbare Auflésung hoch niedrig
Konstruktionsaufwand Modell gering gering
Freiheit Modelldesign eingeschrankt gut
Aufwand Nachbearbeitung niedrig hoch
Ausschuss hoch vorhanden
MaRhaltigkeit Verzerrung, Alterung Verzerrung
Abweichungen gut sehr gut
Artefakte vorhanden vorhanden
Oberflachenbeschaffenheit Lagen Erhebungen, Senken
Wasserdichtigkeit problematisch gegeben
Eignung Magnetresonanztomographie sehr gut sehr gut
StrukturgroRe groB klein
Eignung Arterienmodell gut sehr gut

Tabelle 7.3: Kriterien zur Bewertung der 3D-Drucker im Vergleich.

Fiir zukiinftige Untersuchungen wire es attraktiv, komplette Stent-Strukturen in das Druckmodell ein-
betten zu kdnnen. Dazu miisste die Auflésung des Druckers (in Bezug auf die , feature size™) weiter erhoht
werden. Lithographiesysteme wie die von Nanoscribe ermdglichen die Ausgabe von wesentlich feineren
Strukturen als die verwendeten Desktop-Drucker. Die iiber die Internetprisenz von Nanoscribe’ abrufba-
ren Darstellungen von Druckerzeugnissen lassen vermuten, dass Stentdesigns damit prinzipiell druckbar
waren. Diesbeziiglich gefiihrte Gesprache mit den Verantwortlichen am Institut fiir Mikrostrukturtechnik
(IMT) beziehungsweise Karlsruhe Nano Mikro Facility (KNMF) am Karlsruher Institut fiir Technologie
(KIT) [KBB*15] wurden im Mai 2015 gefiihrt. Der Tenor war, dass die verfiigbaren Nanoscribe-Drucker
zwar prinzipiell in der Lage sind, solche Strukturen herzustellen, allerdings nicht in der gewiinschten
GroRenordnung der hier konstruierten Probenrdhrchen. Ein ganzes Probenrdhrchen in dieser Aufldsung
herzustellen ist mit derzeitigem Stand der Technik ausgeschlossen.

"www.nanoscribe.de
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Kapitel 8

Validierung der Stromungs- und
Transportsimulationen

Im Folgenden werden die Ergebnisse der Validierung der Stromungs- und Transportsimulationen beschrie-
ben. Hierzu werden sowohl Ergebnisse von anderen Simulationen als auch Messergebnisse verwendet. Die
Vergleiche werden dabei in Geometrien mit unterschiedlicher Komplexitat vorgenommen. Fiir die Durch-
fiihrung der Messexperimente werden die 3D-gedruckten Modelle aus Kapitel 7 eingesetzt. Neben der
Beurteilung der berechneten Ergebnisse wird auch die Laufzeit der Simulationen untersucht. Es wird
eine gute Ubereinstimmung sowohl mit Messungen als auch mit anderen Simulationen festgestellt. Die
Berechnungsgeschwindigkeit auf der GPU ist hoher als bei anderen zum Vergleich eingesetzten Simula-
tionen.

8.1 Einleitung

Die Stromungs- und Transportsimulationen in Kapitel 4 sind die Grundlage zur Umsetzung weiterer Multi-
Physik Simulationen, wie etwa der Thrombosierungsmodelle in Kapitel 5. Die Validierung dieser beiden
Simulationstypen wird daher in dieser Arbeit vorrangig untersucht. Die Simulationsergebnisse werden
in dieser Arbeit hauptsachlich mit Messergebnissen der Magnetresonanztomographie verglichen. Hierzu
werden in den Messexperimenten die 3D-Modelle aus Kapitel 7 verwendet. Dariiber hinaus wird in Kapitel
8.6 auch ein Vergleich mit Rechenergebnissen, die mit der Finite-Elemente-Methode in der Simulation
FeatFlow! des Lehrstuhls 11l der Fakultit Mathematik der TU Dortmund erzielt wurden, durchgefiihrt.

Den Hauptteil bilden allerdings die Vergleiche mit Messergebnissen der Magnetresonanztomographie. Bei
den eingesetzten Messverfahren handelt es sich um die Phasenkontrast- und die Time-of-Flight-Methode,
vergleiche Kapitel 6. Wahrend mit der Phasenkontrast-Methode Geschwindigkeitsfelder gemessen werden
kénnen (vergleiche Kapitel 8.7), bildet die Time-of-Flight Technik den Massentransport ab (vergleiche
Kapitel 8.8 und 8.9). Die in dieser Arbeit zum Vergleich mit Simulationsergebnissen herangezogenen
Magnetresonanzmessungen wurden von Herrn Dr. Daniel Edelhoff des Lehrstuhls fiir Experimentelle
Physik E3 der Fakultdt Physik der TU Dortmund mit einem Tomographen mit 14, 17" durchgefiihrt. Im
Gegensatz zu klinischen Geraten ermdglicht dieser Tomograph rdumlich hochauflésende Messungen.

Anhand des jeweiligen Experimentaufbaus wird in den genannten Kapiteln beschrieben, wie die gemes-
senen Initial- und Randbedingungen in die Simulation iibernommen werden und wie die Simulationen
anhand derer parametrisiert werden. Die in den Messungen verwendete Geometrie stellt hierbei einen
wichtigen Aspekt dar, und die Simulation soll in der gleichen Geometrie wie die Messung erfolgen. Dazu
muss die mit dem Tomographen gemessene Geometrie rekonstruiert werden. Wie dies in dieser Arbeit

lyww.featflow.de
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erfolgt, wird in Kapitel 8.7.1 auf Basis der Methoden in Kapitel 3 beschrieben. In Kapitel 8.7.1 erfolgt eine
Beschreibung des Datenimports von — entweder anhand der Silikon- oder der 3D-gedruckten Modelle —
mittels der Magnetresonanztomographie vermessenen Geometrien und deren Level-Set-Rekonstruktionen
sowie der zugehdrigen Gittererzeugung. Dieses Vorgehen ist fiir alle Vergleichsmessungen identisch und
wird daher nur einmal beschrieben. Die in Kapitel 7 erstellten Modelle werden in diesem Kapitel fiir
Vergleichsmessungen mit der Time-of-Flight Magnetresonanztomographie verwendet. Die verwendeten
Modelle fiir die Experimente unterscheiden sich bedingt durch den zeitlichen Ablauf, indem die Mes-
sungen durchgefiihrt wurden, und die Verfligbarkeit der 3D-Drucker wihrend der Bearbeitung. Die Vali-
dierung der Stromungssimulation wird anhand von handisch hergestellten Silikonmodellen durchgefiihrt.
Die Modellerzeugung anhand der 3D-Drucker und deren Vermessung wurde bereits in Kapitel 7 erlautert
— mit den so erzeugten Modellen fiir Flussmessungen werden die gekoppelten Stromungs- und Trans-
portsimulationen hier validiert. Nach der Beschreibung der Initial- und der Randbedingungen sowie der
Parametrisierung der Simulationen wird die Abweichung von Mess- und Simulationsdaten sowohl fiir die
Geschwindigkeitsfelder als auch fiir den Massentransport bestimmt und ausgewertet. Die Messungen zu
Kapitel 8.7 und 8.8 verwenden Wasser als Probenfliissigkeit. In Kapitel 8.9 werden grundlegende Verglei-
che mit Messungen an realen nicht-Newtonschen Fluiden durchgefiihrt. Die Simulationsergebnisse werden
unter Verwendung des mittels Viskositdtsmessungen parametrisierten Carreau-Yasuda Modells (verglei-
che Kapitel 4.6) fiir nicht-Newtonsche Fliissigkeiten berechnet und mit entsprechenden Messergebnissen
verglichen. Insgesamt kommt es bei den Vergleichen zwischen Mess- und Simulationsergebnissen zu gerin-
gen Abweichungen. Fiir dennoch vorhandene Abweichungen werden im Folgenden mdgliche Erklarungen
angegeben. Die derart gewonnenen Erkenntnisse liefern wichtige Hinweise fiir zukiinftige Vergleiche mit
Messergebnissen.

Dieses Kapitel beginnt mit einem kurzen Uberblick iiber die erstellte Simulationssoftware (Kapitel 8.2)
und die zur Auswertung verwendeten Rechensysteme (Kapitel 8.3). Daran schlieRt sich eine kurze Be-
schreibung der im Vorfeld der Vergleiche mit Messergebnissen durchgefiihrten Simulationsplausibilitats-
untersuchungen anhand von Standardexperimenten aus der Literatur an (Kapitel 8.4). Darauf folgt eine
Analyse des Laufzeitverhaltens der 3D-Simulationen (Kapitel 8.5). Der Vergleich der Laufzeit spielt auch
in Kapitel 8.6 bei einem Vergleich mit Ergebnissen, die mit der Finite-Elemente-Methode erzielt werden
konnten, ein Rolle. Nach diesen Ausfiihrungen folgt der bereits diskutierte Hauptteil dieses Kapitels.
Neben der Validierung der Strémungssimulationen anhand von Phasenkontrast-MRI-Messergebnissen in
Kapitel 8.7 wird auch auf die Validierung der mit der Strémung gekoppelten Transportsimulationen in
Kapitel 8.8 detailliert eingegangen. Vergleiche unter Verwendung von nicht-Newtonschen Fliissigkeiten
und Fliissigkeitsmodellen sind Gegenstand von Kapitel 8.9.

8.2 Simulationssoftware Boltzplatz

Die fiir diese Arbeit neu entwickelte Simulationssoftware Boltzplatz wird zur Untersuchung der hamo-
dynamischen Fragestellungen in dieser Arbeit verwendet und beinhaltet neben den bisher beschriebenen
Simulationen von Stromungs- und Transportprozessen (vergleiche Kapitel 4), Thrombosierungsmodellen
(vergleiche Kapitel 5) und der Magnetresonanz (vergleiche Kapitel 6) auch Simulationsméglichkeiten
fiir die hier nicht eingesetzten temperaturabhingigen Stromungen und Chemotaxis. In Boltzplatz sind
die in Kapitel 1 beschriebenen Pipelines (vergleiche Abbildungen 1.2, 1.3, 1.5 und 1.6) umgesetzt. Die
Simulationsrechnungen kénnen mit den beschriebenen Methoden und Konzepten sowohl auf einzelnen
wie auch auf mehreren, miteinander kommunizierenden GPUs durchgefiihrt werden. In Boltzplatz ste-
hen Level-Set-Methoden und Fast-Marching-Methoden sowie die weiteren in Kapitel 3 beschriebenen
Verfahren zur Verfiigung. Basierend auf dem Level-Set-Framework kdnnen mit Boltzplatz zusatzlich
Finite-Elemente-Netze fiir unterschiedliche Anwendungen generiert werden. Drei- und Vierecks- sowie
Tetra- und Hexaeder-Netze kdnnen erzeugt werden, zusatzlich kann eine Netzdeformation, Netzglattung
und Qualitatsanalyse durchgefiihrt werden.
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Boltzplatz wurde in C/C4++ umgesetzt und verwendet die Programmierschnittstellen OpenGL?2,
OpenMP3, OpenCL* sowie CUDAS. Weiterhin existiert eine grafische Benutzeroberfliche, welche mit
Qt 4.8° umgesetzt wurde. Diese dient zur interaktiven Steuerung der Simulationsumgebung, es kann
aber auch ein Stapelbetrieb erfolgen. Die Visualisierung wahrend einer Simulation erfolgt mit OpenGL
und stellt diverse Ansichten bereit. Es kdnnen farbkodierte Darstellungen von makroskopischen GroRen
(Dichte, Druck, Temperatur, Stoffkonzentrationen, Geschwindigkeit und davon abgeleitete GroBen wie
Divergenz, WSS, OSI) in 3D-Voxelvolumen oder in Schnittebenen von Volumen erzeugt werden. Weiter-
hin wird die Liniendarstellung von Vektorfeldern, die Evolution von Markerpartikeln und die Darstellung
von lsoflichen” unterstiitzt. Stromliniendarstellungen von stationiren Strdmungen kdnnen nach Beendi-
gung der Simulationen mittels VTK® berechnet und angezeigt werden. Weiterhin besteht die Méglichkeit,
entweder mit eigenen Implementierungen oder externen Bibliotheken verschiedene Dateiformate wie Wa-
vefront OBJ, OFF?, GMV 10, OWL11 DICOM!2 oder MATLAB3 zu verarbeiten. Die Geometrie wird in
Boltzplatz iiber die selbstentwickelte Level-Set-Toolbox (vergleiche Kapitel 3) verwaltet. Ausgangsdaten
konnen in Form von Dreiecksnetzen, die iiber die verschiedenen unterstiitzten Dateiformate eingelesen
werden konnen, oder in Form von in Schichten angeordneten Polygonen verarbeitet werden. Zusatzinfor-
mationen zur Geometrie lassen sich ebenso wie die Schichtinformationen iiber die Bibliothek seviseds2
bereitgestellte Ontologieanbindung einlesen, das heit, Parameter und Simulationseinstellungen kdénnen
flexibel in einer Ontologie abgelegt werden und sind so dazu geeignet, die Simulation zu parametrisieren,
zu steuern oder Experimenteinstellungen zu archivieren. Die Grundidee wird in [WMW™13] erlautert.

Insgesamt wurden im Rahmen dieser Arbeit 180.856 Zeilen Programmcode und Kommentare geschrie-
ben!4. Auf die OpenCL Simulation entfallen davon 36.807 Zeilen, auf die CUDA Simulation 23.290. Es
existieren 112 OpenCL-Kernel und 35 CUDA-Kernel fiir die verschiedenen Simulationspipelines. Die Ker-
nel umfassen dabei auch die beschriebenen Variationen im Speicherzugriff oder in der Datenorganisation
sowie die unterschiedlichen Multi-GPU Konzepte (vergleiche Kapitel 4.9).

Mit der Software Boltzplatz konnen die in dieser Arbeit beschriebenen Lattice-Boltzmann-Simulationen
zur rechnergestiitzten Untersuchung der Himodynamik durchgefiihrt und visualisiert werden. Die Simu-
lationen kénnen dabei vollstandig auf der GPU berechnet werden, einzelne Teilaspekte kdnnen aber auch
auf der CPU berechnet werden. Dies stellte sich zu Beginn der Entwicklung als sinnvoll heraus, um die
OpenCL-Simulationen mit bereits plausiblen Ergebnissen vergleichen zu kénnen. Ebenso waren Untersu-
chungen hinsichtlich der bendtigten FlieBkommagenauigkeit auf der CPU einfacher durchzufiihren. Die
nachfolgend beschriebenen Ergebnisse wurden alle mit Boltzplatz berechnet.

20OpenGL: opengl .org

30penMP: openmp.org

*OpenCL: www.khronos.org/opencl

SCUDA: developer.nvidia.com/cuda-zone

5Qt: www.qt.io

"hpmc: sintefmath.github.io/hpmc

8VTK: vtk.org

®Geomview: www.geomview.org

OGMV: www.generalmeshviewer.com

OWL: www.w3.org/TR/owl-overview. Bei der eingesetzten Bibliothek seviseds2 handelt es sich um eine Lehrstuhl
interne Eigenentwicklung, an deren Entwicklung der Autor beteiligt ist.

2dcmtk: dicom.offis.de

B matio: sourceforge.net/projects/matio

Hierzu wurde die Gesamtzahl an Zeilen ohne Leerzeilen aller Header und Implementierungen (C/C++, OpenCL, CUDA)
ermittelt. Gezdhlt wurde mit den Befehlen find und wec. Die verwendeten Bibliotheken sowie die automatisch generierten
Dateien wurden dabei natiirlich nicht mitgezahlt.
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www.khronos.org/opencl
developer.nvidia.com/cuda-zone
www.qt.io
sintefmath.github.io/hpmc
vtk.org
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www.generalmeshviewer.com
www.w3.org/TR/owl-overview
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sourceforge.net/projects/matio
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Rechnerkonfiguration 1 2 3
Prozessor(en) Intel i7 2600K Intel i7 2600K 2 x Intel Xeon E5-2690
Arbeitsspeicher 16GB 16GB 64GB

nVidia GeForce 560Ti 2GB X X

nVidia GeForce 680GTX 4GB X

nVidia GeForce Titan 6GB X

nVidia Quadro K6000 12GB X

nVidia Tesla K20c 5GB X

Tabelle 8.1: Ubersicht iiber die verwendeten Rechnerkonfigurationen.

8.3 Rechnerkonfigurationen

Als Testsysteme standen im Verlauf der Arbeit mehrere Rechnerkonfigurationen unterschiedlicher Giite zur
Verfiigung. Als Betriebssystem kam in allen Fallen Linux zum Einsatz. Die Ergebnisse in den Aufsdtzen
[WFW12, WWF*13, EWH"13, EWF*15] sind jeweils mit unterschiedlichen Rechnerkonfigurationen
bestimmt worden. Die Tabelle 8.1 fasst die verwendeten Rechnerkonfigurationen zusammen, sodass sie
im Folgenden einfacher zu referenzieren sind. Grundsysteme waren zum einen ein normaler Desktop-
Rechner und eine Workstation.

Das Desktop-System war mit einem Intel Core i7 2600K, 16GB RAM und einer nVidia GeForce GTX
680 mit 4GB Video RAM sowie einer zusitzlichen GeForce GTX 560Ti mit 2GB Video RAM bestiickt.
Spater wurde die 680GTX durch eine GeForce Titan mit 6GB Grafikspeicher ersetzt. Beide Karten dieses
Testsystems waren liber PCle x16 auf dem Mainboard angeschlossen, aufgrund des CPU- beziehungsweise
Boarddesigns nicht beide mit voller Bandbreite. Die zweite Karte war nur mit 4 Lanes angebunden. Die
beiden Karten entstammen zudem unterschiedlichen Chipgenerationen (Kepler und Fermi).

Bei der Workstation handelt es sich um eine Fujitsu Celsius Workstation mit zwei Intel Xeon E5-2690
Prozessoren, 64GB RAM, einer nVidia Quadro K6000 mit 12GB Video RAM und einer nVidia Tesla
K20c-Karte mit 5GB Video RAM. Diese Karten waren mit je 16 PCle-Lanes angebunden. Quadro- oder
Tesla-Karten kdnnen bidirektional mit voller Geschwindigkeit DMA-Transfers ausfiihren, dies ist mit
Desktop GeForce-Karten nicht mdglich, da sie nur eine DMA-Einheit besitzen. Zusatzlich konnte die
Quadro K6000 im PCle 3.0 Modus betrieben werden, was noch einmal héhere Transferraten erméglichte
(circa 16GB/s theoretisch). Bei der Tesla K20c war dies aufgrund einer konservativen Auslegung des
BIOS aufgrund von Problemen mit manchen Chipsdtzen nur mit PCle 2.1 (max. 8GB/s) mdglich.

Fiir die Berechnungen in Kapitel 8.6 und 8.7 wird Rechnerkonfiguration 1 verwendet, in Kapitel 8.8 und
8.9 Rechnerkonfiguration 2. Die Rechnerkonfiguration, mit der in Kapitel 8.5 (Multi-)GPU Benchmarks
durchgefiihrt werden, ist Rechnerkonfiguration 3.

8.4 Initiale Untersuchungen

Die Implementierungen sowohl auf der CPU als auch auf der GPU wurden anhand von einfachen, gut un-
tersuchten Standardsimulationen untereinander verglichen. Zur Validierung der Implementierungen wur-
den mehrere Standardexperimente aus der stromungsmechanischen Literatur sowohl in 2D als auch in 3D
nachgestellt, sowohl bei einfacher als auch bei doppelter FlieBkommagenauigkeit. Bei den Standardexpe-
rimenten handelt es sich um den Nachweis eines parabelférmigen Profils in einer rohrenférmigen Geome-
trie (Hagen-Poiseuille) und die zeitliche Anderung des dieses Strdmungsprofils durch den Einfluss einer
Pulsfunktion [Oer12], ein ,Lid-Driven-Cavity" genanntes Experiment [HZC95] und den Nachweis von
symmetrischen Wirbeln bei niedriger Reynoldszahl beziehungsweise der Ausbildung einer Karmanschen
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Abbildung 8.1: Die Ausbildung einer Karmanschen Wirbelstrae hinter einem Zylinder in 2D. Die Simu-
lation wurde mit den LBM-Strémungs- und Transportsimulationen in Boltzplatz durch-
gefiihrt. Fiir die Visualisierung der sich periodisch ablésenden Wirbel wird ein passiver
Skalar verwendet. Die Konzentration des passiven Skalars ist in Blau dargestellt.

Wirbelstrae beim Fluss um einen Zylinder bei hoheren Reynoldszahlen [ST, TS96, BALL01], vergleiche
Abbildung 8.1. Bei diesem Experiment konnte bei noch hdheren Reynoldszahlen im Ubergangsbereich
eine Wirbelablésung oben und unten am Zylinder beobachtet werden. Diese wurden allerdings hinter dem
Zylinder stabilisiert. Turbulenz konnte hinter dem Zylinder nicht beobachtet werden. Insgesamt konnten
die in der Literatur beschriebenen Phidnomene nachvollzogen werden. In dieser Arbeit liegt der Fokus
auf dem Vergleich von Mess- und Simulationsergebnissen. Daher wird auf die in der Literatur ausgiebig
diskutierten vorgenannten Standardexperimente nicht weiter eingegangen.

8.5 Analyse des Laufzeitverhaltens

Nachfolgend findet eine Performance-Evaluation der CUDA-Kernel fiir CFD (vergleiche Kapitel 4) bezie-
hungsweise gekoppelter CFD und Spintransport (vergleiche Kapitel 6) mit Rechnerkonfiguration 3 statt.
Dabei wurden die Anzahl an Iterationen pro Sekunde sowohl auf einer einzelnen GPU (nVidia Quadro
K6000) sowie auf dem Multi-GPU System mit Quadro K6000 und Tesla K20c ermittelt.

Es wurde das TRT-Modell verwendet. Dabei werden zwei unterschiedliche Speicherlayouts (vergleiche
Kapitel 4.9.1) beriicksichtigt: ein groRer Array mit Layout PDFs Zelle 1, Zelle 2, Zelle 3, ... (,Layout
1") beziehungsweise die Unterteilung in Arrays fiir die Kollisionsdomanen mit dem gleichen raumlichen
Layout, aber eingeschrankt auf die jeweiligen PDFs der Kollisionsdomane (,,Layout 2“). Das Multi-GPU
System (vergleiche Kapitel 4.9.2) wird dabei in unterschiedlichen Pipelines betrieben. Zum einen wird das
Geschwindigkeitsfeld ohne und mit Uberlappung zwischen den beiden GPUs transferiert (,keine Uberlap-
pung”, ,,Uberlappung” mit N = 8), zum anderen wird mittels Peer Access direkt in das Geschwindigkeits-
feld der anderen Karte geschrieben (,direktes Schreiben”). Weiterhin wird die alternative Pipeline mit der
Gebietszerlegung, die mittels Lesezugriff liber Peer Access direkt die Randdaten austauscht, untersucht
(,Gebietszerlegung").

Insgesamt werden drei verschiedene 3D-Datensatze untersucht:

1. ein Datensatz fiir Modell B bestehend aus CFD und Spintransport, welcher insgesamt 4GB grol}
ist (,,AneuGeo 4GB", vergleiche Kapitel 8.8),

2. der gleiche Datensatz mit einer GesamtgréRe von 13GB (,,AneuGeo 13GB"),
3. ein 5GB groBer CFD-Datensatz fiir Phase 5 des synthetischen Aneurysmamodells (,Aneu5").

Die Ergebnisse sind in Tabelle 8.2 und 8.3 zusammengefasst.

Betrachtet man die Auflistung der erzielten Iterationen pro Sekunde in den beiden Tabellen, so l3sst sich
feststellen, dass die verschiedenen Speicherlayouts unterschiedlich effizient zu sein scheinen. Der Ansatz
mit der Kollisionsdomane ist hier die bessere Wahl, da die Zugriffe trotz des Einsatzes von Caches
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Datensatz  GroRe Anzahl  Problem Modus Iterationen / Sekunde
in GB  GPUs Layout 1 Layout 2
AneuGeo 4 1 CFD+Spin 27,3 35,5
AneuGeo 4 2 CFD+Spin  async. Kopie 16 18,7
AneuGeo 4 2 CFD+Spin async. Peer-Kopie 15 -
AneuGeo 4 2 CFD+Spin direktes Schreiben 28,2 31,3
AneuGeo 4 2 CFD+Spin  Gebietszerlegung 53,3 61,8
AneuGeo 13 2 CFD+Spin  async. Kopie - -
AneuGeo 13 2 CFD+Spin  Gebietszerlegung 15,6 18,1
Aneub 5 1 CFD 33,7 -
Aneub 5 2 CFD Gebietszerlegung 49,5 -

Tabelle 8.2: Ubersicht iiber Anzahl der Iterationen pro Sekunde von Single- und Multi-GPU-Systemen
fiir verschiedene Datensitze, Pipelines und Betriebsmodi. In dieser Tabelle werden die
Ergebnisse mit den Speicherlayouts 1 und 2 verglichen, wobei das Geschwindigkeitsfeld
gegebenenfalls ohne Uberlappung iiber den PCle-Bus iibertragen wird. ,Layout {1,2}"
steht dabei fiir ,keine Uberlappung" mit Speicherlayout {1,2}.

Datensatz  GroBe Anzahl  Problem Modus Iterationen / Sekunde
in GB GPUs Uberlappung 1 Uberlappung 2
AneuGeo 4 1 CFD+Spin 27 -
AneuGeo 4 2 CFD+Spin async. Kopie 28,6 30,4
AneuGeo 4 2 CFD+Spin async. Peer-Kopie 24 -
AneuGeo 4 2 CFD+Spin  direktes Schreiben 24 -
AneuGeo 4 2 CFD+Spin  Gebietszerlegung - -
AneuGeo 13 2 CFD+Spin async. Kopie - 8
AneuGeo 13 2 CFD+Spin  Gebietszerlegung - -
Aneub 5 1 CFD - -
Aneub 5 2 CFD Gebietszerlegung - -

Tabelle 8.3:

Ubersicht iiber Anzahl der Iterationen pro Sekunde von Single- und Multi-GPU-Systemen

fiir verschiedene Datensitze, Pipelines und Betriebsmodi. In dieser Tabelle werden die
Ergebnisse mit den Speicherlayouts 1 und 2 verglichen, wobei das Geschwindigkeitsteld ge-
gebenenfalls mit Uberlappung (N = 8) iiber den PCle-Bus iibertragen wird. ,,Uberlappung
{1,2}" steht dabei fiir ,,Uberlappung" mit Speicherlayout {1,2}.
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schneller ausgefiihrt werden. Dafiir gibt es mehrere Vermutungen. Zum einen ist es méglich, dass die
Zugriffe besser auf die Speichereinheiten verteilt werden kdnnen als bei einem groRen Array. Andererseits
konnte es bei den Zugriffen zu Cachekonflikten kommen, der Speicherzugriffe serialisiert. Falls dies der
Fall ist, wirkt sich besonders negativ aus, da jedes Datum nur einmal gelesen wird, bevor es in einem
Register abgelegt wird. Eine parallele Abarbeitung wird so verhindert. Was genau die Ursache ist, kdnnte
anhand des nVidia Profilers nicht ermittelt werden.

Bei dem kleinen Datensatz AneuGeo 4GB ist bei dem Einsatz von zwei Grafikkarten fiir die Bearbeitung
entweder des CFD- oder des Spintransport-Teiles und der dadurch bedingten Notwendigkeit, Kopien
des Geschwindigkeitsfeldes anzufertigen, kein Speedup gegeniiber der Verwendung einer einzelnen GPU
festzustellen, im Gegenteil. Die Strategie erweist sich nur in den Fillen ,direktes Schreiben” im Zusam-
menhang mit Speicherlayout 1 (27,3 gegeniiber 28, 2 Iterationen pro Sekunde) und ,Uberlappung” beim
Einsatz asynchroner Kopien im Zusammenhang mit Speicherlayout 1 als akzeptabel (27,3 gegeniiber
28,6 lterationen pro Sekunde). In diesen Féllen kénnen die Kopien des Geschwindigkeitsfeldes komplett
versteckt werden, und die Simulation auf zwei GPUs ist ungefdhr so schnell wie die Simulation auf einer
GPU. Auch zeigt sich, dass die Verwendung des von vornherein besseren Speicherlayouts 2 zu keinen
Geschwindigkeitszuwachs fiihrt (35,5 gegeniiber 31, 3 lterationen pro Sekunde). Fiir die Untersuchungen
mit iberlappenden Kernelaufrufen wurde N = 8 gewahlt, um den Overhead von mehreren Kernelaufrufen
auf einem Teildatensatz festzustellen. Dieser ist relativ gering auf einer GPU (27,3 gegeniiber 27 Itera-
tionen pro Sekunde). Im Falle von zwei GPUs werden dadurch die Bustransfers versteckt (16 gegeniiber
28, 6 Iterationen pro Sekunde). Betrachtet man den Datensatz AneuGeo mit 4GB und 13GB GroRe, dann
stellt man fiir den Fall ,,Uberlappung” und asynchronen Kopien des Geschwindigkeitsfeldes fest, dass es
beinahe eine ideale lineare Skalierung gibt (30, 4 gegeniiber 8 Iterationen pro Sekunde).

Wechselt man die Strategie komplett und benutzt die Gebietszerlegung auf zwei GPUs, so ergibt sich
ein Speedup verglichen mit einer einzelnen GPU von 1,95 beziehungsweise 1,74, je nach Effizienz des
Speicherlayouts (27, 3 gegeniiber 53,3 beziehungsweise 35,5 gegeniiber 61, 8 Iterationen pro Sekunde).
Diese Strategie skaliert ebenfalls fast linear mit der DatensatzgroRe beim Wechsel von AneuGeo 4GB
auf 13GB (53,3 gegeniiber 15,6 beziehungsweise 61,8 gegeniiber 18,1 Iterationen pro Sekunde). Die
Gebietszerlegung ist dabei schneller als die Strategie mit den versteckten asynchronen Kopien (15,6
beziehungsweise 18,1 gegeniiber 8 Iterationen pro Sekunde). Betrachtet man zu guter Letzt den CFD-
Datensatz mit 5GB (Aneu5), so ergibt sich ein Speedup von 1,45 gegeniiber der Simulation auf einer GPU
(33,7 gegeniiber 49,5 Iterationen pro Sekunde). Es ist anzunehmen, dass der PCle-Bus das limitierende
Subsystem darstellt (vergleiche Beschreibung der Rechnerkonfiguration 3 und Anbindung).

