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1 Einleitung

1.1 Motivation

Das Herz besitzt eine entscheidende Aufgabe im menschlichen Kérper. Um seine Pumpwir-
kung ist der ganze Blutkreislauf angeordnet. Pro Minute pumpt das Herz durchschnittlich
fiinf Liter Blut durch die Gefiafe des Kreislaufs, unter korperlicher Belastung kann sich die-
ser Wert auf 20 - 30 Liter pro Minute erhéhen. Im Laufe eines Lebens wird somit durch
insgesamt 3 Milliarden Herzschldge ein Gesamtvolumen von 250 Millionen Litern durch den
Korper gepumpt. Durch diese hohe Belastung gehéren Herzerkrankungen zu den haufigsten
Erkrankungen.

Die Behandlungsmethoden reichen, abhingig vom Schweregrad der Erkrankung, von me-
dikamentoser Unterstiitzung iiber operative Korrekturen bis hin zu Herztransplantationen
oder dem Einsatz kiinstlicher Herzklappen.

Da eine medikamentdse Behandlung nur bei leichten Erkrankungen in Form von unterstiit-
zender Wirkung durchfiihrbar ist, werden die meisten schweren Herzerkrankungen operativ
behandelt. Eine Moglichkeit besteht in der Transplantation eines Spenderherzens, wobei we-
gen der geringen Anzahl verfiigbarer Spenderherzen ein Viertel der Patienten noch wihrend
der Wartezeit auf ein passendes Organ verstirbt.

Herzerkrankungen sind deswegen eine der haufigsten Todesursachen in unserer Zivilisation.
Dabei spielen die Herzklappenfehler eine sehr wichtige Rolle. Eine nicht vollstindige Off-
nung einer Klappe (Stenose) verursacht eine Verhinderung der normalen Blutausstréomung.
Es entsteht als Konsequenz eine Uberbelastung des Herzens. Ein nicht vollstindiges Schlie-
fen der Aorten- bzw. Mitralklappe (Insuffizienz) ldsst das Blut von der Aorta in die linke
Kammer bzw. von der linken Kammer in den Vorhof flieken. Die Konsequenzen sind auch
in diesem Fall eine Dilatation und eine Hypertrophie des Myokards.

Die zitierten Klappendefekte provozieren allgemein die sogenannte Herzinsuffizienz. Obwohl
leichte Klappendefekte vom Herz kompensiert werden kénnen, miissen schwerere Stérungen
mit Medikamenten oder durch Klappenersatz behandelt werden. Die Aortenklappendefekte
stellen die hdufigste Operationsursache an den Klappen und allgemein die zweithdufigste
Operation am offenen Herzen dar.

Eine ersetzte Klappe hat eine Lebensdauer von 10 - 15 Jahren und muss danach erneut er-
setzt werden. Die am hdufigsten verwendete Ersatzklappen sind Bioprothesen und kiinstliche
Klappen. Mit einem Einsatz aus Metall oder kiinstlichen Klappen ist eine medikamentdse
Blutverdiinnung erforderlich, wihrend die biologischen Klappen keine medikamentose Be-
handlung brauchen. Die Lebensdauer der ersten Kategorie ist aber normalerweise grofer als
die der zweiten.

Das Institut fiir Stromungslehre der Universitdt Karlsruhe (TH) entwickelt in Koopera-
tion mit dem Universitatsklinikum Freiburg ein virtuelles Modell des menschlichen Herzens
(Karlsruhe Heart Model) mit dem Ziel, die Stromung im gesamten, sowohl gesunden als
auch erkrankten Herzen, zu simulieren. Als Ergebnis davon sollen Parameter als Indikationen
zur Herzoperationen abgeleitet werden.
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Die Untersuchungen dieser Arbeit stellen, im Rahmen dieses Projektes, einen Beitrag zum
Verstdndnis des komplexen Herzmechanismuses mit Schwerpunkt der Stromungsstruktur im
linken Ventrikel dar.

Die Entwicklung dieses Herzmodells in der vorliegenden Arbeit ist als Erweiterung des vor-
herigen zu verstehen, wobei eine neue Klappenmodellierung eingefiihrt wurde. Diese neue
Modellierung erlaubt erstmals eine patientenspezifische Betrachtung der Herzklappen, wo-
hingegen dies frither nur fiir das Herz moglich war.

1.2 Das KaHMo-Herzmodell

Der Forschungsschwerpunkt des Instituts fiir Stromungslehre der Universitit Karlsruhe
(TH) ist die Biostromungsmechanik. In Kooperation mit dem Universitdtsklinikum Frei-
burg wird ein virtuelles Herz entwickelt. Aus durch Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT)
gewonnenen Geometriedatenséitzen gesunder und erkrankter Herzen, wird ein numerisches
Herzmodell erstellt [42].

Dieses virtuelle Herzmodell besteht im ersten Ansatz der Forschung aus einem linken Ven-
trikel mit einem bidimensionalen Aorten- und Mitralklappenmodell, sowie aus der daran
angeschlossenen Aorta (KaHMo 1). Im weiteren Verlauf wurde dieses Modell um den rech-
ten Ventrikel mit Pulmonal- und Trikuspidalklappe, die Vena Cava und den Blutkreislauf
erginzt (KaHMo 2). Das KaHMo ist als Hilfestellung im chirurgischen Alltag zur Opera-
tion von Herzerkrankungen zu verstehen. Zielsetzung ist die Simulation der Stromung im
gesamten menschlichen Herzen, um auf dieser Grundlage die individuelle Bewertung und Be-
handlung vorliegender Herz- bzw. Klappenerkrankungen in der medizinisch-invasiven Praxis
7zu bewerten.

Das Modell wird anhand strémungs- und strukturmechanischer Gesichtspunkte in einen ak-
tiven und einen passiven Teil unterteilt. Der aktive Teil (in Abb.1.1 rot dargestellt) setzt
sich aus den beiden zyklisch bewegten Ventrikeln und Vorhéfen zusammen. Hierzu werden
zu mehreren Zeitpunkten wihrend eines Herzzykluses MRT-Aufnahmen von der realen Ven-
trikelgeometrie erstellt. Das vierdimensionale Geometriemodell wird anschlieffend aus den
fiir jeden Zeitpunkt vorliegenden horizontalen und vertikalen Schnittebenen erzeugt.

Die Stromung wird durch die Verdanderung der Geometrie des Ventrikels bestimmt.

Der passive Teil des KaHMo-Herzmodells ist in Abbildung 1.1 blau gekennzeichnet. Er um-
fasst die Aorta und die Vena Cava sowie die zweidimensionalen Herzklappenmodelle. Diese
bidimensionale Klappengeometrie wird aus 3D-Echo-Doppler-Bildern gewonnen. Aufserdem
stehen auch anatomische Darstellungen aus der Literatur zur Verfiigung [39].

Die Klappenmodellierung erfolgt durch die Projektion auf die Ventilebene. Dies fiihrt zu
den verwendeten zweidimensionalen Klappen [34]|. Auf diesen Prozess wird in Abschnitt
5.3 eingegangen. Die Bewegung der Klappen, die in Wirklichkeit druckgesteuert ist, wird
in vorliegender Arbeit iiber einen im Verlauf des Herzzyklus verdnderlichen Widerstand
modelliert.



1.3 Literaturstand 3

Abbildung 1.1: Das Karlsruhe Heart Model [42]

1.3 Literaturstand

Peskin und McQueen [47] entwickeln ein dreidimensionales Modell des Herzens auf Basis
von Schweine- und Hundeherzdaten. Besondere Bedeutung in ihrer Arbeit hat die Durch-
stromung und die Bewegung der Herzklappen. Eine Analyse der Struktur der Aortenklappe
und die entsprechende Beschreibung wurde durch die von Peskin entwickelte "Immersed
Boundary Method” durchgefiihrt.

Diese von Peskin eingefiihrte Methode wird von Lemmon und Yoganathan [32] zur dreidi-
mensionalen Simulation der Diastole des linken Ventrikels mit strukturmechanischer Kopp-
lung verwendet. Thre Arbeit umfasst die Untersuchungen iiber die Fiillung eines verein-
fachten linken Ventrikels mit Atrium. Die gewonnenen Geschwindigkeitswerte stimmen mit
Flussmessungen iiberein. Sie erforschen auch die Auswirkungen verschiedener systolischer
Storfunktionen auf die Simulation und vergleichen diese mit den Ergebnissen der Simulation
eines gesunden Herzens sowie mit medizinischen Daten.

Hunter et. al |25] entwickeln auf Basis von anatomischen Daten von Tierherzen ein nichtli-
neares Finite-Elemente-Strukturmodell des Herzens. Sie untersuchten die elektrische Erre-
gung und deren Kopplung mit der Strukturmechanik durch die numerische Stromungsme-
chanik.

Raedelli et. al |48] benutzen ein Stromung-Struktur gekoppeltes Verfahren um die Ventri-
kelbewegung wihrend der Systole zu simulieren. Der von ihnen entwickelte Algorithmus auf
Basis der Impulserhaltungsgleichungen dient der Untersuchung der Wechselwirkung zwi-
schen der Kammer und der Peripherie.
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Das erste Modell, das auf Magnet-Resonanz-Tomographiedaten basiert, wurde von Jones
und Metazas 27| entwickelt. Die Bewegung des kiinstlichen Ventrikels iiber die Zeit wird
durch Vorgabe einer Dirichlet’schen Randbedingung an der Wand erreicht, wobei die Ge-
schwindigkeiten an der Wand ebenfalls aus dem MRT-Datensatz gewonnen werden. Es ist
zu bemerken, dass ihr Modell nicht die Klappenebene umfasst. Das Ausstromen erfolgt in
diesem Modell iiber die gesamte Flache.

Im Rahmen des KaHMo arbeiten Oertel et. al an dem, auf MRT-Daten basierten, menschli-
chen Herzen. Der linke Ventrikel wurde von Keber |28] geometrisch entwickelt und die Blut-
stromungssimulation basiert erstmals auf spezifischen Patientendaten. Das Modell wurde
spéter von Donisi [6] zu Herzerkrankungen und operierte Ventrikel erweitert. Schwerpunkt
seiner Arbeit war die Stromungstrukturdnderung im linken Ventrikel fiir gesunde, als auch
pathologische Ventrikel.

Der Einfluss der Einstromrandbedingungen durch die Mitralklappe wird von Ruck, Reik
und Schenkel |51| untersucht. In dieser Arbeit wurde auch eine in vivo Stromungsdarstel-
lung mit MRT-Flussmessungen vorgenommen. Die Flussmessungen, die an demselben Pro-
banden vorgenommen wurden, zeigen eine veranderte Stromungsstruktur im Ventrikel im
Vergleich zur [6]. Die MRT-Aufnahmen zeigen eine umgekehrte Drehrichtung als [6]. Ein
Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist die Klirung dieser Diskrepanz. Man muss bemer-
ken, dass beide Losungen physikalisch méglich sind, und [6] eine in vitro Validierung des
Verfahrens durchgefiihrt hat.

Ein anderer Schwerpunkt ist die Erweiterung des Modells um den rechten Ventrikel mit der
Absicht, die Stromung im gesamten Herzen simulieren zu kénnen |22] [13]. Am Institut fiir
Stromungslehre der Universitit Karlsruhe wird derzeit an der Entwicklung eines gesamten
menschlichen Herzens |14]| mit Herzklappenmodell [34| auf Basis von MRT-Daten, an einer
Verfeinerung der Simulation und einer Vereinfachung der Geometrieautbereitung gearbeitet.

Neben der numerischen Simulation des menschlichen Ventrikels spielen die Herzklappen eine
sehr wichtige Rolle. Die Untersuchung des Klappeneinflusses auf die Stromungsstruktur
im Herzen, insbesondere bei erkrankten und kiinstlichen Herzklappen, fithrt zu weiteren
Forschungsschwerpunkten.

Lai [31] simuliert eine kiinstliche Zweifliigelklappe mit der Absicht, die Geschwindigkeits-
verhidltnisse bei der Schliekung der Klappe zu untersuchen.

Grande [16]| hat eine Aortenklappe auf Basis eines realen Geometriedatenansatzes erstellt.
Obwohl er das Stromungsfeld im Ventrikel nicht 16st, erhélt er wertvolle Aufschliisse iiber
Deformationsverhalten, Materialeigenschaften und Spannungen in der Aortenklappe.

Die Aorta und die Aortenklappe wurden von Zircher |67] numerisch untersucht. Die Be-
wegung der Aorta wurde simuliert und die Ergebnisse mit einem elastischen Aortenbogen
validiert. Die Aortenklappe wurde Stromung-Struktur-gekoppelt gerechnet, wobei es sich
um eine generische Klappengeometrie handelt.
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1.4 Zielsetzung
Das erste Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines pazientenspezifischen Klappenmodells,

das das alte generische Klappenmodell nach Keber [28] ersetzen muss. Dieses Modell wurde
im KaHMo-Herzmodell nach Donisi |6] erstmals implementiert.

KaHMo Losung

——
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B
&) .
, W Flussmessungen
‘ A
' <
A\ 2
‘ 7 N Q
KaHMo 1.3’ 2.
>
Untersuchung der richtigen - Komplettes Modell
Lage der Mitralklappe + E:ngherngv\(/jeerun Klappenbewegun
Vorhofmodellierung PP gung Vorhofmodellierunc

Abbildung 1.2: Zielsetzung vorliegender Arbeit
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Da die Simulationsergebnisse nach [6] nicht mit den Flussmessungen [51] iibereinstimmen
(s. Kap. 6), ist eine Erweiterung des Modells erforderlich. Diese Erweiterung umfasst eine
Anderung der Lage der Mitralklappe, die die Einstromfliche darstellt, und eine Vorhofmo-
dellierung. Es muss auch die Bewegung des Vorhofs mitmodelliert werden, damit auch die
Vorgabe der Stromung untersucht werden kann. Die Losung der Stromung im Ventrikel wird
daher parallel mit und ohne Vorhof durchgefiihrt.

Der Einfluss der gesunden und erkrankten menschlichen Herzklappen auf die Stromung
im Herzen soll mittels numerischer Simulationen nachgerechnet werden. Ziel ist es, den
Mechanismus der Herzklappendefekte verstehen zu konnen und die Riickwirkung auf die
Herzkammern zu quantifizieren.

Der neue und wichtige Schritt dieser Arbeit besteht darin, dass die Klappenebene auf Basis
von MRT-Daten mitmodelliert wird. Die Mitral- und Aortenklappendffnung bzw. -schliefung
werden durch Echo-Doppler-Bilder rekonstruiert und an dieser bewegten Ebene implemen-
tiert, womit in dem Modell eine pazientenspezifische Klappenanpassung moglich wird.

Der neue Ventrikel mit dem neuen Klappenmodell wird sowohl mit einer bewegten Aorta,
als auch mit einem bewegten Vorhof gekoppelt.

Die Stromungstruktur im Ventrikel wird letzendlich mit der Losung Donisi [6] und mit den
Flussmessungen [51] verglichen. In der Abbildung 1.2 ist die gesamte Zielsetzung grafisch
dargestellt.

Zum Schluss wird die Stromungsstruktur, die durch Klappendefekte entsteht, gezeigt. Die
entsprechende Losung wird mit der des gesunden Ventrikelmodells verglichen. Dabei ermog-
licht die Auswertung eine Evaluierung der Uberbelastung des Herzens.

Das Modell wird mit Flussmessungen am menschlichen Herzen validiert.



2 Anatomische Grundlagen

2.1 Anatomie des Herzens

Das Herz ist ein muskuléres Hohlorgan, das schrig zur Korperachse im Brustraum ( Thoraz)
liegt und vom Herzbeutel, dem Perikard, umschlossen ist. Der ca. 3 mm dicke Herzbeutel
enthilt etwas Fliissigkeit, so dass sich das Herz fast reibungslos in ihm bewegen kann.

Kopf- und Halsarterien

Rechte Lungenarteri Linke Lungenarterien

Aorta

<«

Vena cava superior——-‘——f

Lungenschlagader
= Linke Lungenvene
— Linker Vorhof

Aortenklappe

Mitralklappe
Sehnenfaden
Linker Ventrikel
Papillarmuskel
Kammerseptum
Trikuspidalklappe

Rechter Vorhof

Sinus coronari

Vena cava inferior

Rechter Ventrikel
Endokard Myokard Epikard

Abbildung 2.1: Schnitt durch ein menschliches Herz (8|

Das Herz setzt sich aus vier Herzkammern zusammen, die jeweils in zwei dhnliche Paare
unterteilt sind. Jedes Paar besteht aus einem diinnwandigen Vorhof (Atrium) und einer
dickwandigen Herzkammer ( Ventrikel). Die beiden Paare werden durch das Kammerseptum
getrennt (s. Abb. 2.1). Das Herz besitzt die Form eines abgerundeten Kegels. Der obere
Teil ist durch die Gefifse fixiert wihrend sich der untere im Perikard frei bewegen kann. Die
Herzwand besteht aus drei unterschiedlich dicken Schichten. Der Herzmuskel (Myokard),
welcher den grofiten Anteil der Schichtdicke ausmacht, ist aufken vom Epikard und auf der
Innenseite vom Endokard iiberzogen. Die innerste Schicht der Herzinnenhaut ist glatt, so
dass sich beim gesunden Herzen keine Blutgerinnsel ( Thromben) bilden konnen.

Zwischen dem linken Vorhof und der linker Kammer liegt die Mitralklappe wihrend zwischen
der rechten Kammer und dem rechter Atrium die Trikuspidalklappe liegt [10] [58| (siehe
Abschnitt 2.4).
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2.2 Blutkreislauf und Zyklus des Herzens

Kopf und Hals

obere Extremititen

obere Extremititen

rechte Lunge linke Lunge

Aorta

/' N\
Venenklappen 2\

untere Extremititen

Abbildung 2.2: Der Blutkreislauf [40|

Der Blutkreislauf des menschlichen Korpers ist in Abbildung 2.2 dargestellt. Er ldsst sich in
zwei Teile unterteilen: Der grofie oder systemische Kérperkreislauf (in Abb. 2.2 rot darge-
stellt) und der kleine oder Lungenkreislauf (blau in Abb. 2.2).

Das Herz pumpt mit dem linken Ventrikel das Blut durch die Aorta bis zu den Blutkapillaren
der Korperperipherie. Uber die Venen wird das Blut zuriick zu der rechten Kammer gefiihrt.
Von dort wird es vom rechten Ventrikel durch die Pulmonalarterie in die Lunge gepumpt.
Schliefslich fliefst es durch den Vorhof zuriick in die linke Kammer |58|.

Das gesamte Blutvolumen betrigt 4.5 —6 [. Die Hauptaufgabe des menschlischen Kreislaufs
ist der Gasaustausch zwischen dem Organismus und der Luftatmosphire. Die Blutgefife,
die vom Herzen weglaufen, werden unabhingig vom Sauerstoffgehalt des Blutes als Schlag-
adern oder Arterien bezeichnet, diejenigen, die zum Herzen hinlaufen, als Blutadern oder
Venen. Ausgehend von der Aorta, der grofiten und kréftigsten Schlagader, verzweigt sich das
arterielle Gefiafisystem in mehrere Arterien und Arteriolen. Daran schliefen sich die Kapil-
laren an, in denen auf Grund ihrer extrem diinnen Aufenhaut der Gas- und Stoffaustausch
stattfindet. Die Blutriickstromung aus den Kapillaren erfolgt iiber die kleinsten Venen (auch
Venolen genannt), die sich wieder zu groferen Venen zusammenschliefen und in die vena
cava inferior bzw. vena cava superior miinden.

Der Kreislauf kann auf Grundlage der vorliegenden Druckverteilung in ein Hochdruck- und
ein Niederdrucksystem unterteilt werden. Dem Hochdrucksystem (linke Herzkammer und Ar-
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terien) kommt hierbei eine Versorgungsfunktion zu, wihrend das Niederdrucksystem (rechte
Herzkammer, Venen und Geféfe des kleinen Kreislaufs) vorwiegend als Reservoir dient.

Der gesamte Blutkreislauf ist durch eine periodische Bewegung des Herzens koordiniert.
Diese erfolgt durch eine Druckan- bzw. abstieg, der von einer elektrischen Erregung beider
Ventrikel induziert wird.

Systole Diastole
nnspannung- Austreibungs— Entspannungs— Fullungs-
&asg Hng phase g phas% g phase

Abbildung 2.3: Die Phasen des Herzzyklus 40|

In Abbildung 2.3 werden folgende Aktionsphasen des Herzzykluses dargestellt:

e Systole

1. Anspannung: Wihrend beide Klappen noch geschlossen sind, steigt der Druck
im Ventrikel auf Grund der Kontraktion der Kammer. Der steigende Druckgra-
dient zwischen Vorhof und Ventrikel verursacht die Offnung der Taschenklappen
(siehe Abschnitt 2.4.1).

2. Austreibung: Der Druck in der Aorta steigt rasch an und der im Ventrikel sinkt
als Konsequenz. Sobald der Druck in der Kammer geringer als der in der Aorta
ist, schliefsen sich die Taschenklappe.

e Diastole

1. Entspannung: Wihrend beide Klappen noch gedffnet sind, sinkt der Kammer-
druck ab, bis er unter den der angrenzenden Arterien féllt. Dies verursacht die
Schlieftung der Klappen. Wiahrend dieser Phase fiillen sich die beiden Vorhdofe.

2. Fiillung: Sobald der Druck im Ventrikel geringer als der im Vorhof ist, 6ffnen die
Segelklappen und die Ventrikelfiillung beginnt. Diese wird mit der sogenannten
Vorhofkontraktion abgeschlossen.

Die beschriebenen Phasen, laufen fiir beide Ventrikel synchron ab. Der Druckverlauf ist in
Abbildung 2.4 gezeigt.



10 2 Anatomische Grundlagen

p/mbar _ | | Systole | Diastole
Aortenklappen-
150 F schlieBung
A N
N ~ \Aortendruck

N ~

~ -
100 \C
Aortenklappen- | | Ventrikeldruck

6fthung
50
i Mitralklappen-
Mitralklappen- o
schliefung offnung
N\ -
O = \ _—— -
Vorhofdruck
linker
Ventrikel Pulmonalklappen-
p/mbar schlieBung
35 [Pulmonalklappen; rechter
offnung ‘ N Ventrikel

0 —

Abbildung 2.4: Druckverlauf im linken und rechten Ventrikel [42]

Als Kennzahl fiir die ausgeworfene Blutmenge wihrend eines Herzzykluses dient die Ejek-
tionsfraktion EF, die das Verhiltnis zwischen Schlagvolumen ESV und enddiastolischem
Volumen EDV angibt:

_ EDV - ESV

EDV (21)

EF

In Ruhe betrigt die Ejektionsfraktion eines gesunden Menschen ungefahr 67%. Dies bedeu-
tet, dass in der Kammer ein Restvolumen von knapp 33% des enddiastolischen Volumens
verbleibt.

2.3 Eigenschaften des Blutes
Zusammensetzung

Das Blut ist fiir den Transport und die Versorgung der Korperzellen mit Atemgasen, Nahr-
stoffen, Mineralien, Hormonen und Stoffwechselprodukten zustéandig.
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Es setzt sich aus Blutplasma und den darin suspendierten zellularen Bestandteilen, den ro-
ten Blutkorperchen (Erythrozyten), den weiken Blutkorperchen (Leukozyten) und den Blut-
plattchen (Thrombozyten) zusammen. Das Plasma besteht zu 90% aus Wasser, Proteinen,
Antikorpern und Fibrinogen (s. Abb. 2.5) [56].

/ Blut 4,5-6 Lite\

zellulare Bestandteile 45% Plasma 55%
Erythrozyten Leukozyten Thrombozyten WaSser Proteine lonen,
e - ey Glucose,
. 94 Enzyme,
ool B Hormone,
= Kreatln,ﬁc
§ g Harnsto
34,6-6,2 Mio/mr  4000- 180000- 90% des Plasma8% des Plasmas 2% des Plasn

¢ 4,2-5,4 Mio/mr  9000/mnt 320000/mm

Abbildung 2.5: Zusammensetzung des Blutes [56]

e Erythrozyten

Die im Blut passiv transportierten Erythrozyten versorgen die Korperzellen mit Sau-
erstoff, entsorgen das beim Stoffwechsel entstandene Kohlendioxid und regulieren den
pH-Wert im Korper. Die roten Blutkorperchen haben die Form von flachen, beidsei-
tig konkaven Scheibchen mit einem Durchmesser von ca. 7 um. Sie enthalten den
Blutfarbstoff Himoglobin, der die reversible Bindung von Sauerstoff ermoglicht.

e Leukozyten

Die weifen Blutkorperchen haben einen Durchmesser von ca. 10 pum und besitzen im
Gegensatz zu den Erythrozyten einen Zellkern. Ein weiterer Unterschied ist die Mo6g-
lichkeit der aktiven Fortbewegung. Sie kénnen sich auch gegen den Blutstrom bewegen.
Ihre Hauptaufgabe ist die Eliminierung von Fremdkoérpern und Krankheitserregern.

e Thrombozyten

Die Blutplattchen sind kleine Bruchstiicke von Knochenmarksriesenzellen und entste-
hen im Knochenmark. Sie sind farblos, scheiben- bis spindelférmig mit einer Grofe
von ca. 0,5 - 2,5 ym. Zusammen mit dem Fibrinogen des Blutplasmas sind sie fiir die
Auslosung der Blutgerinnung zusténdig.
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Rheologie

Stromungsmechanisch betrachtet stellt das Blutplasma ein newtonsches Fluid dar, wahrend
das Blut in seiner Gesamtheit als pseudoelastische thizotrope Suspension betrachtet wird.
Von einer Viskositéit des Blutes kann nur dann gesprochen werden, wenn es sich bei der Sus-
pension um eine homogene Fliissigkeit handelt. Dies ist allerdings nur in grofsen Gefiafien der
Fall. Hier kann das Blut als nicht-newtonsches Fluid behandelt werden. In kleinen Geféfsen,
insbesondere in den Kapillaren, stellen die elastischen Erythrozyten eine Inhomogenitit dar
[40].

Die Viskositiat wird vor allem durch die Deformierbarkeit und das Zusammenballen (Aggre-
gation) der suspendierten Erythrozyten bestimmt. Bei geringer Scherrate und damit verbun-
dener geringer Stromungsgeschwindigkeit steigt die Zahigkeit vor allem durch zunehmende
Aggregation an. Sie zeigt sich zunéchst in Form einer “Geldrollen-Bildung” und bei weiterer
Abnahme der Scherrate als komplexe dreidimensionale Struktur. Bei steigenden Geschwin-
digkeiten und somit zunehmender Scherrate 16st sich die Aggregation und die Z&higkeit fallt
asymptotisch ab.

Mg/
' -- cross— model
— measured viscosity
10?
10F ~ T T 77
SES
1 ! ! L
107 10° 107 10* /s

Abbildung 2.6: Viskositidt x4 in Abhéingigkeit von der Scherrate 4 40|

Abbildung 2.6 zeigt den Verlauf der effektiven Viskositét ji.s¢ des Blutes in Abhingigkeit von
der Scherrate 7. Im gesunden Kreislauf variieren die Scherraten zwischen 8000 (Arteriolen)
und 100 (Vena Cava), so dass sich die Viskositit im asymptotischen Bereich befindet. Erst
bei Scherraten kleiner als 1 kommt es zu Aggregationen [40)].

Bei der numerischen Simulation bedient man sich des Cross-Modells zur Berechnung der
Viskositét (siehe Abschnitt 3.2.2).
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2.4 Herzklappen

Der Blutein- bzw. ausfluss am Herzen ist durch die Herzklappen gesteuert. Diese befinden
sich an den Ein- bzw. Ausgéngen der Ventrikel. Die Stromungsrichtung des Blutes wird von
den Herzklappen durch die Druckgradienten im Herzen von den Vorhofen in die linken bzw.
rechten Kammer und von diesen in die Aorta bzw. die Pulmonalarterie koordiniert.

In Abbildung 2.7 ist die Klappenebene wihrend der Systole und Diastole gezeigt.

Pulmonalklappe

Aortenklappe

Mitralklappe

Abbildung 2.7: Topographie der Klappenebene wéihrend der Systole (links) und der Dia-
stole (rechts) [39]

Die physiologischen Offnungsfliichen der Klappen werden zuniichst in Tabelle 2.1 dargestellt.

Klappe Durchmesser | Offnungsfliche
Aortenklappe 1.8-2.0cm 2.5 - 3.0 cm?

Pulmunalklappe 1.8 -2.0cm 2.5 - 3.0 cm?

Trikuspidalklappe | 2.5 - 3.0 cm 5.0 - 7.0 ecm?
Mitralklappe 2.3-2.7cm 4.0 - 6.0 cm?

Tabelle 2.1: Durchmesser und Offnungsfliche der Klappen |57]
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2.4.1 Die Aorten und die Pulmonalklappe

Die Aorten- und Pulmonalklappe sind Taschenklappen, die aus drei halbmondférmigen Bin-
degewebsplatten bestehen (s. Abb. 2.8). Die einzelnen Platten sind glatt und diinn. Der freie
Rand jeder Klappe besitzt in der Mitte ein Faserknotchen.

Wihrend der Kammerdiastole werden die Klappen entfaltet und das Ventil dadurch ge-
schlossen. Die Knotchen an den Taschenrdndern sichern den Verschluf und sorgen dafiir,
dass kein Riickfluss stattfindet. In der Kammersystole werden die Taschenrinder durch den
héheren Druck im Ventrikel voneinander entfernt und das Ausstromen kann erfolgen. Auf
Grund der Wirbelbildung legen sie sich jedoch nicht vollstindig an die Gefiafwand an [58].

2.4.2 Die Mitral und die Trikuspidalklappe

Die Mitral- und Trikuspidalklappe sind Atrioventrikularklappen (auch Segelklappen genannt),
die aus mehreren Segeln, Sehnenfiden und den Papillarmuskeln bestehen [10], [58], [57]. Die
Segel sind diinne, anndhernd trapezférmige Bindegewebsplatten, die beiderseits von Endo-
kard iiberzogen sind und keine Blutgefifse enthalten. Die Vorhoffliche der Segel ist glatt.
Von den freien Rdndern und der Unterseite entspringen die kurzen und kraftigen Sehnen-
faden (Chordae tendineae), die ihrerseits an einem vorderen und hinteren Papillarmuskel
befestigt sind.

Die Trikuspidalklappe besteht aus einem vorderen Segel, einem mittleren, an der Herzschei-
dewand gelegenen Segel, und einem hinteren Segel (s. Abb. 2.8).

Die zweizipflige Mitralklappe, auch Bikuspidalklappe genannt, besteht aus einem Ring mit
einem vorderen und hinteren Segel, die iiber Sehnenfiden mit den aus der Kammerwand
heraustretenden Papillarmuskeln verbunden sind.

In der Fiillungsphase (Kammerdiastole) entfernen sich die Segelrinder voneinander, wo-
durch die Klappe gedffnet wird. In der Kammersystole (Austreibungsphase) verhindert der
komplizierte Befestigungsapparat der Segelklappen, dass die Segel in den Vorhof zuriick-
schlagen.

Nahe den Réandern der Segel sitzen kleine Knotchen. Beim Schliefen wird der schmale Saum
zwischen der Knotchenreihe und dem freien Segelrand gegen die entsprechende Stelle des
nachsten Segels gepresst, wodurch ein sicherer und dichter Verschluss gewédhrt wird. Die Seh-
nenfiden sorgen einerseits fiir die notwendige Spannung des Klappenapparates, andererseits
verhindern sie das Umschlagen der Klappe in Richtung des Vorhofes [10], |58].

2.5 FErkrankungen der Herzklappen im linken Ventrikel

Unter Klappenkrankheiten versteht man den teilweisen oder kompletten Verlust der Ventil-
funktion einer Klappe. Die Herzklappenerkrankungen unterteilen sich in zwei unterschied-
liche Arten: die Stenose und die Insuffizienz. Im ersten Fall kann die Klappe nicht mehr
komplett 6ffnen. Im zweiten Fall kann die Klappe nicht mehr komplett schliefen. Beide
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Segelklappen Taschenklappen

halbmondformige
Endotheltasche

{ _ Sehnen- ¢
fiden

Trabekel

geschlossen geoftnet geschlossen geoffnet

Abbildung 2.8: Aufbau der Segel- und Taschenklappen [15]

Krankheiten konnen an allen vier Klappen auftreten. Hier wird aber jedoch ausschliefslich
auf die Erkrankung der Klappen des linken Ventrikels eingegangen.

2.5.1 Die Mitralstenose

Die vom Blut wéihrend der Diastole durchstromte Fliache betrdgt bei einem gesunden Men-
schen 4 — 6 cm?. Durch eine Stenose verringert sich die Hauptdffnung und die Klappensegel
verdicken und versteifen (s. Abb. 2.9). Ein Prolapssyndrom, d.h. eine Uberlappung der Segels
iibereinader, ist die normale Folge dieser Fehlfunktion. Hierbei reduziert sich die Hauptoft-
nung auf 2.5 ¢m? bis 1 em?. Eine Offnungsfliche geringer als 0.3 ¢m? fithrt zum Tode des
Patienten [58].

Der durch die Stenose erhohte Widerstand vermindert den diastolischen Blutfluss zwischen
linkem Vorhof und linker Kammer und damit das Herzzeitvolumen. Der Druck im linken
Ventrikel erhéht sich von Zyklus zu Zyklus. Damit erh6ht sich ebenfalls der Druckgradient
zwischen Vorhof und linker Kammer. Der Ventrikel dilatiert schliefslich aufgrund der erhéh-
ten Belastung. Diese Herzschidigung kann bis zum Flimmern der linke Kammer fiihren.
Ein flimmernder Vorhof begiinstigt die Thrombusbildungs und somit die Gefahr arterieller
Embolien [58].

2.5.2 Die Mitralinsuffizienz

Bei einer Mitralinsuffizienz fliefit wiahrend der Systole ein Teil des Blutes aufgrund der
verbleibenden Offnungsfléiche zuriick in den linken Vorhof (s. Abb. 2.10).

Die Folge eines solchen Falles ist eine Volumenbelastung des linken Herzens, da ein Teil des
Schlagvolumens des linken Ventrikels wieder zuriick in den Vorhof gelangt. Dieses sogenannte
Pendelvolumen kann bis zu 80% des Ventrikelauswurfs ausmachen.

Um ein normales Schlagvolumen durch die Aorta in den Ko&rperkreislauf garantieren zu
konnen, muss die linke Kammer diastolisch viel stirker als normal gefiillt werden. Fiir den
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Normale Mitralstenose
Mitralklappe

Abbildung 2.9: Mitralstenose [36]

Mitralklappe

normale

Offnungsflache verbleibende

Offnungsftachi

Abbildung 2.10: Mitralinsuffizienz [26]

Auswurf dieses gesteigerten enddiastolischen Ventrikelvolumens ist eine erhéhte Wandspan-
nung erforderlich, welche die linke Kammer chronisch belastet. Wegen des Riickflusses in
Richtung linkem Vorhof, wird dieser ebenfalls belastet und dadurch erheblich gedehnt. Bei
akuter Mitralinsuffizienz (wie z.B. die Papillarmuskel - Ruptur) ist die Ausdehnung des
Vorhofs begrenzt und fithrt zu kammerédhnlichen Driicken im Vorhof (Kompensation) |58|.

2.5.3 Die Aortenstenose

Die Aortenstenose stellt 25% aller chronischen Herzklappenfehler dar. Die normale Offnungs-
fliche der Aortenklappe betrigt 2.5 — 3 em?. Bei einer Stenose wird diese bis auf weniger

als 1 em? reduzieren. Damit wird die Entleerung des linken Ventrikels stark behindert (s.
Abb. 2.11).

Der Stromungswiderstand, der durch die Stenose verursacht wird, kann jedoch, im Gegensatz
zur Mitralstenose, durch eine verstirkte Kammerkontraktion kompensiert werden.