Die Vereinigung der beiden Kernel fiir Strémungs- und Transportsimulation l4sst weitere Geschwindig-
keitszuwachse erwarten, da das Geschwindigkeitsfeld nicht mehr explizit geschrieben und gelesen werden
muss. Solange die Datensatze in die Grafikspeicher der eingesetzten GPUs passen, ist die Berechnungs-
geschwindigkeit, verglichen mit anderen Verfahren, um ein Vielfaches héher [AMLT09, WWF*13]. Es
werden Speedups von 100 — 400 gegeniiber unterschiedlichen CPU-basierten Simulationen erreicht. Die
erzielte Speicherbandbreite wahrend der Simulation liegt mit 67 —70% des theoretisch zur Verfiigung ste-
henden Wertes leicht tiber dem Rahmen der iiblicherweise fiir LBM berichteten Werte [BMW™09]. Das
Speicherinterface erscheint damit gesattigt. Eine Steigerung der Speicherbandbreite dulert sich daher
direkt in einer hoheren Ausfiihrungsgeschwindigkeit. In der vorliegenden Implementierung in Boltzplatz
ist die mit OpenCL realisierte Strémungssimulation wenige Prozent schneller als die CUDA-Variante.
Dies kann mit der Zeigerarithmetik zusammenhangen (32bit vs. 64bit Zeiger).

8.6 Vergleich mit Finite-Elemente-Simulationen

Bevor die erzielten Simulationsergebnisse mit Messergebnissen verglichen werden, werden hier rein
Software-basierte Vergleiche durchgefiihrt. In der Literatur wird ein Vergleich von Lattice-Boltzmann-
und Finite-Elemente-Methoden auf einfacheren 2D Simulationsdominen beispielsweise in [GKT+06] be-
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Abbildung 8.2: (a) Stromliniendarstellung des LBM-Simulationsergebnisses in Modell B Phase 3 unter
den im Text genannten Randbedingungen. (b) Farbkodierte Darstellung des mittels
LBM ermittelten Betrages des Geschwindigkeitsfeldes auf einer Schnittebene in der
Mitte der y-Achse (y = 44) parallel zur x, z-Ebene. Die FEM-Ergebnisse unterscheiden
sich in diesen Darstellungen nicht sichtbar und sind daher nicht aufgefiihrt.

schrieben. In dieser Arbeit werden LBM-Simulationsergebnisse fiir das synthetische Aneurysmamodell B
in Phase 3 in 3D mit FEM-Ergebnissen von FeatFlow verglichen. Die Software FeatFlow des Lehrstuhls
[l der Fakultdt Mathematik der TU Dortmund ist umfangreich validiert und eignet sich damit eben-
falls zur Validierung des hier neu erstellen Softwarecodes. Insgesamt wurden entsprechende Vergleiche in
unterschiedlichen Aneurysmaphantomen in 2D und 3D durchgefiihrt. Die Vergleiche in 2D und die Be-
schreibung der eingesetzten Methoden kdnnen in [WWF*13] nachgelesen werden. Dort finden sich auch
erste Ergebnisse unter Einbeziehung von Stents und von Fluid-Struktur-Interaktion in 2D. Weiterhin wird
das Aneurysmawachstum anhand von modellierten und unterschiedlich groBen Aneurysmen untersucht.
Hier wird speziell auf die 3D-Ergebnisse eingegangen.

Das fiir FeatFlow eingesetzte 3D-FE-Hexaedernetz besteht aus zwei Netzen: einem Grobgitter mit 26.177
und einem Feingitter mit 173.600 Elementen. Die resultierenden Gleichungssysteme haben damit ~
2,1 beziehungsweise 14 Mio Unbekannte. Das fiir den Vergleich verwendete 3D-LBM-Gitter hat eine
Auflésung von 188 x 88 x 212, was entsprechend = 3,44 Mio aktive D3Q19-Zellen mit ~ 65,2 Mio
PDFs ergibt. Die beiden Simulationen werden wie folgt parametrisiert: Der Rohrdurchmesser betrigt
3mm, und es wird am Einlass ein parabolisches Geschwindigkeitsprofil mit einer Maximalgeschwindigkeit
von 50mm/s angenommen. Die Dichte des simulierten Fluids betrigt 1060kg/m? bei einer dynamischen
Viskositat von 0.004kg/m s. Die resultierende Reynoldszahl ist 19, 88.

In Abbildung 8.2(a) ist eine Stromlinienvisualisierung fiir die resultierende Stromung dargestellt. Die
Stromlinien im Aneurysma zeigen einen durch die Stréomung in der Arterie verursachen Wirbel dhnlich zu
dem bereits kurz erwidhnten Lid-Driven-Cavity Standardexperiment. Eine farbkodierte Darstellung des Be-
trages des LBM-Geschwindigkeitsfeldes auf einer Schnittebene in der Mitte der y-Achse und parallel zur
x, z-Ebene ist in der Abbildung 8.2(b) abgebildet. Die FEM-Ergebnisse unterscheiden sich nicht sichtbar
zu diesen Darstellungen und sind daher hier nicht aufgefiihrt, vergleiche [WWF*13]. Um Unterschiede in
den Rechenergebnissen von FEM und LBM zu bestimmen, ist in Abbildung 8.3 ein zusatzlicher Vergleich
anhand von drei Schnittgeraden durch die Schnittebene in Abbildung 8.2(b) dargestellt. Die Schnitt-
geraden befinden sich dabei waagerecht vor dem Aneurysmahals, mitten durch den Aneurysmahals in
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Abbildung 8.3: Vergleich von FEM- und LBM-Simulationsergebnissen anhand des Betrags der Ge-
schwindigkeit im stationdren Fall. Die Strémungsprofile der Schnittebene aus Abbildung
8.2(b) werden entlang dreier verschiedener Geraden sowohl fiir FEM als auch fiir LBM
ausgewertet. Fiir das LBM-Gitter gilt y = 44. (a) Strémungsprofil vor dem Aneurys-
mahals von links nach rechts (LBM-Gitter z = 96), (b) Profil der um 45° gedrehten
Geraden von links oben nach rechts unten durch die Mitte des Aneurysmas, des Aneu-
rysmahalses und der Arterie, (c) Profil nach dem Aneurysmahals von unten nach oben
(LBM-Gitter x = 126). Auf der x-Achse der Abbildungen sind die normierten Abtast-
positionen entlang der Geraden dargestellt. Die Lange der Geraden betragt fiir (a,c)
3mm und fiir (b) 5mm.

einem 45° Winkel entsprechend der Kriimmung des Arterienphantoms und senkrecht nach dem Aneurys-
mahals. Den Resultaten gemein ist ein deformiertes parabolisches Profil innerhalb des Arterienphantoms
und ein Abfallen der Geschwindigkeit in der Nihe der Offnung des Aneurysmahalses. Dort weitet sich
das parabolische Strémungsprofil in den Aneurysmahals hinein. Verglichen mit den Geschwindigkeiten im
Aneurysmaphantom sind die Geschwindigkeiten im Aneurysma vergleichsweise niedrig und betragen nur
~ 1mm/s. Die Unterschiede zwischen den beiden numerischen Verfahren sind insgesamt gering.

Ein Ziel dieser Arbeit ist gemaR Kapitel 2.3 zu zeigen, dass eine schnelle Parameterexploration der
Stromung in einer aneurysmatragenden Arterie mittels LBM moglich ist. Es fehlt in der Prasentation
daher noch ein Laufzeitvergleich. Diese wurden mit Rechnerkonfiguration 1 erstellt. In 3D und mit
3,44 Mio Zellen wurden mit einer nVidia GeForce 560Ti 71,8 und mit einer GeForce 680 GTX 118,3
Iterationen pro Sekunde mit der zu diesem Zeitpunkt aktuellen OpenCL-Implementierung erreicht. Mit
simultaner OpenGL-Volumenvisualisierung des Geschwindigkeitsfeldes fallen die Zahlen auf 58,2 und 88, 3
Iterationen pro Sekunde. Diese Zahlen zeigen auch die Architekturverbesserungen und -erweiterungen der
beiden Grafikkartengenerationen.

Bei gepulsten Stromungen, bei der ein Herzzyklus 1s oder 11667 LBM-Iterationen in der vorliegenden
Parametrisierung dauert, kann ein Pumpvorgang in unter 3min berechnet werden. Verglichen damit be-
notigt die 3D-FEM Simulation auf 32 Prozessoren 11 Stunden Berechnungszeit bei 2500 Zeitschritten
fiir 1s. Durch den Einsatz von adaptiven Zeitschritten in FeatFlow kann die Berechnungsdauer voraus-
sichtlich allerdings noch um geschatzte 50% oder mehr gesenkt werden [Miin]. Die Parameterexploration
scheint bei einem Speedup von 100 — 400 damit mit LBM absolut mdglich. Ebenso unterscheiden sich
die erzielten Ergebnisse nur geringfiigig voneinander. Nachfolgend werden die LBM-Simulationsergebnisse
mit Messergebnissen verglichen.
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8.7 Vergleich von mittels Phasenkontrast-MRI gemesse-
nen Geschwindigkeitsfeldern mit Ergebnissen der LBM-
Stromungssimulation

In diesem Kapitel geht es um den Vergleich von Geschwindigkeitsfeldmessungen, die mit der Phasen-
kontrastmethode vorgenommen wurden, und Ergebnissen von LBM-Strémungssimulationen. Eine Geo-
metrieaufnahme der verwendeten Modelle, bestehend aus unterschiedlichen Silikonschlduchen, wurde
zur Darstellung der Simulationsdoméane verwendet. Die Simulationen selbst wurden durch Geschwindig-
keitsmessungen der Einlassschichten parametrisiert. Fiir zusdtzliche Angaben iliber den experimentellen
Versuchsaufbau und die Messprozedur sei auf [EWH™13, Edel5] verwiesen. Die zugehdrigen Simulatio-
nen in 3D werden mit Rechnerkonfiguration 1 durchgefiihrt, dies limitiert in einer Single-GPU Pipeline
den zur Verfiigung stehenden Grafikspeicher auf 4GB.

Der Aufbau dieses Kapitels ist dabei wie folgt. Zunichst wird in Kapitel 8.7.1 dariiber berichtet, wie
der Datenaustausch mit den Messergebnissen stattfindet. Dies umfasst ebenfalls eine Darstellung der
Moglichkeiten zur Rekonstruktion der gemessenen Geometrie. Die Vorgehensweise ist in diesem und
in den Kapitel 8.8 und 8.9 identisch und daher nur einmal beschrieben. Danach wird in Kapitel 8.7.2
erldutert, wie die Simulation anhand der Messdaten parametrisiert wird und welche Randbedingungen
verwendet werden. In Kapitel 8.7.3 und 8.7.4 werden die erzielten Ergebnisse in zwei unterschiedlichen
Geometrien beschrieben.

8.7.1 Datenaustausch und Level-Set-Rekonstruktion

Zum Zwecke der Validierung werden in Boltzplatz Matlab-Dateien mit einer entsprechenden Struktur
verwendet, um Geometrien, Randbedingungen und Parameter von Seiten der Messtechnik zu {iberneh-
men. Fiir den Vergleich von Simulationsergebnissen mit Messergebnissen der Magnetresonanztomogra-
phie wurde eine Schnittstelle zum Datenaustausch definiert. Einzelheiten dieser Schnittstelle finden sich
in [Ede15]. Uber diese Schnittstelle kdnnen die anhand von Silikon- oder 3D-Druckmodellen gemessenen
Geometrien Level-Set-rekonstruiert (vergleiche Kapitel 3), mit ihren digital erzeugten Vorlagen verglichen
(vergleiche Kapitel 7) und in eine Darstellung der Simulationsdoméanen (vergleiche Kapitel 4) umgebaut
werden. Die iiber die Schnittstellen eingelesene Voxeldarstellung wird, wie in Kapitel 3 beschrieben, in eine
Level-Set-Darstellung umgewandelt und wenn nétig entrauscht. Die Schnittstelle erméglicht es auch, wei-
tere Informationen, die fiir die Simulation relevant sind, zu extrahieren. Dabei kann es sich beispielsweise
um Einlassrandbedingungen, Viskositdtsmessungen, GréBenangaben oder dhnliches handeln.

Ein besonderes Problem entsteht dabei aus der Unsicherheit innerhalb einer mit dem Tomographen
aufgenommenen Schicht und der Anisotropie einzelner Voxel. Die aufgenommenen Schichten haben eine
Dicke von 100um . .. 300um [EWHT13], die Aufldsung in z, y-Richtung ist mit 10um . .. 30um allerdings
wesentlich hoher. Die dadurch erzeugte Schicht ist aufgrund der Aufnahmetechnik aus einem Mittelungs-
prozess iiber die in diesem Bereich befindliche reale Struktur entstanden. Die Frage ist, inwieweit diese
gemittelte Schicht nun der Realitdt entspricht und welche Unterschiede auftreten, wenn die gemittelten
Schichten als Grundlage fiir die Simulation genutzt werden. Gleichzeitig muss die Simulation ein gleich-
malRiges, das heilt uniformes beziehungsweise in obiger Terminologie isotropes Gitter nutzen kdnnen (im
Gegensatz zu [NS92, vdSE00]).

Es gibt mehrere Moglichkeiten mit diesem Problem umzugehen. Eine Méglichkeit ist, die Simulation auf
der z-Achse niedrig aufzuldsen. Diese Vorgehen ist aufgrund der zu erwartenden Ungenauigkeit keine
wirkliche Option, gerade fiir den Vergleich mit hochaufgeldsten 2D-Messergebnissen innerhalb eines 3D-
Volumens (vergleiche Kapitel 8.8). Weiterhin kann die Simulationsdomane aus Blocken von gleichen
Schichten in einem gleichmaRig aufgeldsten Gitter zu erzeugt werden (vergleiche Kapitel 3.7.1). Alternativ
kann die gemessene Schicht als Mitte eines solchen Blocks definiert werden. Dazwischen kann ein glatter
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Ubergang mit Konturmorphing erzeugt werden (vergleiche Kapitel 3.7.2). Aus diesen drei Moglichkeiten
wurde hier die Option 2 verwendet, um die tatsichlich physisch vorhandene Lagenstruktur der 3D-Drucker
beizubehalten. Dieses Vorgehen wurde ausgewdhlt, auch wenn das Abtasttheorem bezogen auf die reine
Schichtdicke nicht erfiillt ist und damit die reale Schichtstruktur nicht notwendigerweise korrekt abgebildet
werden kann. Es kann andererseits erwartet werden, dass das Messergebnis nicht weit weg von der
realen Struktur ist, da die Schichtdicke des Druckers und des Tomographen eine dhnliche GréBenordnung
aufweisen.

Fiir zukiinftige Auswertungen kdnnen uniforme Voxel als Basis dienen, da in [Edel5] eine vollstindige
3D-Messung mit hoher Auflésung in alle Raumrichtungen etabliert wurde. Das Abtasttheorem bezogen
auf die Schichtdicke ist zumindest fiir Druckerzeugnisse des Makerbots ebenfalls erfiillt, zudem kann auf
eine Neuabtastung der Geometrie fiir die Simulation verzichtet werden.

Die hier diskutierten Inhalte beziiglich des Datenaustausches und der Rekonstruktion gelten in dhnlicher
Weise auch fiir die Beschreibungen der Experimente in Kapitel 8.8 und 8.9.

8.7.2 Gemessene Randbedingungen und Parametrisierung

Die Basiskomponenten der fiir diesen Vergleich eingesetzten LBM-Simulation bestehen aus D3Q19-
Gitterelementen und dem SRT-Kollisionsoperator. Da diese im Rahmen dieser Arbeit und auch in der
Literatur [AHSO03] als die minimal bené&tigten Komponenten fiir eine allgemeine Strémungssimulation
identifiziert wurden (vergleiche Kapitel 4), beschiftigt sich folglich ein erster Vergleich genau mit diesen
Komponenten.

Zur Validierung von Stromungssimulationen anhand der Phasenkontrast-MRI ist es wichtig, Einlassrand-
bedingungen (vergleiche Kapitel 4.4) zu verwenden, die den Bedingungen der Messung entsprechen — also
insbesondere etwaige Anderungen gegeniiber einem normalen parabelférmigen Rohrstrémungsprofil oder
Sekundarfliisse zu erfassen. Anhand der PC-MRI Messung der Einlassschicht kann die Strémungssimula-
tion ebenfalls parametrisiert werden. Die Maximalgeschwindigkeit des Einlassprofils |ug| beziehungsweise
unter Vernachldssigung der x,y-Komponenten dessen z-Komponente u ., wurde zur Definition der cha-
rakteristischen Geschwindigkeit ¢y = 1/2|ug| beziehungsweise ¢y = 1/2uq , (vergleiche Kapitel 4.5)
verwendet.

Als Flissigkeit wurde in allen Experimenten destilliertes Wasser (Temperatur 20°C, Dichte p =
998, 21kg/m?3, dynamische Viskositit n = 1,002g/m s) eingesetzt. Die Verwendung von Wasser fiir
die Flussexperimente erfolgte, um Sicherheitsaspekte und ethischen Fragestellungen, die bei Verwendung
von (menschlichem) Blut beachtet werden miissen, zu umgehen. Ebenso konnte durch die Verwendung
von Wasser auf den Einsatz eines nicht-Newtonschen Fliissigkeitsmodells in den Berechnungen verzichtet
werden (entsprechende Experimente zur Validierung der nicht-Newtonschen Modelle werden spater in
Kapitel 8.9 beschrieben). Der Puls wurde ebenfalls vernachlissigt.

Es bestand vor Beginn der Vergleichsstudien die Vermutung, dass aufgrund des Versuchsaufbaus grole-
re Temperaturschwankungen im Medium auftreten kdnnten, die sich unter anderem in einer Anderung
der Viskositdt dulern und damit die FlieBgeschwindigkeit hatten verandern kdnnen (siehe dazu ebenfalls
[Edel5]). Aufgrund der Ergebnisse erster Vergleiche und Temperaturmessungen an den Ein- und Aus-
lassen des Tomographen konnte der Temperatureinfluss auf die Messergebnisse vernachlassigt werden
und wurde folglich nicht simuliert. Es wurde allerdings eine temperaturabhangige Lattice Boltzmann
Stromungssimulation umgesetzt, vergleiche Kapitel 4.3. Diese steht fiir zukiinftige Einsatzzwecke zur
Verfiigung. Insgesamt kommt es bei den untersuchten Geometrien zu nachfolgend beschriebenen Ergeb-
nissen, die in den beiden folgenden Abschnitten naher erlautert werden.
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8.7.3 Rohrstromung mit 6mm Schlauchdurchmesser

Der erste Vergleich wurde mit einem Silikonschlauch mit 6mm Durchmesser durchgefiihrt. Unter der
Annahme einer idealen Zylindergeometrie entspricht dieses Experiment einer laminaren Rohrstromung.
Das Ergebnis ist ein parabelférmiges Stromungsprofil, auch Hagen-Poiseuille-Profil genannt. Fiir dieses
klassische Problem zur Validierung von CFD-Software ist eine analytische Ldsung der inkompressiblen
Navier-Stokes Gleichungen unter Annahme der Haftrandbedingung bekannt. Es wurde daher fiir den
ersten Vergleich sowohl ein Vergleich mit der analytischen Losung fiir eine Rohrstromung als auch die
Phasenkontrast-MRI Messung herangezogen.

Da der reale Querschnitt des verwendeten Silikonschlauchstiicks allerdings eher einer Ellipse als einem
Kreis dhnelte, wurde die analytische Ldsung fiir eine Ellipse verwendet (fiir weitere Informationen die
Elliptizitat des Schlauchstiicks betreffend sei auf [EWH™'13, Edel5] verwiesen). Die analytische Lésung
fir eine Rohrstromung in einer Ellipse mit Haupt- und Nebenachse a beziehungsweise b und unter
Annahme der Haftrandbedingung lautet [LL65]:

22 y2
Uz(%?/) = U,z * <1 T2 b2> . (8-1)

Die gemessene Geometrie fiir diesen Vergleich ist in Abbildung 8.4(a) dargestellt. Entgegen einer idealen
Geometrie, wie sie im Vergleich mit der analytischen Lsung angenommen wurde, zeigt das verwendete
Silikonschlauchstiick im dargestellten Ausschnitt eine Abweichung zu einem idealen Zylinder beziehungs-
weise zu einer idealen Ellipse in der Ebene. Die deformierten Ellipsen weisen ebenfalls einen Versatz in
2-Richtung (Hohe des Zylinders) auf (Details siehe [EWH™13]). Dies driickt sich auch in dem Vergleich
von analytischer Lésung und Messung in [EWH™13] aus, so wird etwa die maximale Geschwindigkeit in
Schicht 12 nicht in der Mitte einer in die Schichtgeometrie gefitteten Ellipse gemessen, sondern 54um
davon entfernt. Da die Simulation auf Basis der Messgeometrie durchgefiihrt wird, kann die Deforma-
tion bei einem Vergleich zwischen Messung und Simulation entsprechend beriicksichtigt werden. Fiir
den Vergleich zwischen analytischer Lésung und Simulation wird von einer idealen Zylindergeometrie
ausgegangen.

Um zusatzlich das Konvergenzverhalten der Simulationsmethode zu untersuchen, wurden die numerischen
Experimente mit unterschiedlichen Aufldsungen von 642, 962, 1282, 1602, 1922, 2562 in der z,y-Ebene
und entsprechenden Auflésungen auf der z-Achse durchgefiihrt. Der mittlere Rohrdurchmesser fiir die
Parametrisierung entspricht dann fiir die reale Geometrie N = {57, 85,113, 140,169}. Weitere zur Para-
metrisierung bendtigte Angaben sind die LBM-Geschwindigkeit urpys = 0,07 und die charakteristische
Lange ¢;, = 6mm sowie die charakteristische Geschwindigkeit, fiir die aufgrund der Einlassmessung gilt
cy = 24,665mm/s. Zusammen mit den Angaben im vorherigen Abschnitt ergibt sich eine Reynoldszahl
von Re = cyer /v = 147,43 fiir diesen Vergleich. Diese Reynoldszahlen sind fiir Stromungssimulationen
in groReren Arterien angemessen [RRM13]. In der Aorta herrschen andere Bedingungen [SFRT09].

Abbildung 8.5 zeigt in Blau die absolute Abweichung zur Maximalgeschwindigkeit zwischen analytischer
und simulierter Lésung sowie in Schwarz die Abweichung zwischen gemessener und simulierter Losung. In
hochster Auflosung kommt es zu einer Abweichung von (0, 75+0, 58)% beziehungsweise (0,64 £0,62)%
iiber die gesamte Domane. Die Abweichung kommt vornehmlich durch die Wandrandbedingung zustande,
da die Position der Wand bei ,bounce-back” abhangig von der Geometrie und der Viskositat ist [ZHD95,
HZLD97, Yan07]. Ergénzend wurde die Divergenz des simulierten Geschwindigkeitsfeldes untersucht,
vergleiche Kapitel 4.7. Fiir die Simulation auf Basis der realen Geometrie in der hdchsten Auflésung
betrug die Divergenz (0,0001 & 0,6437)s~!. Die Dichtedifferenzen und damit die Kompressibilitit des
verwendeten SRT-LBM Verfahrens lagen bei unter einem Prozent.

Die Abbildung 8.6 zeigt einen Vergleich zwischen Messung und Simulation in einer ausgewahlten Schicht.
Die verwendete Schicht 12 liegt dabei 3, 6mm vom Einlass entfernt. Oben in Abbildung 8.6(a) sind die
beiden Stromungsprofile in der Mitte der Schicht entlang der Hauptachse fiir Messung und Simulation
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Abbildung 8.4: (a) Geometrie des Schlauches. Verglichen mit der bei der analytischen Lésung gedachten
idealen Rohrgeometrie kommt es in der Nachbildung mittels eines Silikonschlauches zu
Abweichungen von einem idealen Zylinder. (b) Geometrie des Schlauchiibergangs. Die
Einstrémrichtung ist jeweils von unten nach oben.

dargestellt. Die Abweichungen der Profile in Prozent sind unten in Abbildung 8.6(a) aufgetragen. Die
farbkodierten Abweichungen in Prozent in der gesamten Schicht sind in Abbildung 8.6(b) dargestellt.
Die beiden Profile sind sehr nah an der erwarteten Parabelform, die Abweichungen liegen, mit Ausnahme
des linken Randes, in der GréBenordnung von einem Prozent und sind hauptsachlich durch Messrauschen
verursacht [EWH™13]. Dies zeigt sich auch in der farbkodierten Darstellung: In weiten Teilen sind die
Abweichungen, bis auf einzelne Bereiche am Rand, marginal.

8.7.4 Schlauchiibergang von 3mm auf 6mm

Der zweite Vergleich anhand einer Schlaucherweiterung von 3mm auf 6mm wurde direkt in der zum
Zeitpunkt des Experiments mit Rechnerkonfiguration 1 hdchstmdglichen Auflésung fiir die Simulation
von 192 x 192 x 384 durchgefiihrt. Der Einlass befindet sich im kleineren Rohrdurchmesser, dieser betragt
cr, = 3mm und entspricht N = 86 Gitterzellen der Simulation. Die LBM-Geschwindigkeit wird wie oben
auf urgpr = 0,07 gesetzt. Die mittlere gemessene Geschwindigkeit am Einlass liegt etwas hoher als im
vorhergehenden Experiment und betrigt ciy = 64, 57mm/s. Zusammen ergibt sich aus diesen GroRen eine
Reynoldszahl von Re = 192, 98. Die Geometrie des zweiten Vergleichs ist in Abbildung 8.4(b) dargestellt.
Es l3sst sich ein Versatz in z-Richtung im 3mm Schlauchstiick sowie eine Rauheit im Ubergangsbereich
von 3mm auf 6mm feststellen. Aufgrund der in der Simulation verwendeten gemessenen Geometrie sind
diese Eigenschaften des Datensatzes in der Berechnung beriicksichtigt.

Entgegen der einfachen Rohrstrémung kdnnen in diesem Modell jedoch trotz der Beriicksichtigung der
Eigenschaften der Geometrie groere Abweichungen beobachtet werden, im Mittel iiber die gesamte
Geometrie jedoch liegen die Unterschiede trotzdem in einem akzeptablen Rahmen: Es kommt zu einer
Abweichung von (2,97 £ 3,49)% von der Maximalgeschwindigkeit.

Abbildung 8.7 zeigt die Abweichung entlang der Haupt- und Nebenachse jeweils in zwei verschiedenen
Schichten. Eine der Schichten (3) hat einen Durchmesser von 3mm und befindet sich in der Ndhe des
Einlasses, die andere Schicht (38) besitzt einen Durchmesser von 6mm und befindet sich am Auslass. Die
Angaben der Schichten beziehen sich auf das Messvolumen. Die Simulation ist auf dieser Achse hdher
aufgeldst als das Messergebnis, daher werden die entsprechenden korrespondierenden Schichten der Simu-
lation fiir einen Vergleich gemittelt. Somit iiberdecken sie das gleiche Volumen wie die gemessene Schicht.
In Schicht 3 zeigt sich in Messung und Simulation das erwartete parabelférmige Flussprofil (vergleiche
Abbildungen 8.7(c) und 8.7(d)). Die Abweichungen liegen zwischen einem und vier Prozent. In Schicht



182 Kapitel 8. Validierung der Strémungs- und Transportsimulationen

6 T T T T T T
—@— Reale Geometrie
—®— Ideale Geometrie

Abweichung [%]
N
1
1

1 1 1 1 1 1
A B C D E F
Gitterauflésung

Abbildung 8.5: Absolute Abweichung relativ zur Maximalgeschwindigkeit zwischen simulierten Ge-
schwindigkeiten und der analytischen Lésung in einer idealen Schlauchgeometrie ei-
nerseits und gemessenen Geschwindigkeiten der realen Schlauchgeometrie andererseits.
Auf der x-Achse sind die verschieden Auflésungen in x,y-Richtung der Schichten der
Simulationsdomane aufgetragen (A. 642, B. 962, C. 1282, D. 1602, E. 1922, F. 2562).

38 hingegen werden die Maximalgeschwindigkeiten in Messung und Simulation =~ 270um von einander
entfernt angenommen (vergleiche Abbildungen 8.7(a) und 8.7(b)). Dies duBert sich in Abweichungen von
bis zu 25%. Die Flussprofile sind gegeneinander verschoben, weisen ansonsten aber trotzdem zum Beispiel
eine dhnliche Maximalgeschwindigkeit beziehungsweise Form auf. Weiterhin existiert etwa ein Riickfluss
in den Randbereichen. Dieser Unterschied kann dadurch erklart werden, dass die Geometrie auRerhalb des
Aufnahmebereichs des Tomographen nicht in der Simulation erfasst worden ist. Eine Untersuchung des
Silikonschlauches ergab, dass dieser nach der RF-Spule leicht gebogen und damit hdchstwahrscheinlich
fiir die entstandene Abweichung verantwortlich war.

Als direkte Konsequenz aus diesen Vergleichsmessungen werden nachfolgende Vergleiche in Kapitel 8.8
daher mit starren 3D-Druckmodellen durchgefiihrt. Bei der Konstruktion der Modelle in Kapitel 7 wurde
weiterhin dafiir Sorge getragen, dass der Auslass zumeist senkrecht nach oben fortgesetzt wurde. Auf-
grund des geringen Messraumes und der begrenzten Aufldsung der eingesetzten Drucker war dies aus
Platzgriinden allerdings nicht immer moglich. Der Vergleich zeigt zudem eindrucksvoll, dass die verwen-
dete Messauflésung fiir eine geeignete Validierung der Simulation bendtigt wird und dass damit geringe
Abweichungen detektiert werden kénnen. Bei Messungen in klinischen Tomographen mit einer wesent-
lich geringeren Auflésung (etwa 1mm pro Voxel), aber ansonsten dhnlichen Dimensionen fiir Schlduche
(oder Arterienpriparate) und Geschwindigkeiten, wire dieser Umstand wahrscheinlich iiberhaupt nicht
aufgefallen. Dies alles spricht fiir die Idee, die Simulation mit mikroskopischer MRI zu validieren und ist
damit geeignet, entsprechende andere Vergleiche in der Literatur zu kritisieren.

Ansonsten verhalten sich die Flussprofile wie erwartet. Nach der Erweiterung des Schlauchdurchmes-
sers kommt es zu einer Ablésung der Hauptstromung und zur Ausbildung einer Abldseblase und zu
Rezirkulationszonen hinter dem Ubergang. Dort hat der Fluss eine umgekehrte Richtung verglichen mit
dem Hauptstrom und bildet Wirbel aus. Diese Wirbel verjiingen sich mit groRer werdendem Abstand zum
Ubergang. Die Flussgeschwindigkeit ist entsprechend der Zunahme des Durchmessers der Hauptstromung
niedriger als bei 3mm Schlauchdurchmesser.

Stromabwarts stellt sich nach Wiederanlage der Stromung erneut ein parabelférmiges Profil iiber die
gesamte Breite des 6mm Rohrstiicks ein. Es stellt sich prinzipiell die Frage, wie lange die Stromung
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Abbildung 8.6: Resultate von Messung und Simulation im geraden Schlauch entlang der Hauptachse
der Ellipse in Schicht 12 der Messung. Der obere Teil in (a) zeigt das Geschwindig-
keitsprofil im Vergleich von Messung und Simulation. Der untere Teil in (a) sowie die
dargestellte Schicht in (b) zeigen die absolute Abweichung bezogen auf die maximale
Geschwindigkeit.

dazu unter verschiedenen Bedingungen bendtigt. Dies kdnnte mit dem hier vorliegenden Experiment-
aufbau ebenfalls untersucht werden, etwa mit einem langen Glasréhrchen, in dem eine Engstelle durch
einen Glasblaser modelliert und welches durch den Tomographen geschoben wird. Untersuchungen an
Stenosemodellen in der Literatur zeigen, dass neben der Geschwindigkeit des Profils auch die Form des
Profils interessant ist. So konnte etwa eine Drallstrémung in einer Simulation zu einer Verkiirzung der
Rezirkulationszonen und damit zu Anderungen im Wandscherspannungsmuster fiihren [HL14]. Eine 3hn-
liche Untersuchung ist mit der eingesetzten Mess- und Simulationstechnik ebenfalls mdglich und muss
zukiinftig weiter untersucht werden.

Eine ausfiihrliche Diskussion des Vergleichs von aus Mess- und Simulationsergebnissen bestimmen Wand-
scherspannungen fiir dieses Modell findet sich in [Ede15] und wird daher hier nicht wiedergegeben. Wichtig
ist festzustellen, dass sich aufgrund von Messrauschen, welches den groRten Einfluss auf die Messwerte an
den Wanden hat, Unterschiede bei den Wandscherspannungen ergeben. Deshalb wird im Folgenden auf
einen direkten Vergleich der bestimmten Wandscherspannungen von Messung und Simulation verzichtet.

8.8 Vergleich von Time-of-Flight-MRI und LBM-Strémungs- und
Transportsimulationen

Neben der Validierung von Stromungen in gemessenen Geometrien spielt der Transport von (passiven)
Stoffen in der Stromung eine Rolle fiir nachfolgende Anwendungen, zum Beispiel fiir die mit der Strémung
gekoppelten Thrombosierungsmodelle (vergleiche Kapitel 5 oder die MRI-Simulation unter Strémungsein-
fluss (vergleiche Kapitel 6). Die gekoppelte Stromungs- und Transportsimulation mit LBM wird hier mit
der Time-of-Flight Methode validiert. Anschaulich werden wahrend der Time-of-Flight Methode Fluid-
partikel markiert und deren zeitliche Evolution verfolgt. Die zur Darstellung dieses Vorgangs notwendigen
Gleichungen wurden in Kapitel 6 bereits dargestellt. Nochmals kurz zusammengefasst bedeutet dies, dass
die Partikel mit der Stromung bewegt werden und zusatzlich ein Diffusionsprozess der Partikel im Medium
stattfindet. Welcher Prozess dominiert hangt von der charakteristischen Lange cy,, der charakteristischen
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Abbildung 8.7: Gemessene und simulierte Geschwindigkeiten entlang der Haupt- und Nebenachse von
zwei verschiedenen Schichten (3, 38). In der jeweiligen Abbildung unten sind die pro-
zentualen Abweichungen zwischen gemessener und simulierter Geschwindigkeit relativ
zur Maximalgeschwindigkeit dargestellt.

Stromungsgeschwindigkeit ¢y und dem Diffusionskoeffizienten D ab. Dies fiihrt auf die dimensionslose
Peclet-Zahl Pe = ¢y, - ¢y /D. Die Protonen des Wasserstoffs im Wasser dienen hier als besagte Partikel.
Weiterhin kommt es bedingt durch die T1-Relaxation dazu, dass die Markierung der Spins {iber die Zeit
verschwindet — aufgrund dessen eignet sich die Time-of-Flight Messung eher fiir die Darstellung kurz-
zeitiger Phanomene. Spatestens wenn das Signal-Rausch-Verhaltnis mit fortschreitender Messdauer und
T1-Relaxation sich immer weiter verschlechtert, kdnnen keine Beobachtungen mehr anhand der initialen
Anregung gemacht werden. Es werden hier daher lediglich Schichten des Aufnahmevolumens untersucht.

Um nun dieses Verfahren fiir eine Validierung einer Simulation zu nutzen, ist trotzdem eine komplette 3D-
Simulationspipeline erforderlich, da sowohl die dreidimensionale Stromung als auch der dreidimensionale
Stofftransport abgebildet werden miissen. Die Vergleiche finden anschlieBend in der markierten Schicht
der Messung iiber einen anhand des Signalrauschverhiltnisses bestimmten sinnvollen Zeitraum statt, in
diesem Fall sind dies 600ms (siehe unten). Dies entspricht in etwa der Dauer eines Herzschlags bei einem
Puls von 100 Schlidgen pro Minute. Da die in der Messung markierte Schicht eine gewisse raumliche
Ausdehnung besitzt, miissen fiir einen Vergleich mehrere korrespondierende Schichten der 3D-Simulation
gemittelt werden. Fiir weitere Details den Aufnahmeprozess und die Messergebnisse betreffend sei auf
[EWF*15, Edel5] verwiesen.

Aufgrund der in Kapitel 8.7 gesammelten Erfahrungen, insbesondere die Simulationsdomane betreffend,
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Abbildung 8.8: Farbkodierte Darstellung der Signalkonzentration M, in einer Schnittebene der 3D-

TRT-LBM Spintransportsimulation bei verschiedenen Evolutionszeiten T im Aneurys-
mamodell. Die T:-Relaxation ist eingeschaltet.
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Abbildung 8.9: Farbkodierte Darstellung der Signalkonzentration M, in einer Schnittebene der 3D-
TRT-LBM Spintransportsimulation bei verschiedenen Evolutionszeiten T, im Aneurys-
mamodell. Die T1-Relaxation ist ausgeschaltet.

werden fiir diesen Vergleich starre 3D-Druckerzeugnisse, wie sie in Kapitel 7 beschrieben werden, einge-
setzt. Damit sind verlisslichere Vergleiche als mit flexiblen und aufgrund der vorhandenen Uberginge zwi-
schen verschiedenen Medien (Luft, Silikon, Fluid) artefaktbehafteten Messungen méglich. Die Ergebnisse
die Simulation und den Vergleich betreffend werden nachfolgend fiir zwei unterschiedliche Geometrien
beschrieben.

8.8.1 Vorteile des TRT-LBM-Schemas

Im Vorfeld des Vergleiches wurden mehrere Verfahren zur Lésung des Spintransportproblems untersucht.
Dabei wurden Untersuchungen mit SRT- und TRT-LBM- sowie Finite-Differenzen-Verfahren durchge-
fihrt. Die Ergebnisse einer exemplarisch durchgefiihrten TRT-LBM-Simulation in dem rekonstruierten
Aneurysma-Modell B, welches zuvor 3D-gedruckt und vermessen wurde, sind in den Abbildungen 8.8
und 8.9 dargestellt und zeigen den berechneten Spintransport und die T}-Relaxation im Bereich des
Aneurysmahalses. Beide LBM-Gitter verwenden dabei das TRT-Schema aus Kapitel 4.2.3. Der Einsatz
von TRT fiir das Spintransportproblem erwies sich aus Stabilitatsgriinden als notwendig, da ein Vergleich
zwischen SRT- und TRT-LBM und ersten Messergebnissen gezeigt hat, dass aufgrund der Parametrisie-
rung (Gleichung 6.21) ansonsten ein zu hoher Diffusionskoeffizient gewahlt werden muss. Durch den sehr
kleinen Selbstdiffusionskoeffizienten von Wasser war die SRT-Simulation manchmal instabil. Das wieder-
um bedeutet, dass stark konvektionsdominante Strémungen wie in diesem Fall fiir SRT-LBM teilweise
problematisch sein konnen. Bei TRT tritt dieses Problem nicht auf und die berechnete Lésung stimmt
gut mit der Messung iiberein, wie im nachfolgenden Kapitel gezeigt wird.

Die Abbildung 8.10 zeigt den konvektiven Stofftransport ohne Diffusion und ohne Tj-Relaxation simu-
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Abbildung 8.10: Fiir einen visuellen Vergleich mit der TRT-LBM Simulation ist hier eine Darstellung
einer Schnittebene der 3D-Simulation des Konvektionsteils mittels Finiter Differenzen
(ohne T'-Relaxation) abgebildet. Die Signalkonzentration M, ist farbkodiert darge-
stellt.

liert mit der Finite-Differenzen Methode und (Upwind-)Differenzen erster Ordnung bei ansonsten glei-
cher Parametrisierung. Dies reprasentiert die einfachste Méglichkeit einer Simulation des Stofftransports.
Verglichen mit den Ergebnissen der TRT-LBM scheint hier numerische Diffusion aufzutreten, denn das
Konzentrationsprofil ist wesentlich breiter als in Abbildung 8.9 und in Probemessungen. Finite-Differenzen
mit Upwind-Differenzenquotienten (rdumlich) und dem Euler-Verfahren (zeitlich) sind daher keine rech-
te Alternative zur Simulation des Stofftransports. Die Verwendung anderer Differenzenquotienten zur
Losung ist natiirlich moglich, wurde aber nicht durchgefiihrt, da TRT hier beide Probleme |6st.

8.8.2 Gemessene Randbedingungen und Parametrisierung

Fiir die gekoppelte Strémungs- und Spintransportsimulation (vergleiche Kapitel 6) werden zwei un-
terschiedliche Gitter verwendet. Fiir den Stromungsteil der Simulation wird D3Q19, fiir den Trans-
portteil D3Q7 eingesetzt. Aufgrund der initialen Untersuchungen und der nachfolgend beschriebenen
Parametrisierung des Transportteils wird aus Stabilitatsgriinden anstelle des SRT-Operators der TRT-
Kollisionsoperator verwendet. Dies gilt sowohl fiir das Transportproblem als auch fiir den Stromungsteil
der Simulation. Die verwendeten TRT-Kollisionsoperatoren sind in Kapitel 4 und 6 beschrieben.

Als Randbedingung fiir den Stromungsteil wird wie oben beschrieben vorgegangen. Das Geschwindig-
keitsfeld der Einlassschicht wird mittels Phasenkontrastmessung bestimmt und in die Simulation iiber-
nommen. Die Parameter der Strémungssimulation werden, wie oben beschrieben, ebenfalls aus dieser
Messung bestimmt. Der Transportteil der Simulation wird liber den (Selbst-)Diffusionskoeffizienten von
Wasser parametrisiert. Die zu Beginn der Time-of-Flight Messung raumlich markierten Spins werden als
Initialbedingung fiir die Transportsimulation verwendet, das heilt, die Gleichgewichtsmagnetisierung M
wird flir den unmarkierten Teil gesetzt, O fiir die Markierung. Als Einlassrandbedingung fiir den Transport-
teil wird ebenfalls die Gleichgewichtsmagnetisierung M, gesetzt. Alternativ kann fiir die Markierungen
und den Einlass das rauschbehaftete und gegebenenfalls normierte Messsignal verwendet werden.

Anhand der mittels Phasenkontrastmessung ermittelten Einlassrandbedingung wird der Strémungsteil si-
muliert, bis sich ein stationdres Geschwindigkeitsfeld einstellt. AnschlieRend wird anhand dieses Geschwin-
digkeitsfeldes die Transportsimulation gestartet. Aufgrund der Bauart der GPU-basierten Simulation wire
auch die Betrachtung einer zeitveranderliche Stromung mdglich, aufgrund der konstanten Strémung im
Messexperiment wurde dies jedoch nicht verwendet. Fiir die beiden Versuchsaufbauten mit Modell A und
B (vergleiche Kapitel 7) werden im Folgenden die erzielten Ergebnisse beschrieben.
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8.8.3 Modell A: Ubergang von 2,4mm auf 4,8mm auf 2,4mm

Ankniipfend an den in Kapitel 8.7 verwendeten Schlauchiibergang von 3mm auf 6mm wird hier ein
weiterer, dieses Mal 3D-gedruckter, Ubergang fiir eine Validierung ausgewihlt. Das 3D-Druckmodell be-
steht allerdings nicht aus einem einzelnen Ubergang sondern aus einem doppelten Ubergang von kleinem
Durchmesser auf groBen Durchmesser und zuriick, sodass sich insgesamt eine Erweiterung ergibt, die
als vereinfachtes Aneurysma interpretiert werden kann. Aufgrund der im 3D-Druckverfahren ohne Stiitz-
strukturen nicht darstellbaren Uberhinge, die sich aus instantanen Ubergingen des Rohrdurchmessers
ergeben wiirden, wurde in Kapitel 7 eine gleichmaRige Erweiterung modelliert. Die modellierte und die
gemessene Geometrie sind in Abbildung 8.11 links und mittig dargestellt.

Die Schichtdicke des mittels des Makerbot Replicator 2 gedruckten Modells betragt 0, 1mm, das verwen-
dete Filament ist Makerbot PLA natur. Aufgrund des 3D-Druckvorgangs und der damit einhergehenden
Verzerrung sind die Kandle im Druckerzeugnis keine perfekten Zylinder sondern besitzen eine Grund-
flache, die aus leicht deformierten Ovalen besteht (vergleiche Kapitel 7). Diese Grundform ist bei den
Abschnitten mit den gleichen Durchmessern {iber die gesamte Héhe allerdings relativ dhnlich, aber nicht
exakt identisch (vergleiche Knick in Abbildung 8.11 Mitte, unten). Die modellierte symmetrische Geo-
metrie wird durch das 3D-Druckverfahren mit dem Makerbot also leicht asymmetrisch hergestellt. Es
ergibt sich zudem ein Lagenmuster in z-Richtung. Dieses ist zumindest auf der Aulenseite des Modells
mit dem Fingernagel zu fiihlen, im Inneren des Modells legen die MR-Aufnahmen dies nahe (auch wenn
durch die Messung keine exakte Rekonstruktion erfolgt, vergleiche Kapitel 8.7.1).

Fiir die Parametrisierung der Simulation werden folgende Werte verwendet. Die maximale per PC-MRI
gemessene Geschwindigkeit am Einlass betragt ug . = 7, 1cm/s. Zusammen mit der Viskositét fiir destil-
liertes Wasser bei 20°C' und fiir einen Rohrendurchmesser von 2,4mm ergibt sich damit eine Reynoldszahl
von Re = 169, 28 und eine Flussrate von ungefihr 0,771/h. Der Selbstdiffusionskoeffizient von Wasser
wird auf Dy,0 = 2 -1079m?/s bei 20°C gesetzt. Dies ergibt eine Peclet-Zahl von Pe = 84960 am
Einlass und damit eine stark konvektionsdominante Strémung in diesem Teil. Die Abmessungen des ver-
messenen Teils des Probenrdhrchens liegen bei 5,9 x 6,1 x 9, 4mm, zusammen mit der Gitterauflésung
von 208 x 216 x 332 ergibt sich eine rdumliches Aufldsung von ungefihr 28, 2,um?> pro Gitterzelle. Die
Auflésung der Messung liegt verglichen damit bei 17,5 x 17,5 x 150um. Die Ti-Zeit wird anhand einer
separaten Messung auf 870ms gesetzt.

Auf der rechten Seite der Abbildung 8.11 sind in drei Zeilen die Ergebnisse von Time-of-Flight Messung,
der Simulation sowie die Differenzen zwischen diesen dargestellt. Die beiden oberen Zeilen mit farbko-
dierten Abbildungen zeigen die Intensitdt des Messsignals beziechungsweise die simulierte Konzentration
der markierten Spins an, wobei die markierten Spins 0 (blau kodiert) und unmarkierte Spins 1 (rot, ein-
flieRendes Frischwasser) entsprechen. Jede Spalte der beiden Zeilen entspricht dem linken als auch dem
rechten Teil der Erweiterung jeweils zu drei verschiedenen Zeitpunkten von 200ms, 400ms und 600ms.
Die unterste Zeile stellt jeweils die Differenz der beiden oberen Zeilen zu den jeweiligen Zeitpunkten dar,
wobei die prozentuale Abweichung ebenfalls farbkodiert wird.

Qualitativ geben Messung und Simulation den gleichen Transportprozess wieder, so ist etwa eine dhnliche
Asymmetrie von linker und rechter Seite der Erweiterung und ein dhnliches Aussehen der Formen der
Zonen des eintrémenden Frischwassers feststellbar. Das heilt, trotz der modellierten symmetrischen Aus-
gangsgeometrie des 3D-Druckvorlagemodells zeigt sich eine doch recht groRe Asymmetrie im Stofftrans-
port in der 3D-gedruckte Geometrie. Das Verhalten zeigt sich sowohl in Messung als auch in Simulation.
Die linke Erweiterung weist, bedingt durch einen Wirbel, eine groRe Einstromzone auf, welcher ungefahr
die halbe Erweiterung nach 600ms einnimmt, wahrend die rechte Erweiterung lediglich einen kleinen
einstromenden Frischwasserbereich mit unterschiedlichem Kontrast in Messung und Simulation aufweist.
Die schwarzen Kreuze in den Abbildungen zeigen die Positionen der Gebietsschwerpunkte.

Quantitativ ergeben sich durch den anderen Kontrast Unterschiede: So ist etwa der Kontrast des eintro-
menden Frischwasserbereichs auf der rechten Seite der Erweiterung in allen Zeitschritten in der Messung



188 Kapitel 8. Validierung der Strémungs- und Transportsimulationen

3D-Druckmodell M Od e I | A Multi-Grid LBM Simulationsergebnisse
. o
n SR
\ ] ~ i * I
~ | > ’ I + I +
Mit MRI bestimmte Geometrie
| 4 o
| i 200ms 400ms 600ms
u Zeit  —
- e MRI Time-of-Flight Messungen

TRY TN

il el |
0

e o Differenzbilder

Mit Phasenkontrast-MRI

Einstrém—f C\i’{] gemessenes Einlass-

richtung geschwindigkeitsfeld

Abbildung 8.11: Massetransport und T -Relaxation im 3D-Druckmodell A mit Ubergang von 2, 4mm
auf 4,8mm auf 2,4mm. Im linken Teil der Abbildung wird das komplette Tomogra-
phieréhrchen zusammen mit der Einstrémrichtung und dem Aufnahmevolumen gezeigt
(rote Box). In der Mitte ist die mittels MRI gemessene Geometrie des Probenréhrchens
dargestellt. Das gemessene Geschwindigkeitsfeld der Einlassschicht (rote Box unten)
dient zur Parametrisierung der Simulation und als Einlassrandbedingung fiir die Simu-
lation. Als Initialbedingung fiir den Magnetisierungstransport und die -relaxation wird
die 2D-Schicht aus der Time-of-Flight Messung verwendet. Es wird eine komplette
3D-Simulation des Vorgangs durchgefiihrt. Das zur Bestimmung des Massetransports
untersuchte Volumen wird durch die beiden roten Boxen links und rechts angedeu-
tet. Im Zentrum dieser beiden Boxen befindet sich die markierte 2D-Schicht aus der
Messung. Die korrespondierenden, gemittelten Schichten der linken und rechten Boxen
sind zu drei verschiedenen Zeitpunkten im rechten oberen Teil der Abbildung darge-
stellt. Darunter befinden sich die zum Vergleiche aufgefiihrten Messergebnisse und die
Differenzbilder.

wesentlich hdher als in der Simulation — auch wenn die Simulation das qualitative Verhalten aufzeigt
und der Bereich dhnlich weit in die rechte Erweiterung hineinragt (dies ist durch leichte Unterschiede im
griinen Bereich ersichtlich). In der gewahlten Darstellung ist der starke Kontrast wie in der Messung aber
nicht sichtbar. Dies duBert sich auch in der Darstellung der Differenz zwischen beiden Ergebnissen in der
letzten Zeile der Abbildung.

Um den Stoffaustausch, bestimmt anhand von Messung und Simulation, zwischen der Hauptstromung
im Inneren und der Erweiterung auBen zu charakterisieren, werden Histogramme iiber die Zeit verwen-
det. Dazu werden Messung und Simulation im Abstand von 50ms (Mess- beziehungsweise simulierte
Zeit) ausgelesen und die Signal- beziehungsweise Signalkonzentrationsverteilung bestimmt. Das Signal
beziehungsweise die Konzentration wird normiert und quantisiert. Das Intervall zwischen 0 und 1 wird
dazu in 50 Bereiche unterteilt, in die die ermittelten Werte einsortiert werden, um deren Gesamthaufig-
keit zu bestimmen. Pro Auslesezeitpunkt (Abstand 50ms) ergibt sich eine Spalte fiir die Analyse. Die
resultierenden 12 Histogramme iiber einen Zeitraum von 600ms sind in den Abbildungen 8.12 und 8.13
dargestellt, wobei die Abbildung 8.12 einen erklarenden Charakter hat und Messdaten aus der rechten
Seite der Erweiterung verwendet werden [EWF* 15, Edel5]. In Abbildung 8.13 schlieRlich werden Mes-
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Abbildung 8.12: T'-Relaxation und Massenaustausch im 3D-Druckmodell A mit Ubergang von 2, 4mm
auf 4, 8mm auf 2, 4mm. Histogramm der Signalverteilung tiber die Zeit fiir die rechte
Erweiterung des Modells A. (a) zeigt die Signalverteilung der Messung ohne Strémung
und den Signalanstieg iiber die Messdauer (Pfeile), (b) zeigt die Signalverteilung mit
Strémung und einstrémende , frische” Spins (Pfeil). Beide Abbildungen zeigen zudem
eine gefittete Kurve zur Bestimmung der T} -Zeit.

sung und Simulation exemplarisch fiir den linken Teil der Erweiterung gegeniibergestellt. Anhand dieser
Darstellungen wird der Stoffaustausch und die T-Relaxation im Folgenden analysiert.

In Abbildung 8.12 sind zwei Histogramme fiir die gemessene Signalamplitudenverteilung dargestellt, auf
der linken Seite in Abbildung 8.12(a) ein Histogramm ohne Strémungseinfluss und auf der rechten Seite
in Abbildung 8.12(b) ein Histogramm mit Stromungseinfluss. Der in der Abbildungen 8.12(a) sichtba-
re Signalanstieg ist durch die T1-Relaxation bedingt, indem, iiber die gesamte Messdauer gesehen, die
Signalamplituden langsam wieder ihren Gleichgewichtszustand vor der Spinmarkierung annehmen (unter-
schiedliche hohe Pfeile, Gleichgewicht bei Signalwert von 1). Die in der Abbildung ebenfalls eingezeichnete
Kurve wurde an die Bereiche mit der hochsten Haufigkeit gefittet, um die T1-Relaxation zu bestimmen.
Diese betrdgt ohne Fluss circa 863ms, mit Fluss circa 871ms. Beides passt im Rahmen der Messunge-
nauigkeit zu der vorher fiir das mit Kupfersulfat versetzte destillierte Wasser separat gemessenen T;-Zeit
von 870ms [EWF*15, Edel5]. Die Restmagnetisierung betragt 1 — e~09/870 &~ 50% nach 600m.s. Wei-
terhin sind die Unterschiede in den Darstellungen ohne und mit Strémung deutlich sichtbar. Wahrend in
Abbildung 8.12(a) lediglich Diffusionsprozesse und T7-Relaxation zu sehen sind, stromen in Abbildung
8.12(b) tiber die Zeit unmarkierte / ,frische” Spins mit hoher Signalamplitude in die Erweiterung hinein
(Pfeil). Dies zeigt sich in den Haufigkeiten der hoheren Amplituden mit zunehmender Zeit (oben in der
Grafik rechts). Die bessere Durchmischung von frischen und markierten Spins ist in den Bereichen zwi-
schen der T1-Kurve und dem Signalmaximum ebenfalls sichtbar (hellblaue Gebiete). Diese Bereiche gibt
es ohne Strémung nicht. Fiir weitere Details siehe [EWF*15, Edel5].

Betrachtet man nun Messung und Simulation fiir die linke Seite der Erweiterung anhand ihrer Histo-
grammdarstellungen in Abbildung 8.13, so lisst sich auch hier grundlegende Ubereinstimmungen fest-
stellen. Allerdings gibt es auch einen groRen Unterschied: Wahrend die gemessenen Signalamplituden
unter anderem aufgrund von Rauschen einer Gaussverteilung entsprechen, welches sich in einer gewissen
Breite des Hauptsignals im Histogramm niederschligt, gibt es diesen Effekt in der Simulation nicht — die
Werte fiir die Spinkonzentrationen fallen dort alle in einen oder wenige Bereiche des Histogramms.

Betrachtet man unter diesem Gesichtspunkt die Abweichungen zwischen Messung und Simulation (ver-



190 Kapitel 8. Validierung der Strémungs- und Transportsimulationen

1 1
0.75 0.75
B g =
= 05 © 05 [
c c X
2 2 o
n n 3+
0.25 0.25
T1:886+29.9ms T1:894+20.1ms
0 0
0 200 400 600 0 200 400 600
Evolution[ms] Evolution[ms]
(a) Messung (b) Simulation

Abbildung 8.13: T'-Relaxation und Massenaustausch im 3D-Druckmodell A mit Ubergang von 2, 4mm
auf 4,8mm auf 2,4mm. Histogramm der Signalverteilung iiber die Zeit fiir die linke
Erweiterung des Modells A. (a) zeigt die Signalverteilung der Messung, (b) zeigt die
der Simulation.

gleiche auch Abbildung 8.11), so kommt man fiir die rechte Seite der Erweiterung auf eine Abweichung
von (7411)% nach 200ms, (8+13)% nach 400ms und (11+14)% nach 600ms. Die hoheren Abweichun-
gen nach 600ms kommen dabei in erster Linie durch die unterschiedliche GroRe des Frischwasserbereichs
zustande. Fiir die linke Seite liegen die Abweichungen bei (13 &+ 18)% nach 200ms, (12 + 16)% nach
400ms und (11414)% nach 600ms. Die Abweichung entsteht in erster Linie durch den unterschiedlichen
Kontrast.

Anhand der Histogramme kann ebenfalls ein Fliissigkeitsaustausch fiir die Erweiterungen bestimmt wer-
den. Dazu werden die Histogrammbereiche zwischen dem Signalmaximum (Signal My = 1) und der
Ty-Relaxationskurve (Signal 0) gewichtet aufsummiert [EWF*15, Edel5]. Aufgrund der Asymmetrie er-
halt man fiir die rechte Seite der Erweiterung einen Fliissigkeitsaustausch von 22% auf Basis der Messung
und 6% auf Basis der Simulation. Dieser deutliche Unterschied ist durch den unterschiedlichen Kontrast
bedingt. Fiir die linke Seite der Erweiterung stimmen die Werte besser iiberein, der Fliissigkeitsaustausch
betragt 35% auf Basis der Messdaten und 30% auf Basis der Simulationsdaten. Die T3-Zeiten stim-
men im Rahmen der Messungenauigkeit iiberein, fiir die Messung betragt diese aufgrund des Fits circa
(886 + 29,9)ms, die Simulation ergibt circa (894 + 20, 1)ms.

Insgesamt stimmen Messung und Simulation qualitativ und quantitativ gut tiberein. Beide Daten zeigen
eine dhnliche Asymmetrie. Nur im rechten Teil der Erweiterung gibt es groRere Abweichungen beziiglich
des Kontrastes und damit einhergehend bei der Bestimmung des Stoffaustausches. Diese sind hochstwahr-
scheinlich durch Rauscheinfluss in der Messung und vor allem durch die unterschiedlichen Auflésungen
zwischen Messung und Simulation zu begriinden: Der Transport des kleineren Frischwasserbereichs in
der rechten Erweiterung wird in der Simulation nur durch wenige Gitterzellen dargestellt. Aufgrund der
GroRenverhiltnisse von Messvoxeln und Gitterzellen liegen die Stromungen deshalb auch leicht unter-
schiedlich weit von der Wand entfernt.