Die Aortenstenose verursacht eine Druckbelastung im linken Ventrikel, die bis zu einer
chronischen Hypertrophie fithren kann |58|.
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verkalkend
Aortenstenos

Abbildung 2.11: Verlauf der Aortenstenose [20]

2.5.4 Die Aorteninsuffizienz

Aorteninsuffizienz

Abbildung 2.12: Aorteninsuffizienz [37]

Bei einer Aorteninsuffizienz schliefit die Klappe nicht dicht, so dass wiahrend der Diastole
ein Teil des in die Aorta ausgeworfenen Blutes wieder zuriick in den Ventrikel flieft (s. Abb.
2.12).

Die Ursachen der Krankheit sind vielfiltig. Eine Aorteninsuffizienz kann angeboren sein (z.B.
bikuspidale Fehlbildung), durch entziindliche Klappenverdanderungen (rheumatisches Fieber,
Verkalkung), durch Erkrankungen der Aortawurzel oder durch Arteriosklerose verursacht
werden.

Wegen der Stromungsumkehr in der Aorta sinkt der diastolische Aortendruck stéirker als nor-
mal ab, was zu einer Druckerh6hung in der linken Kammer fiihrt. Das systolische Schlagvo-
lumen erhoht sich Zyklus fiir Zyklus. Dieser gesamte Mechanismus kann Jahrzehnte dauern
bis sich eine chronische Aorteninsuffizienz entwickelt. Die Erh6hung des Druckes in der lin-
ken Kammer durch die Kompensation fiithrt normalerweise zu einer Hypertrophie des linken
Ventrikels. Schlieflich kommt es zur Dekompensation: Wegen der Linksherzinsuffizienz steigt
das endsystolische Volumen und gleichzeitig sinkt das gesamte systolische Volumen, so dass
der Blutdruck abfillt |58|.
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2.5.5 Trikuspidal- und Pulmonalklappenfehler

Die Konsequenzen stenotischer oder insuffizienter Klappen des rechten Ventrikels sind dhn-
lich denen des linken. Deswegen wird hier nur eine kurze Zusammenfassung der korrelierten
Hauptphidnomene durchgefiihrt.

Die Ursache der seltenen Trikuspidalinsuffizienz ist meist das rheumatisches Fieber, wobei
hdufig auch ein Mitralfehler entsteht. Pulmonalklappenfehler sind ebenfalls selten: Eine
Stenose ist meist angeboren, wahrend Pulmonalinsuffizienz meist funktioneller Natur ist
[58].

Als Folge hat man bei einer Trikuspidalstenose eine Erh6hung des rechten Vorhofdruckes und
eine Verminderung des diastolischen Durchflusses durch die Klappe. Das Herzzeitvolumen
sinkt als Konsequenz ab. Es verkleinert sich die Klappenoffnungsoberfliiche von ca. 7 em?
auf ca. 1.5 — 2 em?. Durch den systolischen Riickstrom kann eine Trikuspidalinsuffizienz zu
einer Hypertrophie des rechten Vorhofs fiihren.

Eine Pulmonalinsuffizienz fiithrt zu einer Volumenbelastung der rechten Kammer. Eine Pul-
monalstenose verursacht, dhnlich wie eine Aortenstenose, eine Hypertrophie des rechten
Ventrikels [58].

2.6 Kiinstliche und biologische Klappen
Leichte Klappenfehler miissen hiufig nicht operiert werden. Je nach Schweregrad vermeidet
meist die Einnahme von Antibionika eine Herzklappenentziindung (Endokarditis).

Im schweren Fall kann der Herzklappenfehler durch das Einsetzen einer neuen Herzklappe
oder durch Rekonstruktion der eigenen Klappe behandelt werden. Jedoch ist auch hier eine
medikamentose Behandlung notwendig, da die neue Klappe nicht ohne blutverdiinnende
Medikamenten vom menschlichen Kérper toleriert wird.

Die bekanntesten kiinstlichen Herzklappen sind im Folgenden zusammengefasst [21]:

e Kunstklappe (Kunststoff und Metall)
e Bioprothese (Schweineklappe)

e Menschliche Klappe

Die mechanischen Kunstklappen sind in Regel bikuspidale Starrfliigelklappen. Die bekann-
ste dieser Klasse ist die so genannte St. Jude (s. Abb. 2.13). Der Vorteil dieser Klappe
ist die lange Lebensdauer des Ventils, nachteilig ist die Notwendigkeit einer lebenslangen
Blutverdiinnung.

Ein typisches Beispiel fiir eine biologische Klappe ist in Abbildung 2.14 gezeigt.

Bei Einsatz dieses Klappentypes ist eine medikamentose Blutverdiinnung nicht erforderlich.
Ein groker Nachteil ist die begrenzte Lebensdauer der Klappe (im Mittel 10-15 Jahre) und
damit die Notwendigkeit einer erneuten Operation.
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Abbildung 2.14: Biologische Trikuspidaklappe [29]

Der Ersatz von erkrankten Klappen durch menschliche Klappen kommt sehr selten vor und
wird hier nicht weiter betrachtet.
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3 Theoretische Grundlagen

Mit der Annahme der Homogenitit konnen Fluide in den meisten relevanten Vorgéngen als
Kontinuum behandelt werden. Die molekulare Struktur des Mediums kann vernachléssigt
werden, da die mittlere freie Weglinge gegeniiber den Abmessungen des durchstromten
Bereichs gering ist.

Die Grundgleichungen der Stromungsmechanik werden aus den Grundséitzen der Erhaltung
der Masse, des Impulses und der Energie formuliert und herleitet. Dies fiihrt auf ein System
partieller Differentialgleichungen, das im Allgemeinen vom Ort x = (x,y, z) und der Zeit ¢
abhéngt. Ziel ist die Berechnung des Geschwindigkeitsvektors v mit den Komponenten u, v
und w, der Temperatur 7', des Druckes p und der Dichte p, welche die strémungsmechani-
schen Vorginge charakterisieren.

3.1 Grundgleichungen der numerischen Stromungsmechanik

Fiir die Herleitung der Grundgleichungen der Stromungsmechanik wird ein raumfestes Vo-
lumenelement von infinitesimaler Grofe dV betrachtet. Die Seitenkanten dieses Volumen-
element sind jeweils parallel zu einer Koordinatenachse des beliebig gewédhlten Koordina-
tensystems. Der vordere Punkt befindet sich an der Stelle mit den Koordinaten (z,y, z), die
Linge der Kanten betrigt dx,dy bzw. dz.

Die Erhaltung der Masse (Kontinuitéitsgleichung)

Die Massenerhaltung lédsst sich wie folgt ausdriicken:

Die zeitliche Anderung der Masse im Volumenelement =
> der in das Volumenelement einstromenden Massenstrome -

> der aus dem Volumenelement ausstromenden Massenstrome.

Der infinitesimale Massenstrom drin eines durch eine inﬁnitgsimale Flache dS stromenden
Fluids, ergibt sich aus dem infinitesimalen Volumenstrom dV' = v - dS und der Dichte p (s.
Abb. 3.1)

dim=p-v-dS . (3.1)

Man betrachtet nur die senkrecht auf der Durchtrittsfliche stehende Komponente des Ge-
schwindigkeitsvektors. Fiir den in x-Richtung eintretenden infinitesimalen Massenstrom gilt
dm(z) = p-u-dy-dz. Beim Austritt auf der rechten Seite an der Stelle z + dx liegt fiir den
Volumenstrom ein verdnderter Wert vor, der mittels einer abgebrochenen Taylorentwicklung
ermittelt werden kann. Es gilt dann
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din(z + dx) = (p U+ a(g;:“) ~dx> dy-dz . (3.2)

Analoge Ausdriicke konnen fiir die restlichen Seitenflichen mit den entsprechendem Grofen
hergeleitet werden (s. Abb. 3.1).

0z
A (p-V+a(g—};V)-dy)-dx-dz
i
o(p-u
p-u-dy-dz‘ | (p-u+¥-dx)-dy-dz
dz _ - =
p-v-dx-dz [¢/ dy
dx
p-w-dx-dy

Abbildung 3.1: Ein- und ausstromende Massenstrome [40]

Die zeitliche Anderung der Masse innerhalb des Volumenelements ergibt sich zu

p-dv-dy-dz) Op
ot ot

de -dy-dz . (3.3)

Wenn man die Gesamtbilanz iiber alle Flachen des Volumenelements entsprechend des oben
formulierten Grundsatzes bildet, ergibt sich durch Vereinfachung die allgemeine Form der
Kontinuitdatsgleichung

9p Op-u)  Op-v) I(p-w)
= . A4
ot T ey a8 (34)

Fiir den Fall einer inkompressiblen Stromung (p = const.) vereinfacht sich diese Gleichung
weilter zu

o, 0 ou
or Oy 0z

|
o

(3.5)
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Eine kompakte koordinatenfrei Form der oben verbalisierten und hergeleiteten Erhaltungs-
gleichung lésst sich unter Verwendung des Nabla-Operators V = (%,%,%)T wie folgt
ausdriicken

Navier-Stokes Gleichungen (Impulserhaltung)

Die Gleichung wird zunédchst wie folgt in verbaler Form ausgedriickt [40|:

Die zeitliche Anderung des Impulses im Volumenelement =
> der in das Volumenelement einstromenden Impulsstrome -
> der aus dem Volumenelement ausstromenden Impulsstrome +

> der auf das Volumenelement wirkenden Scherkrifte und
Normalspannungen +

> der auf die Masse des Volumenelements wirkenden Krifte.

Die Herleitung der Impulsgleichung erfolgt analog zur Kontinuitiatsgleichung. Der Impuls
I ist definiert als das Produkt aus Masse m und Geschwindigkeit v und stellt somit eine
vektorielle Grofe dar, die drei Komponenten umfasst

I=m-v . (3.7)

Das Fluid in dem Kontrollvolumen besitzt den Impuls p-dz-dy-dz-v. Die zeitliche Anderung
des Impulses ergibt sich somit zu

dl.  O(p-dx-dy-dz-v) 9(p-v)
i o =5 dx - dy - dz (3.8)

oder

di=dmn-v=p-dV-v . (3.9)

Zunichst wird der durch die Fléiche, die durch dx - dy aufgespannt wird, eintretende Impuls-
strom betrachtet. Es wird nur die Komponente in x-Richtung betrachtet

dl(z)=(p-u)-u-dy-dz . (3.10)
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Auch hier dndert sich die Grofe p - u - v innerhalb des Volumenelements. Durch eine Tay-
lorentwicklung kann die Anderung in x-Richtung ausgedriickt werden, so dass der an der
entsprechenden Seite ausstromenden Impulsstrom lautet

dl (x +dx) = (p-u~u—i—M

pe ~d.7:> “dy-dz . (3.11)

Die Herleitung der in y- und z-Richtung wirkenden Impulsstrome erfolgt analog. Fiir je-
de Flache des Volumenelements sind drei Impulsstréme in unterschiedliche Richtungen zu
erfassen (sieche Abb. 3.2).

a(P'W'U)dX
0x

p-wu+

a(p-v-u)dx

“veu+
P 0x

6(p-u-u)dx
X

p-u-u+

dx

Abbildung 3.2: Ein- und ausstromende Impulsstrome an einem Volumenelement [40]

Mit den Impulsstrémen sind allerdings noch nicht alle Ursachen fiir die zeitliche Anderung
des Impulses innerhalb des Volumenelements erfasst. Zusatzliche Beitrdge liefern Normal-
und Schubspannungen, sowie Volumenkréfte.
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Die am Volumenelement angreifenden Normal- und Schubspannungen sind in Abbildung 3.3
dargestellt.

Abbildung 3.3: Normal- und Schubspannungen [40]

Neben der Schwerkraft konnen andere Volumenkrifte wie z.B. elektrische oder magnetische
Krifte auf die Stromung wirken. Die Gesamtheit dieser Krifte wird an dieser Stelle mit
k = (k;, ky, k.) (Kraft pro Volumen) beschrieben.

Mit diesen Kriften kann nun die Gesamtbilanz fiir die Impulse in den jeweiligen Richtungen
erstellt werden.

Fiir den Impuls in x-Richtung ergibt sich
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dp-u) Op-u-u) Jdp-u-v) Jdp - uw)
o T or T oy T 9. T

OTpe  OTye  OTuy
+ =2

Ox Ay 0z

by + (3.12)

Die Normalspannung 7., wird iiblicherweise in einen Druckanteil p und in einen, aus Rei-
bungseffekten resultierenden, Anteil 0., zerlegt. Es gilt

Die Normal- und Schubspannungen kénnen mit Hilfe des Stokesschen Reibungsansatzes
unter Verwendung der dynamischen Viskositdt p durch die vorliegenden Geschwindigkeits-
gradienten ausgedriickt werden

ou 2 ou Ov Ow
"M—Q'”'%—g'”'(a—ﬁa—y*a) = (38:14)
ov  Ou
TySL‘ = Txy = /J“ ’ (ax + ay) ) (315)
ou  Ow
Tox = Tgz = M- (82 + 8l’> (316)

Nun kann Gleichung (3.12) in der Form der bekannten Navier-Stokes-Gleichungen formuliert
werden. Diese gelten fiir instationére, dreidimensionale und kompressible Stromungen.

In x-Richtung erhélt man:

p_(@u Ou .8u+ _8u):km_@+
Oz

2yt b e 2l (B3] o
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in y-Richtung:

. @—FU'@—FU'@—FU}'@ —]{;_@_’_
P\ o O oy 92) " By
0 ov 2 0 ov  Ow 0 ou Ov
sl -3 o) G ) w5 E)] 0w

in z-Richtung:

. a_w_|_u.8_w+v.8_w+w.8_w —]{;_@_‘_
P oy oz ) 7 0z

ot ox
0 ow 2 0 ow Ou 0 ov  Ow
(2. E 2 (v, B PR et i oy (ZE 22 1
oz [“ ( 2. 3V V))]+ax [“ 8x+8z)} oy {“ (8z+8y)} (3.19)

Im Falle einer inkompressiblen Strémung, vereinfachen sich die Navier-Stokes-Gleichungen

mit Hilfe der Gleichung (3.6) zu

ou ou 8u)_k _@

L
Prlor ™" o " ey T 92) T T s
Pu  0*u  *u
+ -<8x2+8y2+822) : (3.20)
P WA &
Pr\or T o Ty T az) T T By
v v
- <@+a—yﬂ+@) : (3.21)

ow  ow o ow oWy 0P

Prlor T 0 Ty T 9, ) T T a2
P w  Pw  Pw

- <8x2 o T 822) . (3.22)




3.2 Numerische Modellierung des Blutes 27

Auch diese Gleichung ldsst sich in Erhaltungsform wie folgt darstellen

p-<aa—‘tf—l-(v-V)v):k—Vp+,u-Av : (3.23)

mit A = (25 + 25 + ).
Die Navier-Stokes-Gleichungen (3.17), (3.18) und (3.19) gelten ohne Einschréinkung fiir alle
newtonschen Fluide, die sich als Kontinuum beschreiben lassen.

Fiir nicht-newtonschen Fluide konnen diese Gleichungen nur mit Hilfe geeigneter Viskosi-
tatsmodelle angewandt werden (vgl. Abschnitt 3.2.2).

3.2 Numerische Modellierung des Blutes
3.2.1 Nicht-newtonsche Medien

Die Reibung ist eine Transporteigenschaft des Fluids, welche den Impulstransport in den
reibungsbehafteten Stromungsbereichen bestimmt.

Man betrachte als Beispiel den eindimensionalen Fall einer Couette-Stromung. Der Zusam-
menhang zwischen Schubspannung 7 (Scherrate) und Geschwindigkeitsgradienten du/dz
(Schergeschwindigkeit) kann wie folgt ausgedriickt werden |43]

du
TEp (3.24)

Die Proportionalititskonstante p [Ns/m?| wird dynamische Zihigkeit (Viskositiit) genannt
und ist eine, fiir das jeweilige Fluid charakteristische Grofse. Sie hdangt bei einen newtonschen
Fluid mit den Wechselwirkungskriften zwischen den Molekiilen des strémenden Mediums
zusammen. Die Viskositat p beschreibt somit das Fliessverhalten des Fluids. Unter einem
newtonschen Medium versteht man ein Fluid, das diesen linearen Zusammenhang zwischen
der Schubspannung 7 und dem Geschwindigkeitsgradienten du/dz besitzt.

Bei nicht-newtonschen Fluiden existiert dieser lineare Zusammenhang nicht. Abbildung 3.4
zeigt das Verhalten einiger nicht-newtonscher Fluide im Vergleich zu einem newtonschen
Fluid. Man unterscheidet pseudoplastische Fluide, die bei wachsender Schubspannung eine
Abnahme der Steigung zeigen und dilatanten Medien wie Suspensionen, bei denen eine
Zunahme zu beobachten ist. Ein idealisiertes Bingham Medium folgt nach einem endlichen
Wert von 7 bei du/dz = 0 dem Verlauf eines newtonschen Fluids.

Ein fiir nicht-newtonsche Medien verwendeter Ansatz ist

n

du

. 3.25
= (3.25)

T(EZ -
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Bingham Fluid

Pseudoplastisches Newtonsches Flu
Fluid

Dilatantes Fluid

~ du

dz

Abbildung 3.4: Schubspannung 7 fiir newtonsche und nichtnewtonsche Fluide [40]

wobei K und n Stoffkonstanten sind. Fiir n < 1 bzw. n > 1 ergibt sich ein pseudoplastisches
bzw. ein dilatantes Medium. Fiir K = p und n =1 ist das Fluid newtonsche.

3.2.2 Das Crossmodell

Ein moglicher Ansatz zur Modellierung nicht-newtonscher Medien ist das Cross-Modell. Es
liefert einen Zusammenhang zwischen der dynamischen Viskositdt p und der Scherrate 7.
Hierauf soll im Folgenden eingegangen werden.