8.8.4 Modell B: Modelliertes Aneurysmaphantom

Das Modell B verwendet das gleiche Réhrchendesign wie das Modell zuvor, allerdings ist dort eine
modellierte Aneurysmastruktur eingebettet (vergleiche Kapitel 7). Aufgrund des begrenzten Aufnahme-
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Abbildung 8.14: Massetransport und Ti-Relaxation in dem Aneurysma-3D-Druckmodell B. Im linken
Teil der Abbildung wird das komplette Tomographieréhrchen zusammen mit der Ein-
strémrichtung und dem Aufnahmevolumen gezeigt (rote Box). In der Mitte ist die
mittels MRI gemessene Geometrie des Probenréhrchens dargestellt. Das gemessene
Geschwindigkeitsteld der Einlassschicht (rote Box unten) dient zur Parametrisierung
der Simulation und als Einlassrandbedingung fiir die Simulation. Als Initialbedingung
fiir den Magnetisierungstransport und die -relaxation wird die 2D-Schicht aus der
Time-of-Flight Messung verwendet. Es wird eine komplette 3D-Simulation des Vor-
gangs durchgefiihrt. Das zur Bestimmung des Massetransports untersuchte Volumen
wird durch die rote Box rechts angedeutet. Im Zentrum dieser Box befindet sich die
markierte 2D-Schicht aus der Messung. Die korrespondierenden, gemittelten Schich-
ten der rechten Box sind zu drei verschiedenen Zeitpunkten im rechten oberen Teil
der Abbildung dargestellt. Darunter befinden sich die zum Vergleiche aufgefiihrten
Messergebnisse und die Differenzbilder.

volumens, an deren Dimension sich die erstellten Rohrchen orientieren, wurde das Modell B gegeniiber
vorherigen Verwendung in aufrechter Pose in Kapitel 8.6 gekippt. Der Verlauf der Anschliisse wurde
auf Basis von Polynomkurven erstellt. Die Kurve dient ebenfalls als Mittelachse fiir die entsprechenden
Rohrabschnitte, die aus einer Reihe von untereinander vernetzten Kreisen bestehen. Der Rohrdurchmes-
ser betrdgt wie vorher ebenfalls 2, 4mm. Dieses Experiment dient dazu, mittels Time-of-Flight Messung
beziehungsweise Simulation den Stoffaustausch in einer einem realen Aneurysma nahen Geometrie zu
untersuchen sowie entsprechenden Unterschiede zwischen Messung und Simulation zu erfassen.

Fiir die Parametrisierung des Transportteils der Simulation gelten die gleichen Angaben wie zuvor. Fiir
die Parametrisierung der Stromung wird in diesem Fall wg . = 5,8cm/s gemessen, dies ergibt bei einem
Réhrchendurchmesser von ebenfalls 2, 4mm und gleicher Viskositit wie oben eine Reynoldszahl von
Re = 139, 44. Die Flussrate liegt damit bei ungefahr 0,63 /h. Fiir die Peclet-Zahl ergibt sich Pe = 69984
am Einlass. Die vermessene Geometrie hat eine Ausdehnung von 8,1 x 3,5 x 11, 7mm. Die Auflésung
der beiden Simulationsgitter betragt 292 x 124 x 420, dieses entspricht einer raumlichen Auflésung von
ungefihr 27, 9um? pro Gitterzelle. Die Messung ist dabei wie oben aufgeldst.

In Abbildung 8.14 werden modellierte und gemessene Geometrie (links, mittig) sowie die entsprechen-
den Mess- und Simulationsergebnisse und Unterschiede zwischen diesen dargestellt (drei Zeilen mit drei
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Abbildung 8.15: (a) Isoflichendarstellung der mittels Time-of-Flight markierten Spins. Diese bewegen
sich mit dem Sekundarfluss innerhalb des Arterienphantomteils des Modells B. Wih-
rend das Einstrémen der Frischwasserspins in das Aneurysmaphantom hinein symme-
trisch erscheint (vergleiche Markierung 1), ist das Ausstrémverhalten asymmetrisch
(siehe Unterschiede bei den Markierungen 2a, 2b). Die erganzende Grafik (3) oben
rechts dient zur Orientierung und zeigt die Blickwinkel auf die Geometrie. Die Fluss-
richtung ist von unten nach oben. (b) Stromliniendarstellung des Geschwindigkeitsfel-
des innerhalb des Aneurysmen- und eines Teils des Arterienphantoms von Modell B.
Die halbierte Geometrie von Modell B wird hinter der Stromliniendarstellung angezeigt,
sodass das Aneurysmalumen abgeschitzt werden kann. Ein Wirbel befindet sich direkt
am Ubergang zwischen Arterien- und Aneurysmaphantom. Dort beriihrt das Fluid aus
der Hauptstrémung jenes aus dem Aneurysmalumen. Die Maximalgeschwindigkeit des
Wirbels liegt bei ~ 1/30uy,q, der Hauptstrémung. Im oberen Teil des Aneurysmas sind
die Geschwindigkeiten sehr gering. Dadurch sind in diesem Bereich keine Stromlinien
sichtbar.

Spalten rechts). Insgesamt kann wie im Rechnerexperiment in Kapitel 8.6 ein Wirbel am Aneurysmahals
beobachtet werden. Dabei stromen die frischen Spins an der Oberseite des Halses ein und, nach ent-
sprechender Drehung durch den Wirbel, darunter wieder hinaus. Bereits nach 200ms ist eine einwarts
gerichtete Rotation um den Wirbel sichtbar. Nach 400ms hat eine halbe Drehung des eingestromten
Frischwassers um das Zentrum des Wirbels stattgefunden. Nach 600ms ist eine komplette Drehung
abgeschlossen und die Spins beginnen eine weitere Drehung mit einem kleineren Radius. Der gesamte
Austauschprozess findet lediglich in einem kleinen Volumen in der Ndhe des Aneurysmahalses statt. Si-
mulation und Messung geben erneut das gleiche Verhalten wieder, auch wenn — wie bereits festgestellt
— die Strukturen eine unterschiedliche Breite beziehungsweise einen leicht unterschiedlichen Kontrast
aufweisen. Die gemessene Spur der Frischwasserspins in der Messung werden deutlich breiter dargestellt
als in der Messung, wohingegen die Darstellung der Simulation deutlich scharfer wirkt. Wahrend die Da-
ten der Simulation entsprechend glatt im Aneurysmalumen erscheinen, ist Rauschen in der Darstellung
der Messung deutlich sichtbar. Das Signalrauschverhiltnisses betrdgt 27. Die Abweichungen zwischen
Messung und Simulation betragen (11 &£ 12)% nach 200ms, (10 £ 10)% nach 400ms und (10 + 9)%
nach 600ms und nehmen damit mit héherer Evolutionszeit leicht ab. Der Fliissigkeitsaustausch betrdgt
7% bestimmt auf Basis der Messung und 10% auf Basis der Simulation. Aufgrund dieses recht gerin-
gen Fliissigkeitsaustausches im Aneurysma konnen die Spins in der Messung nach 600ms aufgrund der
T1-Relaxation und des Signalrauschverhiltnisses nicht weiterverfolgt werden.

Stattdessen kénnen anhand der Simulation, wie in der Abbildung 8.15 dargestellt, weitere Erkenntnisse
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tiber den Transport gewonnen werden, die so nicht durch die Time-of-Flight Messung erfasst werden
kénnen. Wird die T;-Relaxation in der Simulation ausgeschaltet, lasst sich die Frischwasserkonzentration
beliebig lange untersuchen — aufgrund der kompletten 3D-Simulation auch auBerhalb der 2D-Ebene des
Aufnahmebereichs. Im vorliegenden Experiment konnen so die das Aneurysma verlassenden markierten
Spins weiterverfolgt werden. Dabei zeigt sich, dass diese nach Verlassen des Aneurysmas asymmetrisch
mit dem Sekundarfluss im Rohrchen bewegt werden, vergleiche Abbildung 8.15(a). In einer zusatzli-
chen Stromliniendarstellung in Abbildung 8.15(b) ist das gleiche Ausstromverhalten anhand der Linien
nachvollziehbar. Weiterhin ist der Wirbel sichtbar und, aufgrund fehlender Linien, die niedrige Stromungs-
geschwindigkeit im {ibrigen Aneurysma.

Die Verwendung von Modell B ergibt somit nur geringe Abweichungen zwischen Mess- und Simulations-
ergebnissen. Es zeigt sich auch, dass verglichen mit Phasenkonstrastmessungen schnelle Time-of-Flight
Messungen immer nur einen kurzen Einblick in die Abldufe gewdhren kdnnen. Eine Mdglichkeit, die
Beobachtungsdauer zu verlangern, wére ein anderes Fluid mit einer langeren T}-Zeit zu verwenden. Die
Simulation der Vorgange mit der hier entwickelten Pipeline ist aufgrund der geringen Abweichungen dazu
eine sehr gute Alternative.

8.9 Validierung nicht-Newtonscher Fluidmodelle — Modell C

Bisher wurden Vergleiche zwischen Messung und Simulation in dieser Arbeit stets mit Wasser (versetzt
mit Kupfersulfat) durchgefiihrt. Da es sich bei Blut allerdings um eine nicht-Newtonsche Fliissigkeit
handelt, sind diese Vergleiche zwar sinnvoll zur Validierung der Simulation, aber fiir den eigentlichen
Anwendungsfall wahrscheinlich nicht ausreichend — auch wenn in der Literatur der Umfang der Fliis-
sigkeitsmodellierung in Bezug auf den Blutfluss stets ein Streitthema darstellt. Bei den durchgefiihrten
Vergleichen kam es allerdings bedingt durch die Versuchsdurchfiihrung zu einer Situation, die den Einsatz
von nicht-Newtonschen Fliissigkeitsmodellen in der Simulation im Nachhinein erforderten. Die Ergebnisse
werden in [Edel5] und in dieser Arbeit aus unterschiedlichen Blickwinkeln betrachtet. Versuchsaufbauten
und Messsequenzen stimmen ansonsten allerdings mit den Ausfiihrungen in [EWFT 15, Edel5] iiberein.

Fiir diesen Vergleich wird Modell C verwendet. Bei Modell C handelt es sich um ein Modell aus Silikon
mit einem Schlauchiibergang von 3mm auf 6mm auf 3mm. Dieses Modell sollte ausgewertet werden,
um beispielsweise Unterschiede im Verhalten innerhalb des Tomographen von Silikon einerseits und Po-
lymilchs3dure aus den 3D-Druckerzeugnissen andererseits zu untersuchen. Bedingt durch die zeitliche
Abfolge der Messung zu [EWFT15] und einer vierzehntigigen Verzdgerung zwischen den Messungen mit
den 3D-Druckmodellen und des Silikonmodells kam es dabei im Flusssystem allerdings zu Algenbildung,
welches mit der Veranderung der Eigenschaften des Messfluids einherging. Zu Beginn lieBen sich daher die
Simulations- und die Messergebnisse nicht iibereinbringen. Aufgrund dieser Diskrepanz wurde das Fluid
des Flusssystems untersucht. Durch Viskositdtsmessungen in einem Viskosimeter in [Edel5] konnte eine
scherratenabhingige Viskositat der Messfliissigkeit festgestellt und bestimmt werden. AnschlieBend wur-
de die Simulation mit einem anhand der Viskositatsmessungen parametrisierten Carreau-Yasuda-Modell
erneut durchgefiihrt und, wie nachfolgend beschrieben, eine wesentlich bessere Ubereinstimmung der
Ergebnisse festgestellt. Eine Beschreibung des eingesetzten Modells nach Carreau-Yasuda findet sich in
Kapitel 4.6. Aufgrund der Viskositdtsmessung wurde es wie folgt parametrisiert:

no = 0, 2532Pa - 8, 70 = 0,0007059Pa - s, \ = 7,645, a = 46, 98, n = 0, 02735.

In Abbildung 8.16 werden die scherratenabhidngigen Viskositdtsmesswerte und die entsprechende Kurve
fiir das Carreau-Yasuda Modell dargestellt. Nachfolgend geht es um dessen Validierung.

Neben der Parametrisierung des Fliissigkeitsmodells sind weitere Angaben zur Parametrisierung der Si-
mulation nétig. Aufgrund der Einlass-Phasenkontrastmessung wird die Maximalgeschwindigkeit ug ., =
6,7cm/s bestimmt. Zusammen mit 7o, und dem Schlauchdurchmesser von 3mm ergibt sich eine
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Abbildung 8.16: Darstellung der scherratenabhangigen Viskositat fiir das mit Algen verunreinigte Was-
ser sowie eine Darstellung der angefitteten Kurve fiir das Carreau-Yasuda Modell (Pa-
rameter siehe Text).

Reynoldszahl Re = 200,54 und eine Flussrate von 1,14[/h. Die Peclet-Zahl betrdgt Pe = 100650
am Einlass. Die Schlauchdimensionen betragen 6,2 x 6,5 x 9,6mm. Bei einer Gitteraufldsung von
216 x 228 x 336 ergibt sich eine raumliche Aufldsung von 28, 5um? pro Gitterzelle. Die Messaufldsung
ist die gleiche wie oben in den Newtonschen Fillen. Entgegen der bisher beschriebenen Vorgehenswei-
se, die Werte fiir den Initialbedingung fiir den Stofftransport auf 1 zu normieren, wird zur Simulation
der eingesetzten DANTE-Sequenz [Edel5] direkt die Signalamplitude der Messung als Initialbedingung
verwendet.

Der ibliche bildbasierte Vergleich mit normierten Signalwerten ist in Abbildung 8.17 dargestellt. Dort
findet sich in der Mitte die gemessene Geometrie des Schlauchstiicks mit den Ubergingen. Links und
rechts davon sind wie oben die farbkodierten Darstellungen fiir die Erweiterungen der Geometrie links und
rechts sowie die Differenzen zu drei verschiedenen Zeitpunkten 200ms, 400ms und 600ms dargestellt.
Wie bereits beschrieben, zeigen sich auch hier Bereiche mit einstromendem Frischwasser mit hoher
Signalamplitude beziehungsweise Konzentration und die T7-Relaxation. Ebenso wie beim Einsatz des
3D-Druckmodells A mit den Ubergingen zeigt sich auch bei diesem Modell eine deutliche Asymmetrie
im Stromungsverhalten. Die rechte Erweiterung zeigt einen groBen Frischwasserbereich, auf der linken
Seite passiert verglichen damit relativ wenig. Messung sowie Simulation zeigen ein qualitativ gleiches
Verhalten. Ohne Einsatz des Carreau-Yasuda-Modells hingegen ist dies nicht der Fall.

Betrachtet man die Abweichungen in der letzten Zeile der Abbildung, so kommt man fiir die linke Er-
weiterung auf eine Abweichung von (4 £ 7)% nach 200ms, (4 £+ 5)% nach 400ms und (4 & 5)% nach
600ms. Die Abweichung bleibt in etwa auf dem gleichen Niveau. Fiir die rechte Erweiterung kdnnen mit
(16 = 14)% nach 200ms, (16 & 14)% nach 400ms und (14 £ 12)% nach 600ms héhere Abweichungen
festgestellt werden. Das Signalrauschverhaltnis von 17 tragt ungefdhr 6% dazu bei [Edel5]. Hauptgriinde
fir die Abweichungen sind ein breiterer Frischwasserbereich im Simulationsergebnis in der rechten Er-
weiterung. Auch dies kdnnte aufgrund unterschiedlicher Auflésungen zwischen Messung und Simulation
erklart werden. Aufgrund der vorher bereits beschriebenen Histogrammdarstellungen und Auswertungs-
verfahren konnte der Fliissigkeitsaustausch fiir die Messung auf 6% fiir die linke und auf 17% fiir die
rechte Erweiterung sowie fiir die Simulation auf 1% fiir die linke und auf 16% fiir die rechte Erweiterung
bestimmt werden. Diese Werte zeigen eine gute Ubereinstimmung.

Da bis auf die 2D-Phasenkontrastmessungen fiir die Einlassparametrisierung lediglich Time-of-Flight
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Abbildung 8.17: Massetransport und T} -Relaxation in dem Silikonmodell C mit Ubergang von 3mm auf
6mm auf 3mm. In der Mitte der Abbildung ist die mittels MRI gemessene Geometrie
des Schlauchabschnitts dargestellt. Das gemessene Geschwindigkeitsfeld der Einlass-
schicht (rote Box unten) dient zur Parametrisierung der Simulation und als Einlassrand-
bedingung fiir die Simulation. Als Initialbedingung fiir den Magnetisierungstransport
und die -relaxation wird die 2D-Schicht aus der Time-of-Flight Messung verwendet. Es
wird eine komplette 3D-Simulation des Viorgangs durchgefiihrt. Das zur Bestimmung
des Massetransports untersuchte Volumen wird durch die beiden roten Boxen links
und rechts angedeutet. Im Zentrum dieser beiden Boxen befindet sich die markierte
2D-Schicht aus der Messung. Die korrespondierenden, gemittelten Schichten der linken
und rechten Boxen sind zu drei verschiedenen Zeitpunkten im linken und rechten obe-
ren Teil der Abbildung dargestellt. Darunter befinden sich jeweils die zum Vergleiche
aufgefiihrten Messergebnisse und die Differenzbilder.

Messungen durchgefiihrt wurden, wird neben dem oben beschriebenen bild- und histogrammbasierten
Vergleich ein weiterer indirekter Ansatz fiir eine Validierung gewahlt. Mittels einer DANTE-Sequenz (ei-
ner Variation der Time-of-Flight Technik) kénnen die Spins im Aufnahmevolumen in vielen parallelen
Schichten angeregt werden. In einer weiteren Sequenz kann die Ausrichtung dieser Schichten geadndert
werden, sodass ein Gitter entsteht, indem sich die Schichten rechtwinklig iiberkreuzen. Durch die Stro-
mung wird dieses Gitter deformiert, da sich die angeregten Spins entsprechend mit dem Fluss bewegen.
Die Deformation kann dann verwendet werden, um Riickschliisse auf die Stromung zu ziehen. Wie bei
der ToF-Methode kommt es auch hier bedingt durch die Ti-Relaxation zu einem Verschwinden der
Markierung.

In Abbildung 8.18 sind Messung und Simulation der Gitterevolution gegeniibergestellt. Die Initialbedin-
gungen fiir die Simulation werden erneut aus dem Messergebnis iibernommen. Insgesamt kommt es in
Messung und Simulation zu einer sehr dhnlichen Deformation nach 22ms, und das Verhalten zeigt die
gleiche Asymmetrie wie der bildbasierte Vergleich oben. Zudem l3sst sich anhand der DANTE-Darstellung
und der Simulation der Deformation des DANTE-Gitters ein parabelférmiger Fluss im Bereich der Haupt-
stromung sowie ein leichter Riickfluss im Bereich der Erweiterungen feststellen.

Um die Auswertung zu prazisieren, werden zwei Aufnahmen des Gitters im Abstand von 22ms angefertigt
und das Ergebnis der Simulation nach 22ms ausgelesen. Die Gitterdeformation entlang zweier paralleler
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(a) Messung (b) Simulation

Abbildung 8.18: Farbkodierte Darstellung der Signalintensitit in einem Silikonmodell mit Ubergang von
3mm auf 6mm auf 3mm. Die Fliissigkeit im Bereich des Silikonmodells wurde mit ei-
nem DANTE-Gitter angeregt. Das Anregungsmuster dient als Eingabe fiir die Simulati-
on des Vorgangs. Die Abbildung zeigt die durch die Strémung nach 22ms entstandene
Gitterdeformation in einer 2D-Schicht des Volumens. (a) zeigt die Signalverteilung
in der 2D-Messebene, (b) zeigt eine gemittelte Darstellung des korrespondierenden
Bereichs der 3D-Simulation.

Geraden an beiden Randern einer DANTE-Gitterlinie in der Mitte der Geometrie wird in Messung und
Simulation verfolgt, um FlieBgeschwindigkeiten zu bestimmen. Dazu werden 100 Abtastpunkte entlang
der beiden Geraden vor der Gitterdeformation markiert. Im Abstand von 22ms werden sowohl im Mess-
als auch im Simulationsergebnis erneut 100 Abtastpunkte entlang des deformierten Gitters markiert
(vergleiche Abbildung 8.18). Der entstehende Versatz der Markierungen ist in Abbildung 8.19 dargestellt.

Wie in Abbildung 8.19 zu sehen, zeigen sich auch hier nur geringe Abweichungen zwischen Messung und
Simulation. Im Zentrum des Schlauchstiicks ist eine parabelférmige Hauptstromung sichtbar, wihrend
am Rand in der Erweiterung nur eine leichte Verschiebung der Punkte stattgefunden hat. Die Verschie-
bungen in beiden Schichten sind vergleichbar. Die bestimmten maximalen Geschwindigkeiten aufgrund
der Verschiebungen relativ zu den Ausgangsmarkierungen betragen ~ 6,8cm/s fiir die Messung und
~ 6, 7cm/s fir die Simulation. Dies passt sehr gut zu den ermittelten Geschwindigkeiten aus der Einlass-
Phasenkontrastmessung.

8.10 Diskussion

Insgesamt stimmen Flussmessung und Simulation mit gemessenen Randbedingungen bei unterschiedli-
chen Fluiden gut tiberein. Der Massetransport wurde ebenfalls untersucht und auch hier wurde eine gute
Ubereinstimmung festgestellt. Zusammen mit den Ergebnissen aus Kapitel 8.8.1, indem gezeigt werden
konnte, dass zumindest Finite-Differenzen Upwind-Verfahren erster Ordnung eine nicht zu vernachlas-
sigende numerische Diffusion aufweisen, ldsst sich feststellen, dass der mit der Stromungssimulation
gekoppelte Massetransport voraussichtlich hinreichend genaue Ergebnisse liefert, um komplexere Syste-
me wie in Kapitel 5 mit diversen passiv zu transportierenden Stoffen abzubilden. Insgesamt sind durch die
erfolgte Validierung die Grundlagen fiir weitere Vergleiche zwischen Messung und Simulation geschaffen
worden.

In zukiinftigen Arbeiten kdnnen damit komplexere Druckmodelle mit eingepassten realen Geometrien
(vergleiche Kapitel 7 beziehungsweise 9) untersucht werden. Auch der Abgleich mit Fluiden mit scher-
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Abbildung 8.19: Zeitabhingige Verschiebung der getrackten Abtastpunkte des DANTE-Gitters nach
22ms. Die blauen Kreise entsprechen den Ausgangsmarkierungen. Die schwarzen Vier-
ecke entsprechen den verschobenen Markierungen auf Basis der Messung (vergleiche
Abbildung 8.18(a)), die roten Dreiecke den verschobenen Markierungen auf Grundlage
des Simulationsergebnisses (vergleiche Abbildung 8.18(b)).

ratenabhangiger Viskositdt ist damit moglich. In Zukunft miissen Messergebnisse mit (Schweine-)Blut
mit entsprechend parametrisierten Simulationsergebnissen verglichen werden. Zudem lésst sich fiir den
Stromungsteil der Simulation durch den Vergleich mit Ergebnissen etablierter anderer Softwarepakete
wie FeatFlow, welches mit der Finite-Elemente-Methode arbeitet, feststellen, dass die Lattice-Boltzmann-
Methode nicht nur zur Parameterexploration geeignet ist. Es sind auch mit ihr allein belastbare Ergebnisse
fiir Stromungssimulationen zu erreichen. Dabei ist die erzielte Rechengeschwindigkeit um ein Vielfaches
hoher. Im nichsten Kapitel werden Datensitze untersucht, die nicht mit Mess- oder anderen Simulati-
onsergebnissen abgeglichen werden konnten — sei es, weil die Modelle zu komplex, die Verwendung von
(metallischen) Einbauten oder aber die Ubertragung von zeitabhingigen Druckpulsen einer realen Pumpe
zur Wiedergabe einer realen gepulsten Strémung erforderten.
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Kapitel 9

Gesamtsimulation in realitatsnaher
Geometrie

Nachdem im letzten Kapitel eine Validierung der Stromungs- und Transportsimulationen durchgefiihrt
wurde, werden nun weitere, bisher nicht betrachtete Aspekte mithilfe der Simulationen in realistischen
Arteriengeometrien untersucht. Dabei werden zeitveranderliche Stromungen und Einbauten verwendet
sowie Wandscherspannungen berechnet. Zudem werden die drei Thrombosierungsmodelle qualitativ un-
tersucht.

9.1 Einleitung

Die in dieser Arbeit komplexeste bisher untersuchte Geometrie ist Modell B. Modell B beinhaltet Aneurys-
mageometrien mit unterschiedlicher GréBe in den unterschiedlichen Phasen 1 bis 5 und erlaubt dadurch,
den Einfluss der GroBe eines Aneurysmas auf die Stromung zu studieren. Es kommt, wie in Kapitel 8 in
3D gezeigt, in Phase 3 und 5 zu einem dhnlichen Verhalten im Aneurysma. Die im Aneurysma befindliche
Fliissigkeit wird durch die Strémung in der Arterie zu einer Drehbewegung veranlasst. Dies entspricht
den Erwartungen, die man durch das Studium des Lid-Driven-Cavity Standardexperiments hat (vergleiche
Kapitel 8.4).

Auch eine Netzgenerierung fiir Modell B fiir Vergleiche mit der Methode der Finiten Elemente ist ver-
gleichsweise einfach. Das Thema Aneurysmawachstum am Beispiel der Phasen 3 und 5 und die Auswirkun-
gen dieser Geometriednderungen auf die Stromungssimulationen in 2D sind Gegenstand der gemeinsamen
Verdffentlichungen [WFW12, WWF*13]. Dort wird der Einfluss von modellierten Stents auf eine Stré-
mung in 2D untersucht. Im Wesentlichen kommt es durch den Stent zu einer weitgehenden Abtrennung
des Aneurysmas von der Stromung der Arterie. In [WWFT13] werden zudem erste Simulationen mit
Fluid-Struktur-Interaktion durchgefiihrt. Die Ergebnisse sind in [WFW12, WWF*13] nachzulesen und
werden hier nicht wiederholt.

Neben der Eignung als Rechnermodell ist Modell B wie demonstriert auch ein idealer Kandidat zur
Uberpriifung von Mess- und Simulationsergebnissen. Die Komplexitat des 3D-Druckmodells B ist hoher
als die in der Literatur in dhnlichen Vergleichen zwischen Mess- und Simulationsergebnissen verwendete
Geometrie.

Aufgrund der Symmetrie und der Verwendung eines gleichbleibenden Rohrdurchmessers iiber den ge-
samten Bogen zeigt das Modell B in den bisherigen Untersuchungen allerdings nicht alle Effekte, die
fiir aneurysmatragende Arterien erwartet werden kdnnen. Daher werden im Folgenden realdatenbasier-
te Arterien- und Aneurysmageometrien in den Modellen D, E und F zur Simulation und Analyse der
resultierenden Stromungen eingesetzt.

199



200 Kapitel 9. Gesamtsimulation in realitdtsnaher Geometrie

Zusitzlich werden bei Modell D Stents verwendet. Dazu wird das Modell D (vergleiche Kapitel 7.3.2)
um einen wabenférmigen Einbau in 3D ergdnzt und die Veranderung zu einem unveranderten Modell
untersucht. Ziel dabei ist es festzustellen, wie Einbauten die Strémung in einer realistischen Geome-
trie verandern konnen. Gleichzeitig gelingt dariiber eine Abschatzung der benétigten Gitterauflosung zur
Darstellung solcher Einbauten in einem LBM-Gitter. Die Ergebnisse ohne und mit Stent weisen unter-
schiedliche Strémungsmuster im Aneurysma auf, ohne allerdings eine komplette Abtrennung durch den
Stent wie in Modell B zu erreichen. Ohne Stent kommt es zu einem konzentrierten Einstrombereich am
stromabwartigen Aneurysmahals.

Weiterhin wird eine gepulste Stromung in Modell D verwendet und deren Auswirkungen untersucht.
Das anhand der Pulskurve 4.7 festgestellte Verhalten ist sehr dynamisch, dhnelt in seinen Grundeigen-
schaften aber denen des stationaren Falls. Es kommt beispielsweise sowohl bei gepulsten wie stationiren
Stromungen zu einer Drehbewegung am Auslass und zu einem Auftrennen der Stromung im Aneurysma
in Richtung Aneurysmahals und Aneurysmadach. An dem Modell D werden zusitzlich Wandscherspan-
nungen bei unterschiedlichen Reynoldszahlen untersucht. Hier kommt es im Bereich des Aneurysmas zu
Bereichen mit lokal hoheren Wandscherspannungen, die auf mogliche Rupturstellen hindeuten kénnten.
In diesen Bereichen findet die bereits beschrieben Auftrennung der Stromung im Aneurysma statt.

Zusatzlich zu Modell D werden die Aneurysmamodelle E und F untersucht, die auf Patientendaten
basieren. Zum einen ist dies das Modell E (vergleiche Kapitel 7.3.2), welches ein groes Aneurysma mit
breiter Basis aufweist. Fiir das Modell E stehen zum Zeitpunkt der Erstellung der Arbeit keine vollstandig
gemessenen Vergleichsdaten zur Verfiigung. Es wird daher hier das Simulationsergebnis betrachtet. Dabei
kommt es in Modell E zu einem konzentrierten Einstrombereich am stromabwiartigen Aneurysmahals. Das
unterscheidet die realdatenbasierten Modelle D und E von dem symmetrischen Modell B.

In Modell F sitzt das Aneurysma direkt an einer Arterienverzweigung. Fiir Modell F wurde bisher kein 3D-
Druckmodell erzeugt, da die Aufldsung des Druckers und das zur Verfiigung stehende Aufnahmevolumen
mit 10mm Durchmesser nicht zur Konstruktion eines Modells ausreicht. In einem Réhrchen mit 20mm-
Durchmesser ware dies moglich. Mit einem nach Erstellung der Arbeit in Messbetrieb gehenden groReren
Probenkopf mit 20mm Durchmesser kénnen dann auch fiir Modell F weitere MRI-Vergleichsdaten er-
zeugt werden. Modell F wird in dieser Arbeit aber zundchst durch Simulationen untersucht. Dabei kommt
es aufgrund der Verzweigung zu einer Besonderheit im Simulationsergebnis in der verwendeten Parame-
trisierung. Mittels einer Stromliniendarstellung des Geschwindigkeitsfeldes kann hier gezeigt werden, dass
durch einen Zweig nur Stromlinien verlaufen, die vorher einen Umlauf durch das Aneurysma vollzogen
haben. Dieser Zweig weist in der Ndahe des Aneurysmas lokal einen geringeren Durchmesser auf.

Zusatzlich zu diesen Untersuchungen werden in Kapitel 9.3 die drei verschiedenen Thrombosierungsmo-
delle erstmals im Kontext von Aneurysmen eingesetzt. Als 2D-Geometrien werden Schnittebenen des
Modells B untersucht, als zusitzliche Geometrien werden auf Histoschnittbildern basierende Realdaten
fiir weitere Vergleiche eingesetzt. Auch hier werden gepulste Strémungen, Stents und Coils verwen-
det und die Eigenschaften der verwendeten Modelle analysiert. Das Automatenmodell ist in der Lage,
den Verschluss von Aneurysmen abzubilden. Das RAD-Gleichungs-basierte Modell ohne Zellmodellierung
kann unter gewissen Bedingungen die Ortseinddmmung der Thrombosierung modellieren. Das Modell
mit Zellmodellierung wandanhaftende Thromben und in gewissen Stromungsbedingungen die Ablésung
von Thromben.

9.2 Stromungssimulation in auf Realdaten basierender Geometrie

Nachfolgend werden die Ergebnisse mehrerer Modellsimulationen mit den Modellen D, E und F in 3D
diskutiert. Die fiir die Simulation verwendeten Modelle D und E entsprechen dabei den bereits in Kapitel
7 beschriebenen Ausgangsmodellen fiir den 3D-Druck. Alle Modelle basieren auf Realdaten und weisen
damit eine hohere Komplexitat als die bisher untersuchten Geometrien auf. Zu keinem der drei Modelle



Kapitel 9. Gesamtsimulation in realitdtsnaher Geometrie 201
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Abbildung 9.1: Rendering des wabenférmigen Stents in Modell D. (a) AuBenansicht. Fiir diese Abbil-
dung ragt der Stent aus Sichtbarkeitsgriinden iiber die Arterienwand hinaus. Der Einlass
befindet sich links, der Auslass rechts. (b) Innenansicht des Stents im Aneurysmahals,
Blick aus dem Aneurysma in Richtung der Arterie. Die stromabwartige Seite des Aneu-
rysmahalses befindet sich rechts.

existieren (vollstandig) gemessene Vergleichsdaten. Die Simulationen werden aufgrund der verwendeten
GittergroRe in Rechnerkonfiguration 3 durchgefiihrt und ausgewertet.

9.2.1 Modell D

Der Einfluss von Einbauten auf die Stromung wird exemplarisch am Beispiel des Modells D durchgefiihrt.
Die Abbildung 9.1 zeigt dabei die Anordnung des Stents in der Arterie. Bei dem Einbau handelt es sich
um ein wabenférmiges Gitter im Aneurysmahals. Dieses Gitter ist in der Mitte des Aneurysmahalses
orthogonal zur z-Achse des Rechengitters platziert und mittels der Methoden in Kapitel 3.4 in die Si-
mulationsdomane integriert worden. Simuliert wird zun&chst bei Reynoldszahl Re =~ 310 unter Annahme
eines Newtonschen Fluidverhaltens und mit stationdrer Stromung. In Abbildung 9.2 findet sich eine ver-
gleichende Darstellung der Stromlinien ohne beziehungsweise mit Einbau. Der Einlass befindet sich im
Bild links.

Die Gitterauflosung betragt 259 x 368 x 384. Der Abstand zwischen den Maschen (vergleiche Abbildung
9.1(b)) besteht hier aus wenigen Fluidzellen (10—12), die Maschen selber haben einen Durchmesser von 3
Zellen. Nimmt man die GroBe realer Hirnarterien als Malstab fiir Modell D, betragt der Durchmesser der
Stentdffnungen etwa 100um und entspricht damit Vergleichsmessungen an einem Gewebestent [Edel5].
Die verwendete Auflésung reicht zur Darstellung der Geometrie eines solchen Stents aus, vergleiche
Abbildung 9.4.

In Abbildung 9.2 l3sst sich deutlich erkennen, dass sich die Stromlinien im Aneurysmalumen stark in
ihrer Verteilung und Geschwindigkeitsmagnitude unterscheiden. Die Saatpunkte wurden hierzu im Volu-
men verteilt. Eine weitere Stromlinienansicht mit Saatpunkten ausschlieBlich im Aneurysma findet sich
in Abbildung 9.3. Wahrend die Stromlinien ohne Einbau in Abbildung 9.2(a) beziehungsweise 9.3(a)
direkt an der hinteren Aneurysmahalswand verlaufen, sich aufteilen und dann ins Aneurysma sowie in
die Arterie abgelenkt werden, ist dieses Verhalten im Falle eines Einbaus nicht so stark sichtbar, ver-
gleiche Abbildung 9.2(b) beziehungsweise 9.3(b). Ohne Einbau werden die Stromlinien im Aneurysma
abermals an der gegeniiberliegenden Wand abgelenkt und verlaufen mit hoher Magnitude in Richtung
Aneurysmadach und werden von dort wieder umgelenkt, um sich auf der Riickseite wieder mit den Linien
des Hauptstroms zu vereinen. Gemeinsam ist beiden Ergebnissen, dass es unabhingig vom Riickfluss
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Abbildung 9.2: Vergleich des Strémungsverhaltens ohne beziehungsweise mit Einbau bei Re =~ 310
mit Hilfe einer Stromliniendarstellung. Die Saatpunkte befinden sich iiberall verteilt in
Arterie und Aneurysma und ergeben so eine gute Abbildung des Gesamtvolumens. Die
Stromlinien werden in beide Richtungen verfolgt. (a) Ohne Einbau am Aneurysmahals
— (b) Mit Einbau am Aneurysmahals.

aus dem Aneurysma in der Arterie zu einer Drehbewegung, einem Sekundarfluss, der Stromung in der
Arterie kommt. Da in Abbildung 9.3 die Stromlinien auch riickwarts getrackt werden, ist eine Beurteilung
der Herkunft der Partikel im Aneurysma moglich. Es zeigt sich, dass die Partikel in beiden Fallen aus
einem drittelkreisférmigen Gebiet des Einlassprofils stammen. Im Fall ohne Stent sind die Stromlinien der
Einlassschicht allerdings weiter aufgefachert, vergleiche Abbildung 9.3(a). Die Drehbewegung am Auslass
hingegen scheint im gestenteten Fall weiter aufgefdchert zu sein, vergleiche Abbildung 9.3(b). Dies kdnnte
auf eine grolere Zone mit Verwirbelungen stromabwiérts hindeuten und miisste weiter untersucht werden.
Ein direkter Vergleich einer 2D-Ebene der Geschwindigkeitsvektorfelder mit und ohne Stent findet sich
in Abbildung 9.4. Die Unterschiede sind auffallig. Ohne Stent (vergleiche Abbildung 9.4(a)) existieren
mehrere Wirbel in der Ebene. In Abbildung 9.4(b) ist das Verhalten mit Stent abgebildet. Die Bereiche
von Ein- und Ausstromung sind in beiden Fallen klar getrennt, die Richtung der Linien beim Einstrémen
gibt eine Drehbewegung nach dem Aneurysmahals vor. Die Ausstromung erfolgt bei geringerem Betrag
der Geschwindigkeit, aber auf breiterer Flache.

Die in den Abbildungen 9.2 und 9.3 sichtbare Drehbewegung am Auslass bleibt prinzipiell auch bei ge-
pulsten Stromungen erhalten. Das Verhalten im Aneurysma ist bei gepulsten Stromungen sehr komplex.
Hierzu wurde eine Simulation anhand der in Abbildung 4.7 dargestellten Pulskurve untersucht. Die Simu-
lation wurde am Einlass auf die Reynoldszahl Re = 50 eingestellt, bei maximaler Systole ergibt sich eine
Reynoldszahl von Re = 125. Durch die in den Abbildungen 7.5(b) und 9.1(a) sichtbare Verengung der
zuleitenden Arterie hinter dem Einlass wird die Stromung zusatzlich konvektiv beschleunigt. Dies fiihrt
im Verlauf des Pulses analog zum stationaren Fall zu einem konzentrierten Einstromgebiet am stromab-
wartigen Aneurysmahals. Im Aneurysma teilt sich die Stromung ebenfalls an dhnlichen Positionen auf.
Das Verhalten im Aneurysma selbst ist sehr dynamisch und die Einstromung bewegt sich ebenfalls an der
Aneurysmawand entlang durch das komplette Lumen. Ein mittels einer Streichoberflache (engl. streak
surface) visualisierter Teil der dynamischen Stromung weist zudem eine komplexe Verdrehung der trans-
portierten Oberflache vor Ausfluss aus dem Aneurysma auf. Eine Visualisierung der Oberfliche zu der
Stromungssituation vor und nach der maximalen Systole findet sich in der Abbildung 9.5, viele weitere
Abbildungen finden sich in [Sch16]. Das Verhalten kann aber auch anhand von Abbildung 9.2(a) be-
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Abbildung 9.3: Vergleich des Strémungsverhaltens ohne beziehungsweise mit Einbau bei Re ~ 310 mit
Hilfe einer Stromliniendarstellung. Die Saatpunkte befinden sich oberhalb des Stents im
Aneurysma und erméglichen so eine Beurteilung des Verhaltens von Partikeln im Inneren
des Aneurysmas. Die Stromlinien werden in beide Richtungen verfolgt und zeigen somit
auch, woher die Partikel stammen. (a) Ohne Einbau am Aneurysmahals — (b) Mit
Einbau am Aneurysmahals.

ziehungsweise 9.3(a) abgeleitet werden, denn die Wirbel sind in diesen Darstellungen ebenfalls sichtbar.
Fiir eine Beschreibung der zur zeitabhdngigen Visualisierung eingesetzten GPU-basierten Verfahren zur
Berechnung von dynamischen Linien- und Oberflachendarstellungen sei auf die Arbeit [Sch16] verwiesen.
Eine weitere Untersuchung dieser komplexen Stromungssituation bleibt zukiinftigen Arbeiten vorbehalten.

Die normierten Wandschubspannungen fiir Modell D bei Reynoldszahl 100 sind in Abbildung 9.6 und
bei Reynoldszahl 200 sind in Abbildung 9.7 dargestellt. Bei Reynoldszahl 100 sind Bereiche mit gro-
Rerer Spannung auf der Oberflache der Arterie sichtbar, im Aneurysmasack ist die Magnitude gering.
Die Situation dndert sich bei Reynoldszahl 200. Hier entsteht ein Bereich mit erhéhter Spannung auf
halber Hohe des Aneurysmas. Die Geometrie ist dort zudem leicht einwarts gebogen. Dies ist die gleiche
Stelle, an der die Stromlinien in Abbildung 9.2(a) erneut umgelenkt werden und sich in Richtung Dach
und Ausgang aufteilen. In beiden Simulationen treten Bereiche mit hoher Spannung am stromabwirtigen
Aneurysmahals auf. Eine Diskussion der anhand von Messergebnissen bestimmten Wandscherspannungs-
muster fiir dieses Modell findet sich in [Edel5]. Beide Ergebnisse miissen zukiinftig verglichen werden.
In diesem Zusammenhang ist interessant, die Strémungssituation an der Einbuchtung im Aneurysma
weiter zu analysieren. Durch die Aufteilung der Strdmung in Richtung Aneurysmadach und -hals miissten
Staupunkt-dhnliche Bereiche mit verschwindender oder geringer Wandscherspannung existieren [Oer12].
In der N3he dieser Bereiche sollten die Wandspannungsvektoren und der oszillierende Scherindex unter-
sucht werden.
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Abbildung 9.4: Ansicht des Strémungsverhaltens auf der Ebene des Stents bei Re ~ 310 mit Hilfe
einer Liniendarstellung des Vektorfeldes. Die Lange und die Farbe der Linien geben
die Magnitude der Strémungsgeschwindigkeit in diesem Bereich wieder. Die nach oben
zeigenden Linien befinden sich am stromabwartigen Aneurysmahals. (a) Darstellung
ohne Stent. (b) Darstellung mit Stent.

9.2.2 Modell E: Grolles Aneurysma

Das fiir den 3D-Druck verwendetet Modell E wurde auf Basis eines realen Datensatzes erstellt, wobei die
Zu- und Ableitungen fiir das 3D-Druckmodell optimiert wurden. Hinter dem Aneurysma auf der Seite
des Auslasses, nach dem Abknicken nach oben, beginnt im Originaldatensatz ein weit verzweigtes Arte-
riennetz, vergleiche Abbildung 1.2. Diese Verzweigung kann so nicht im Druckmodell abgebildet werden
und wird daher nach dem Abknicken der Arterie nach oben durch ein sich verbreiterndes Réhrchen mit
kreisrundem Durchmesser ersetzt. Insgesamt entspricht der komplex gewundene Teil der Arterie und das
Aneurysma selbst den Gegebenheiten des Ausgangsdatensatzes. Der Arterienteil nach dem Aneurysma
ist bis zum Abknicken nach oben vom Durchmesser her kleiner als die Arterie vor dem Aneurysma. Ob
dies den realen physiologischen Gegebenheiten zum Zeitpunkt der Aufnahme entsprach oder ob dies
ein Bildgebungsartefakt darstellt, ist nicht bekannt. Der Einlass befindet sich unten in der Abbildung.
Geschwindigkeitsmessungen zum Vergleich mit den Simulationsergebnissen stehen aufgrund von im Expe-
riment vorhandenen starken Geschwindigkeitsunterschieden zwischen Arterie und Aneurysma und daraus
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Abbildung 9.5: Ansicht des Strémungsverhaltens in Modell D kurz vor und kurz nach der maximalen
Systole (Abbildung 4.7) mit Hilfe einer Streichoberflichendarstellung. Die Farbe der
Oberflache korrespondiert mit dem Alter der Knoten der Streichflache (Griin jung, Blau
mittel, Rot alt) und gibt an, wie lange sie bereits mit der Strémung transportiert werden.
Der rote Pfeil in den kleinen Abbildungen zeigt die Blickrichtung des groB gezeigten
Ausschnitts an. (a) Oberfliche kurz vor maximaler Systole (simulierte Zeit 149ms,
Zeitschritt 5500) (b) Oberflache kurz nach maximaler Systole (simulierte Zeit 176ms,
Zeitschritt 6500). Die Darstellungen wurden [Sch16] entnommen.

resultierenden Problemen mit dem Flow Encoding aktuell nicht zur Verfiigung [Edel5]. In [Edel5] konnten
allerdings Messwerte fiir den langsamer flieRenden Bereich des Aneurysmas gewonnen werden. Prinzipiell
zeigt sich am Aneurysmahals ein dhnliches Verhalten, wie es nachfolgend beschrieben wird.

Das fiir die hier gezeigten Modellrechnungen verwendete LB-Gitter hat eine Aufldsung von 227 x249x 384.
Die Reynoldszahl betrdgt Re ~ 40, auch hier wurde eine ungepulste Newtonsche Fliissigkeit angenom-
men. Es wird kein Stent verwendet. Wie in der Stromliniendarstellung in Abbildung 9.8 zu sehen, teilt sich
der Hauptstrom durch die Arterie am Aneurysmahals auf. Die Stromlinien am Eingang des Aneurysmas
verlaufen entlang der dem Betrachter zugewandten rechten Seite des Aneurysmahalses und werden dort
in das Aneurysmalumen abgelenkt. Der entstehende Wirbel umfasst das gesamte Aneurysmalumen und
vereinigt sich mit der Hauptstromung in der Arterie auf der dem Betrachter abgewandten Seite. Der
Hauptstrom durch den Arterienteil in der Ndhe des Aneurysmahalses wird dadurch in Richtung der dem
Betrachter zugewandten Seite der Arterie verschoben. Da der Aneurysmahals breiter als die urspriingliche
Arterie ist, verzweigt sich die aus dem Aneurysma austretende Stromung noch einmal in zwei Teile. Ein
Teil der Stromlinien vereinigt sich direkt mit der Hauptstromung und der andere Teil verursacht dort,
wo der Aneurysmahals beginnt, einen weiteren Wirbel. Danach vereinigen sich die Stromlinien wieder
mit der Hauptstromung. Eine Drehbewegung ist anhand der Stromlinien nach dem Aneurysma vor dem
Abknicken der Arterie nach oben nicht zu erkennen. Die komplex gewundene Arterie vor dem Aneurysma
sorgt fiir eine sichtbare Drehbewegung in den Stromlinien. Dieses Modell stellt einen geeigneten Kandi-
daten fiir zukiinftige Untersuchungen mit Einbauten wie (Flow-Diverter-)Stents dar, da das Aneurysma
eine relativ groRe Basis besitzt.

9.2.3 Modell F: Aneurysma an T-Gabelung

Bei dem hier vorliegenden Aneurysma handelt es sich um ein Basilariskopfaneurysma. Das Aneurysma
sitzt hier direkt an der Gabelung der Basilararterie im Schadelinneren. Da es in diesem Datensatz zwei
Ausginge gibt, miissen ohne Referenzmessungen plausible Randbedingungen vorgegeben werden. Der
Durchmesser der Arterie am Einlass entspricht mit ~ 4mm etwa dem der zur Validierung verwendeten 3D-
Druckmodelle, ist aber aufgrund der ausladenden Verzweigung nicht in ein 10mm durchmessendes 3D-
Druckmodell umzusetzen. Ein Skalieren des Datensatzes wiirde den Durchmesser mancher Kanéle zu stark
verringern, sodass sie nicht mehr druckbar waren. Daher kdnnen hier keine Referenzmessungen erstellt



206 Kapitel 9. Gesamtsimulation in realitdtsnaher Geometrie

Abbildung 9.6: Zwei Ansichten der farbkodierten Voxeldarstellung der normierten Wandschubspannun-
gen im Modell D bei Reynoldszahl 100.

Abbildung 9.7: Zwei Ansichten der farbkodierten Voxeldarstellung der normierten Wandschubspannun-
gen im Modell D bei Reynoldszahl 200.

werden, diese werden aber in Zukunft nach Inbetriebnahme des Probenkopfes mit 20mm Durchmesser
moglich.

Bei der rein virtuellen Betrachtung dieses Datensatzes ohne Stent wurde aufgrund dhnlicher Geometrie,
dhnlicher Lange und 3hnlichen Querschnitts die gleiche Auslassrandbedingung an beiden Enden vorge-
geben. Diese werden wie in Kapitel 4.4 bestimmt. Eine Besonderheit weist der Datensatz zudem auf,
denn ein Bereich eines der beiden Zweige nach dem Aneurysma dhnelt einer Stenose, zumindest gibt die
Bildgebung hier eine Verengung des Arterienquerschnitts wieder. Der gewundene Strang vor dem Aneu-
rysma endet so, dass die Arterie ohne die Verzweigung fast in direkter Linie in das Aneurysma fortgesetzt
werden konnte. Der verengte Arterienabzweig ist sehr stark gegeniiber dieser Fortsetzung abgeknickt, ver-
gleiche Abbildung 9.9(a). Ob der Abzweig mit dem geringeren Durchmesser den realen physiologischen
Gegebenheiten zum Zeitpunkt der Aufnahme entsprach oder ob dies ein Bildgebungsartefakt darstellt,
ist auch hier nicht bekannt. Auch besteht auch die Mdglichkeit eines anhaftenden Thrombus [MAROQ6].
Der Einlass befindet sich im Bild unten.
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Abbildung 9.8: Stromliniendarstellung des Geschwindigkeitsfeldes fiir das Modell E mit einem groBen
Aneurysma.

Das zur Simulation verwendete LB-Gitter hat hier eine Auflésung von 425 x 390 x 512, was einem
Speicherbedarf von 15,5GB entspricht. Um eine Simulation in dieser Auflésung durchzufiihren wird Rech-
nerkonfiguration 3 verwendet. Auf der Fujitsu Celsius Workstation mit einer nVidia Quadro K6000 und
einer Tesla K20c sowie Peer Access und Kollisionsdomanenspeicherlayout lduft die Simulation mit 30
Iterationen pro Sekunde. Die Simulation wurde auf die Reynoldszahl Re = 60 eingestellt. In der Ab-
bildung 9.9 sind Stromliniendarstellungen aus verschiedenen Blickwinkeln dargestellt. Auffillig dabei ist,
dass sich die Strémung in der N3he des Aneurysmas aufteilt: Ein Teil der Stromlinien verlauft durch den
groBeren Zweig, durch den der Hauptteil der Stromung nach aulen flieBt, und der andere Teil flieBt in das
Aneurysma hinein. Dies ergibt sich auch aus der Geometrievorbetrachtung. Insgesamt sorgt dies dafiir,
dass sich ein fast das gesamte Aneurysma umfassender Wirbel mit relativ hoher Geschwindigkeit von bis
zu %umuw zwischen ein und ausflieBender Stromung am relativ breitbasigen Aneurysmaeingang bildet.
Aufgrund der hohen Geschwindigkeiten muss hier nicht unbedingt ein nicht-Newtonsches Fliissigkeitsmo-
dell verwendet werden. Ein weiterer, kleinerer Wirbel mit entgegengesetzter Richtung wird im hinteren
Bereich des Aneurysmas induziert, allerdings mit wesentlich geringerer Geschwindigkeit, vergleiche Abbil-
dung 9.9(b). Die aus dem Aneurysma herausfiihrenden Stromlinien teilen sich auf und vereinigen sich, wie
in Abbildung 9.9(b) erkennbar, mit der Strémung von beiden Zweigen. Interessanterweise verlaufen keine
direkten Stromlinien von der zuleitenden Arterie in den schmaleren und stirker abgeknickten Abzweig.
Die Stromlinien, die durch diesen schmalen Abzweig verlaufen, stammen alle aus dem Aneurysma und
haben damit bereits die Drehbewegung durch den Wirbel durchlaufen. Diese Stromungssituation kénnte
ein idealer Kandidat fiir eine angekoppeltes Thrombosierungsmodell sein, bei dem die Moglichkeit der
Abldsung von Thromben besteht. Eine Untersuchungsméglichkeit ist der vermutlich bereits verengte Be-
reich des einen Abzweigs mit geringerem Durchmesser. Auch diirfte hier eine interessante Situation fir
die Untersuchung des Einflusses von Einbauten wie Coils vorliegen. Eine messtechnische Validierung unter
Verwendung eines entsprechenden 3D-Druckmodells mit 20mm Durchmesser diirfte weitere Erkenntnisse
bringen.
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Abbildung 9.9: Strémungsverhalten in einem Arterienphantom mit T-Gabelung. Das Aneurysma sitzt
genau an der Abzweigung.

9.3 Untersuchung der Thrombosierungsmodelle

Die Evaluation von Thrombosierungsmodellen ist aus mehreren Griinden nicht trivial. Zum einen sind die
Systeme teilweise stark vereinfacht und entsprechen damit nicht mehr physikalisch messbaren Eigenschaf-
ten des Ursprungssystems. Aber auch wenn eine Zuordnung von simulierter und realer Spezies gegeben
wire, kdnnten deren Eigenschaften gegebenenfalls nicht ohne weiteres gemessen werden. In dieser Arbeit
wird zur Parametrisierung von Experimenten beziiglich der beiden RAD-basierten Modelle auf Anga-
ben aus der Literatur zuriickgegriffen und diese falls notig verdndert. Das Automatenmodell wird durch
Ausprobieren parametrisiert. Zusitzlich zur Parametrisierung miissen sowohl die Initial- und Randbe-
dingungen festgelegt als auch die Stromungssimulation parametrisiert werden. Die Stromungssimulation
wurde zumeist mit der in Kapitel 4.8 in Abbildung 4.7 gezeigten Pulsfunktion mit einer mittleren Ge-
schwindigkeit von 60mm/s am Einlass parametrisiert, alternativ wurde eine stationare Stromung mit der
gleichen mittleren Geschwindigkeit verwendet. Das Verhiltnis der Dauer von Systole und Diastole betragt
1/3 zu 2/3 bei einer Pulsdauer von 1s. Die Maximalgeschwindigkeit der Systole betragt 125mm/s und
die der Diastole 65mm/s. Die Geschwindigkeit am Wendepunkt zwischen Systole und Diastole betragt
50mm/s. Insgesamt wird das qualitative Verhalten der Modelle in 2D untersucht. Fiir die Berechnungen
wird Rechnerkonfiguration 1 eingesetzt.

9.3.1 Automatenbasiertes Modell

Das automatenbasierte Modell aus Kapitel 5.5.1 ist Gegenstand diese Kapitels. Es wird in zwei verschie-
denen Geometrien untersucht. Die Untersuchungen sind auf 2D beschrankt, da die Simulationen einfacher
aufzusetzen und der Fokus der Untersuchungen auf der generellen Plausibilitat des Modells liegt.

Ausgangspunkt fiir die erste Simulationsdomaéne ist ein Schnitt durch die Mitte des synthetischen Aneu-
rysmamodells B. Die entstehende 2D-Simulationsdomane wurde bereits in den gemeinsamen Verdffentli-
chungen [WFW12, WWF*13] verwendet. Der Bogen der modellierten Arterie wurde beibehalten, aber die
Aneurysmageometrie wurde komplett durch die Geometrie eines realen Aneurysmas mit Coilembolisation
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Abbildung 9.10: Thrombosierung mit dem Automatenmodell unter Einfluss einer Pulsfunktion in einem
Modell mit Coils in 2D. Die Geometrie von Aneurysma und Coils basiert auf einem
Histoschnittbild. (a) Das eingepasste Histoschnittbild. Das Bild wurde von Herrn PD
Dr. med. Mathias Wagner, Institut fiir Allgemeine und Spezielle Pathologie, Universitat
des Saarlandes, zur Verfiigung gestellt. (b) Das Simulationsergebnis: Der erzeugte
Thrombus ist in blau dargestellt, die Coils rot und das Strémungsgebiet schwarz.

ersetzt, vergleiche Abbildung 9.10. Die Geometrie stammt aus einer vom Autor selbst vorgenommenen
Segmentierung. Die Vorlage fiir die Segmentierung war ein histologisches Schnittpraparat, welches von
Herrn PD Dr. med. Mathias Wagner vom Institut fiir Allgemeine und Spezielle Pathologie der Universitat
des Saarlandes zur Verfiigung gestellt wurde (vergleiche Anhang B). Es wurden sowohl die Berandung
des Aneurysmas als auch die Berandung der Coils in die Simulationsdoméne iibernommen. Die Zusam-
menfiihrung zweier Datensdtze war ndtig, da im Falle des Histoschnittbilds das genaue Aussehen des
Stromungsgebiets in der Ndhe des Aneurysmas unbekannt war — die Geometrie des Histoschnitts wurde
daher in das bekannte Arterienphantom in 2D eingepasst.

Die Simulation wurde unter Pulseinfluss auf einem LB-Gitter der Grole 813 x 1140 durchgefiihrt. Der
Schwellenwert fiir die Konzentration des transportierten Indikatorstoffs fiir den Automatenzahler wurde
auf die Konzentration 0, 1 und der Schwellenwert fiir den Z3hler auf die Dauer der Diastole in Zeitschrit-
ten gesetzt. Dies hat sich als geeignete Heuristik herausgestellt. Die Simulation wurde solange durchge-
fiihrt, bis sich stabile Verhaltnisse im Wachstum des Thrombus eingestellt haben und wurde nach 105
Pulsvorgdngen beendet. Das Histoschnittbild in Abbildung 9.10(a) kann mit dem Simulationsergebnis
in Abbildung 9.10(b) verglichen werden. Das Resultat zeigt ein, dem Histoschnittbild nicht unihnliches
Stromungsgebiet. Der berechnete Thrombus ist in Abbildung 9.10(b) blau markiert und hnelt sehr der
Berandung die entsteht, wenn man gedanklich die dichter beieinanderliegenden Coils verbindet. Die Lage
des Thrombus an der dem Hauptstrom abgewandten Seite wird wiedergegeben.

Die Ergebnisse einer zweiten Simulationsdoméne sind in der Abbildung 9.11 dargestellt. Dieses Modell
basiert ebenfalls auf einem Histoschnitt [ARKT07, WWF'13]. Die zugehdrige Segmentierung von Arte-
rie, Aneurysma und Stent wurde von Herrn PD Dr. med. Mathias Wagner vom Institut fiir Allgemeine
und Spezielle Pathologie der Universitdt des Saarlandes zur Verfligung gestellt (vergleiche Anhang B).
Die Simulation wurde mit den gleichen Parametern wie oben durchgefiihrt. Die Gitterauflésung betragt
770 x 470. Betrachtet man Abbildung 9.11 genauer, so lasst sich erkennen, dass der Thrombus zuerst in
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Abbildung 9.11: Visualisierung der fortschreitenden Thrombosierung per Automatenmodell unter Stré-
mungsbeeinflussung in einem Modell mit Stent in 2D. Die Histoschnittvorlage fiir die
Geometrie stammt aus [ARKT 07, WWF*13]. Die dazugehérige Segmentierung der
Arterie, des Aneurysmas und des Stents wurden von Herrn PD Dr. med. Mathias
Wagner, Institut fiir Allgemeine und Spezielle Pathologie, Universitit des Saarlandes
zur Verfiigung gestellt. Der Indikatorstoff ist in Rot dargestellt, der berechnete Throm-
bus in Griin. Gelb und Tiirkis zeigen Bereiche an, in denen der Thrombus momentan
wéchst beziehungsweise wieder zuriickgebildet wird.

der N3he der Stentmaschen zu wachsen beginnt. Weiterhin startet die Thrombosierung dhnlich wie im
Histoschnittbild in Abbildung 9.10(a) auf der dem Aneurysmahals abgewandten Seite, vergleiche Abbil-
dung 9.11(a). In Abbildung 9.11(b) schlieBlich verengt sich das Strémungsgebiet im Aneurysmahals. In
Abbildung 9.11(c) wird es gerade geschlossen (gelber Bereich), und in Abbildung 9.11(d) ist das kom-
plette Aneurysma ausgefiillt. Vergleichsdaten in Form eines Histoschnittbildes, welches einen Thrombus
zeigt, existieren nicht.

Insgesamt funktioniert dieses Modell obgleich seiner Einfachheit gut und es werden die Gebiete verschlos-
sen, die der Intuition folgend verschlossen werden miissten. Die Parameter fiir Schwellenwert und Zahler
missen geschitzt werden und weisen keine Verbindung zu physiologischen GroRen auf. Auch passen die
Zeitskalen nur bedingt zu Zeitskalen von physiologischen Ablaufen. In der Simulation reichen mehrere
Dutzend Pulsvorgange fiir einen Verschluss aus. Anhand eines solchen Modells beispielsweise Medika-
menteneinfluss auf die Hamostase zu untersuchen erscheint nicht ohne weiteres méglich. Aufgrund der
genannten Schwachen werden daher im Folgenden Modelle aus der Literatur untersucht, die physiologi-
sche Vorgdnge potentiell besser beschreiben kdnnen. Sie werden um die hier vorliegende Fragestellung,
die Untersuchung der Thrombosierung im Zusammenhang mit dem Stent, ergdnzt. In der Literatur wird
lediglich der extrinsische Weg betrachtet. Generell sind Automaten aber durchaus geeignet, um zeit-
liche Prozesse in einer Stromung zu beschreiben. Im Projekt Coast beziehungsweise Thrombus wurde
exakt dies versucht, allerdings nach Kenntnis des Autors bisher ohne eine Veréffentlichung abschlieBender
Ergebnisse.
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(a) Systole (b) Diastole

Abbildung 9.12: Visualisierung der Thrombosierung per Reaktions-Diffusions-Modell in 2D. Der Stent
wird als thrombogen angenommen. Die Konzentrationen der drei Stoffe ist als je eine
RGB-Komponente dargestellt. Die Aktivatorkonzentration ist im Rot-Kanal kodiert, die
Katalysatorkonzentration im Griin-Kanal und die die Inhibitorkonzentration im Blau-
Kanal.