Als nicht-newtonsches Medium wird jetzt das Blut betrachtet. Die Einfiihrung einer effek-
tiven Viskositat p.rr ermoglicht die Verwendung der Grundgleichungen der Stromungsme-
chanik auch fiir newtonsche Medien. Es gilt

. Ho — Moo
prefs(Y) = boo + K m (3.26)

wobei 4 die Scherrate darstellt. Dieses Modell wurde von Perktold [46] modifiziert, um die
lange Aggregationsphase von Blut zu beriicksichtigen

(Ko — Hoo)
T - 7)) 420

feps(¥) = foo + (

wobei die Parameter a — 0.3, b — 1.7, und tg — 0.5 s experimentell ermittelt wurden. Bei den
Werten von g = 0.1315 Pa-s und pio, = 0.03 Pa-s handelt es sich um die Grenzviskosititen
fiir kleine bzw. grofe Scherraten |33|. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 2.6 gezeigt.
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3.3 Anfangs- und Randbedingungen

Die in Abschnitt 3.1 hergeleiteten Grundgleichungen (3.6) und (3.23) sind partielle Diffe-
rentialgleichungen erster Ordnung in der Zeit, sowie erster bzw. zweiter Ordnung im Raum.
Sie bilden ein Gleichungssystem nichtlinearer, partieller Differentialgleichungen, die nicht
algebraisch losbar sind. In einfachen Fall lisst sich dieses Gleichungssystem mit Hilfe von
Anfangs- und Randbedingungen l6sen.

3.3.1 Anfangsbedingungen

Durch die Anfangsbedingungen werden die Werte zum Zeitpunkt ¢ = 0 fiir alle Orte x
initialisiert. Diese sollten mindestens die Kontinuititsgleichung erfiillen und nicht in Konflikt
mit den Randbedingungen stehen. Rein mathematisch kénnen die Anfangsbedingungen wie
folgt dargestellt werden

v(x,t=0) p(x,t=0) . (3.28)

3.3.2 Randbedingungen

Die Randbedingungen geben die Werte der entsprechenden Grofe an den Grenzen des unter-
suchten Gebietes fiir jeden beliebigen Zeitpunkt ¢ an. Man unterschiedet zwei unterschied-
liche Typen von Randbedingungen:

e Dirichlet’sche-Randbedingung

Bei der Dirichlet’schen-Bedingung werden die Werte der Stromungsgrofsen an den
Grenzen des Rechengebietes vorgegeben. Diese Randbedingungen mit der zugehorigen
Differentialgleichungen stellen ein Randwertproblem erster Art dar.

e Neumann’sche-Randbedingung

Bei der Neumann’schen-Bedingung wird ein Gradient der Stromungsgrofen an den
Grenzen des Rechengebietes vorgegeben. Hier spricht man von einem Randwertpro-
blem zweiter Art.

Die in dieser Arbeit verwendeten Randbedingungen sind Dirichlet-Bedingungen. Aufgrund
der Haftbedingung gilt fiir die Geschwindigkeit des Blutes an der Herzwand der Zusammen-
hang

VBiut = VWand . (329)

An den Einlassgrenzen werden Druckrandbedingungen verwendet. Es werden Druckwerte
an den Einlassrdndern angegeben
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PEin =DPo - (3.30)

Ebenso wird der Kreislaufwiderstand durch ein Kreislaufmodell modelliert [49]. Dieses Mo-
dell berechnet den physiologischen Druckwert, der durch den Kreislauf auf das Herz wirkt
und gibt diesen als Dirichlet-Bedingung an den Einlassrdndern des numerischen Modells
Vor.

3.4 Kennzahlen zur Charakterisierung der Stromung

Bevor die wichtigen Kennzahlen eingefiihrt werden, sollen zunéchst die fiir ihre Berechnung
erforderlichen charakteristischen Gréfen erldutert werden. Des Weiteren wird der Herzzyklus
in Diastole und Systole unterteilt und fiir beide jeweils die gesuchte Kennzahl berechnet.

e Mittlere Geschwindigkeit U

Zur Bestimmung der mittleren charakteristischen Geschwindigkeit wird das zeitlich
gemittelte Schlagvolumen verwendet. Das Schlagvolumen des Ventrikels Vg wird hierzu
auf die jeweilge Zeitdauer der Diastole bzw. Systole bezogen.

v chla;
Schlag . (3.31)

Udia/sys = A
tdia/sys * Aagorten/mitral

e Charakteristische Liange L

Die Berechnung der charakteristischen Lange erfolgt {iber die Fldche der Aorten- bzw.
Mitralklappe. Sie ist gleich dem Durchmesser des Kreises, der die gleiche Fliche wie
die jeweils durchstromte Klappen besitzt.

e Mittlere effektive Viskositat i ;s

Wegen der nicht-newtonschen Eigenschaft des Blutes wird eine gemittelte effektive
Viskositét fz.;; verwendet (vgl. Kapitel 3.2). Der Wert dieser Grofe wird fiir das Blut
im Ventrikel zu jedem Zeitschritt und an jeder Zelle berechnet. Die resultierende, iiber
das Volumen gemittelte mittlere Viskositat ist dann

N .
v i Vi ey
Hoepy =

(3.32)

thesamt

Schliefslich wird die oben in der Gleichung (3.32) dargestellte volumengemittelte effek-
tive Viskositdt tiber die Zeitschritte zeitlich gemittelt, sodass sich folgender Zusam-
menhang ergibt

Ziilﬁveff (tj —tj)

tzyklus

(3.33)

Heff =
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Fiir die Auswertung der Simulation bietet sich die Berechnung einer rdumlich und
zeitlich gemittelten effektiven Viskositit an. Hierzu erfolgt zunichst eine rdumliche
Mittelung iiber die betrachteten Zellen j, anschlieflend werden die jeweiligen Werte zu
den Zeitpunkten 7 iiber die untersuchte Zeit ¢ ., gemittelt. Die Formel zur Bestimmung
der mittleren effektiven Viskositét f,, ergibt sich zu

_ 1 > Hefri Vi

e Kreisfrequenz w

Die Kreisfrequenz wird direkt aus der Zykluszeit des Herzens gebildet. Es wird hier
der gesamte Zyklus betrachtet (Systole und Diastole), wobei die Womersleyzahl die
instationdren Phianomene iiber die Gesamtzeit beschreibt

2T

(3.35)

w =
tzylus

Hierbei bezeichnet ¢,,,s die Zeit eines kompletten Herzzykluses.

Zur Beschreibung und Berechnung inkompressibler und instationdrer Stréomungen stehen
zwel bekannte dimensionslose Kennzahlen zur Verfiigung.

e Reynoldszahl Rej,

Die Reynoldszahl beschreibt das Verhiltnis von konvektiven Kriften (Triagheitskrifte)
zu Reibungskriften innerhalb der Stromung

Trigheitskrifte p-U- L
Reibungskiifte 0

Re;, = (3.36)

Die Geschwindigkeit U ist die Geschwindigkeit der freien, noch ungestorten Anstro-
mung des Korpers, eine gemittelte Geschwindigkeit oder die Geschwindigkeit des Kor-
pers selbst. L ist eine charakteristische Lange und p die dynamische Viskositat.

Fiir diese Arbeit wurden folgende Grofsen fiir die Reynoldszahl benutzt

P Usys/dias : Daorten/mitral

ReD,sys/dias = (337)

Hers

Im Bereich einer kritischen Reynoldszahl Rey, .+ erfolgt der Ubergang (Transition) von
einer laminaren zu einer turbulenten Stromung. Fiir diesen Fall konnen die Grundglei-
chungen nicht mehr in der in Kapitel 3.1 dargestellten Formulierung (vgl. Gl. (3.6)
und (3.23)) benutzt werden, sondern miissen durch die Reynoldsgleichungen unter

Verwendung zeitlich gemittelter (f) und Schwankungsgrofen (f’) ersetzt werden.
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e Womersleyzahl Wo

Die Womersleyzahl bezeichnet das Verhiltnis von instationdren Beschleunigungskréaf-
ten zu Reibungskriften

o  instationédre Beschleunigungskrifte p-w- L?

= 3.38
¢ Reibungskifte 1 ’ (3:38)
mit der Winkelgeschwindigkeit w.
Hier wurde die Womersleyzahl mit folgenden Grofen formuliert
cw-D L2
WO2 _ P aorten/mitral (339)

Herr

3.4.1 Dimensionslose Form der Grundgleichung

Die hergeleiteten Grundgleichungen (3.6) und (3.23) konnen unter Verwendung der oben
eingefiihrten Kennzahlen entdimensioniert werden [42].

e Massenerhaltung

V-vi=0 . (3.40)
e Impulserhaltung
Wo? ov* 1
V)V =-Vpt 4 — - AVF 3.41
mit
X:z , A% :U—OO s t"=t-w s p:onoz . (342)
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4.1 Das Software Paket

Die numerische Simulation der Stromung im linken Ventrikel mit gesundem bzw. erkranktem
Klappenmodell wird mit dem Software Paket Sta,r—C’D©, der Firma Computational Dyna-

mics Limited (CD Adapco), durchgefiithrt. Das gesamte Software-Paket umfasst ProStar®
als Solver, Pre- und Postprozessor.

Die in Kapitel 3 hergeleiteten Differentialgleichungen (3.17), (3.18) und (3.19) sind in den
meisten Fillen nicht analytisch 16sbar. Aus diesem Grund ist es erforderlich diese nume-
risch zu lésen. Die Uberfiihrung der analytischen Differentialgleichungen im diskrete Form
wird Diskretisierung genannt. Bei den numerischen Verfahren werden die zu bestimmen-
den Grofen zu bestimmten Zeitpunkten in diskreten Punkten des Rechengebietes im Raum
berechnet. Das Ziel dieses Verfahren ist es, Differentialgleichungen durch algebraische Diffe-
renzbeziehungen zu ersetzen. Von dem benutzten Verfahren hingen Stabilitit, Konvergenz,
Konsistenz und Genauigkeit ab.

Die rdumliche Diskretisierung wird bei Star-CD® durch dem Finite-Volumen-Methode
(FVM) ermoglicht. Dieses Methode erfolgt in drei unterschiedlichen Schritten, die in Folge
beschreiben werden.

Unterteilung des Gesamtvolumens in diskrete Zellen

Der erste Schritt ist die Netztgenerierung. Das Untersuchungsgebiet wird in eine endliche
Zahl finiter Volumen, die iiblicherweise Zellen genannt werden, unterteilt. Die Erhaltungs-
gleichungen werden in allgemeiner vektorieller Form geschrieben als

0
a(pé[)) + div(pu,® — I'pgrad®) = Sp (4.1)

wobei:

- ® eine der unabhéngigen Variablen u, v, w, €, T usw. reprasentiert,

- u, die Relativgeschwindigkeit der Stromung zu einer lokalen Netzgeschwindigkeit ist,
- I'g die entsprechende Diffusionskonstante ist,

- Sp den Quellterm in den Ausgangsgleichungen darstellt.

Integration der Gleichungen iiber das Volumen

In zweiten Schritt werden die Gleichungen iiber das gesamte Rechengebiet integriert:

2% div(pq))deLj{(pur(I) —Tpgrad®)dS = % SedV | (4.2)
ot Jy s %
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wobei:
- S der Oberflichenvektor des Kontrollvolumens V ist,
- u, die Relativgeschwindigkeit zwischen der Stromung und der Oberfldche S darstellt.

Durch die Verwendung des Gauf’schen Integralsatzes [45]

/V(V-F)-dV:/(F-n)-dS (4.3)

S

werden die Differentialquotienten in ihrer Ordnung um eins reduziert und anschlieftend durch
das Differenzenverfahren approximiert.

Approximation der abhingigen Variablen auf die Zellmittelpunkte

Die Approximation der Variablen erfolgt im Mittelpunkt der jeweiligen Zellen (cell-
centered). Dabei werden die Variablen iiber das Zellvolumen als rdumlich konstant betrach-
tet. Die Fliisse werden mit Hilfe der Werte aus den Nachbarzellen approximiert. Sie werden
als iiber die Zellfliche gemittelt betrachtet und sind daher ebenfalls raumlich konstant.

Die vorhandenen partiellen Differentialgleichungen werden durch die Diskretisierung in ge-
koppelte, gewohnliche Differentialgleichungen fiir die diskreten Variablen reduziert. Die-
se lassen sich durch ein geeignetes Zeitintegrationsverfahren wie z.B. das Runge-Kutta-
Verfahren iterativ 16sen (vgl. [61]).

ﬁjf (pq>)dv+zf (pu,® — Dograd®)dS :7{ SedV . (4.4)
8t Vo i Sj VJ
~—_———

g R S —
T T, Ts

4.2 Zeitliche Diskretisierungsverfahren

Mit der Zeitdiskretisierung wird der kontinuierliche zeitliche Verlauf der Stromungsgrofse
auf diskrete Zeitpunkte beschrankt:

" =n-At . (4.5)

Dabei stellt n den Zeitindex und At die Schrittweite dar.

Im Folgenden werden einige Zeitdiskretisierungsverfahren, die in dem Software Paket zur
Verfiigung stehen, erldutert.
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Implizites Euler-Verfahren

Auch genannt Fuler-Riickwdrts Verfahren. Hierbei wird der Differentialquotient durch einen
Differenzenquotient angenahert:

— = (4.6)

Der Zeitindex n-+1 bezeichnet hierbei den neuen Zeitschritt, der Index n den momentanen.
Diese Gleichung lisst sich nicht nach der unbekannten Grofe u"™' auflosen und fiihrt des-
halb zu einem erh6hten numerischen Aufwand. Der Vorteil dieses Verfahren ist die grofere
Stabilitdat im Vergleich zu anderen Methoden. Das zugehorige Modell ist in Abbildung 4.1
gezeigt.

—
[N

j+1

|

X

Abbildung 4.1: Zeitdiskretisierung [45]

Wird angenommen, dass die Variablen innerhalb der jeweiligen Zelle (i, j, k) konstant sind,
ergibt sich fiir den instationdren Term 77 aus Gleichung (4.4)

(p@V ) — (V)
|~ ik A7 L (4.7)

Explizites Euler-Verfahren

Dieses Verfahren wird auch Fuler-Vorwdirts Verfahren genannt weil sich die Gleichung nach
der unbekannten Groke w1 16sen lisst. Der Differentialquotient der Zeitableitung wird hier
durch einen Differenzquotienten ersetzt [45]:

0_u U
ot~ At

l
|
~

3

(4.8)
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Hierbei wird die exakte Funktion w(t) an der Stelle (t",u™) durch die Tangente an den
Kurvenverlauf von u(t) im Punkt (£, u") angeniihert. Man erhiilt damit den neuen Wert u" !

als Approximation des exakten u*?**, Die Differenz u"* —u®*®** wird Approzimationsfehler
genannt.

Dieses Verfahren ist ungenauer und besitzt ein gréfieres Instabilitdtsgebiet im Vergleich zum
impliziten Verfahren. Es ist jedoch leichter zu programmieren.

Die Wahl der Zeitschrittweite

Ein entscheidender Punkt fiir die Vermeidung von numerischer Instabilitiat ist die Wahl der
Zeitschrittweite At und der Raumschrittweite Axz. Diese konnen nicht unabhéngig vonein-
ander gewihlt werden (s. Abb. 4.2).

b

tn+1 —

| | |
Xi-1 Xi Xi+1

=X
Abbildung 4.2: Geometrische Darstellung der numerischen Stabilitit [45]

Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der numerischen Information muss grofer sein, als die
Ausbreitungsgeschwindigkeit der physikalischen Information. Dafiir muss zunéchst die so-
genannte Courant, Friedrichs und Lewy Kennzahl (CFL-Zahl) eingefiihrt werden.

Sie ist wie folgt definiert:

At
FL=c-— . 4.
C N (4.9)

Es gilt folgende Bedingung fiir die Stabilitét:

CFL<1 . (4.10)
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4.3 Raumliche Diskretisierungsverfahren
Mit der Diskretisierung im Raum werden alle Stromungsgrofsen und die entsprechenden Ab-
leitungen beziiglich den Raumkoordinaten (z,y, z) zu einem festen Zeitpunkt ¢ beschrénkt.

Die bekanntesten Raumdiskretisierungsverfahren werden wie folgt zusammengefasst:

e Finite-Differenzen-Verfahren
e Finite-Elemente-Verfahren

e Finite-Volumen-Verfahren

Das Software Paket Star-CD verwendet das Finite- Volumen- Verfahren.

Das Finite-Volumen-Verfahren

Die Terme Ty und T3 in Gleichung 4.4 werden entsprechend bestimmt. Der Term 75 wird
zundchst in konvektive Fliisse K; und in dissipative Fliisse D; unterteilt. Die beiden Fliisse
werden als Mittelwert iiber der Zellfliche S; angenéhert:

T (pu®-8), - (ToVP-5). => K-> D; . (4.11)

J J

Die Diffusionsterme D; werden durch eine flichenzentrierte Formulierung approximiert:

D; ~ Ty, [f;(cpN ~®P)+VD- S — fIVD- dej] . (4.12)

wobei:

- f]l geometrische Faktoren sind,

- dpy der Abstandsvektor der benachbarten Zellmittelpunkte P und N darstellt,
- I's ; der auf die Zellflache S; interpolierte Diffusionskoeffizient ist,

- @ eine der unabhéngigen Variablen u, v, w usw. darstellt.

Fiir die Diskretisierung der konvektiven Fliisse, die aufgrund der Nichtlinearitéit einen gro-
fseren numerischen Aufwand erfordert, bietet Star-CD® eine Vielzahl von Verfahren ver-

schiedener Ordnung vom Upwind-Verfahren (1.Ordnung) iiber zentrale Differenzen bis zu
Gamma oder QUICK (3.0rdnung) an.

Fiir diese Arbeit erfolgt die rdumliche Diskretisierung mittels dem MARS - Verfahren
(Monotone Advection and Reconstruction Scheme).

Dieses Verfahren zweiter Ordnung wird in Folge erldutert. Es besteht grundsétzlich aus zwei
Schritten:
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Abbildung 4.3: Benachbarte Zellen mit den Zellzentren P und N |61]

1. Reconstruction
Mit Hilfe des Total Variation Diminishing Schemas wird hierbei ein Feld monotoner
Gradienten berechnet, das zusammen mit den Zellwerten eine rdumliche Diskretisie-
rung zweiter Ordnung ermoglicht. Dieses Schema dampft numerische Oszillationen.

2. Advection

In diesen Schritt werden aus den rekonstruierten Fliissen mittels eines Advektions-
verfahrens alle advektiv (gebundenen) transportierten Terme iiber die Zelloberfliche
approximiert. Die diffusiven Terme werden hier vernachlassigt.