9.3.2 Modell nach Ataullakhanov und Kollegen

Das zweite untersuchte Thrombosierungsmodell aus Kapitel 5.5.2 wird ebenfalls in Schnittebenen des Mo-
dells B in 2D betrachtet. Hier wird der Stent als Ausléser fiir die Thrombosierung modelliert. Die Geome-
trie wurde, wie bereits erwdhnt, erstmals in [WFW12, WWF*13] verwendet. In einem ersten Experiment
mit dem Modell wurde die in [ZALMO01, AZP02] beschriebene Wellenausbreitung und -Einddmmung nach-
vollzogen, indem das Modell mit den Parametern Doy = Deat = Dinp, = 0,0001m2s~ ! und K1 = 6, 85,
K2 =20, K3=2,36, K4=0,087, K5 =15 und K6 = 0,04 [ZALMO01, AZP02] ohne Strdmungsein-
fluss in 2D simuliert wurde. An dem Stent wurde dazu Aktivator in einer Konzentration von cg; = 0,07
ausgeschiittet. Die Ergebnisse aus [ZALMO1, AZP02], dass heifit die ortliche Eingrenzung des Throm-
bus ohne Einfluss einer Strémung, konnten dabei nachvollzogen werden. Dies allerdings nur in dem Fall,
wenn sich der Inhibitor schneller ausbreitet als der Aktivator. Alle Diffusionskoeffizienten gleich zu wahlen
funktioniert entgegen der Originalliteratur nicht. Dies hat Meinhardt in [Mei09] in dhnlicher Form bereits
angemerkt. Diese Anderung der Diffusionskoeffizienten wird im Folgenden daher auch hier verwendet.
Unter Variation des Diffusionskoeffizienten und/oder der Aktivatorrandbedingung bleibt das Verhalten
prinzipiell erhalten und die &rtliche Eingrenzung gegeben. Betrachtet man das Verhalten des Systems
5.8 und variiert weitere Parameter, so l3sst sich feststellen, dass mit dem System stabile Oszillationen,
sogenannte Turing-Muster [Tur52], produziert werden kdnnen. Dies ist der Fall, wenn ausgehend von
der Standardparametrisierung die Diffusionskonstante Dj,;, < Dygct,cary und K5 nicht ausreichend hoch
gewahlt werden. Dieses Experiment zeigt, dass die Parameterwahl kritisch bei der Evaluation zumindest
dieses 3-Stoff-Modells ist. Es gibt aber auch einen Hinweis darauf, dass zur Parametrierung verlassliche
Messdaten benétigt werden.

In einem zweiten Rechnerexperiment (vergleiche Abbildung 9.12) wurde die Kopplung der LBM-
Stromungssimulation mit dem Gleichungssystem 5.8 durchgefiihrt und der Stent fungiert wiederum als
Randbedingung fiir den Aktivator. Grafische Resultate fiir einen pulsierenden Fluss unter den weiter oben
angegebenen Randbedingungen fiir den Puls finden sich fiir je einen Zeitpunkt in Abbildung 9.12(a)
fiir die Systole und in Abbildung 9.12(b) fiir die Diastole. Die Konzentrationen der drei Stoffe ist da-
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Abbildung 9.13: Visualisierung der Thrombosierung per 3-Stoff-Reaktions-Diffusions-Modell unter
Strémungseinfluss mit verschiedenen Randbedingungen in 2D. Links Reaktionen und
Thrombus, rechts Strémungsfeld. Vgl. Text. Einfache Modelle wie das 3-Stoff-Modell
sind nicht geeignet die Thrombosierung unter Strémungseinfluss abzubilden.

bei als jeweils eine RGB-Komponente dargestellt. Die Aktivatorkonzentration ist im Rot-Kanal kodiert,
die Katalysatorkonzentration im Griin-Kanal und die die Inhibitorkonzentration im Blau-Kanal. Die im
Ruhezustand vorliegende Situation zweier sich iiberholender Wellen, welche bewirkt, dass die Thrombo-
sierung ortsfest gehalten wird, tritt unter Einfluss einer pulsierenden Strémung nicht auf. Uberschreitet
die Stromungsgeschwindigkeit einen gewissen Wert, werden die drei beteiligten Stoffe im Gleichungs-
system 5.8 mit der Stromung wegtransportiert und reagieren dabei weiter. Die Konvektion dominiert in
diesem Fall die Diffusion. Es konnen sich auch einzelne Bereiche bilden, in denen eine Art Zelle mit der
Stromung wegtransportiert wird. Diese Zelle besteht aus einem durch den Inhibitor umschlossenen Gebiet
aus Aktivtor und Katalysator (vergleiche Abbildung 9.12(b)). Dies kdnnte auf eine Embolisationsgefahr
im Stromungsverlauf hindeuten.

Im dritten Experiment mit dem 3-Stoff-Modell unter Stromungskopplung (vergleiche Abbildung 9.13)
wurden die Randbedingungen wie folgt abgeandert. Weiterhin wird die gleiche pulsierende Stromung ver-
wendet und der Stent als thrombogen angenommen, indem Aktivatorstoff ausgeschiittet wird. Zusatzlich
wird in der ersten Variation des dritten Experiments (vergleiche Abbildung 9.13(a)) an der komplet-
ten Aderwand Inhibitor ausgeschiittet. Dies modelliert eine intakte Endothelzellschicht und damit einen
Schutz vor dem Einsetzen der Thrombosierung. In der zweiten Variation (vergleiche Abbildung 9.13(b))
wird lediglich im Aneurysmaknick in der Wand nach dem Aneurysma kein Inhibitor ausgeschiittet. Dies
modelliert den Fall, dass die Endothelzellschicht nicht geschiitzt bzw. in Ordnung ist. In der dritten Va-
riation (vergleiche Abbildung 9.13(c)) wird im Aneurysmaknick zusatzlich Aktivator ausgeschiittet. Dies
modelliert den Fall einer Verletzung oder Entziindung, in der Aktivator ausgeschiittet und die Thrombo-
sierung aktiviert wird. Zusatzlich wird, wenn die Aktivatorkonzentration (Schwellenwert 0, 75) liber einen
gewissen Zeitraum (Anzahl der Zeitschritte der Diastole) konstant hoch ist, angenommen, dass sich an
dieser Stelle ein Thrombus gebildet hat. Dieser Bereich wird dann wie im Automatenmodell ortsfest und
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von der Stromung ausgenommen, das heillt, ,bounce-back” findet an diesen Gitterzellen statt.

In der jeweils linken Darstellung der Abbildung 9.13 sind die Konzentrationen der drei Stoffe wie in
Abbildung 9.12 als je eine RGB-Komponente dargestellt. Die ortsfesten, fadenihnlichen Regionen im
Aneurysma (weill dargestellt) sorgen fiir unterschiedliches Stromungsverhalten in diesen Bereichen. Dies
ist jeweils rechts in der Abbildung 9.13 iiber die farbkodierte Geschwindigkeitsmagnitude dargestellt, wobei
die Farbkodierung so eingestellt wurde, dass die Geschwindigkeiten im Aneurysma gut unterschieden
werden kénnen. In der Arterie werden die Konzentrationen weiterhin mit der Strémung abtransportiert.
Diese Faden erinnern an die Bildung von Fibrinfdden in vivo, befinden sich im Simulationsergebnis aber
auf einer falschen GroRenskala.

Insgesamt weist die Simulation dieses Modells ein interessantes Verhalten auf, bringt aber eine Reihe von
Problemen mit sich. Die Verhéltnisse zwischen Stromung einerseits und RD-System andererseits miissen
aneinander angeglichen werden, um das gewiinschte Verhalten zu erzielen. Trotzdem ist eine wirkliche
Ortsbegrenzung problematisch, denn es wird in diesem Modell nur das Verhalten des Blutplasmas simu-
liert. Es besteht keine Moglichkeit, die physiologisch auftretende Anhaftung von Zellen nachzubilden. Dies
bedingt aullerdem, dass im Modell keine Scherspannungsaktivierung betrachtet wird. Fiir die in dieser
Arbeit durchgefiihrte Modifikation zur Riickkopplung mit der Stromungssimulation mittels des Automa-
tenzahlers gilt das gleiche wie im letzten Abschnitt: Es findet keine Bewegung losgeldster Thromben statt,
diese sind ortsfest sobald sie gebildet wurden — sofern sie nicht wieder aufgelést werden. Insgesamt |4sst
sich feststellen, dass die Beschrankung auf die Modellierung des enzymatischen Teils nicht ausreichend
zu sein scheint, obwohl damit natiirlich Teile der Laborergebnisse in [AKS02] simuliert werden kdnnen.
Auch ein wandanhaftender Thrombus kann nicht ausreichend mit diesem Modell abgebildet werden. In
den jeweils linken Darstellungen in Abbildung 9.13 ist unabh&ngig von den modellierten Randbedingungen
der drei Varianten hinter dem Aneurysmaknick in der Arterie ein wandanhaftender Thrombus zu sehen.
Dieser ist jedoch nicht 6rtlich begrenzt, sondern breitet sich stromabwirts am Rand der Arterie aus.
Wegen der Haftrandbedingung ist in diesem Bereich die Geschwindigkeit gering, sodass neben Konvekti-
onsprozessen auch Diffusionsprozesse stattfinden. Die niedrige Geschwindigkeit sorgt dafiir, dass keine der
Stromung entgegengesetzte Ausbreitung durch Diffusion stattfindet. Wahlt man andere Diffusionskoeffi-
zienten, deren GroRenordnungen die Konvektion dominieren, kann auch eine stromabwartige Ausbreitung
erreichen werden (nicht dargestellt). Insgesamt |dsst dies das einfache 3-Stoff-Modell als eher ungeeignet
erscheinen, um die Thrombosierung in einem Aneurysma zu untersuchen. Ebenfalls kénnen die Simula-
tionsergebnisse im Rahmen dieser Arbeit nicht validiert werden, hier waren weitere Untersuchungen in
Verbindung mit einem entsprechenden Versuchsaufbau und entsprechenden Messungen durchzufiihren.

9.3.3 Modell nach Fogelson und Kollegen

Das Modell aus Kapitel 5.6 ist das umfangreichste untersuchte Modell in dieser Arbeit und enthilt eine
Modellierung fiir Zellen. Hier werden Ergebnisse mit diesem Modell in der gleichen Simulationsdomane
wie im letzten Abschnitt prasentiert — das heillit ohne oder mit Stent in 2D. Es wird hier erstmals auf die
Thrombosierung mit Stent angewendet.

Eine erste Simulation ohne Stent und ohne Pulseinfluss offenbart Probleme mit der lokalen Machzahl,
betrachte dazu die Vektorfelddarstellung des Geschwindigkeitsfeldes in Abbildung 9.14(a) beziehungswei-
se 9.14(b): Die Riickkopplung tiber die Kraftterme sorgt wie erwartet dafiir, dass die Stromung verlagert
wird. Durch die entstandene Engstelle am Ende des Kraftfeldes (vergleiche farbkodierte Darstellung in
Abbildung 9.14(c)) steigt die Geschwindigkeit stark an, sodass sie in die Nahe des Mach-Limits kommt.
An diesen Stellen entstehen wihrend der Simulation Oszillationen, die sich durch die Stromung radial
nach aulen ausbreiten und diese lokal instabil machen. Die Ursache fiir das Problem kdnnte der Parameter
des B-Terms sein, der in inverser Abhangigkeit der Konzentration eingeht. Eine sehr niedrige Konzen-
tration ergibt hier einen hohen Wert. Folglich muss eine Modifikation der entsprechenden Parameter
vorgenommen werden. Durch Ausprobieren erhilt man schlieBlich einen Parametersatz, der sich stabil
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(b)

Abbildung 9.14: Thrombosierungsmodell nach Fogelson in 2D. (a) Darstellung des farbkodierten Ge-
schwindigkeitsvektorfeldes. Es entsteht eine Instabilibitdt am Ende des Thrombus in
der Nihe des Auslasses. (b) Detailansicht des Vektorfeldes. (c) Instabilibitdt am En-
de des Thrombus. In der Nihe des Knicks am Aneurysmahals sind die farbkodierten
Krafte iiber dem farbkodierten Geschwindigkeitsfeld dargestellt.

verhilt. Die in der Originalliteratur beschriebenen Effekte wie die ortsfeste Verklumpung am w-Rand
lassen sich nachvollziehen, ebenso die Umleitung des Fluidstroms durch die angekoppelten Kraftterme,
sieche Abbildung 9.15. Analysiert man das verschobene LBM-Geschwindigkeitsfeld (vergleiche Abbildung
9.15), so l3sst sich feststellen, dass es durch die Kraftriickkopplung nicht mehr divergenzfrei in der Nihe
des Thrombus ist. Es kommt dort zu einer Dichtekonzentration (LBM-p héher) und die Druckverteilung
im Fluid ist eine andere als ohne Kraftriickkopplung.

In Abbildung 9.16 findet sich eine erste Berechnung fiir das Fogelson-Modell mit Stent. Die Kraftema-
gnituden folgen im GroRen und Ganzen dem vorhandenen Geschwindigkeitsvektorfeld in der Nihe des
Stents (vergleiche [WFW12, WMW*13]), wirken aber auch auf dieses zuriick. Dies wird in der Abbildung
9.16 durch die zweifache Farbkodierung fiir Geschwindigkeiten und Krafte dargestellt. Es wird erfolgreich
der Fluss in der Modellarterie nach innen verschoben und weiterer Fluss ins Aneurysma behindert. Da-
mit kann demnach eine Anlagerung von Zellen an einen Stent sowie die Riickwirkung auf die Strémung
zusatzlich zum eigentlichen Einsatzzweck dieses Modells ebenfalls sinnvoll modelliert werden. Allerdings
ist keine Okklusion des Aneurysmas wie beim Automatenmodell zu erwarten. Dieses Verhalten miisste
mit einer Erweiterung des Modells beschrieben werden.

Aufgrund der Modellierung wird ebenfalls die Ablésung von Thromben abgebildet. Solange die verbunde-
nen Thrombozyten an der Wand anhaften und mit dieser verbunden bleiben trennen sich keine Thromben
ab, die mit der Stromung weiter transportiert werden. Brechen diese Verbindungen auf, bewegen sich
die makroskopischen Konzentrationen mit der Strémung. Falls sich auf diese Weise Zell-Zell-Verbiinde
im Inneren der Arterie oder innerhalb des Aneurysmas losgeldst befianden, kdnnten sie in den weiteren
Blutkreislauf gelangen, etwa durch die Stentdffnungen hindurch transportiert werden. Ebenso heften sich
aufgrund der Modellierung und der niedrigen Geschwindigkeiten im Aneurysma Thrombozyten aneinan-
der. Das Phdanomen der Embolisationsgefahr durch Thrombusabldsung konnte im Falle des wandanhaf-
tenden Thrombus (vergleiche Abbildung 9.15) allerdings in den hier durchgefiihrten Modellrechnungen
ohne Stent nicht nachvollzogen werden. Dies ist allerdings ein Problem der gewahlten Simulationsdoma-
ne, der Randbedingung fiir die reaktiven Stellen der Wand (w-Term), der resultierenden Strémung und
der Parametrisierung. Die Stromungsgeschwindigkeiten an der Wand sind relativ niedrig, sodass kein Auf-
brechen der Zell-Wand-Verbindungen ausgeldst wird. In einer anderen Geometrie und damit verbunden
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(a) Ohne Thrombus (b) Mit Thrombus (c) Differenzbild

Abbildung 9.15: Verschiebung des 2D-Geschwindigkeitsfeldes aufgrund des Thrombus. (a) Geschwin-
digkeitsfeld ohne Thrombus. (b) Geschwindigkeitsfeld mit Thrombus (schwarz darge-
stellt). (c) Invertiertes Differenzbild von (a) und (b) mit grauem duleren Rahmen.

einer anderen Stromung (etwa ein konzentrierter Einstrombereich am Aneurysmahals wie in Kapitel 9.2.1
oder 9.2.2) konnte dies mdglich sein. Dies ist in zukiinftigen Arbeiten in 3D zu untersuchen. Die hier
durchgefiihrten Modellrechnungen mit Stent in 2D zeigen allerdings den modellierten Ablésungseffekt.
Das Simulationsergebnis weist ein lokales Gebiet in der Nihe der dritten Stentmasche auf, welches nicht
mehr mit der Wand verbunden ist (vergleiche Farbkodierung in Abbildung 9.16). Dieser Aspekt sollte
zukiinftig ebenfalls in 3D weiter untersucht werden.

Insgesamt erweist sich dieses Modell als geeigneter Kandidat fiir weitere Studien, allerdings beschrankt
sich die Modellierung der Enzymkaskade in diesem Modell auf nur einen Aktivatorstoff. Es werden kei-
ne Scherkréfte zur Aktivierung von Plattchen betrachtet und die Diffusion der Blutpldttchen ist nicht
ortsabhingig. Dies kann unter Umstanden wichtig sein wegen Verteilung der Plattchen durch die Bewe-
gungen der roten Blutkérperchen. Es kommt real zu einem Konzentrationsgefalle, das heifit, es existieren
am Rand mehr Plittchen als in der Mitte der Stromung, wo es mehr rote Blutkdrperchen gibt [SHKO08].
Diese Erweiterung bietet sich fiir zukiinftige Untersuchungen an. Wie die anderen Modelle auch basiert
die Parametrisierung nicht auf realen MessgréBen und muss durch ausprobieren bestimmt werden. Dies
ist generell ein Problem aller dargestellten Thrombosierungsmodelle. Vereinfachungen der Kaskade, die
darin resultieren, dass Stoffkonzentrationen ohne reale Entsprechung verwendet werden, erschweren eine
Parametrisierung. Gleiches gilt fiir die nicht ohne weiteres messbare Dimensionierung der Kréfte, die auf
das Fluid riickwirken. Bisherige Untersuchungen des Modells in der Literatur betrachteten keine reale
Adergeometrie und keinen pulsierenden Fluss. Durch die hier durchgefiihrte Erweiterung des Modells fiir
Simulationen in 3D ist eine Untersuchung zukiinftig moglich. Es wurde in 2D im Zusammenhang mit der
eingesetzten LB-Simulationsmethode festgestellt, dass der erzeugt Thrombus unter Umstanden Zonen in
der N3he der Wand erzeugt, durch die eine Beschleunigung des Fluids stattfindet. An diesen Stellen kann
es zu Problemen mit der lokalen Machzahl bei LBM-Simulationen kommen. Das Verfahren ist ansonsten
aber geeignet, um einen wandanhaftenden Thrombus oder die Thrombosierung an einem Stents zu be-
schreiben. Auch die Ablésung von Thromben kann abgebildet werden, hier sind weitere Untersuchungen
der Interaktion zwischen Stréomung und Thrombus notwendig. In zukiinftigen Arbeiten muss daher eine
Veridnderung eines wandanhaftenden Thrombus in 3D und realistischer Geometrie ohne beziehungsweise
mit Stent und Puls untersucht werden.
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Abbildung 9.16: Thrombosierungsmodell nach Fogelson in 2D mit Stent. Dargestellt sind auf das Fluid
riickwirkende Krafte im Modell mit Stent. Die Kriftemagnituden sind im schwarzen
Bereich farbkodiert dargestellt, in dem anderen Bereich ist das farbkodierte Geschwin-

digkeitsfeld abgebildet.

9.4 Diskussion

In diesem Kapitel wurden Aspekte mithilfe von Simulationen untersucht, die nicht im Rahmen von
Vergleichen mit Messergebnissen validiert werden konnten. Obwohl teilweise bereits passende Réhrchen
gedruckt werden konnten, war aus unterschiedlichen Griinden wie Rauschen oder der Flusskodierung
bisher kein Vergleich mdglich. Insgesamt umfassen die hier durchgefiihrten Simulationen zeitveranderliche
Strémungen, die Thrombosierungsmodelle, die Verwendung von Realdaten anstelle von Phantomen und
die Analyse von abgeleiteten GroBen wie Wandschubspannungen. Dabei wurden insgesamt plausible
Ergebnisse erzielt.

In Modell F wurde ein besonderes Stromungsverhalten entdeckt, indem Stromlinien fiir einen Zweig
der Arterie nur durch das Aneurysma nach auBen verlaufen. Dieses Modell ist damit ein interessanter
Kandidat fiir weitere Untersuchungen. In Modell E wurde eine an einem Bereich des Aneurysmahalses
konzentrierte Einstromung berechnet, die sich in dhnlicher Form auch in ersten Messergebnissen zeigt
[Edel5]. Die Wirkung eines wabenférmigen Stents auf das Stromungsverhalten in Modell D konnte
ebenfalls untersucht werden. Hierbei unterschieden sich die Stromungsmuster und -geschwindigkeiten
innerhalb des Aneurysmas mit Stent wesentlich von denen ohne Stent.

Das einfache Automatenmodell ist in der Lage, den Verschluss eines Aneurysmas darzustellen, allerdings
passen die Zeitskalen realer Vorgange mit denen in der Simulation nur bedingt zu einander. Die einge-
setzten Thrombosierungsmodelle auf Basis von RAD-Gleichungen kénnen einzelne Phinomene aus der
Literatur nachbilden, etwa die Ortseinddmmung der Thrombosierung, die Thrombosierung an Fremd-
korpern wie Stents oder die Modellierung eines wandanhaftenden Thrombus. Letzterer tritt auch in der
Realitat bei Patienten auf und kann mit der hier beschriebenen Pipeline zukiinftig in 3D ohne beziehungs-
weise mit Stent und Puls studiert werden. Dazu ist allerdings eine Parameterschatzung erforderlich, fiir
die eine Validierung mittels einer Messung ebenfalls nicht verfiigbar ist. Fiir die Approximation mehrerer
realer Vorgiange wie der kompletten Okklusion des Aneurysmas scheinen diese Modelle allerdings nicht
geeignet. Hierzu miissen komplexere Modelle aus der Literatur [BS08, LF11, LG10, SSB11] untersucht
oder ginzlich neu entwickelte Modelle eingesetzt werden.

Fiir die weitere Untersuchung von Thrombosierungsmodellen ist es notwendig, die Resultate der Simula-
tionen mit Messergebnissen vergleichen zu kdnnen, gerade wenn 3D Simulationen vorgenommen werden.
Ein erster Schritt kdnnte sein, die Basisexperimente zu den hier eingesetzten Thrombosierungsmodellen
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nachzustellen und mit den Moglichkeiten der Magnetresonanztomographie Ergebnisse nachzuvollziehen,
also etwa die Ausbreitung von Fibrin unter Thrombinkatalyse in dem bei Ataullakhanov beschriebenen
Experiment nachzumessen. Dies kénnte dann jeweils mit den Ergebnissen der Modelle verglichen werden.
Die hierbei gewonnenen Erkenntnisse beziiglich der Parametrisierung von zunichst einfachen Thrombo-
sierungsmodellen lassen sich vielleicht spater auf komplexere Modelle iibertragen. Es ware wiinschenswert,
durch Messergebnisse von Blutplasma beziehungsweise Vollblut einzelne Teile des Thrombosierungsvor-
gangs messen zu kdnnen, um anschlieBend ein komplexes Computermodell parametrisieren zu kdnnen.

Ein erster Ansatz in diese Richtung ist das Experiment in [Edel5], welches zur Vermessung der GroRe
eines Thrombus Magnetresonanztomographie einsetzt. Damit ist es moglich, den Ablauf der Verklum-
pung iiber die Zeit prizise vermessen zu kénnen. Uber eine Messsequenz kann dabei klar zwischen Fluid
und Verklumpung beziechungsweise Luft unterschieden und so eine erste zeitliche Entwicklung der Ver-
klumpung in Ruhelage festgehalten werden. In [Edel5] wurden die Verklumpung von Schweineblut unter
Abwesenheit einer Stromung untersucht, weitere Experimente missen eine Stromung beriicksichtigen.
Weiterhin wére die Durchlassigkeit des Thrombus fiir Blutplasma iiber die Zeit zu bestimmen, um so das
Verhalten weiter zu charakterisieren. Diese zusatzlichen Aspekte miissen in den Messungen nach und nach
beriicksichtigt werden, in der Hoffnung, dies in Simulationen mit geeigneten Modellen nachvollziehen zu
konnen.
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Kapitel 10

Zusammenfassung und Ausblick

In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der Arbeit im Bereich des Blutflusses noch einmal kurz zu-
sammengefasst. Zusatzlich werden zu den initial beschriebenen, insgesamt untersuchten medizinischen
Fragestellungen weitere Gedanken fixiert und damit weiterfiihrende Untersuchungen sowie ein Transfer
der erarbeiteten Methoden auf neue Untersuchungsgebiete vorgeschlagen.

10.1 Zusammenfassung

Die in den vorhergehenden Kapiteln beschriebenen Modelle haben sich zur Untersuchung der Problemstel-
lung im Bereich der Himodynamik als geeignet erwiesen, und die beschriebenen Methoden zur Auswer-
tung dieser Modelle wurden erfolgreich umgesetzt. Teile davon, wie etwa die GPU-basierte Stromungs-
simulation mit gekoppeltem Stofftransport, wurden ebenso erfolgreich validiert. Die in dieser Arbeit
geschaffenen Grundlagen lassen sich zukiinftig in weiteren Arbeiten im Bereich der Himodynamik ein-
setzen, etwa die Untersuchung groRerer Mengen realer Datensitze, die nicht im Rahmen dieser Arbeit
moglich war. Damit waren statistische Aussagen und Verallgemeinerungen moglich.

Betrachtet man die Hauptfragestellungen in Kapitel 2.3, so konnten zu diesen folgende Beitrdge geleis-
tet werden. Die zu untersuchenden Strémungsvorginge in Arterien mit Aneurysmen konnten erfolgreich
mit Lattice-Boltzmann-Methoden untersucht werden. Dabei wurden SRT- und TRT-Methoden einge-
setzt. Die fiir die Modellierung von Blut notwendige Parametrisierung der Simulation konnte ebenfalls
umgesetzt werden. Dies umfasst die Darstellung von Fliissigkeits- sowie Pulsmodellen. Die gewahlte
Verkniipfung von LBM mit Level-Set-Darstellungen ermdglicht dabei eine einfache Definition von Rand-
bedingungen fiir eine Simulation in komplexen Geometrien. Eine aufwindige Netzgenerierung entfillt.
Die Level-Set-Darstellung ermdglicht im Gegensatz zu den Darstellungen zum Stand der Technik eine
Bestimmung der Wandscherspannungen in dynamischen Simulationen in beliebiger Geometrie. Neben
Stromungsprozessen konnten auch Transportprozesse untersucht werden. Die in dieser Arbeit aufgezeig-
ten Vorteile einer GPU- oder Mehr-GPU-Umsetzung bei der Berechnungsgeschwindigkeit gegeniiber einer
CPU-Variante oder anderen Berechnungsverfahren sind enorm und ermdglichen es, auch groRere Daten-
satze oder Multi-Physik-Probleme zu studieren. Die Konzepte fiir eine Multi-GPU-Implementierung lassen
sich ebenfalls auf groRere, liber den PCle-Bus gekoppelte Multi-GPU-Systeme iibertragen. Das System
skaliert wie gezeigt mit dem zur Verfiigung stehenden Grafikspeicher sowie der zur Verfiigung stehenden
Bus- und Speicherbandbreite. Durch die immer gréRer werdenden Grafikspeicher und steigende Bus- und
Speicherbandbreiten kdnnen zukiinftig groRere Multi-Physik-Probleme mit den hier angegeben Konzepten
analysiert werden. Verfahren, die eine Lésung {iber ein groBes Gleichungssystem bestimmen, erfordern
hier sehr viel mehr Aufwand sowohl bei Netzgenerierung und -adaption sowie in der Entwicklung entspre-
chend schneller numerischer Lésungsverfahren. Dabei ist die mit Lattice-Boltzmann-Verfahren erreichte
Genauigkeit auch im Vergleich mit anderen, etablierten Berechnungsverfahren sehr gut.
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Im Vergleich mit Messergebnissen konnte ebenfalls eine gute Ubereinstimmung, gerade auch bei gekoppel-
ten Stromungs- und Transportprozessen, festgestellt werden. Die fiir einen Vergleich entwickelten Modelle
fiir die Evolution der Magnetisierung unter Stromungseinfluss haben sich als sinnvolle Erganzung bei der
Validierung von gekoppelten Strémungs- und Transportprozessen herausgestellt. Der Bereich von Simula-
tion und Realitdt kann damit fiir die untersuchten Szenarien und Modelle positiv beantwortet werden. Es
konnten Simulationsergebnisse fiir Stromung, (Magnetisierungs-)Transport und -Relaxation erfolgreich
validiert werden. Zur Validierung wurden im Gegensatz zu dhnlichen Arbeiten in der Literatur hochaufge-
|6ste Messergebnisse verwendet. Die damit erzielte Auflésung in der 2D-Ebene konnte in der Simulation
sogar isotrop in 3D nachgebildet werden. Die fiir eine Validierung konstruierten 3D-Druckmodelle weisen
sehr gute Eigenschaften wie etwa geringe Geometrieabweichungen von der Vorlage und gute Suszeptibi-
litatseigenschaften fiir die Verwendung im Magnetresonanztomographen auf. Ebenfalls dhneln die durch
den Druckprozesse erzeugten inneren Oberflachen teilweise denen von Arterien. Die fiir eine Validierung
erstellte Verarbeitungspipeline, beginnend mit der Modellierung, der Lattice-Boltzmann-Simulation, dem
Vergleich mit hochauflésender Messtechnik und dem Einsatz von 3D-Druckmodellen, wurde so noch nicht
in der Literatur beschrieben und stellt eine sehr gute Mdglichkeit fiir weitere Untersuchungen bereit.