Die Diskretisierung des Terms T3, der Quellen und Senken der transportierten Grofen sowie
externe Fliisse beinhaltet, kann in quasi-linearer Form formuliert werden als:

T3 ~ S5 — qu)p . (413)

Mit der diskretisierten Form der Kontinuititsgleichung

(pv>nA_t(pv>0 + Z ijn—l—l -0 (4‘14)

und Einsetzten der Terme 77, T und D; lautet die kompakte Form der Ausgangsgleichungen:

Ap®p =Y AP + 51+ Bpd) (4.15)

wobei folgendes gilt:

- A,,: Anteil der konvektiven und diffusiven Fliisse
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Die Summe iiber m erfolgt geméf dem verwendeten Differenzenschema iiber alle Nachbar-
zellen. Fiir jede unabhéngige Stromungsgrofe existiert nun eine entsprechende Gleichung
4.15 in jeder Zelle des Rechennetzes. Das sich ergebende Gleichungssystem mit der entspre-

chenden Anzahl an Unbekannten wird in Star-CD® mit einem iterativen Verfahren gelost
[45].

4.4 Losungsalgorithmus

Das prinzipielle Problem bei der Behandlung inkompressibler Stromungen liegt in der Be-
stimmung des Druckfeldes. Der Druckgradient kommt zwar in den Quelltermen der Navier-
Stokes-Gleichungen zum Ausdruck. Es steht aber keine explizite Gleichung zur Bestimmung
des Druckfeldes zur Verfiigung. Die Bedingung p = const. fiihrt zu einer Entkopplung der
Kontinuitdtsgleichung und der Navier-Stokes-Gleichungen, wobei die Kontinuititsgleichung
als eine Art Zusatzgleichung betrachtet werden kann. Zur Bestimmung des Druckfeldes ist
es somit erforderlich, eine weitere Gleichung zu finden, die sowohl die Kontinuitéts- als auch
die Impulsgleichungen erfiillen muss.

Im Wesentlichen kénnen folgende Verfahren verwendet werden:

e Verfahren der kiinstlichen Kompressibilitéit
e Erstellung einer Gleichung fiir das Druckfeld

e Erstellung einer Druckkorrekturgleichung

Das am héufigsten verwendete Verfahren beziehen sich auf die Verkniipfung der Kontinui-
tatsgleichung und der Navier-Stokes-Gleichungen mittels einer Druckkorrekturgleichung. Im
Folgenden wird dieses Vorgehen und der verwendete Losungsalgorithmus beschrieben.

4.4.1 Der PISO-Algorithmus

Die Verwendung des PISO-Algorithmus (Pressure-Implicit with Splitting of Operators)
liefert die notwendige Gleichung zur Bestimmung des Drucksfeldes. Es handelt sich um einen
nicht-iterativen Algorithmus zur Berechnung implizit-diskretisierter, instationdrer Stromun-
gen. Dazu wird zunéchst die Impulsgleichung wie folgt formuliert

APU?,P = H(“?m) + B?’”?,P + 51+ DP(pnN+ —-py.) (4.16)

mit
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Der Term Dp(py, —p_) beschreibt die Finite-Volumen-Approximation des Druckgradien-

ten % mit dem geometrischen Koeffizienten Dp. Die Kontinuitdatsgleichung wird wie folgt

formuliert

By — By =3 (5uS;) =0 (4.18)

J

wobei die Geschwindigkeiten u; jeweils senkrecht auf den entsprechenden Zelloberflachen S;
stehen. In Abbildung 4.4 sind die verwendeten, oben definierten Bezeichnungen dargestellt.

[ [ [ J
4
-

Ui

O 1 1 A U

N° fP \\facej N*
L

[ ) [ [ J

Abbildung 4.4: Bezeichnungen der PISO-Implementierung auf einem kartesischen Netz
|61]

Die Geschwindigkeiten U} erfiillen die Massenerhaltung und werden deswegen massenerhal-
tende Geschwindigkeiten genannt.

Die Impulsgleichung fiir die Zellenoberfliche S; lautet

Apu} = H(u},,) + BYulp +51 + Dp(pp — piy) - (4.19)

Mittels Einsetzen der Gleichung (4.19) in Gleichung (4.18) erhélt man die gesuchte Druck-
gleichung fiir inkompressible Medien. Sie lautet wie folgt

Apph = Aupih +s1 (4.20)

wobei der darin enthaltene Quellterm s; eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten u[, u?
ist [61].

Losungsverfahren

Mittels des PISO-Algorithmus wird eine Losung fiir den Zeitschritt At, ausgehend von der
Initialisierungsgrofe ®° in drei Schritten erreicht. Diese werden im Folgenden erliutert.
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1. Prediktor-Schritt

Die Gleichung (4.16) wird fiir alle Zellen und Variablen formuliert und in folgender
Form fiir das vorliufige Geschwindigkeitsfeld u} der Knoten berechnet

Apulp = H(u},, + Bl p+ s1 + Dp(phy —PX_) (4.21)

wobei p° dem Druckfeld zu Beginn des Zeitschrittes entspricht. Die vorldufigen Ober-

flaichengeschwindigkeiten ujl werden durch iterativ Losung der Gleichung (4.21) mit

Hilfe der Gleichung (4.19) ermittelt, wobei u? und p™ durch u} und p® ersetzt werden.
2. Erster Korrekturschritt

Die Impulsgleichung (4.16) wird formuliert als

Apui p = H(u;,,) + Bpuy p + 51+ Dp(pyy —py_) (4.22)

Durch Ersetzen von «? und p™ in Gleichung (4.19) durch u? und p' erhélt man die
Impulserhaltungsgleichung fiir die Zelloberflichen. Die Druckgleichung wird dann ge-
schrieben als

Appp =Y Auph +s1 (4.23)

Der Quellterm s; ist hierbei eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten u} und w?.
Die iterativ Berechnung des Druckes aus Gleichung (4.23) erfolgt mit den Ergebnissen
fiir u? aus Gleichung (4.22) und den zugehdrigen, modifizierten Impulsgleichungen fiir
die Zelloberflichen (vgl. G1. (4.19)).

3. Weitere Korrekturschritte

Weitere Korrekturschritte werden analog zum ersten Korrekturschritt wie folgt durch-
gefiihrt

Apulth = H(ul,) + Bl p + s1 + Dp(ph, — %) (4.24)

Apph = Anpl+ 51 (4.25)

wobei der Index ¢ = 1, 2, 3 der Anzahl der Korrekturschritte entspricht. Die Koeffizien-
ten Ap, bleiben iiber die Korrekturschritte unverdndert. Durch Erhéhung der Anzahl
der Korrekturschritte wird die Genauigkeit der Approximation der Losungen u, und
pn Wesentlich verbessert.
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Die aus dem letzten Schritt erhaltene Losung wird fiir die néchste Iteration als neuer Start-
wert, benutzt. Somit beginnt die Losungssequenz wieder von vorne [61].

Konvergenz- und Abbruchkriterium

Die Anzahl der erforderlichen Korrekturschritte wird mit Hilfe eines Abbruchkriteriums
bestimmt. Dieses wird in diesem Abschnitt erlautert. Zuerst wird der PISO-Algorithmus
nur unter Verwendung von zwei Korrekturschritten berechnet.

STAR-CD® bietet allerdings zur Erhéhung der Genauigkeit des Algorithmus eine variable
Anzahl von Korrekturschritten. Das Konvergenzverhalten kann durch die Global Rate of
Change C%, . geschiitzt werden [61]

Ci =) (IBpop| — |BR2G)) (4.26)

wobei der Index k die Anzahl der berechneten Zeitschritte wiedergibt. Die Summation wird
iiber alle Zellen durchgefiihrt.

4.5 Randbedingungen

Zur Behandlung stromungsmechanischer Probleme bietet Star-CD® verschiedene implemen-
tierte Randbedingungen. Die ganze Reihe dieser Randbedingungsarten sind in der Literatur
[61] und [62] erldutert. Hier werden nur die im Rahmen dieser Arbeit eingesetzten Randbe-
dingungen in Detail beschrieben.

Druckrandbedingungen

Mit dieser Randbedingungsart wird eine Druckverteilung am Ein- bzw. Auslass vorgegeben.
Diese stellt einen Relativwert zu einem Referenzdruck dar.

Druckwiderstand

Bei dieser Randbedingungsart, so genannten baffles, handelt es sich um zweidimensionale,
porose Oberflichen, die einen Druckabfall Ap in der Stromung verursachen. Der Druckwi-
derstand wird auf den Zellenoberflichen definiert

Ap=—p-(a|va| +8) va (4.27)

wobei v,, der Geschwindigkeitsvektor senkrecht zur Oberfliche ist, o und 3 sind Koeffizien-
ten, die den Widerstand verdndern.
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Haftbedingung

Mit dieser Randbedingung wird die Geschwindigkeit des Fluids an der Wand des Fluidge-
bietes durch die Geschwindigkeit der Wand vorgegeben.

V= UWand (4.28)

4.6 Softwareverifikation und -validierung

Wie in dem ersten Abschnitt dieses Kapitels diskutiert, werden alle numerischen Simulatio-
nen in dieser Arbeit mit dem Software Paket Star—CD©, der Firma Computational Dynamics
Limited (CD adapco), durchgefiihrt. Dieses Software Paket wird seit Jahren am Institut fiir
Stromungslehre der Universitit Karlsruhe (TH) genutzt um Forschung und Industrieprojek-
te durchfiihren zu konnen. Die Verifikation dieser Software wurde deswegen schon bei ihrer
Einfiihrung am Institut mit typischen einfachen und komplizierten Problemen durchgefiihrt.

Eine genaue Beschreibung dieser Verifikationsbeispiele fiir verschiedene Strémungsbereiche
und Arten von Problemen kann in [43] gefunden werden.
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5 Numerisches Modell der Stromungssimulation

5.1 Gewinnung der Daten

Fiir die numerische Simulation der Strémung im linken Ventrikel werden reale Daten eines
gesunden Probanden (33) in einem Software-Paket durch die Erzeugung eines sogenannten
Rechennetzes iiberfiihrt. Der zeitliche Verlauf der Herzbewegung sowie der Klappendffnung
bzw. -schlieflung muss nachgebildet werden. Dafiir werden geeignete Daten bendtigt, die zu-
erst mit Hilfe eines CAD-Programms und danach durch die CFD-Software selbst bearbeitet
werden konnen.

Nach diesem Schritt werden an dem numerischen Modell des Ventrikels ein generischer
Bulbus und ein generischer Vorhof erzeugt. Der Bulbus wird an eine generische, bewegte
Aorta gekoppelt [67], die aus geometrischen Daten einer weiblichen jungen Person extrahiert
wurde. Dieses Aorta-Modell wurde durch eine Strémung-Struktur-Kopplung berechnet [67]
und die Losung der Bewegung in diesem Modell als Geometrie vorgegeben. Das Einbinden
der generischen Aorta erfolgt dadurch, dass sie ein Bestandteil des Kreislaufmodells und
damit der Randbedingungen der Stromungssimulation ist.

5.1.1 Die MRT-Aufnahmen

Ausgangspunkt fiir die Generierung des numerischen Modells sind MRT-Aufnahmen
(Magnet-Resonanz-Tomographie) des Herzens. Diese Untersuchungsmethode bietet durch
die Verwendung von Magnetfeldern und Radiowellen ein gutes zeitliches Auflésungsvermao-
gen und erlaubt mehrere Aufnahmen in kurzer zeitlicher Abfolge. Der gesamte Aufnahme-
prozess geschieht durch eine Vorgehensweise, die als Aufnahmeprotokoll bezeichnet wird.
Es wird eine unterschiedliche Anzahl Schichten in zwei unterschiedlichen Richtungen auf-
genommen. Zusatzlich wird der Fluss des Blutes durch die Mitral- und die Aortenklappe
erfasst.

Fiir den in dieser Arbeit benutzten Datensatz, der als F1 bezeichnet wird, wurden fiinf
Schnitte entlang der Achse des Ventrikels (Langachsenschnitte) und 18 orthogonal zu dieser
(Kurzachsenschnitte) aufgenommen. Diese Aufnahme wurde durch 17 Zeitpunkte iiber einer
Herzphase erzeugt, so dass diese die Grundlage der geometrischen und zeitlichen Herzbewe-
gung darstellen. Daneben werden auch die Klappenpositionen fiir jeden Zeitpunkt iiber den
Zyklus aufgenommen.

5.1.2 Die Segmentierung des Datensatzes

Die MRT-Daten werden anschliefend mit Hilfe eines mathematischen Algorithmus segmen-
tiert, um die Geometriedaten des zu untersuchenden Bereichs zu gewinnen. Im vorliegenden
Fall werden die Daten im DICOM-Format (Digital Imaging and Communications in Medi-
cine) gespeichert. Die so gewonnenen Bilder sind zweidimensionale Schichtaufnahmen, die
durch unterschiedliche Graustufen die verschiedenen Gewebebereiche auflosen. Das Segmen-
tierungsverfahren basiert auf dem sogenannten Live- Wire- Verfahren, welches den Algorith-
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mus von Dijkstra |5| zur Grundlage hat. Eine genauere Beschreibung dieses Verfahrens ist
in 42| zu finden. Die Segmentierung liefert eine dreidimensionale Punktwolke fiir den je-
weiligen Zeitschritt, welche im weiteren Verlauf die Basis der CAD-Geometrieerstellung des
numerischen Modells darstellt.

5.1.3 Genauigkeit der Segmentierung

In diesem Abschnitt werden zuerst die Ungenauigkeit experimenteller Messungen abge-
schitzt. Die hier kurz erlduterte Theorie wird dann in vorliegender Arbeit angewandt um
die Segmentierungsunsicherheiten zu evaluieren.

Es wird angenommen, dass eine Messung einer Lange L durch Messungen unabhéngiger
Variablen 1, xs, ..., x,, durchgefiihrt wird. Die relative Unsicherheit jeder unabhéngigen Va-
riablen wird als u; ausgedriickt.

Allgemein kann L mathematisch als Funktion L = L(z1, xs, ..., z,,) ausgedriickt werden. Eine
Variation von dz; in einer experimentellen Messung einer Variabel z; wird eine Variation
0L; von L gleich

oL
dL; = —x; . 5.1
5. 0% (5.1)
Die relative Anderung von L ist
0L, = ——dx; = — : 5.2
L Ox; . L Ox; xi (5:2)
so dass die relative Unsicherheit der Linge L wie folgt quantifiziert werden kann
= ——— Uy, 5.3

Die Segmentierungsungenauigkeiten der Volumen des Ventrikels werden in Analogie zur
Bestimmung der Ungenauigkeit der experimentellen Messungen eines Zylindervolumens [9]
iiber der Ungenauigkeiten in der Messung des Radius und der Hohe quantifiziert.

Der Volumen eines Zylinder kann wie folgt ausgedriickt werden,

V =V(r,h) = mr?h (5.4)
abgeleitet:
ov ov

mit
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o o,
B 27rh und on = . (5.6)

Aus der Gleichung 5.3 kann man die auf den Radius bezogene Ungenauigkeit wie folgt
berechnen

oV, r OV r
= = — Y. = 2 =2 .
Uy, 5V =V or Uy 7th( wrh)u, Uy (5.7)

wohingegen die der Hohe

Vi hov h

—_ " = — 2 —
uV,h = 8‘/ V 8}1, Up 7T7‘2h(27rr )uh Up (58)

ist. Die relative Unsicherheit des Volumens kann dann durch die Formel

uy = £/2u)? 1 (up)? (5.9)

berechnet werden.

In der vorliegenden Arbeit wird die innere Wand des Ventrikels segmentiert. Die Tatsache,
dass die innere Wand des Ventrikels keine glatte Oberfliche zeigt, erschwert die Aufnahme
der Daten. Die geometrisch irregulire Gewebestruktur im Ventrikel liefert Ungenauigkeiten
bei der Segmentierung. Wird eine Ungenauigkeit von einem Pixel (Lénge und Hoéhe gleich
2 mm) in dem Segmentierungsverfahren angenommen, so ergibt sich nach Formel 5.3 eine
Unsicherheit fiir den Ventrikeldurchmesser ® = 42 mm von 4.7%. Nach Formel 5.9 betréigt
die Unsicherheit des Ventrikelvolumens 9.7%.
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5.1.4 Aufarbeitung des segmentierten Datensatzes und Generierung der Ven-
trikelgeometrie

Die Aufarbeitung der Daten erfolgt in zwei Schritten und hat das Ziel, die Geometrie des
Ventrikel zu erzeugen. Zuerst wird ein CAD-Modell des Ventrikels erstellt. Dieses Modell
muss dann in einem zweiten Schritt in das CFD-Software-Paket importierbar sein um das
Rechennetz erzeugen zu konnen. In diesem Abschnitt wird der erste Schritt beschrieben.

Zuerst wird die durch das Segmentierungsverfahren gewonnene Punktwolke des Ventrikels in
das CAD-Software-Paket Rhinoceros® importiert und dort weiter verarbeitet. Durch einfa-
che Verbindung der Punkte im Kurzachsenschnitt werden Schnittkurven, sogenannte splines
generiert, die danach als Basis fiir die Erzeugung einer glatten Oberfliche, sogenannter lofts,
verwendet werden. Diese Oberfliche wird zunéchst als STL-Datei (Stereolithographie) ge-

speichert und zur Netzerzeugung direkt in das CFD-Software-Paket StarCD® importiert (s.
Abb. 5.1).

Die Rekonstruktion der Klappenringe erfolgt durch eine Interpolation der Punktewolke des
Klappendatensatzes. Analog zum Ventrikel, miissen nun fiir die Klappen die entsprechen-
den Punktewolken in das CAD-Software-Paket importiert werden. Es werden zwei splines,
jeweils einer fiir die Mitral- und die Aortenklappe, generiert. Aufgrund ihrer schrigen Po-
sition auf dem Ventrikel ist eine genaue Bearbeitung der Klappen besonders schwer. Die
Klappenringe werden deswegen als Ebene modelliert und stellen, wie spéter erklart, die
Randbedingungen des Ventrikels dar. Die generierten interpolierten Kurven, die die Klap-
pengeometrie darstellen, werden danach durch 120 Punkte in gleich grofse Segmente un-
terteilt. Diese Punkte werden dann als IGES-Datei in das CFD-Software-Paket StarCD®
importiert und zur Netzerzeugung verwendet. In Abbildung 5.2 ist die geometrische Re-
konstruktion der Klappen gezeigt. Dieses Verfahren wird in jedem Zeitpunkt mit jeweils
dem Ventrikel- und Klappendatensatz wiederholt. Damit entsteht nicht nur die Ventrikel-
sondern auch die Klappenbewegung.
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Importierung der Punktewolke Generierung der splines

%

4
.
i
’{Z/{///

Erzeugung eines lofts Fur die Herzklappen
vorbereitete Oberflache

Abbildung 5.1: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rechennetz (Ventrikelaufarbeitung)
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Abbildung 5.2: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rechennetz (Klappenaufarbeitung)
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5.2 Die Netzgenerierung

Das Netz des numerischen Modells wird vollautomatisch erzeugt (s. Abb. 5.3). Unter Angabe
von drei charakteristischen Stiitzpunkten wird entlang der Ventrikelachse ein Punktschlauch
erzeugt. Dieser besteht aus Kreisen mit jeweils gleichen Abstédnden, die wiederum durch eine
konstante Anzahl von Punkten in Segmente unterteilt werden. Die Ventrikelgeometrie wird
aus der Projektion dieser Punkte auf die Oberfliche nachgebildet. Mit Hilfe dieser nach
aufen projizierten Punkte werden zuerst splines und danach die eigentliche Netztopologie
erzeugt. Der Ventrikel wird nun mit einer Blockstruktur gefiillt, welche dann anschlieftend
zu einer Zellstruktur verfeinert wird. Der topologische Netzaufbau des Ventrikels ist in Ab-
bildung 5.4 dargestellt. Das viereckige Zwischenstiick in der Mitte ist von zwei sogenannten
O-Grids umgeben. Diese Netztopologie vermeidet das Auftreten von Singularititen im Be-
reich mehrerer, in einem Punkt aufeinandertreffender Zellen, wie es bei einer rein radialen
Vernetzung entlang der Mittelachse der Fall wire [60].

Der generische, bewegte Bulbus und der generische, bewegte Vorhof werden ebenfalls mitver-
netzt, wobei ihre Geometrie nicht aus MRT-Daten kommt. Wie am Anfang des Abschnitts
erldutert, wird auch eine Aorta eingebunden. Die Kopplung des Ventrikels an die Aorta durch
den Bulbus erfolgt mittels sogenannter couplings. Da die Aorta unstrukturiert vernetzt wur-
de, miissen tetraedrische Zellen der Aorta an hexaedrische Zellen des Bulbus angeschlossen
werden.

Nachdem die Aorta separat Stromung-Struktur gekoppelt berechnet wurde, ist es notwendig
eine Zuordnung der einzelnen Zeitphasen und der daraus resultierenden Zuordnung der
einzelnen Netze von Ventrikel und Aorta vorzunehmen. Diese Anpassung der Netzbewegung
der Aorta an die 17 Herzphasen des Zykluses wurde von Donisi 6] eingefiihrt. In dieser
Arbeit wird die gleiche Anpassung an die 17 neuen Geometrien des Herzens mit dem gleichen
Verfahren durchgefiihrt.
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ol

5. Erzeugung der Blockstrukturierung

Abbildung 5.3: Netzerzeugung

2. Erzeugung des Punktschlauch

6. Erzeugung der Netztopologie

in dem Software-Paket StarCD
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Abbildung 5.4: Netztopologie im Ventrikel
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Generiertes numerisches Modell Anbindung der Aorta an den Ventrikel

Abbildung 5.5: Anbindung der Aorta an den Ventrikel
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5.3 Das Herzklappenmodell

Die Herzklappen wurden bereits im Abschnitt 2.4 beschrieben. Sie sind druckgesteuerte
Elemente, die wiahrend des Herzzykluses passiv gedffnet und geschlossen werden. Diese
passive Bewegung beeinflusst ihrerseits die Stromung, so dass sie idealerweise durch eine
Stromung-Struktur-Kopplung berechnet werden sollte. Leider steht noch kein kommerziel-
les Software-Paket zur Verfiigung, das in der Lage wire, Bewegungen in der Grofenordnung
der Klappenbewegung Stromung-Struktur gekoppelt zu simulieren. Nachdem eine solche
Losung deswegen zur Zeit nicht erreicht werden kann und die Kopplung an das gesamte
KaHMo-Herzmodell nicht realisierbar ist, wird eine zweidimensionale Modellierung verfolgt.

Die Modellierung der Herzklappen wird im Vergleich zum urspriinglichen KaHMo-
Herzmodell erweitert. Bisher wurden die Offnungsschritte beider Klappen als zweidimensio-
nale Projektion generischer Fliachen auf die Klappenebene modelliert [28|. In der Abbildung
5.6 ist das alte Klappenmodell gezeigt.

QO

geschlossen offnend offen

Mitralklappenmodell

B Hoher Widerstand B Mittlerer Widerstand [ Kein Widerstand

®@ 0 O

geschlossen offnend offen

Aortenklappenmodell

Abbildung 5.6: Das bisherige numerische Herzklappenmodell nach [28]

Nun wird diese Projektion auf Basis realer, dreidimensionaler Klappen realisiert. Die realen
Offnungsfliichen sind aus Echo-Doppler Bildern zu extrahieren (s. Abb. 5.7 und 5.8).

5.3.1 Die Echo-Doppler Bilder Aufnahme

Im Gegensatz zur Magnet-Resonanz-Tomographie ist das Echo-Doppler-Verfahren in der
Lage, neben der duferen Klappenkontur auch die komplizierte innere Geometrie wiahrend
des Offnens und Schliekens der Klappe zu erfassen. Die Offnung bzw. Schliefung der Klap-
pen ist zweidimensional auf der Klappenebene durch unterschiedliche Grautone dargestellt.
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Solche Bilder sind der Abbildung 5.7 und 5.8 fiir die Aorten- bzw. Mitralklappe gezeigt. In
schwarz ist die Offnungsoberfliiche gezeigt, wobei in weif bzw. grau die duferen Konturen
des Klappenrings gezeigt werden.

Abbildung 5.8: Echo-Doppler Bilder fiir die Aortenklappe [12]
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5.3.2 Das reale numerische Klappenmodell

Die reale Geometrie der Offnung bzw. der Schliefung der Herzklappen wird, wie bereits er-
wihnt, aus Echo-Doppler Bildern extrahiert. Die Offnungs- und Schliefoberflichen werden
aus diesen Bilder abgemessen und auf das numerische Modell iibertragen. Diese Rekon-
struktion ist eine Anderung des Widerstandes in der Klappenebene, wobei dieser zwischen
0 und oo variiert werden kann. Die Klappen werden entsprechend ihrer Projektion auf die
Klappenebene durch Variation dieser Widerstinde gedffnet bzw. geschlossen. Die Offnungs-
bzw. Schliefskonturen der Klappensegel werden aus den Echo-Doppler Bildern (s. Abb. 5.7
und 5.8) ausgemessenen und auf der Klappenoberfliche des numerischen Modells proportio-
niert bzw. nachgebildet. Diese Rekonstruktion wird so durchgefiihrt, dass ihr Einfluss auf
die Stromung durch Flussmessungen angepasst wird.

Der Offnungsvorgang ist fiir die Mitral- bzw. Aortenklappe in der Abbildung 5.9 dargestellt,
wobei die gezeichneten Kreise die inneren Winde der Klappen bilden. Der Offnungsvorgang
wird in vier Schritte unterteilt. Dunkel gezeichnete Bereiche zeigen Gebiete hohen Wider-
standes, wiahrend graue Gebiete einem mittleren Widerstand entsprechen. Diese mittleren
Werte, die aus Flussmessungen modelliert wurden, bringen diesem zweidimensionalen Mo-
dell eine gewisse Dreidimensionalitit bei. In den weilen Regionen ist der Widerstand gleich
Null und die entsprechende Region ist vollig gedffnet.

9000

geschlossen offnend offen

Mitralklappenmodell

B Hoher Widerstand m Mittlerer Widerstand OJ Kein Widerstand
geschlossen offnend offen

Aortenklappenmodell

Abbildung 5.9: Das neue Herzklappenmodell

Die Einbindung in das numerische Modell erfolgt iiber zweidimensionale Zellschichten, soge-
nannten baffles, denen zeit- und ortsabhiingige Widerstiinde zugeordnet werden. Uber diese
zeitlich und 6rtlich variablen Widerstinde wird das Offnen und Schliefen der Klappe, wie in
der Abbildung 5.9 gezeigt, gesteuert. Der zeitliche Ablauf des Offnungs- und Schliefvorgangs
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der Klappen wird durch den Volumenverlauf bestimmt. Dieser ist, wie spéter erklart wird,
nichts anderes als die zeitliche Anderung des Ventrikelvolumens, in welche die nachgebildete
Klappenbewegung integriert wird.

Dieses neue Modell wurde schon bei der Losung des Modells KaHMo nach [6] angewendet,
womit zum ersten Mal eine patientenspezifische Betrachtung der Klappen ermdglicht wurde.

5.3.3 Der Herzklappenring

Die Abbildungen 5.7 und 5.8 zeigen die dreidimensionalen Innenringe der Mitral- und Aor-
tenklappe. Diese werden im Modell als zweidimensionale Klappenflichen nach Abbildung
5.9 realisiert. Im Gegensatz zur Projektion der realen Klappen, ist der Innenring im Modell
vollstindig gedffnet und bildet aus diesem Grunde nicht exakt die Realitit ab. Die Geo-
metrie der Klappenringe entstammt der segmentierten MRT-Aufnahme, deren Auflésung in
diesem Bereich sehr schlecht ist.

Die Weiterentwicklung des Modells ist der Gegenstand weiterfithrender Arbeiten [4]. Der
Klappenring wird auf Basis eines neuen Datensatzes genauer abgebildet, die effektive Off-
nungsfliche der Klappe auf der Klappenoberfliche untersucht und mit Flussmessungen va-
lidiert.
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5.4 Das numerische pathologische Klappenmodell

Die Krankheiten der Herzklappen wurden bereits in Abschnitt 2.5 beschrieben. Die Erkran-
kungen, die in dieser Arbeit simuliert werden, sind die Mitral- und Aortenstenose. Eine
Modellierung der Klappeninsuffizienz ist aufgrund von Druckproblemen, die schon bei der
Vorhofmodellierung erwihnt wurden, nicht méglich. Bei dieser Krankheit, die den Schlief-
vorgang der Klappen erschwert, sollen die Mitral- bzw. die Aortenklappe gleichzeitig geoffnet
bleiben. Da im derzeitigen Modell jeweils nur ein Zu- bzw. Ablauf gedffnet sein darf, kénnen
Insuffizienzen nicht simuliert werden.

In vorliegender Arbeit beschrinkt man sich dann auf die Mitral- bzw. Aortenstenose. Beide
haben einen grofen Einfluss auf den Druck im linken Ventrikel. Wegen einer Aortenstenose
ist ein Anstieg des Druckes im Ventrikel zu erwarten, wohingegen eine Mitralstenose eine
Reduzierung dieses Druckes verursacht. Um die genaue Pathologie des Ventrikels, wie z.B.
Anderung der Ventrikelgestalt durch Anderung des Ventrikeldruckes, nachbilden zu kon-
nen, brauchte man aber fiir solche Fille einen speziellen Datensatz. Nachdem dieser nicht
zur Verfiigung steht, werden diese Krankheiten an ihren Anfangsphasen modelliert bzw.
gerechnet, wobei als Grundlage der Rechnungen das gesunde numerische Ventrikelmodell
verwendet wird.

Das numerische Modell solcher pathologischer Fille besteht aus dem in den vorherigen
Abschnitten beschriebenen Modell, wobei das Klappenmodell verindert werden muss. In
den Abbildungen 5.10 und 5.11 sind diese Modelle gezeigt.

Das Modell der erkrankten Klappen basiert auf dem realen Modell. Im ersten Fall wird
aufgrund der Krankheit das Offnen der Mitralklappe verhindert, wihrend im zweiten Fall
aufgrund der Aortenstenose die komplette Offnung der Aortenklappe nicht stattfinden wird.
Im ersten Fall wird die Fiillungsphase verhindert, wohingegen im zweiten Fall die Aus-
stromphase nicht komplett stattfinden kann. Auch in diesem Fall, sollte man eine spezifi-
sche Echo-Doppler Aufnahme zur Verfiigung haben, um eine genauere Modellierung des
Klappenoffnungs- bzw. schliefvorgangs darstellen zu kénnen. Diese ist aber leider sehr
schwer zu produzieren, weil der Patient durch spezielle Sonden untersucht werden muss.
Solche Daten stehen auch nicht in den Kliniken zur Verfiigung und kénnen nur durch Einver-
stdndnis der Patienten aufgenommen werden. Aus diesem Grund wird bei der Modellierung
auf medizinische Literatur [58| zuriickgegriffen.
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Abbildung 5.10: Das Klappenmodell der Mitralstenose
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Abbildung 5.11: Das Klappenmodell der Aortenstenose
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5.5 Spezielle erweiterte Modellierung bei F1: Das KaHMo 1.3’ Mo-
dell

Die Modellierung der Klappenebene spielt eine wichtige Rolle bei der Stromung im Ventrikel.
Diese Rolle besteht darin, dass das Blut durch die Klappen ein- bzw. ausstromen kann. Die
Lage der Klappen ist deswegen wichtig fiir die geometrische Einlaufrichtung der Stromung.

Bisher wurde die Klappenebene immer als starr modelliert [6]. Die Bewegung des Ventrikels
wurde deshalb nur durch eine Anderung der Gestalt des Ventrikels relativ zu dieser dar-
gestellt. Aus den MRT-Daten ist aber eindeutig ersichtlich, dass die Klappenebene sowohl
entlang der Ventrikelachse, als auch um eine eigene Drehachse eine massive Bewegung aus-
fithrt. Diese Bewegung muss nun aus den MRT-Aufnahmen extrahiert und danach in das
numerische Modell integriert werden. Die Klappenbewegung stellt eine wichtige Erweiterung
in dem neuen Modell, das als KaHMo 1.3" bezeichnet wird, dar.

Der Referenzpunkt des Modells wurde im alten Modell auf die Klappenebene selbst gelegt,
sodass das Herz sich relativ zu diesem kontrahiert und entspannt. Nachdem diese Ebene
sich aber auch bewegt, muss dieser Referenzpunkt an eine andere Stelle gelegt werden. Der
Datensatz selbst besitzt einen Referenzpunkt: der Ursprung des globalen Korperkoordina-
tensystems. Dieser Punkt ist bei der Aufnahme der Daten fixiert und wird nun fiir diese
Arbeit als Referenzpunkt des CAD-Modells und damit des gesamten numerischen Modells
verwendet. Sowohl die Bewegung des Herzen, als auch die Bewegung der Klappenebene wird
dann relativ zu diesem Punkt in dieser Arbeit mitmodelliert. In Abbildung 5.12 sind die
MRT-Daten und die geometrischen verarbeiteten Daten gezeigt. Man kann die Lage des
Referenzpunktes und die Bewegung, die relativ zu diesem entsteht, erkennen.

Ursprung des Korperkoordinatensyster

Abbildung 5.12: Lage des Ursprungs des globalen Korperkoordinatensystems
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Abbildung 5.13: Vernetzungsphasen: Erzeugung der splines (oben links), Projektion der
Blécke auf die splines (oben rechts) und Erzeugung des Oberflichenetzes (unten) [59]

5.6 Die Vorhofmodellierung
5.6.1 Geometrie- und Netzerstellung

Das bisherige in KaHMo benutzte Vorhofmodell ist ein einfaches dreidimensionales generi-
sches Modell, das aus einem Speichervolumen und einer Rohrleitung besteht. Das Rohr ist
der Einlass des gesamten Modells, wobei die Anatomie des Vorhofs aus vier verschiedenen
Einldufen und einer Speicherkammer besteht, die in dem numerischen Modell beriicksichti-
gen werden miissen.

Die Anatomie des Vorhofs wurde im bisherigen Modell aufgrund des Fehlens geeigneter
Daten vereinfacht. In den MRT-Aufnahmen wurde der Vorhof nie aufgenommen. Wie spéter
gezeigt wird, besitzt der Vorhof eine wichtige Rolle bei der Stréomung im menschlichen
Herzen, so dass eine Modellierung, zur moglichst realistischen Simulation, erforderlich ist.
Aus diesem Grund sind die anatomische Daten des Vorhofs nun aus der Literatur [39] zu
entnehmen.

Die Geometrie des Vorhofs wird mit dem CAD-Software-Paket Rhinoceros erstellt. Aus den
besprochenen Quellen werden Oberfliche und Kurven, sogenannte splines, generiert und im
IGES-Format exportiert, um spéter die Vernetzung mit dem Software-Paket ICEMCFD®
durchzufiihren. In der Abbildung 5.14 ist die Geometrie des Vorhofs als Kurven (oben) und
als Oberfliche (unten) gezeigt.

Die Kurven und die Oberflichen werden direkt auf die Mitralklappe generiert, um die In-
tegrationsprobleme in das numerische Modell zu reduzieren. Die Mitralklappe wird dann
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Abbildung 5.14: Generierung der Vorhofgeometrie [35]

Abbildung 5.15: Netz des Vorhofs [59]

aus dem Software-Paket StarCD® exportiert und als Anfangskurve in Rhinoceros fiir die
Generierung der splines verwendet.

Die Lage des Vorhofs wird jedoch nicht nur aus Literaturquellen bestimmt. Da das KaHMo
Modell mit allen Gefiafen zu betrachten ist, muss man die korrekte Position als Funktion
der richtigen Lage der Aorta bzw. der Pulmonalarterie finden.