Insgesamt konnte mit den erstellten Simulationen eine Reihe von Modellen untersucht werden. Dabei
konnte die Frage nach Ausbildung und Ruptur von Aneurysmen insofern bearbeitet werden, als dass
ein validierbares Geschwindigkeitsfeld durch die Durchfiihrung der Simulation bestimmt werden kann.
AnschlieBend kdnnen mit der hier vorgeschlagenen Verbindung aus Level-Set-Doménendarstellung und
der lokalen Bestimmung entsprechender TensorgréRen die Wandscherspannungen, der Wandscherspan-
nungsvektor und auch zeitverdnderliche Integralmittel wie der oszillierende Scherindex bestimmt werden.
Die Verkniipfung mit Level-Set-Darstellungen fiigt sich natiirlich in das Simulationsverfahren ein und
funktioniert fiir beliebige Geometrien in 2D und 3D gleichermalen. Die Verwendung von Level-Sets ist
auch unabhingig von der verwendeten Randbedingung, und es lassen sich sowohl ,bounce-back” als
auch Randbedingungen, die mit Interpolation arbeiten, verwenden. Hinzu kommt die Moglichkeit, damit
auch Wandscherspannungen bei dynamischen Stromungen zu untersuchen. Eine pulsierende Stromung
wurde modelliert und sowohl zur Analyse der Geschwindigkeitsfelder als auch der Thrombosierungsmo-
delle eingesetzt. Dabei konnten in 3D sehr dynamische Strémungsvorgdnge innerhalb von Aneurysmen
beobachtet werden. Die Untersuchungen hier werden um Betrachtungen in [Sch16] ergénzt. Eine sta-
tistische Analyse anhand einer groBen Anzahl an Datensitzen inklusive Vergleichsdaten zur Ruptur war
aber ohne entsprechenden Fundus nicht méglich, sodass hier nur Ergebnisse fiir einzelne Modelle und
Randbedingungen berichtet werden kénnen. Bei der Validierung der LB-Stromungssimulation wurde die
Form der Einstromprofile durch Messungen der Geschwindigkeiten der Einlassschichten beachtet. Die in
Kapitel 8 verwendete Idee, das Einstromprofil durch Messung zu bestimmen und fiir einen Vergleich mit
CFD-Ergebnissen als Einlassrandbedingung zu nutzen, scheint durchaus wichtig fiir entsprechende Ver-
gleiche zu sein. Ebenso wurden einzelne Modelle mitsamt stromaufwartiger Arteriengeometrie betrachtet,
vergleiche Modell E oder F. Die in der Literatur beschriebenen Effekte bei Variation des Einstrémprofils
und dessen Einfluss auf das Simulationsergebnis lassen sich daher in verschiedenen Szenarien weiter un-
tersuchen. Weiteren Vergleichen zwischen Mess- und Simulationsergebnissen steht diesbeziiglich nichts
im Wege, gerade gepulste Stromungen unter Verwendung von Blut oder Blutersatzfliissigkeiten miissen
zukiinftig genauer untersucht werden.

Der Einfluss von Einbauten in das Stromungsgebiet wurde in [WFW12, WWF*13] in 2D und in Kapitel
9 in 3D untersucht. Hier wurde am Beispiel eines wabenférmigen Einbaus im Aneurysmahals festge-
stellt, dass die Stromung im Aneurysma sich signifikant verdndert beziehungsweise die Geschwindigkeit
im Aneurysma verringert wird. Der Maschenabstand der Waben entsprach dabei dem Maschenabstand
eines Gewebestents, welcher auf Basis von MR-Vergleichsmessungen bestimmt wurde. Zusammen mit
dem Level-Set-Framework und der Méglichkeit, leicht zusammengesetzte Domanen aus Arteriengeome-
trie, Aneurysma und Einbauten erstellen zu kénnen, ist die Beurteilung von verschiedenen, auch realen
Stentdesigns damit zukiinftig mit der hier vorgestellten Simulationspipeline moglich. Im Rahmen des
verfiigbaren Grafikspeichers konnten weitere Fragestellungen wie etwa die bendtigte Aufldsung fiir die
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Abbildung der Stentmaschen beantwortet werden. Diese kdnnen mit dem zur Verfiigung stehenden Gra-
fikspeicher geometrisch aufgeldst werden. Die eingesetzten LB-Modelle inkl. dem TRT-Verfahren und
des Smagorinski-Subgitter-Turbulenzmodells eignen sich in Verbindung mit der zur Verfiigung stehenden
Auflésung allerdings nur fiir den Einsatz bei moderaten Reynoldszahlen im Ubergangsbereich zwischen
laminaren und turbulenten Strédmungen. Turbulenz im Sinne es véllig chaotisch erscheinenden Geschwin-
digkeitsfeldes konnte hier somit in 3D nicht analysiert werden. In hochaufgelésten 2D-Datensatzen auf
Basis von Histoschnittbildern konnten allerdings sehr dynamische Vorgénge in der Nahe der hochaufgelds-
ten Stentmaschen bei pulsierenden Stromungen beobachtet werden. Dies gilt es zukiinftig in 3D weiter zu
untersuchen. Der Einsatz adaptiver Domanen fiir LBM wurde ebenfalls diskutiert und zumindest in dieser
Arbeit nicht betrachtet. Stattdessen wurde hier einer Datenstruktur, die aus Blécken zusammengesetzt
werden kann, den Vorzug gegeben.

Aufgrund von Messungen, die im Zusammenhang mit [EWF'15] gemacht und durch in dieser Arbeit
beschriebene Simulationen nachvollzogen wurden, war es mdglich, unbekannte nicht-Newtonsche Zu-
sammenhdnge in einem im Experiment verwendeten Fluid aufzuzeigen. Durch Messung mit einem Vis-
kosimeter konnte die Scherratenabhingigkeit des Fluids bestimmt und ein entsprechendes Fluidmodell
parametrisiert werden. Wurde dies in der Simulation beriicksichtigt, waren die Abweichungen zwischen
Messung und Simulation deutlich geringer und lagen in Bereichen wie bei Vergleichen mit Wasser, verglei-
che Kapitel 8. Der Einfluss nicht-Newtonscher Flussigkeitsmodelle auf die Simulationsergebnisse konnte
damit im Zusammenhang mit den Messungen an einer mit Algen durchsetzten Probenfliissigkeit gezeigt
werden. Ohne den Einsatz eines aus Messergebnissen entsprechend parametrisierten Carreau-Yasuda
Modells ware kein Vergleich der Stromungsgeschwindigkeiten in der Erweiterung von Modell C moglich
gewesen. Dort waren die Geschwindigkeiten wesentlich geringer im Vergleich mit einem einfachen Fliissig-
keitsmodell. Es ist also davon auszugehen, dass in patientenindividuellen Datensitzen teilweise ebenfalls
nicht-Newtonsche Eigenschaften beachtet werden miissen. Wie hier gezeigt werden konnte, sind die
Stromungsgeschwindigkeiten in manchen Aneurysmamodellen verglichen mit der in der Arterie je nach
untersuchter Modellgeometrie teilweise sehr niedrig. In anderen Modellen jedoch sind die Geschwindigkei-
ten recht hoch, sodass hier vermutlich ein Newtonsches Modell ausreichend ist. Durch eine Untersuchung
mit einer groReren Datenbasis kdnnte somit je nach Form der Arterie und Aneurysmatyp eine Vorauswahl
des Fliissigkeitsmodells stattfinden. Ziel ist, wie in Kapitel 2 beschrieben, insgesamt die Verringerung
der Berechnungsdauer fiir die komplette Simulationspipeline, besonders wenn Fluid-Struktur-Interaktion
beachtet wird.

Wie gezeigt lassen sich durch die Kombination von Lattice-Boltzmann- und Level-Set-Methoden be-
stimmte AnalysegroRen wie die Wandscherspannungen relativ leicht in beliebigen Geometrien bestim-
men. Weiterhin sollte zukiinftig eine Analyse der Topologie der entstehenden Vektorfelder durchgefiihrt
werden. Hierbei sind die bestimmten Geschwindigkeitsvektorfelder und Wandscherspannungsvektorver-
teilungen entsprechende Kandidaten. Aber auch der Materialtransport durch die Strémung kann eine
sinnvolle Zusatzinformation darstellen. Durch die Modellierung des Magnetisierungstransports und der
-relaxation konnte im Vergleich mit den Messergebnissen der Fluidaustausch in den untersuchten An-
eurysmamodellen bestimmt und validiert werden, vergleiche Kapitel 8. Eine statistische Auswertung mit
einer umfangreichen Datenbasis bleibt allerdings zukiinftigen Arbeiten vorbehalten. Auf diese Weise ist
es vielleicht mdglich, Aneurysmen weiter zu typisieren. Der Austausch mit der Arterie kann ein Indikator
fiir eine Thrombusformation sein.

Die Thrombosierung unter Einfluss einer pulsierenden Stromung wurde anhand von drei Modellen unter-
sucht. Diese Modelle wurden dazu erstmals mit der Lattice-Boltzmann-Methode, mit gepulster Stromung
und in Aneurysmageometrien untersucht. Auch Einbauten wie Stents oder Coils wurden dabei beriick-
sichtigt. Das Automaten-basierte Modell kann den Verschluss von Aneurysmen darstellen, die Zeitskalen
passen allerdings nicht exakt zu denen realer Vorgange. Die erzielten Ergebnisse dhneln denen in Histo-
schnittbildern von Aneurysmen sichtbaren Ablagerungen. Das mit der Stromungssimulation gekoppelte
Modell nach Ataullakhanov und Kollegen ist in der Lage, die Ortseindimmung der Thrombosierung
abzubilden. Mit hoheren Stromungsgeschwindigkeiten allerdings werden die modellierten Stoffe mit der
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Stromung wegtransportiert und reagieren stromabwarts weiter. Auf diese Weise ist es also nicht méglich,
wandanhaftende Thromben zu simulieren. Auch eine Verkniipfung mit dem Automatenmodell hat sich als
nur bedingt sinnvoll herausgestellt. Fiir die Abbildung von wandanhaftenden Thromben wurde das Modell
nach Fogelson und Kollegen untersucht. Dieses Modell bildet makroskopische Zellen und Zell-Zell- sowie
Zell-Wand-Verbindungen ab. In dieser Arbeit wurden notwendige Erweiterungen vorgenommen und ein
entsprechendes Modell fiir 3D angegeben, welches zukiinftig in entsprechenden aneurysmatragenden Ar-
terienmodellen weiter untersucht werden muss. Mit diesem Modell konnte das Thrombosierungsverhalten
in 2D untersucht werden. Es gelang die Abbildung eines wandanhaftender Thrombus am stromabwartigen
Aneurysmahals und die Abbildung der Thrombenbildung an einem Stent. Hier konnte auch eine durch die
Stromungsbedingungen induzierte Abldsung beobachtet werden. Es miissen aber in Zukunft noch weite-
re Untersuchungen vorgenommen werden. In [Edel5] wurden erste Messergebnisse zur Thrombosierung
von Schweineblut durchgefiihrt. Fiihrt man diese Arbeiten fort, steht zukiinftig eine Mdglichkeit bereit,
die Simulationsergebnisse von Thrombosierungsmodellen messtechnisch zu validieren und méglicherweise
zu parametrisieren. Die Parametrisierung ist momentan der Schwachpunkt aller untersuchten Modelle.
Durch den Vergleich mit Messergebnissen unter Einsatz von angeriihrtem Schweineblut lassen sich mit
den hier beschriebenen Methoden zukiinftig weitere Ergebnisse erzielen.

Insgesamt l3sst sich feststellen, dass die oben genannten Beitrdge den Stand der Technik erweitert haben.
Es steht durch diese Arbeit eine effiziente, komplette und erweiterbare Simulationspipeline fiir die Hamo-
dynamik zur Verfiigung, die in wichtigen Bereichen validiert ist. Alle grundlegenden Anforderungen der
geometrischen und funktionellen Approximation wurden hier erarbeitet und stehen damit fiir zukiinftige
Untersuchungen zur Verfiigung. Weiterhin lassen sich leicht neue Modelle anpassen und so die bestehende
Pipeline erweitern.

10.2 Ausblick

Zukiinftig miissen weitere und beschreibungsstirkere Thrombosierungsmodelle mit der beschriebenen
Pipeline in 3D untersucht werden. Der Vergleich mit Messergebnissen und eine Parametrisierung der
Modelle anhand von Messungen stellen dabei eine notwendige Eigenschaft dar, die allerdings schwierig
umzusetzen ist. Das Modell fiir die Simulation kdnnte zukiinftig ebenfalls um Fluid-Struktur-Interaktion
und die Remodellierung, die in dieser Arbeit nicht betrachtet wurden, erweitert werden. Damit stiin-
den alle relevanten Eigenschaften des eingangs diskutierten Zukunftsbildes fiir eine umfassende Analyse
der Hamodynamik in einem Framework zur Verfligung. Mit einer groReren Datenbasis kénnten dann
geeignete Analysegrolen bestimmt und statistische Aussagen getatigt werden. Auch die Simulation der
Magnetresonanz-Flussbildgebung erméglicht weitere Untersuchungen im Hinblick auf die Entwicklung
neuer Messsequenzen fiir die Flussbildgebung oder der Vorhersage des Turbulenzgrades von Strémungen
mittels punktweiser Anregung durch entsprechende RF-Impulse. Der kombinierten Einsatz von Stro-
mungssimulationen, Flussbildgebungssimulation, neuer Sequenzen, statistischer Auswertung der resultie-
renden Spektren und maschinellen Lernverfahren ermdglicht es in Kombination mit realen Experimenten
vielleicht, auf diese Weise schnelle Messmethoden fiir den klinischen Einsatz zu entwickeln.

Teile dieser zukiinftig durchzufiihrenden Simulationen in 3D unter Kopplung aller Effekte bendtigen
zur Durchfiihrung mehr Resourcen in Form von mehreren GPUs mit mehr GPU-Speicher insgesamt.
Die kommende Generation von Grafikprozessoren stellt sowohl einen groReren Speicherausbau (bis zu
32GB pro Karte) als auch eine héhere Speicherbandbreite (4096 Bit Speicherinterface, Durchsatz bis zu
1TB/s) zur Verfiigung. Zusatzlich wird durch die Einfiihrung von neuen Verbindungstechnologien zur
vollstandigen Vernetzung aller beziehungsweise einer Teilmenge der im System verfiigbaren GPUs die
zur Verfiigung stehende Kommunikationsbandbreite um den Faktor 10 erhdht, bis zu 160GB/s sollen
so bidirektional ermdglicht werden. Die Kommunikation zwischen CPU und GPU erfolgt dabei weiterhin
iber PCle, welches 16GB/s bereitstellt. Das wichtige dabei ist, das die hier vorgestellten Konzepte zur
Multi-GPU Implementierung von Lattice Boltzmann Simulationen direkt auf die neue GPU-Generation
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angewendet werden konnen. In der Auswertung wurde gezeigt, dass die Simulationsausfiihrung skaliert.
Sollte dies auch fiir die neue Generation von GPUs gelten, dann kann erwartet werden, dass zukiinftig
komplexe Simulationen zur Untersuchung der Hamodynamik mit den hier dargestellten Konzepten und
Methoden durchgefiihrt werden kénnen.

Aber nicht nur fiir Simulationen in silico kann ein positiver Ausblick gegeben werden. Auch in Verbindung
mit der Erstellung von Modellen lassen sich zukiinftig weitere interessante Arbeiten durchfiihren. Basie-
rend auf einer Messung von Praparaten oder patientenspezifischen klinischen Datensidtzen kénnen mit
modernen Umsetzungen fiir das Rapid Prototyping in Form von kostengiinstigen Desktop-Geraten kom-
plizierte Geometrien von realen Arterien fiir physische Modelle fiir Messexperimente hergestellt werden.
Mit kiirzlich neu auf den Markt gekommenen Materialien scheinen sogar elastische Druckmodelle fiir die
Vermessung von Fluid-Struktur-Interaktionen moglich. Der Vergleich von Messungen und Simulationen
anhand von Modellen, die auf realen Geometrien basieren, machen weitere Untersuchung sehr attraktiv.
Bisher gibt es wenige Studien, die den 3D-Druck gezielt fiir diese Art von Untersuchung einsetzen.

Ein Einsatz von 3D-Druckmodellen wire im Bereich der Untersuchung des Einflusses der Wandbeschaf-
fenheit auf Blutstromung und -thrombosierung interessant. Untersucht man die Arterieninnenwande mit
einem Rasterelektronenmikroskop, lasst sich feststellen, dass die Wandstrukturen Flussmuster aufweisen.
An manchen Stellen der Intima dhneln diese Muster laminaren, parabelférmigen Flussprofilen, an anderen
sehen diese Muster fiir den menschlichen Betrachter eher chaotisch aus. Dies konnte darauf hinweisen,
dass diese durch eine turbulente Strémung entstanden sind. Warum es zu diesen Mustern kommt ist
nicht bekannt. Klar ist, und dies kann anhand der REM-Aufnahmen auch geschatzt werden, dass diese
Muster Erhebungen und Senkungen im Bereich von wenigen zehn Mikrometern in der Intima darstellen.
Muster in der Wandbeschaffenheit erzeugen allerdings auch 3D-Drucker. Durch Vermessung mit REM
und MRI sind hier UnregelmaRigkeiten im Bereich von £20. ..+ 50um feststellbar. Da 3D-Drucker ihre
Modelle auf eine ganz bestimmte Weise, namlich durch iibereinander abgelegte beziechungsweise verfes-
tigte Lagen, herstellen, stellt sich die Frage, inwieweit sich diese Strukturen von den Mustern in realen
Arterien unterscheiden und welchen Einfluss sie auf eine Blutstromung beziehungsweise -gerinnung in
Messung und Simulation, gerade in dem fiir weitere Betrachtungen wichtigen Randbereich, haben. Da-
her kdnnten diese Muster gerade bei der Betrachtung von Wandscherspannungen (vergleiche Kapitel 4)
oder auch der Thrombosierung (vergleiche Kapitel 5) ein Rolle spielen. Zunachst einmal ist allerdings
zu klaren, ob sich in Messung sowie Simulation Unterschiede feststellen lassen, wenn die Wandbeschaf-
fenheit modelliert wird. Im Zusammenhang mit der Messung ware dann eine entsprechend strukturierte
Oberflache in ein Probenrdhrchen einzubringen. Da derartige Muster auf absehbare Zeit nicht gezielt
mit den hier verwendeten kostengiinstigen Druckern herstellen lassen, wére hier der Einsatz des bereits
erwihnten Nanoscribe-Systems sinnvoll. Aufgrund von Gesprachen mit Mitarbeitern am Institut fir Mi-
krostrukturtechnik (IMT) beziehungsweise Karlsruhe Nano Mikro Facility (KNMF) am Karlsruher Institut
fir Technologie (KIT) [KBB*15] kdnnte die Herstellung einer solchen Oberfliche mit begrenzter GroRe
(<1mm) maglich sein. Zudem ist die Struktur selbst nicht so gro wie ein komplett zu druckender Stent
in einem oder inklusive eines Probenrdhrchens.

Die Méglichkeit der Zellbesiedlung von biokompatiblen Druckerzeugnissen im Zusammenhang mit Un-
tersuchungen des Endothels beinhaltet weiteres Potential fiir zukiinftige Arbeiten. Es ist bekannt, dass
sich die Zellen den Endothels bevorzugt entlang der Flussrichtung ausrichten. Im Rahmen von REM-
Aufnahmen konnte dies ebenfalls nachgewiesen werden. Veroffentlichungen zu diesem Thema mit Be-
obachtungen an 3D-Druckmodellen sind in Vorbereitung [SEW*15a, SEW*15b]. Die Besiedlung selbst
konnte in weiteren Arbeiten untersucht werden. Die Idee dabei ist, ein 3D-Druckmodell wie in Kapi-
tel 7 mit einer Zellschicht auszukleiden und eine entsprechende Strémung durch das Modell zu leiten.
Mittels Diffusionsbildgebung kann mdglicherweise anschlieBend die Ausrichtung der Zellen iiber die Zeit
untersucht werden. Eine lichtmikroskopische oder REM-Untersuchung unter Zerstérung der Probe ware
ebenfalls moglich. Neben einer oben beschriebenen Untersuchung von Mustern in der Wand kénnte die
Untersuchung der Verdnderung von homogenen Zellschichten unter Stromungseinfluss weitere Zusam-
menhange erschlieBen. Diese Zellen miissten die Innenflichen des Druckerzeugnissen aus PLA besiedeln.
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Vielleicht kdnnten dariiber Riickschliisse iiber die im REM dargestellten Veranderungen der Intima unter
Blutstromungseinfluss gezogen werden. Die Zellen miissten dabei aus der Probenfliissigkeit erndhrt wer-
den und lange genug leben, um entsprechende Umorganisationen durchzufiihren — vorausgesetzt natiirlich,
dass dies in einem solchen Experiment liberhaupt stattfindet. Erste Experimente mit Endothelzellen in
einem 3D-gedruckten Gebiet finden sich in [ALMS13]. Aus den Messungen konnten zukiinftig Modelle
fiir eine Simulation des Remodellierungsvorgangs abgeleitet werden. Damit wére es moglich, die Ursachen
fiir die Ausbildung von Aneurysmen zu untersuchen.

Aufgrund seiner Allgemeingiiltigkeit kann die entwickelte Simulation auch fiir andere technische oder
biomedizinische Anwendungsbereiche verwendet werden. Die Simulation kdnnte auch fiir die Entwick-
lung eines pharmakokinetischen Modells zur Mammographiebefundung und Tumorwachstum erweitert
werden. In der Literatur existieren Modelle fiir die Simulation der Aufnahme von Kontrastmitteln
in Gewebe wie der weiblichen Brust bei unterschiedlichen und gegebenenfalls malignen Gewebetypen
[Ket51, Tof97, BKLT04]. Ziel ist die Verbesserung der Mammographiebefundung. Das Problem ist, dass
klinische Scanner den Anflutungsvorgang aufgrund der voreingestellten MR-Pulssequenzen nicht korrekt
erfassen konnen und somit eine Untersuchung anhand der Modelle aus der Literatur schwierig ist. Es
konnte gezeigt werden, dass die Abtastrate des Tomographen nicht ausreicht, um den Anflutungsvorgang
korrekt zu erfassen [Waw14]. Aus diesem Grund wurde ein neues Aufnahmeverfahren patentiert, welches
eine Darstellung ermdglicht [Waw14]. In [Waw14] wird eine Mdglichkeit beschrieben, die Auswertung
der Aufnahmen zu veradndern, um dies trotzdem mit einem klinischen Scanner zu erreichen. Auf Basis
einer GPU-basierten Simulation der MR-Flussbildgebung kdnnten neue Pulssequenzen entwickelt werden,
die die Anflutung ebenfalls besser erfassen kénnen. Die Simulation der Kontrastmittelverteilung ist eine
weitere Schwachstelle in aktueller Literatur [Tof97, BKLT04]. Die Analyse der Kontrastmittelverteilung
erfolgt lediglich auf Basis einer gewdhnlichen Differentialgleichung. Bei der Simulation des Anflutungsvor-
gangs muss ein praziseres Vorgehen erfolgen, indem mit den hier beschriebenen Methoden das Verhalten
nachgestellt wird. Entsprechende Mamma-Datensitze lassen sich durch die in Kapitel 3 beschrieben
Segmentierungsverfahren auswerten. Durch die Simulation klassischer Aufnahmesequenzen ergeben sich
vielleicht Hinweise fiir deren Modifikation. Ein dhnlicher Ansatz kdnnte ebenfalls mit Modellen fiir Tumor-
wachstum und Bildgebung verkniipft werden. Ein rekonstruiertes Adergeflecht wird dabei durchstromt,
wobei der Kontrastmitteltransport und die Aufnahme ins Gewebe modelliert wird. Zusatzlich wird das Mo-
dell um Reaktions-Diffusions-Gleichungen zum Tumorwachstum und die Angiogenese erganzt. Verfligbare
mathematische Modelle fiir Tumorwachstum wéren erste Kandidaten [MACS02, And05, AQ08, RQA12].
Auch Medikamentenaufnahme in der Leber wird beispielsweise so modelliert [SKNT14].

Weiterhin lasst sich das automatenbasierte Thrombosierungsmodell in Kapitel 5.5.1 potentiell auch fiir
Geometrieoptimierungen zweckentfremden, vergleiche [AMHO05]. Hier wird eine zu durchstrémende Geo-
metrie vorgegeben, deren Randgeometrie durch die Stromung verandert wird.



Anhang A

Liste von Veroffentlichungen

Die nachfolgende Liste enthilt alle Verdffentlichungen und eine Beschreibung des eigenen Beitrags des
Autors dieser Dissertation beim Erstellen des Aufsatzes. Alle Veréffentlichungen haben einen Peer-Review
durchlaufen.

Im Bereich der Untersuchung der Himodynamik wurden folgende Aufsdtze verdffentlicht. Zu diesen
wurden nachfolgende Beitrage des Autors dieser Dissertation geleistet. Zudem wird aufgelistet, in welchen
Kapiteln dieser Arbeit Teile der genannten Veréffentlichungen Verwendung finden.

1. [EWF*15]: Modellierung und 3D-Druck von Proben, Modellentwicklung fiir Massetransport und
T1-Relaxation, Parametrisierung der Simulationen, Beschreibung und Durchfiihrung der Lattice-
Boltzmann-Stromungs- und Transportsimulationen, Erstellung von Level-Set-Domanen, Datenvi-
sualisierung und Rendering, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes der Technik
im Bereich der Simulation, Methodenbeschreibung im Bereich der Simulation.

Teile dieser Verdffentlichung werden in den Kapiteln 2, 4, 6, 7 und 8 verwendet.
2. [EWH™13]: Parametrisierung der Modelle, Beschreibung und Durchfiihrung der Lattice-Boltzmann-
Simulationen, Erstellung von Level-Set-Domanen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskus-

sion, Beschreibung des Standes der Technik im Bereich der Simulation, Methodenbeschreibung im
Bereich der Simulation.

Teile dieser Veroffentlichung werden in den Kapiteln 2, 4, 6 und 8 verwendet.
3. [WMW13]: Design von Anwendungsfallen und entsprechender Queries, Abbildung der aus Sicht
der Simulation notwendigen Parameter in einer Ontologie, Beschreibung und Durchfiihrung von Si-

mulationen, Diskussion, Beschreibung des Standes der Technik, Methodenbeschreibung im Bereich
der Simulation.

Teile dieser Veroffentlichung werden in den Kapiteln 2 und 4 verwendet.
4. [WWFT13]: Design und Parametrisierung der Simulationen, Beschreibung und Durchfiihrung der

Lattice-Boltzmann-Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung und Vergleich, Diskussion,
Beschreibung des Standes der Technik, Methodenbeschreibung.

Teile dieser Verdffentlichung werden in den Kapiteln 2, 4, 8 und 9 verwendet.
5. [WFW12]: Design und Parametrisierung der Simulationen, Beschreibung und Durchfiihrung der

Lattice-Boltzmann-Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung
des Standes der Technik, Methodenbeschreibung.

Teile dieser Verdffentlichung werden in den Kapiteln 2, 4 und 9 verwendet.
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Die Verdffentlichungen [SEW™15a] und [SEW™15b] sind in Vorbereitung. Hierzu werden Druckerzeug-
nisse, bildbasierte Analysen der Lagenstruktur und Simulationsrechnungen sowie Visualisierungen beige-
steuert.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden weitere biomedizinische Anwendungsgebiete erschlossen, die Kerna-
spekte lagen dort vor allem in der Generierung von Finite-Elemente-Netzen auf Basis von Level-Set-
Darstellungen. Die Inhalte sind in den nachfolgenden Publikationen nachzulesen.

1. [LWST12b]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion.

2. [LWST*12a]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion.

3. [LWST11]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung der
Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion.

4. [WSL*10a]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes
der Technik, Methodenbeschreibung.

5. [WWST10]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes
der Technik, Methodenbeschreibung.

6. [WSLT10b]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes
der Technik, Methodenbeschreibung.

7. [WSLT09]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes
der Technik, Methodenbeschreibung.

8. [WWST09]: Level-Set-Rekonstruktion und Netzgenerierung, Parametrisierung und Durchfiihrung
der Simulationen, Datenvisualisierung, Datenauswertung, Diskussion, Beschreibung des Standes
der Technik, Methodenbeschreibung.