Es ist Teil der Aufgabenstellung, auch die Bewegung des Vorhofs zu modellieren. Da keine
Daten zur Verfiigung stehen, wird diese durch eine einfache Skalierung der urspriinglichen
Geometrie erzeugt. Aus diesem Grund wird ein blockstrukturiertes Netz generiert. Nach der
Erzeugung der vorher besprochenen splines werden Blocke auf die Oberflache projiziert (s.
Abb. 5.13 |59]), mit dem Ziel, ein O-Grid analog zu dem im Ventrikel, erzeugen zu konnen.
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Abbildung 5.16: Einbindung des Vorhofs an das numerische Modell

Es werden insgesamt sechs O-Grids erzeugt; ein O-Grid von unten und von oben, und vier
getrennte, jeweils fiir jeden Zulauf des Vorhofs [35|. Nach der Blockerzeugung wird die Netz-
verteilung festgelegt, um eine geeignete Zellenanzahl zu garantieren. Das resultierende Netz
des Vorhofs ist in Abbildung 5.15 gezeigt. In der Abbildung 5.13 ist das Vernetzungsverfah-
ren des Vorhofs gezeigt. Die Einbindung des Vorhofs in das gesamte Modell erfolgt an der
Mitralklappe durch die schon eingefiihrten couplings. In der Abbildung 5.16 ist das gesamte
numerische Modell mit dem Vorhof gezeigt.

5.6.2 Vorhofproblematik

Bevor das Vorhofmodell in das Software-Paket implementiert wird, ist das Netz allein durch-
zurechnen. Eine Testrechnung mit Druckrandbedingungen und Auslass an der Mitralklappe
zeigt aber, dass das Software-Paket nicht in der Lage ist, mehrfache Druckrandbedingungen
und die Netzbewegung zu koppeln. Nach mehreren Versuchen und Testrechnungen wurde
dann entschieden, dass das Problem gleichzeitig in der Netzqualitit, die extrem hoch sein
muss, und in der Kopplung der Netzbewegung mit den erforderlichen Druckrandbedingun-
gen liegt. Eine physikalische Losung wird mit dem Software-Paket StarCD® nicht erreicht,
so dass dieses physikalische Vorhofmodell in dieser Arbeit nicht weiterbenutzt wird.

Nachdem aber eine Vorhofmodellierung im Rahmen des KaHMo-Herzmodells benotigt wird,
wird ein neues Modell erstellt, welches in Abschnitt 6.4 beschrieben wird.
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5.7 Die Randbedingungen

Die Erstellung des Rechennetzes mit generischem Bulbus und generischem, bewegtem Vor-
hof, sowie der angebundenen Aorta und das verwendete Klappenmodell wurden in den voran-
gegangenen Abschnitten beschrieben. Der Volumenstrom des Blutes ist durch die Bewegung
des Ventrikels und der Klappenebene vorgegeben. Die weitere Anpassung an die Realitit,
insbesondere an den menschlichen Kreislauf, erfolgt iiber entsprechende Randbedingungen,
welche von dem Kreislaufmodell [49] periodisch geliefert werden. Das Kreislaufmodell ist
in Abbildung 5.17 dargestellt. Seine Aufgabe im KaHMo-Herzmodell ist, den Druckverlauf,
der sich aufgrund des Stromungswiderstandes dndert, zu simulieren und an den Ein- und
Ausléssen des Herzens als Druckrandbedingung vorzugeben. Das Kreislaufmodell basiert auf
einem Modell von Kiencke und Meyrowitz |38| und wurde mit dem Werkzeug Simulink des

Software-Pakets MatLab© erstellt.

Das Kreislaufmodell ist in folgende Bereiche unterteilt:

e Korperkreislauf (grofer Kreislauf)

e Lungenkreislauf (kleiner Kreislauf)

Beide Bereiche sind ihrerseits weiter in einen arteriellen und vendsen Unterbereich unter-
teilt. Das Geféaksystem ist in dem Modell in verschiedene Segmente unterteilt, wobei jedes
einem diinnwandigen, elastischen, zylindrischen Rohr entspricht. Diesen Rohren werden,
der menschlichen Anatomie entsprechend, ein spezifischer Durchmesser, Linge, Wandstérke
und ein Elastizitdtsmodul zugewiesen. Fiir diese Segmente gilt die Losung einer Stromung
in einem elastischen Schlauch. Zur Berechnung des Stromungswiderstandes werden die Stro-
mungsgroken der Navier-Stokes-Gleichungen durch elektrische Grofsen dargestellt. Die stro-
mungsmechanischen Gréfen und die analogen elektrischen Gréfien sind in der Tabelle 5.1
zusammengefasst.

Stromungsgroéfie /Strukturmechanische Grofie

Elektrische Entsprechung

Druck p [Pal

Spannung U [V]

Fluss ¢ [mTS]

Stromstérke ¢ [A]

8- .
- 7’74 Widerstand R [¥]
7rp~ - Induktivitit L [%2]
3
%WTW Kapazitit C' [A - s]

Tabelle 5.1: Analogie der Stromungsgréfien p und ¢ zu den elektrischen Grofsen beim Kreis-
laufmodell [49]
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Abbildung 5.17: Struktur des Kreislaufmodells [49]
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5.8 Netzbewegung

Die Netzgenerierung auf Basis der MRT-Daten liefert aus dem MRT-Datensatz 17 topolo-
gisch identische Netze fiir einen Herzzyklus zu den entsprechenden diskreten Zeitpunkten.
Fiir die numerische Simulation miissen die Knoten jedes einzelnen Netzes schrittweise inein-
ander iiberfiihrt werden, um eine kontinuierlich bewegte Geometrie erzeugen und dadurch
den Volumenverlauf liefern zu konnen. Im KaHMo-Herzmodell wird eine Approximation
zweiter Ordnung nach Bézier verwendet iiber die Zeit zwischen den einzelnen Netzen, die
entsprechend dem zeitlichen Verlauf eingebunden werden.

Knoten N

Xn= Dy

Knoten N

Xne1 =0
Knoten N

Xn-1
Knoten N

Abbildung 5.18: Approximation der Knotenbewegung nach Bézier [42]

Hierbei wird die urspriingliche Bewegungskurve eines Knotens durch eine differenzierbare
Bewegungsfunktion approximiert.

Die Einfiithrung dieser Funktion hat eine deutlich verbesserte Darstellung des Druckverlau-
fes ermoglicht, auch wenn dieser noch nicht zufriedenstellend wiedergegeben werden kann.
Weiteres Verbesserungspotential, vor allem in Bezug auf Druckschwankungen und -spitzen,
verspricht eine Approximation dritter Ordnung, die iibereinstimmende Beschleunigungs-
werte an den Ubergangspunkten liefert. Die Implementierung einer solchen Funktion wurde
jedoch noch nicht vorgenommen.

Die Gleichung fiir die verwendete Approximation nach Bézier lautet

zt)=by- (1 —t)>+b-2-t-(1—t)+by-1* | (5.10)



66 5 Numerisches Modell der Stromungssimulation

bo=x,+ (1 —x,) - 1 (5.11)
b=, + (tpi1 — ) - I
b, =z, (5.12)

Der Approximationsfaktor [ liegt allgemein im Intervall I € [0, 1] und wurde hier zu I = 0.5
gewihlt. Die Zeit ¢ bewegt sich im Intervall ¢ € [0, 1].

Die geometrischen Beziehungen zwischen Parametern und Koordinaten sind in der Abbil-
dung 5.18 angedeutet. Sie zeigt die zeitliche Bewegung eines Knotens N zu verschiedenen
Zeitpunkten. Die jeweilige Knotenposition x zum Zeitpunkt n wird mit x,, bezeichnet. Es
fallt auf, dass die exakten Knotenpositionen nicht erreicht werden, jedoch sind diese gerin-
gen Abweichungen durch den bereits angesprochenen Segmentierungsunsicherheit in Héhe
von 9.7% gerechtfertigt.

Um ein stabiles numerisches Verfahren zu erhalten, muss die Anzahl der Zeitschritte zwi-
schen den einzelnen Netzen in Abhéingigkeit von der Zellgrofe so gewéhlt werden, dass eine
CFL-Zahl kleiner eins vorliegt (s. Kap. 4). In diesem Fall werden iiber 50 Zeitpunkte zwischen
den jeweiligen Netzen approximiert, was einer Schrittweite fiir den Parameter ¢ von 0.02 im
Intervall ¢ € [0, 1] entspricht. Daraus ergibt sich die Anzahl der Rechenschritte innerhalb
eines Zykluses als Produkt der Netzanzahl und der Zwischenschritte zu 17 - 50 = 850.
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6.1 Stand des KaHMo-Modells

Wie bereits in Abschnitt 1.3 eingefiihrt, ist zwischen der aktuellen Losung des KaHMo-
Herzmodells [6] (die als KaHMo 1.3 bezeichnet wird) und der Flussmessungsauswertung |51|
eine deutliche Diskrepanz vorhanden. In Abbildung 6.1 ist diese Diskrepanz dargestellt. In
einer Schnittebene, die sowohl die Klappenebene als auch die Ventrikelspitze beinhaltet, wird
die Stromung aus den Flussmessungen der numerischen KaHMo-Losung gegeniibergestellt.
Die Abbildung zeigt, dass in der Einstromphase die Richtung der Stromung unterschiedlich
ist. Bei der Losung nach [6] stromt das Blut direkt gegen das Septum, bei den Flussmessun-
gen jedoch in Richtung Ventrikelspitze. Wéahrend bei der numerischen Losung [6] die rechte
Seite des entstehenden Ringwirbels dominiert, ist diese asymmetrische Entwicklung bei den
Flussmessungen auf linken Seite zu sehen.

Abbildung 6.1: Diskrepanz zwischen die Losung nach [6] und die Flussmessungen

Aus diesem Grund flieft bei der Losung nach [6] die Stromung gegen den Uhrzeigersinn,
und bei den Flussmessungen im Uhrzeigersinn. Obwohl es sich um das gleiche Herz handelt,
unterscheidet sich die Richtung des Einstromens des Blutes. Es ist jedoch anzumerken, dass
beide Losungen physikalisch und energetisch moglich sind.

Bevor man die Klappenmodellierung und die Modellierung der Klappenkrankheiten unter-
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suchen kann ist, die oben erlauterte Diskrepanz der Stromung im Ventrikel zu iiberpriifen.
Neben der Modellierung des Vorhofs und der Klappenbewegung ist dann der Einfluss der
Lage der Mitralklappe auf die Strémung zu untersuchen, da eine eventuelle Anderung ihrer
Lage die Richtung der Stromung beeinflussen kann. Die Lage der Mitralklappe orientiert
sich am effektiven Einstrémquerschnitt in dem Ventrikel.

Nach dieser ersten Anderung wird auch das Modell KaHMo 1.3 eingefiihrt, in dem die
Klappenbewegung und die Vorhofmodellierung beriicksichtigt werden. In Folge werden die
benutzten numerischen Modelle beschrieben.

6.2 Verfolgte Strategie

Die Griinde der Diskrepanz zwischen der Losung [6] und den Flussmessungen wird in drei
unterschiedlichen Schritten untersucht. Zuerst wird die Einstromrichtung in den Ventrikel
betrachtet (s. Abb. 6.3). Die ausgebildete Jetstromung flieft in der Losung [6] senkrecht
zur Mitralklappe. Thre geometrische Lage und der entsprechende Einfluss auf der Stréomung
wird zunéchst iiberpriift.

Das bisherige Herzmodell besitzt eine starre Klappenebene. Da diese sich wihrend des Zy-
kluses stark verdndert, wird ihre Bewegung in das Modell implementiert. [hrer Einfluss auf
die Stromung wird mit Ein- bzw. Auslassstutzen untersucht.

Anschliefend wird ein physiologischer Vorhof modelliert. Bisher wurde ein starres Vorhofmo-
dell verwendet. Nun wird seine Bewegung modelliert und in das Herzmodell implementiert.
Die Vorgabe der Richtung die durch der Strémung im Vorhof sich entwickelt wird untersucht.

Die gesamte Untersuchungsstrategie wird im Folgenden zusammengefasst:

e Untersuchung der richtige Einstromoberfliche (Variante 1)

e Implementierung der Klappenbewegung und Vorgabe der Stromungsrichtung durch
Ein- bzw. Auslassstutzen (Variante 2)

e Vorgabe der Stromungsrichtung auf der bewegten Klappenebene durch einen Vorhof-
modell (Variante 3)
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6.3 Variante 1: Anderung der Lage der Mitralklappe

In Abbildung 6.2 ist das numerische Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Die Ventri-
kelgeometrie entspricht dem Modell der Losung Donisi. Die einzige Anderung ist die Lage
der Mitralklappe, die auf Basis neuer DICOM-Daten senkrecht zur Ventrikelachse gesetzt
wird. Diese neuen Daten, die dasselbe Herz in Langachsenschnitten zeigen, liefern eine deut-
lich bessere Qualitét als die alten. In Abbildung 6.3 sind die neuen DICOM-Bilder zu sehen.
Obwohl es sich um zweidimensionale Schnitte handelt, sieht man, dass der effektive Ein-
stromquerschnitt durch die Mitralklappe senkrecht zur Ventrikelachse liegt. Die Lage der
Mitralklappe ist jedoch schwer zu erkennen, da sie direkt aus dem Vorhof hervor geht. Ihr
Segel ist in dem Ventrikel sichtbar und versperrt den Aortenkanal. Hierdurch wird bestétigt,
dass die Klappen einen dreidimensionalen Effekt besitzen, der aber, aufgrund der beschrie-
benen numerischen Probleme, in der vorliegenden Arbeit nicht betrachtet werden kann. In
der Abbildung 6.2 wird zudem das iiberarbeitete Vorhofmodell durch einen Einlaufstutzen
ersetzt (s. Abb. 5.16).
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Aorta
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Ventrikel

Auslassdrucl

Abbildung 6.2: Numerisches Modell: KaHMo 1.3 mit Anderung der Lage der Mitralklappe
und mit Ersetzung des Vorhofmodells durch einen Einlaufstutzen
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Abbildung 6.3: DICOM-Aufnahme: Langachsenschnitt des Herzens wihrend der Diastole
(oben) und der Systole (unten)
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6.3.1 Anatomische und physiologische Parameter

Die aus der Netzerzeugung und aus der Simulation gewonnenen Daten, wie die Zykluszeit,
die Zeitoffnung der Mitral- und Aortenklappe, die mittlere kinematische Viskositét 7.,
und die mittlere Geschwindigkeit ¥ durch die Klappen, sowie die daraus abgeleiteten di-
mensionlosen Grofen Re und Wo, sind in der Tabelle 6.1 zusammen mit den erforderlichen
geometrischen Grofen dargestellt. Die Reynoldszahl Re und die Womersleyzahl Wo werden
durch die bereits eingefiihrten Formeln 3.37 bzw. 3.39 berechnet.

Die Berechnung der mittleren Zahigkeit 7z.,, erfolgt durch die in Kapitel 3 beschriebene
Formel 3.34, unter Verwendung der in dem Ventrikelmodell erhaltenen Zellen und zehn
gleichméfRig {iber den Zyklus verteilten Zeitpunkten.

Die mittlere Geschwindigkeit wird iiber beiden Klappen fiir Diastole und Systole getrennt
als zeitlich und raumlich gemittelte Grofe berechnet.

Up,s = % > {M} At (6.1)

D,S ‘/ges

wobei die Laufvariable j die rdumliche und der Index i die zeitliche Komponente bezeichnet.

KaHMo 1.3
Parameter Variante 1
Enddiastolisches Volumen Vyp 1.43E-04 m?
Endsystolisches Volumen Vjg 5.28E-05 m3
Schlagvolumen Vg 9.07E-05 m3
Zykluszeit T 0.76 s
Diastolische Zeit tp 0.47 s
Systolische Zeit tg 0.29 s
Mitralklappenfliche A, 4.43E-04 m?
Mitralklappendurchmesser D), 2.37E-02 m
Aortenklappenfliche A, 3.08E-04 m?
Aortenklappendurchmesser D 4 1.98E-02 m
Mittlere Viskositét 7, 5.47E-03 kg/m - s
Dichte p 1008 kg/m?
Mittlere Geschwindigkeit (Systole)vg 1m/s
Mittlere Geschwindigkeit (Diastole)vp 0.439 m/s
Reynoldszahl (systolisch) Reg 3660
Womersleyzahl (systolisch) Wog 24
Ejektionsfraktion EF 63.18%
Vorlaufdruck P, 940 Pa
Aortendruck P, 15000 Pa

Tabelle 6.1: Anatomische und physiologische Parameter des Ventrikels der Variante 1 des
Modells KaHMo 1.3
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6.3.2 Volumenverlauf als Funktion der Zeit

Der Volumenverlauf ist die Anderung des Herzvolumens im Zeitzyklus. Die Kurve wird
mittels einer Normierung durch die gesamte Zykluszeit und entsprechend dem diastolischen
Volumen dargestellt. Hierbei 6ffnet sich die Mitralklappe bei 0.76.

Die Zykluszeiten werden vor der Simulation festgelegt. Die Ermittlung der Zykluszeit erfolgt
basierend auf der MRT-Aufnahme. Fiir die genaue Vorgehensweise siehe [6] und [42]. Damit
ergibt sich fiir vorliegenden Datensatz eine Zykluszeit von 0.76 s.

Die systolische- bzw. diastolische Zeit sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst. In Abbildung 6.4
ist der Volumenverlauf der Variante 1 des KaHMo 1.3 Modells zu sehen. In der Abbildung
sind mit OM und OA die Offnungszeiten der Mitral- bzw. Aortenklappe bezeichnet.

In Abbildung 6.4 ist oben links ein Plateau angedeutet, hier findet die Vorhofkontraktion

statt.
1 T
Vorhofkontraktion
VIVd
Diastole Systole Diastole
. 3 | N
0 OA 0.5 OM 1
t

Abbildung 6.4: Volumenverlauf der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3

6.3.3 Darstellung der Ergebnisse der Varianten

Nun werden im Folgenden die Ergebnisse der durchgefiihrten Stromungssimulationen pré-

sentiert. Die Simulationsergebnisse werden durch das Software-Paket ENSIGHT® release
8 graphisch dargestellt. Dies bietet verschiedene Moglichkeiten zur Visualisierung der Stro-
mung. Die in vorliegender Arbeit benutzte Darstellungen beziehen sich auf:

e Dreidimensionale Stromlinien
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e Zweidimensionale, auf eine Langachsenschnittebene projizierte Stromlinien

Diese Darstellungen zeigen durch ihre Farbe die jeweiligen Geschwindigkeiten an. Hierbei
gibt in den Bilderfolgen die Groke V' die Geschwindigkeitsbetrige in m/s an.