Anhang B

Datensatze

Teile der in dieser Arbeit verwendeten Datensitze sind dem Autor von Dritten zur Verfligung gestellt
worden. MRI-Aufnahmen von Pr3paraten, Silikon- und 3D-Druckmodellen (Modelle A, B und C) sowie
die Ergebnisse von Phasenkontrast- und Time-of-Flight-Vergleichsmessungen (Kapitel 8) wurden von
Herrn Dr. Daniel Edelhoff (Lehrstuhl fiir Experimentelle Physik E3, Technische Universitdt Dortmund)
zur Verfiigung gestellt. Arterienpraparate und Rasterelektronenmikroskopaufnahmen (Kapitel 7) wurden
von Frau Dr. Inge Schmitz (Institut fiir Pathologie, Ruhr-Universitdt Bochum) zur Verfiigung gestellt.
Histologische Datensitze und Segmentierungen (Kapitel 9) stammen von Herrn PD Dr. med. Mathi-
as Wagner (Allgemeine und Spezielle Pathologie, Universitdt des Saarlandes). Die Modelle D, E und
F wurden in Form von MRT-Aufnahmen von Arterien mit Aneurysmen im DICOM-Format von Herrn
Dr. med. Christian Roth (Klinik fiir Diagnostische und Interventionelle Neuroradiologie, Universitt des
Saarlandes) sowie Frau Apl.-Prof. Dr. med. Iris Q. Grundwald (Klinik fiir Diagnostische und Interventio-
nelle Neuroradiologie, Universitit des Saarlandes und NIHR Oxford Biomedical Research Centre, Oxford
University Hospitals NHS Trust, Vereinigtes Konigreich GroRbritannien und Nordirland) zur Verfiigung
gestellt. Vergleichsrechnungen mit der Methode der Finiten Elemente (Kapitel 8) wurden von Herrn
Dr. Mudassar Razzaq und Herrn Dipl.-Inform. Raffael Miinster (beide Lehrstuhl 3 Mathematik, Ange-
wandte Mathematik und Numerik, Technische Universitdt Dortmund) durchgefiihrt und zur Verfiigung
gestellt. CT-Aufnahmen von Arterienpraparaten zur Darstellung der Arterienwand im Vergleich mit MRI-
Aufnahmen wurden von Herrn Dipl.-Chem. Jens Nellesen (Lehrstuhl fiir Werkstofftechnologie, Technische
Universitat Dortmund) angefertigt. Der synthetische Aneurysmadatensatz — Modell B in 2D und 3D -
wurde von Herrn Dipl.-Inform. Denis Fisseler (Lehrstuhl fiir Graphische Systeme, Technische Universitat
Dortmund) in Absprache mit Herrn PD Dr. med. Mathias Wagner, Herrn Dr. Frank Weichert (Lehrstuhl
fiir Graphische Systeme, Technische Universitdt Dortmund) und dem Autor modelliert. Modell B wurde
urspriinglich als Computermodell in [WFW12, WWF*13] verwendet. 3D-Druckmodelle der Modelle A
und B wurden in [EWF'15] verwendet. Eine Glittung der Netzdarstellung der vom Autor aus dem ent-
sprechenden DICOM-Datensatz extrahierten Oberfliche von Modell D wurde durch Herrn Dipl.-Inform.
Denis Fisseler vorgenommen.
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Anhang C

Grundlagen zur Programmierung von
Grafikprozessoren

Moderne Grafikkarten sind nicht nur in der Lage komplexe Grafikszenen und Spezialeffekte in Echtzeit
darzustellen, sondern ermdglichen auch das General-Purpose-Computing auf Grafikprozessoren (GPGPU)
[OLGT07]. Sie erreichen damit Rechengeschwindigkeiten, die vor einem Jahrzehnt noch der Top500-
Liste! zur Ehre gereicht hitte. Systeme aus vielen GPU befinden sich aktuell in der Spitzengruppe
dieser Liste. Vergleicht man die Datenblatter moderner CPUs und GPUs oder Angaben aus der Literatur
[BMW09, MPM10, Roh11], stellen GPUs im Vergleich mit Hauptprozessoren eine vergleichsweise hohe
Gesamtrechenleistung zur Verfligung. Erreicht wird diese enorme Rechenleistung durch eine besondere
Hardwarearchitektur, die spezielle Anforderungen an die Entwicklung von parallelen Programmen auf der
GPU stellt. Viele Details finden sich in der reichhaltigen Literatur zum Thema GPU-Programmierung
[HK10, SK10]. Fiir die entsprechenden Grundlagen sei auf die eben zitierten Biicher verwiesen. Da ein
Teil der in dieser Arbeit genutzten Features moderner GPUs aber iiber den Stand der Beschreibung
in der Literatur hinausgeht, werden hier die wichtigsten Details kurz wiederholt. Dem Autor ist kein
Werk bekannt, welche die Themen Multi-GPU, Unified Memory (gemeinsamer Adressraum), Peer Access
(Zugriff auf andere Karten) und Buskommunikation zwischen mehreren Karten untersucht. Auf die genaue
Verwendung wird in den betreffenden Kapiteln dieser Arbeit niher eingegangen.

Das generelle Programmiermodell fiir GPUs ist herstelleriibergreifend dhnlich. Es wird in einem Programm
ein entsprechender GPU-Kontext erzeugt, welcher wie ein Prozess auf der CPU verstanden werden kann.
Diesem Kontext sind Speicherbereiche zugeordnet. Der Kontext kann Auftridge — Speicheroperationen
oder GPU-Programme, sogenannte Kernel — iiber eine oder mehrere Warteschlangen (Streams oder
Queues genannt) von der CPU in Empfang nehmen. Die Warteschlangen sind GPUs zugeordnet und
konnen synchron oder asynchron arbeiten. Die Ausfiihrungsreihenfolge in asynchronen Warteschlangen
kann durch Ereignisse (Events) auch GPU-iibergreifend geordnet und in eine passende Reihenfolge ge-
bracht werden. Beim Scheduling von Kerneln wird die globale DatensatzgréRe, auf der alle Instanzen
des Kernels arbeiten sollen, mit angegeben. Eine Untermenge der globalen DatensatzgroRe, die lokale
DatensatzgroRe, wird gleichzeitig auf einem Prozessor der GPU von verschiedenen Instanzen des gleichen
Kernels parallel bearbeitet. Die insgesamt zur Bearbeitung der globalen DatensatzgréBe geschedulten
Kernel werden so gruppiert und in lokale Arbeitsgruppen eingeteilt. Zur Verwaltung, welche Teile des
globalen Datensatzes in einer Instanz eines Kernels abgearbeitet werden soll, sind eingebaute Funktionen
zur Abfrage von globalen oder lokalen GréRen und Indices verfiigbar. Uber diese Angaben kdnnen in einer
Kernelinstanz Adressen fiir den Zugriff auf die Speicherbereiche berechnet werden. Die GroRen und die
Indizierung kdnnen mehrdimensional sein. Zur Erzwingung eines seriellen Programmablaufs von parallelen
Kerneln stehen Mechanismen wie atomare Funktionen und innerhalb von Arbeitsgruppen Barrieren zur
Verfligung.

1top500 .org
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Im Wesentlichen gibt es zwei Programmierschnittstellen zur Umsetzung des eben skizzierten Program-
miermodells. Zum einen das auf einem offenen Standard basierende OpenCL (Open Computing Language)
und zum anderen das herstellerspezifische CUDA der Firma nVidia. In dieser Arbeit wurde urspriinglich
OpenCL ausgewahlt, weil es unabhingig sowohl vom Geratehersteller (Prozessor, Grafikprozessoren) wie
auch Betriebssystemhersteller (die groBen Drei) ist. CUDA existierte zu diesem Zeitpunkt als Alternative,
war aber aufgrund der Einschrankungen auf eine Platform nicht das Mittel der Wahl. Spater wurde zu-
satzlich CUDA eingesetzt. Mit dieser konnten Konzepte, welche moderne Hardwarefeatures wie Unified
Memory sowie Peer Access nutzen und in OpenCL nicht verfligbar sind, realisiert werden. Die Unterschie-
de zwischen den eingesetzten OpenCL und CUDA-Kernels sind gering und beschranken sich groRtenteils
auf die unterschiedliche Benennung der zur Abfrage der GroRen und Indices eingebauten Funktionen
sowie im Aufruf der entsprechenden Kernelfunktionen sowie in der Anbindung zur Grafikschnittstelle. Die
Kernel kénnen beim Transfer von OpenCL nach CUDA ansonsten weitestgehend iibernommen werden,
sodass sich der Aufwand fiir die Portierung in Grenzen halt.

Neben dem Programmiermodell miissen Hardwarebesonderheiten beachtet werden. Grafikkarten verfii-
gen liber mehrere Speicher, die unterschiedliche Lokalitdten und damit verbunden eine unterschiedliche
Performance aufweisen: Es gibt pro GPU-Prozessor eine begrenzte Menge an Registern, zusitzlich exis-
tieren lokale und globale Speicher. Register sind die schnellsten GPU-Speicher und kénnen nur von der
zugeordneten Kernelinstanz exklusiv verwendet werden. Die Menge an Registern eines GPU-Prozessors
wird auf alle Kernel einer lokalen Gruppe aufgeteilt. Zusatzlich kann die lokale Gruppe iliber den lokalen
Speicher kommunizieren. Alle Kernel kénnen auf den globalen Speicher zugreifen und dariiber kommu-
nizieren. Gleichzeitig ist der globale Speicher der langsamste, aber auch der groRte GPU-Speicher. Die
Zuordnung von Kerneln zu Registern und die Verwendung des lokalen Speichers und die Zugriffsmus-
ter auf den globalen Speicher haben einen groRen Einfluss auf die Performance eines GPU-Programms.
Durch die Einfiihrung von nicht-programmierbaren Caches (bei nVidia seit den Chipgenerationen Fermi
und Kepler) kommt der Organisation von globalen Speicherzugriffen nicht mehr so die Bedeutung zu
wie vorher. GPUs haben pro Prozessor lediglich eine begrenzte Anzahl von Load-Store-Einheiten, sich
daraus ergebende Bankkonflikte kénnen durch Caches weitgehend versteckt werden. Bankkonflikte ohne
Caches bedeuten eine unerwiinschte Serialisierung der Zugriffe und damit eine verzogerte Ausfiihrung
eines parallelen Programms. Trotz des Einsatzes von Caches kdnnen Konflikte auftreten, die eine ver-
ringerte Ausfiihrungsgeschwindigkeit zur Folge haben. In diesen Fillen miissen vom Programmierer zum
Beispiel durch geschickte Verwendung des lokalen Speichers manuell MaBnahmen zur Steigerung der
Performance implementiert werden.

Wie bekannt sind Gleitkomma-Additionen nicht notwendigerweise assoziativ, das heillt, bei einer paral-
lelen Summation zum Beispiel per Reduktion kénnen unterschiedliche Ergebnisse auftreten, je nachdem,
in welcher Reihenfolge parallel summiert wurde. Ein weiteres mogliches Problem kénnen numerische
Ungenauigkeiten durch begrenzte Rechengenauigkeiten auf GPUs sein, die eher fiir die Spieleindustrie
entwickelt wurden. Hier wird die groBte Leistung normalerweise mit 32bit IEEE-754 FlieBkommazahlen
erzielt und diese GPUs haben gegebenenfalls nur sehr begrenzte Schaltkreise fiir 64bit IEEE-754 Opera-
tionen. Spezialbefehle wie fused-multiply-add (FMA) mindern dieses Problem aber und erlauben es, auch
in 32bit eine hinreichende Genauigkeit zu erzielen, welche teilweise besser ist als auf der CPU, wo diese
Spezialbefehle nicht zur Verfiigung stehen. Allerdings stehen auf Intel CPUs 80bit x87 FlieBkommazahlen
zur Verfligung, welche unter Umstdnden durch automatische Compileroptimierungen aktiviert werden.
Dies muss in einem Vergleich zwischen Rechenergebnissen auf der CPU (32bit, 64bit beziehungsweise
80bit) und GPU (32bit, 64bit + Spezialbefehle) beriicksichtigt werden. Mehr dazu findet sich in [WFF11].

Dariiber hinaus miissen weitere Hersteller-, Hardware- oder APl-spezifische Aspekte beachtet werden.
Der OpenCL-Treiber der Firma nVidia stellt zur Zeit nur die Version 1.1 der OpenCL-API zur Verfiigung.
Die Firma AMD unterstiitzt bereits die aktuelle Version 2.0. Die Softwareentwicklung und das Debugging
von OpenCL-Programmen wird auf nVidia-Plattformen unnétig erschwert, da alle neueren Tools offiziell
nur noch CUDA unterstiitzen.
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Weiterhin kann bei high-end Karten etwa der nVidia GeForce Titan (6GB Grafikspeicher), der Tesla
K20c (5GB RAM) oder der Quadro K6000 (12GB) nicht der vollen Speicherausbau genutzt werden,
da unter OpenCL nur 32Bit-Zeiger zur Verfiigung stehen. Auch dies ist bei Produkten der Firma AMD
nicht gegeben, hier werden iiber ein Flag 64 Adressbits zur Verfligung gestellt. Bei mehreren nVidia-
Karten kdnnen auf einem 64bit System aber trotzdem pro Karte jeweils 4GB verwendet werden. Dies
scheint daher eine eher kiinstliche Beschrinkung des OpenCL-Treibers zu sein, die der Programmierer
umschiffen muss. Eine Moglichkeit ware daher, nach Bedarf Kindprozesse zu starten und mit diesen {iber
Inter Process Communication (IPC) zu kommunizieren.

Eine im OpenCL-Standard festgelegte Beschrankung ist die Allokation von maximal 1/4 des Grafikspei-
chers am Stiick. Anders als bei OpenCL kann unter Verwendung von CUDA der kompletten Grafikspeicher
pro Prozess verwendet werden, da ausreichend Adressbits zur Verfligung gestellt werden. Bei OpenCL
kann der Speicher der GPU in den Speicher des Hosts abgebildet werden. Zudem sorgt der OpenCL-
Treiber dafiir, dass die Daten vor Start des Kernels auf dem OpenCL-Device zur Verfligung stehen, wo sie
gebraucht werden. Asynchrone DMA-Kopien von Karte zu Karte stellen sowohl CUDA als auch OpenCL
auf nVidia-Systemen bereit.

Dariiber hinaus stellt CUDA ab Version 6 Zugriff auf moderne Hardwarefeatures wie Managed Memory,
Unified Memory und Peer Access zur Verfligung. Managed Memory ermdglicht die Verwendung von
mittels CUDA allokiertem Speicher sowohl auf der GPU als auch auf der CPU. Da dies transparent
fiir den Programmierer erfolgt, lassen sich so auch Listen- oder Baumstrukturen mit Zeigern auf die
GPU iibertragen. Unified Memory und Peer Access ermdglichen mit CUDA unter anderem das direkte
Schreiben von einer GPU in den Speicher einer anderen GPU. Das erleichtert das Schreiben von Multi-
GPU-Code. Die Hardwarevoraussetzungen fiir Peer Access sind, dass die beteiligten Karten an einem
gemeinsamen Zweig des PCle-Bus-Baums hangen und beide der Quadro- oder Tesla-Produktfamilie sowie
der gleichen Architektur (aktuell also alle Fermi, alle Kepler) angehdren. Fiir die Programmierung von
verteilten Systemen mit dem Message-Passing-Interface(MPI?) stellt CUDA auch Methoden fiir direkte
DMA-Transfers vom Grafikkartenspeicher in den Speicher einer Netzwerkkarte zur Verfiigung?.

2http://www.mcs.anl.gov/research/projects/mpi/
3https://developer.nvidia.com/mpi-solutions-gpus
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Anhang D

Ein- und Auslassrandbedingungen

Die Auflistung der Ein- und Auslassrandbedingungen kniipft an die Beschreibungen in Kapitel 4.4.3 an.

D.1 Ein- und Auslassrandbedingungen fiir Fluidstromungen

In der Literatur finden sich keine Angabe von kompletten Randbedingungen nach [ZH95] fiir alle Rich-
tungen des D3(Q19-Modells, diese sind daher hier komplett aufgefiihrt. Die fehlenden, unbekannten
PDFs, die in das Fluid zeigen, werden dabei {iber die bekannten PDFs und die makroskopischen Gro-
Ben p,u bestimmt. Auf die Darstellung der Rechnung wird hier verzichtet, Beispielrechnungen in 2D
finden sich beispielsweise in [ST06]. Aufgrund der Nichtverfiigbarkeit in der Literatur werden hier die
kompletten Geschwindigkeits- und Druckrandbedingungen fiir D3Q19 und fiir die folgenden Richtungen

i=0,...,18 angegeben:

0,0,0),
07 170)7

_1, _17 0)7
L,1),
17_1)7

1 =0,
1=1,
=2,
i =3,
1 =4,
i=25,
i =6,
1=17,
1 =8,
i=0,
i =10,
=11,
=12,
i =13,
i =14,
i =15,
i =16,
i =117,
i =18.

(D.1)

Die ersten sieben Eintrage der Auflistung D.1 gelten auch fiir die spateren Darstellungen zu D3Q7 und

werden daher nicht extra aufgefiihrt.
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Gibt man zum Beispiel bei den nachfolgenden sechs Randbedingungen jeweils den zugehdrigen Geschwin-
digkeitsvektor u an dem entsprechenden Einlassrand vor, lassen sich die unbekannten PDFs fi379 15 16}
fiir das Einstrémen von links in die Simulationsdomane wie folgt bestimmen:

p = ((fi+fot fs+ fo+ fuu+ fio+ fiz+ fua + fo) +2- (fa+ fa + fro+ fir + f18)) /(1 — ug)
fs = fat+(1/3) p-uy
fo = fs+(1/6) - p-(uz —uy) + (1/2) - (fr + fr1 + frz = (fo + frs + f1a) — (1/3) - p -y
fr = fio+ (1/6)-p- (us +uy) — (1/2) - (f1 + fir + fi2 — (fo + fi3 + f14)) + (1/3) - p-uy
fis = fis+(1/6) - p- (ug +u.) — (1/2) - (fs + fiz + fir — (fo + fi2 + f1a)) +(1/3) - p - u,
fie = fir +(1/6)-p- (ug —uz) +(1/2) - (fs + fiz + fi1 — (fo + frz + f14)) — (1/3) - p - u.
(D.2)

Analog gilt fiir das EinflieBen von rechts in die Simulationsdomane und die unbekannten PDFs
fa8,1017,18):

p = (h+fatfs+fotfutfiztfis+fiutfo)+2-(fs+ fr+ fo+ fis+ fie) /(1 +uz)
fa fs—=(1/3) - p-us
fs fo+(1/6) - p- (—us +uy) = (1/2) - (fi + fur + frz = (fo + fis + f1a)) +(1/3) - p - uy
Jio Jr+(1/6) - p- (—ux —uy) + (1/2) - (fr + f11 + fiz — (fa + fi3 + f1a)) — (1/3) - p -y
fis = fis+(1/6) p- (—up —u) +(1/2) - (fs + fis + fin — (fo + frz + f14)) = (1/3) - p- s
fir = fie +(1/6) p- (—uz +uz) = (1/2) - (f5 + fis + fun — (fo + frz + f14)) + (1/3) - p - us.
(D.3)

Fiir die PDFs f(29.10,13,14} am obigen Einflussrand der Simulationsdoméne gilt:

p = ((fs+fa+fs+ fo+ fis + fie + fir + fis + fo) +2- (f1 + fr + fs + fu1 + f12)) /(1 4+ uy)

for= fi—(1/3) p-uy

fio = fr+(1/6)-p-(—uy —ug)+ (1/2) - (f3s + fi5s + fie — (fa + fir + f18)) — (1/3) - p - ug

fo = fs+(1/6) p-(—uy+uz) — (1/2) - (f3 + fi5 + fre — (fa + frr + f18)) +(1/3) - p - ug

fie = fu+@/6)-p-(—uy —uz) + (1/2) - (fs + f15 + fir — (fo + fre + f18)) — (1/3) - p- s
fiso = fra+(1/6) - p- (—uy +uz) = (1/2) - (fs + fis + frr = (fo + fi6 + f18)) + (1/3) - p - we.

(D.4)
Am unteren Einlassrand der Simulationsdoméane miissen die PDFs f(; 75 11,12} bestimmt werden:

p = ((fs+ fa+ fs+ fo + fis + fie + fir + fis + fo) +2- (fo+ fo + fio + fi3 + f14))/(1 — uy)
fi = fo+(1/3)-p-uy

fr = fio+(1/6)p-(uy +uz) — (1/2) - (f3 + f15 + fi6 — (fa+ fir + f1s)) +(1/3) - p - ug
fs = fo+(1/6)p-(uy —uz) + (1/2) - (f3s + fi5 + fie — (fa + frr + f18)) = (1/3) - p - ug

fir = fu+Q/6) p-(uy+uz)—(1/2) - (fs + fis + fir — (f6 + fie + f13)) +(1/3) - p- u.
fiz = fis+(1/6)-p- (uy —uz) +(1/2) - (fs + fi15 + fir — (fe + f16 + f1s)) — (1/3) - p - u..

(D.5)
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Der Einfluss von vorne in die Simulationsdomane bedingt die Bestimmung von fs 1214,16,18):

p = ((fs+fatfi+fot frt fot fs+ fro+ fo) +2-(fs + fis + fir + fu1 + f13)) /(1 + uz)
fo = f5—01/3)-p-u,

fie = fir+(1/6)-p- (—uz+us) — (1/2) - (fs + fr+ fo — (fa+ fs + fi0)) + (1/3) - p-uy

fis = fis +(1/6)-p-(—u. —ug) +(1/2) - (fs+ fr+ fo— (fa+ fs+ fi0) — (1/3) - p - ug

fizo = fuis+(1/6)-p- (—uz+uy) —(1/2) - (fi+ fr+ fs = (fo+ fo+ f10) + (1/3) - p-uy

fia = fu+Q/6)-p-(—uz—uy)+(1/2) - (fi+ fr+ fs — (fa+ fo+ f10)) — (1/3) - p - uy.
(D.6)

Zu guter Letzt gilt fiir den hinteren Einlassrand der Simulationsdoméne und die unbekannten
f{5,11,13,15,17}1

p = ((fs+fa+fi+fot fr+fo+ fs+ fio+ fo) +2-(fo + fie + fis + fiz + fia)) /(1 — us)
fs = fe+(1/3)-p-u,

fis = fis+(1/6) - p- (uz+ug) — (1/2) - (fs + fr+ fo — (fa+ fs + f10)) +(1/3) - p - ug
fir. = fie+(1/6) - p- (e —ug) +(1/2) - (fs + fr+ fo— (fa+ fs + f10)) — (1/3) - p - ug
fuo= fut+/6)-p- (uetuy) —(1/2) - (fi + fr+ fs = (fo+ fo+ fr0)) + (1/3) - p-uy
fis = fra+(1/6) p- (we —uy) +(1/2) - (fi + fr + fs = (f2+ fo + fr0)) — (1/3) - p - uy.

(D.7)

Am Auslass kann entweder ein weiteres Geschwindigkeitsfeld vorgegeben, aus dem Datensatz bestimmt
oder ein p als Referenzdruck vorgegeben werden. Der Druck ist bei manchen LB-Modellen proportional
zur Dichte, bei anderen Modellen ist p konstant und es wird p = 1 gesetzt, wobei ein §p dann die
Druckunterschiede reprasentiert. Wahlt man beispielsweise, wie nachfolgend angenommen, eine Druck-
randbedingung am Auslass werden anhand dieser Vorgabe daraufhin die Geschwindigkeitskomponente in
Ausflussrichtung sowie die fehlenden PDFs ermittelt. Fiir die hier durchgefiihrten Flussexperimente ist
konstanter Druck eine sinnvolle Vorgabe. Der Vollstandigkeit halber sind hier die kompletten Druckrand-
bedingungen aufgefiihrt. Fiir den Ausfluss am linken Rand der Simulationsdomine gilt aufgrund obiger
Vorgabe:

up = 1—=1/p)- (i + fo+ fs+ fo+ fuu+ fio+ fis + fia + fo) + 2 (fa + fa + fio + fir + fi))
uy, = 0
u, = 0

f3 = fa+(1/3)(p-uz)

foo = fs+(1/6)-p- (ug —uy)+(1/2) - (fi + fi1 + fiz — (fo + fiz + f14)) — (1/3) - p -y
fr = fio+ (1/6) p-(ug +uy) — (1/2) - (fr + f11 + fiz — (fo + f13 + f1a)) + (1/3) - p-uy
fis = fisg+(1/6)-p-(ug +uz) — (1/2) - (fs + fiz + fu1 — (fo + fi2 + f1a)) + (1/3) - p-u.
fie = fir+(1/6)-p-(ug —uz) +(1/2) - (fs + fiz + f11 — (fo + fr2 + f14)) = (1/3) - p-u.
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Die fehlenden GroRen am rechten Rand bestimmen sich zu:

Uy
Uy
Uy
Ja
Is

J1o

J1s8

fi7

-1+ 1/p)- (i + fot+ fs+ fo+ fur+ fizo+ fis+ fia+ fo) +2- (fs+ fr + fo+ fis + fi6))
0

0

f3—=(1/3) - (p- uz)

fo+(1/6) - p- (—uz +uy) — (1/2) - (f1 + fin + frz — (fa + fi3 + f1a)) + (1/3) - p -y
fr+1/6) - p-(—uz —uy) + (1/2) - (f1 + f11 + fiz — (fo + fis + f14)) = (1/3) - p- uy
fi5 +(1/6) - p- (—ug —wz) +(1/2) - (fs + f13 + fu1 — (fo + frz + f14)) — (1/3) - p- .
fi6 +(1/6) - p- (—uz +uz) — (1/2) - (f5 + fi3 + f11 — (fe + fi2 + f14)) + (1/3) - p - u.

(D.9)

Am oberen Auslassrand gilt:

Uy
Uy
Uz
f2

J1o
fo

f1a

fi3

0

—1+(1/p) - ((fs + fa+ fs + fo + fi5 + fr6 + fir + fis + fo) + 2 (f1 + fr + fs + f11 + f12))
0

fi—=(1/3) - (p-uy)

fr+(1/6) - p- (—uy —uz) + (1/2) - (f3 + f15 + f16 — (fa + fir + f18)
fs +(1/6) - p- (—uy +uz) — (1/2) - (fs + fis + fie — (fa + fir + fis)
fir 4+ (1/6) - p- (muy —uz) + (1/2) - (fs + fi5 + fir — (fo + f16 + fis
fiz+(1/6) - p- (—uy +uz) = (1/2) - (fs + f15 + fir — (fo + f16 + f1s

—(1/3)-p-us

+(1/3) p-up

) = (1/3) - p-us

)+ (1/3) - p-us.
(D.10)

Analog gilt fiir den Ausfluss am unteren Rand:

Uy
Uy
Uz
fi
I
Is
fi1
fi2

0

1—(/p) - ((f3+ fa+ fs+ fo + fi5 + fie + fir + fis + fo) +2- (fo + fo + fio + fi3 + fi14))
0

fa+(1/3) - (p - uy)

Jio+(1/6) - p- (uy +ug) — (1/2) - (f3 + f15 + fi6 — (fa + fir + f18)) + (1/3) - p - ug
fo+(1/6) - p- (uy —ug) + (1/2) - (fs + fi5 + f16 — (fa + fir + f18)) — (1/3) - p - ug
J1a+(1/6) - p- (uy +uz) — (1/2) - (fs + fi5 + fir — (fo + fi6 + f18)) +(1/3) - p - u.
J13 +(1/6) - p- (uy —uz) + (1/2) - (fs + fi5 + fir — (fo + f16 + f18)) — (1/3) - p - us.

(D.11)

Fiir den Ausfluss nach vorne gilt:

Uy
Uy
Uz
fe

J16

J18

fi2

f1a

= 0

0

-1+ 1/p)-(fs+ fa+ i+ o+ fr+ fo+ fs+ fio+ fo) +2- (fs + fis + fir + fu1 + f13))
fs = (1/3) - (p-uz)

fir+(1/6) - p- (muz +ug) — (1/2) - (fs + fr+ fo — (fa+ fs + f10)) +(1/3) - p - us
fis +(1/6) - p- (—uz —ug) +(1/2) - (fs + fr + fo — (fa+ fs + f10)) = (1/3) - p - us
fiz+ (1/6) - p- (—uz +uy) — (1/2) - (fr + fr + fs — (fo+ fo+ fi0)) + (1/3) - p-uy
fir+(1/6) - p- (—uz —uy) +(1/2) - (fr + fr+ fs — (fa + fo+ fi0)) — (1/3) - p - uy.
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Der Ausfluss nach hinten bestimmt sich zu:

u, = 0

uy, = 0

u, = 1=1/p)- ((fs+fat fit fot frtfot+ fs+ fio+ fo) +2- (f6 + fie + fis + fiz + f14))
fs = fo+(1/3) (p-us)

fis = fis+(1/6) - p- (uz +uz) — (1/2) - (fs + fr+ fo— (fa+ fs + f10)) + (1/3) - p - ua

fir = fis+(1/6) p-(uz —ug) +(1/2) - (fs+ fr+ fo— (fa+ fs + fr0) = (1/3) - p- ua

fii = fua+(1/6)p-(uz+uy) —(1/2) - (fr + fr+ fs = (fo+ fo+ f10)) + (1/3) - p - uy

fis = fiz+(1/6) - p- (uz —uy) + (1/2) - (fr + fr + fs — (fo + fo + f10)) — (1/3) - p - uy.

(D.13)

Damit sind alle benétigten Randbedingungen bestimmt. Zusatzlich sind weitere Randbedingungen in der
Literatur beschrieben.

D.2 Ein- und Auslassrandbedingungen bei Transportprozessen

Randbedingungen fiir den Stofftransport an Ein- und Auslass dhneln denen des CFD-Falls, das heifit, es
wird beispielsweise ein Wert fiir die Konzentration vorgegeben. Im Prinzip lassen sich die obigen Randbe-
dingungen unter Vorgabe von p und unter Vorgabe der Geschwindigkeit u aus der Strdomungssimulation
entsprechend fiir eine Transportsimulation nach der unbekannten PDF f; |6sen. Da im Rahmen dieser Ar-
beit das Gitterelement D3Q7 verwendet wird, vereinfacht sich die Bestimmung wie folgt. Unter Vorgabe
von p gilt fiir den Einfluss von links:

fs = p=(fo+ i+t fotfatf5+fo) (D.14)
den Einfluss von rechts:

fo = p=(fo+ i+t ot fastfs+f5) (D.15)
den Einfluss von oben:

foo= p=(fo+fitfas+fat[s+f6) (D.16)
den Einfluss von unten:

fr = p=(fot fot fs+ fat f5+ f6), (D.17)
den Einfluss von vorne:

fo = p=(fo+fi+tfotfast fatfs), (D.18)
und den Einfluss von hinten:

fs = p=(fo+ fit+fot fa+ fatfo) (D.19)
Beim Ausfluss nach links gilt:

fs = N

p = fo+tfi+tfotfat+fatfs+[s (D.20)
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fur den Ausfluss nach rechts:

Ja
p

fur den Ausfluss nach oben:

f2

fir den Ausfluss nach unten:

fi

fir den Ausfluss nach vorne:

e
p

/3
fo+ fi+ fot fs+ fa+ f5+ fe.

f1
fo+rfi+fotfzat+fat+ f5+ f6,

fo
fot+tfit+fot fs+ fat f5+ fe

f5
fot+tfi+fot fs+ fat f5+ fe,

und schlielich fiir den Ausfluss nach hinten:

5
p

fe
fotrfitfot f3+ fat+ f5+ fo.

Fiir die Transportprozesse sind damit alle Randbedingungen bestimmt.

(D.21)

(D.22)

(D.23)

(D.24)

(D.25)
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