Die Stromungsstruktur wird zu acht charakteristischen Zeitpunkten wéihrend eines Herz-
zykluses dargestellt. Dadurch erhilt man einen guten Uberblick iiber die sich ausbildende
Stromungsstruktur und ihre Entstehung. Zum Vergleich mit der sich in dem vorherigen
KaHMo-Herzmodell nach Donisi |6] ausbildenen Struktur, wurden die entsprechenden Bil-
der hinzugefiigt.

Die Zeitpunkte sind in Abbildung 6.5 qualitativ auf der Volumenzeitkurve der Losung dar-
gestellt. Diese Zeitpunkte werden als Referenz fiir alle folgenden Losungen verwendet.

5 eer & @ @

Abbildung 6.5: Zuordnung der gewdhlten Zeitpunkte auf dem Volumenverlauf
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Struktur der Stromung im Ventrikel fiir die Variante 1
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KaHMo 1.3 — Variante 1

Abbildung 6.6: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt 1
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Dreidimensionale Projizierte
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KaHMo 1.3 — Variante 1

Abbildung 6.7: Vergleich der Strémungsstruktur zum Zeitpunkt 2
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Dreidimensionale Projizierte
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Abbildung 6.8: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt 3



6.3 Variante 1: Anderung der Lage der Mitralklappe 77
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Abbildung 6.9: Vergleich der Strémungsstruktur zum Zeitpunkt 4
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KaHMo 1.3 — Variante 1

Abbildung 6.10: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt 5
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KaHMo 1.3 — Variante 1

Abbildung 6.11: Vergleich der Strémungsstruktur zum Zeitpunkt 6
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Abbildung 6.12: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt 7
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KaHMo 1.3 — Variante 1

Abbildung 6.13: Vergleich der Strémungsstruktur zum Zeitpunkt 8
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Interpretation der Stromungsstruktur im Ventrikel fiir die Variante 1

In diesem Abschnitt wird die Losung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 mit der bereits
vorhanden Losung nach Donisi [6] verglichen.

Die Visualisierung erfolgt, wie bereits erwdhnt, durch eingefidrbte Stromlinien, welche auf
die aus den Klappenmittelpunkten und der Ventrikelspitze aufgespannte Ebene projiziert
werden. Erginzt werden diese Bilder durch Angabe der Haupstromungsrichtung (rot darge-
stellt), der auftretenden Wirbel mit Richtungsangabe und den zugehorigen Foki (F).

L&sung nach Donisi KaHMo 1.3 - Variante

Abbildung 6.14: Vergleich der Strémungsstruktur zu Beginn der Diastole

Die Abbildung 6.14 zeigt die Blutstromung im Ventrikel zu Beginn der Diastole. Durch die
Mitralklappe stromt das Blut in den Ventrikel, wobei sich eine Jetstromung ausbildet. In
der Abbildung 6.14 ist fiir beide Félle ein Ringwirbel zu erkennen. Seine Stirke hingt von
der Hohe der Geschwindigkeit ab, mit der das neu einstrémende Blut auf das im Ventrikel
ruhende Blut trifft. Der Ringwirbel ist im Schnitt mit der eingezeichneten Drehrichtung und
den Foki F} und F5 dargestellt. Dreidimensional ist er als Torus zu betrachten. Die Richtung
der Jetstromung (nach links bzw. nach rechts) ist, wie die Abbildung zeigt, stark von der
Lage der Mitralklappe beeinflusst.

In beiden Losungen ist eine Seite des Wirbels dominant. Aufgrund der Richtung der Jet-
stromung wird sich der Ringwirbel asymmetrisch entwickeln (s. Abb. 6.15). Die Lésung der
Variante 1 zeigt eine Verstarkung des Wirbels mit Fokus 2, wobei in der Losung Donisi der
Wirbel mit Fokus 1 dominant wird. Durch diese asymmetrische Konfiguration des Wirbels
verzweigt sich die Hauptstromung (s. Abb. 6.16).

Im weiteren Verlauf der Diastole zeigt sich in beiden Losungen an der Ventrikelspitze ein
Wirbel (Fokus 3). Dieser Wirbel, der die wichtige Aufgabe der Durchspiilung der Ventri-
kelspitze hat, besitzt auch eine stabilisierende Funktion fiir den Ausstrémvorgang. Mit der
Verlagerung des Fokus F3 nach unten, hat sich die endgiiltige Stromungsstruktur eingestellt.
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L6sung nach Donisi KaHMo 1.3 - Variante

Abbildung 6.15: Vergleich der Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

Das sich im Ventrikel befindliche Blut hat durch die asymmetrische Ventrikelgeometrie be-
reits eine bevorzugte Richtung erhalten.

L6sung nach Donisi KaHMo 1.3 - Variante

Abbildung 6.16: Vergleich der Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

Der Ausstromvorgang wird bereits withrend der Diastole vorbereitet. Sobald sich die Aorten-
klappe nach Erreichen des enddiastolischen Volumens und der Schlieung der Mitralklappe
offnet, stromt das Blut ausgehend von der Wirbelbewegung auf direktem Weg in die Aorta.
In der Losung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 lassen sich zwei Wirbel ausmachen
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(Foki Fy und Fg). Diese werden aufgrund der scharfen Kante der Mitralklappe erzeugt. Im
weiteren Verlauf flieft das Blut durch die Aortenklappe bis zum endsystolischen Volumen.

L&sung nach Donisi KaHMo 1.3 - Variant

Abbildung 6.17: Vergleich der Strémungsstruktur im weiteren Verlauf der Systole

In der Abbildung 6.18 werden die Stromungsstrukturen iiber den Herzyklus durch Pfei-
le in dem Ventrikel dargestellt und miteinander verglichen. Das Modell Donisi zeigt eine
mogliche physikalisch sinnvolle Losung, wobei die Einstromrichtung im Ventrikel gegen den
Uhrzeigersinn lauft. Wie in dem Abschnitt 6.1 erwidhnt, wird diese Tatsache jedoch durch
Flussmessungen am selben Herzen nicht bestétigt [51]. In der neuen Losung stromt das Blut
im Uhrzeigersinn. Dadurch bestétigt sich der starke Einfluss der Einstrémquerschnittsfliche
auf die Struktur der Stromung.

Allein eine geometrische Anderung hat die Richtung der Stromung gedindert. Das Modell
zeigt aber noch Verbesserungpotential. Die Jetstrémung im Verlauf der Diastole, wie in
Abbildungen 6.14 und 6.15 gezeigt, produziert hohe Schubspannung an der rechten Wand des
Ventrikels, welche physikalisch schwer zu rechtfertigen ist. Zusétzlich entstehen zu Beginn der
Systole zwei Wirbel genau unter der Mitralklappe, wobei die Geometrie eine scharfe Kante
zeigt. Zudem dominiert der Wirbel mit dem Fokus F5 in den Abbildungen, wobei dieser
aus dem Aortenkanal durch die Jetstromung entsteht. Dieser ist in Wirklichkeit aber durch
die Segel der Mitralklappe gesperrt, wie Abbildung 6.3 zeigt. Die Stirke des Wirbels wird
somit verringert. Dieser dreidimensionale Einfluss der Mitralklappe wird jedoch aufgrund
des eingefiihrten zweidimensionalen Klappenmodells nicht betrachtet.

Die gezeigte Losung der Variante 1 des KaHMo-Herzmodells ist als Erweiterung des vorhe-
rigen Modells nach [6] zu verstehen.
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Ldsung nach Donisi KaHMo 1.3 — Variante ]

Abbildung 6.18: Vergleich der Stromungsstrukturen
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6.4 KaHMo 1.3’

In diesem Abschnitt wird das neue KaHMo-Herzmodell prisentiert. Dies wird zunéchst
als KaHMo 1.3” bezeichnet. Das Modell erfolgt durch einer neuen Segmentierung des Da-
tensatzes und wird in zwei Varianten nachgerechnet, mit unterschiedlichen Vorgaben der
Einstromrichtung.

6.4.1 Anatomische und physiologische Parameter

In der Tabelle 6.2 sind die physiologischen Parameter zusammen mit den erforderlichen

geometrischen Grofen fiir das Modell KaHMo 1.3" dargestellt.

‘ Parameter KaHMo 1.3’ ‘
Enddiastolisches Volumen Vzp 1.66E-04 m?
Endsystolisches Volumen Vjg 6.40E-05 m3
Schlagvolumen Vg 1.02E-04 m?
Zykluszeit T 0.76 s
Diastolische Zeit tp 0.49 s
Systolische Zeit tg 0.27 s
Mitralklappenfliche A, 6.40E-04 m?
Mitralklappendurchmesser D), 2.85E-02 m
Aortenklappenfliche Ay, 3.72E-04 m?
Aortenklappendurchmesser D4 2.18E-02 m
Mittlere Viskositét fi,, 5.47E-03 kg/m - s
Dichte p 1008 kg/m?
Mittlere Geschwindigkeit (Systole)vg 1.02 m/s
Mittlere Geschwindigkeit (Diastole)vp 0.326 m/s
Reynoldszahl (systolisch) Reg 4080
Womersleyzahl (systolisch) Wog 27
Ejektionsfraktion EF 61.49%
Vorlaufdruck P, 940 Pa
Aortendruck P, 15000 Pa

Tabelle 6.2: Anatomische und physiologische Parameter des Ventrikels KaHMo 1.3’

6.4.2 Volumenverlauf des Modells KaHMo 1.3’

In der Abbildung 6.19 sind die Volumenverldufe des Herzens und des entsprechenden Vor-
hofmodells des Modells KaHMo 1.3" gezeigt. In der Abbildung ist oben links die Kontraktion
des Vorhofs dargestellt, sowie die Diastole und die Systole. Die Klappenbewegung, wie beide
Volumenverldufe andeuten, verursacht kontinuierlich eine Volumenénderung des Ventrikels
und des Vorhofs. Ein Teil des Ventrikels bzw. des Vorhofs nimmt ab bzw. zu in Abhéangigkeit
der Variation der Klappenebene.
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Die in rot dargestellte Kurve zeigt, dass der Verlauf wihrend der Diastole nicht kontinuier-
lich steigt. Zusétzlich ist kein Plateau vorhanden. Die Wellen in dem Anstieg der Kurve (s.
Abb. 6.4) sind auf Segmentierungsungenauigkeiten zuriickzufithren. Diese liegen zwischen 5
und 8%. Es ist zu bemerken, dass die Kurve in Abbildung 6.4 auf Basis einer festen Klappen-
bene erstellt wird. Dabei wird eine Skalierung bzw. Anpassung des Volumens des Herzens
durchgefiihrt, um einen sinnvollen Verlauf zu erhalten. Diese Skalierung bzw. Anpassung
findet an dem neuen Modell nicht statt.

Vorhofkontraktion

V/Vd 0.5

Diastole Systole Diastole
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i
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Abbildung 6.19: Volumenverlauf des Herzens (rot) und des Vorhofs (blau) des Modells
KaHMo 1.3

Der Volumenverlauf des KaHMo 1.3" Modells (s. Abb. 6.19) wird als Referenz fiir die be-
handelten Klappenkrankheiten benutzt. Die KaHMo 1.3’ Losung wird als Referenz fiir die
Klappenpathologie benutzt, wihrend das Modell selbst durch Einfiihrung des in Abschnitt
5.4 erkrankten Klappenmodells fiir die entsprechende Simulationen benétigt wird.
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6.4.3 Variante 2: Einlaufstutzen als Vorgabe der Richtung

Wie in den vorherigen Abschnitten eingefiihrt und diskutiert, ist das Modell KaHMo 1.3’
eine Erweiterung des Modells KaHMo 1.3, wobei die Klappenbewegung und die Aortenka-
nalbewegung mitmodelliert werden. Die Geometrie- und Netzerstellung wurden bereits in
den Abschnitten 5.1, 5.2 und 5.5 ausfiihrlich erldutert. In Abbildung 6.20 ist dieses Modell
mit den Randbedingungen gezeigt. Es umfasst den Ventrikel und zwei Stutzen, die von der
Mitral- und Aortenklappe abgehen. Dieses Modell soll den Einfluss der Klappenbewegung
(ohne Gefife) iiberpriifen. Zunéchst wird es als Variante 2 bezeichnet.

Auslassdruc

generischer <« Finlassdruc

Bulbus
Aortenklappe— %

h <« Mitralklappe

Ventrikel

Abbildung 6.20: Numerisches Modell der Variante 2: KaHMo 1.3’ mit Ein- und Aus-
lassstutzen
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Stromungsstruktur der Variante 2
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Abbildung 6.21: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.22: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.23: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢3
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Abbildung 6.24: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢4
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Abbildung 6.25: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢
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Abbildung 6.26: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢g
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Abbildung 6.27: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.28: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢g



6.4 KaHMo 1.3’ 93

Interpretation der Stréomungsstruktur der Variante 2

Abbildung 6.29: Struktur der Stromung der Variante 2

Die Stromungsstruktur, die aufgrund der neuen Geometrie entsteht, ist in der Abbildung
6.29 skizziert. Die in das Modell implementierte Klappenbewegung dndert die bereits von
Donisi erzeugte Stromrichtung nicht. Diese lduft gegen den Uhrzeigersinn. Die Abbildung
6.21 zeigt, wie die zur Oberfliche der Mitralklappe orthogonale Einstréomrichtung aus dem
Einlaufstutzen verstérkt wird und somit der Wirbel mit dem Fokus F} dominiert (s. Abb.
6.25 und 6.26). Nach der Durchspiilung der Herzspitze beginnt der Ausstrémvorgang un-
mittelbar nach dem Offnen der Aortenklappe (s. Abb. 6.28). Der Verlauf der Strémung in
der Arbeit von Donisi wird durch diese Losung bestétigt.

Mit dieser Simulation wurde gezeigt, dass die Bewegung der Klappenebene, die Hauptrich-
tung der Stromung nicht &ndert. Der Stutzen verstérkt die Jetstromung in Orthogonalrich-
tung zur Mitralklappe und die resultierende Stromung stimmt nicht mit den Flussmessungen
(s. Abb. 6.18) iiberein.
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6.4.4 Variante 3: Bewegter Vorhof als Vorgabe der Richtung

Das im Abschnitt 5.6 beschriebene Vorhofmodell kann aufgrund der gezeigten numerischen
Probleme nicht eingefiihrt werden. Aus diesem Grund muss ein neues bewegtes Vorhofmo-
dell modelliert werden. Obwohl eine anatomische Geometrie nicht direkt {ibertragbar ist,
wird ein generisches, bewegtes Modell erstellt, vernetzt und an den Ventrikel angepasst.
Seine Grundgestalt wird aus dem in Abschnitt 5.6 beschriebenen Modell iibertragen, jedoch
werden die vier Einlaufstutzen durch einen einzigen ersetzt. Aufgrund der Klappenbewegung
andert sich das Vorhofsvolumen kontinuirlich.

Speicherkamme

Abbildung 6.30: Anatomisches Vorhofmodell (links) und modelliertes Vorhofmodell
(rechts)

A2 [P

Abbildung 6.31: Stromung im linken Vorhof [30]

Die Bewegung des Vorhofs wird aus der Klappenbewegung und einer Skalierung der Geo-
metrie generiert. Letztendlich wird diese Bewegung an den entsprechenden Volumenverlauf
angepasst. In der Abbildung 6.30 ist die Geometrie des neuen modellierten Vorhofs zu sehen.

Es fillt auf, dass der Einlaufstutzen nicht orthogonal, wie es bei dem alten KaHMo-
Herzmodell [6] der Fall war, auf den Vorhof gesetzt wird. Mit dem seitlichen Winkel wird
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Abbildung 6.32: Numerische Modell der Variante 3: KaHMo 1.3" mit Gefiaften

versucht eine Drallstromung in der Speicherkammer des Vorhofs zu erzeugen. Diese Drall-
stromung, die den Vorhof charakterisiert, ist in der Literatur beschrieben [30]. In der Ab-
bildung 6.31 ist diese Stromung graphisch dargestellt |30]. So ldsst sich {iberpriifen, welchen
Einfluss diese Drallstromung auf die Einstromrichtung in den Ventrikel hat.

In der Abbildung 6.32 wird das Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Insgesamt umfasst
dieses Modell den Ventrikel, einen generisch bewegten Vorhof, eine bewegte Aorta und einen
generisch bewegten Bulbus. Im Folgenden wird dieses Modell als Variante 3 bezeichnet.
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Stromungsstruktur der Variante 3
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Abbildung 6.33: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.34: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.35: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢3
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Abbildung 6.36: Struktur der Stromung bei der Zeitpunkt ¢4
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Abbildung 6.37: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢5
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Abbildung 6.38: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢g
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Abbildung 6.39: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.40: Struktur der Stromung zum Zeitpunkt ¢g
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Interpretation der Stréomungsstruktur der Variante 3

In der Abbildung 6.41 ist die Stromung im Vorhof und im Ventrikel am Anfang der Diastole
gezeigt. Die Blutstromung lduft tangential an den Vorhofwéinden und folgt seiner Form.
Aufgrund der Vorhofgeometrie bildet das einstrémende Blut ein Ringwirbel mit den Foki Fj
und Fy (s. Abb. 6.42). In Wirklichkeit wird die Stromung im Vorhof durch die vier Zuldufe
der Lungvenen bestimmt. Die durch deren Lage und Winkel einstromenden Jets generieren
eine Staufliche mit der Ausbildung eines Ringwirbels.

In vorliegendem Modell wird dies nicht exakt abgebildet. Da die Stromung durch den Vorhof
geformt wird, gibt dieser die Einstromrichtung iiber die Mitralklappe in den Ventrikel vor.

Abbildung 6.41: Interpretation der Struktur in Verlauf einer Diastole

Im Ventrikel, wie bereits erwihnt, bildet sich wihrend der Einstromphase durch die Jetstro-
mung ein Ringwirbel aus, dessen Stirke von dem Geschwindigkeitsbetrag der Jetstromung
abhéngt.

Der Ringwirbel, wie die Abbildung 6.42 zeigt, stromt bis zur Mitte des Ventrikels, wobei
seine Geometrie symmetrisch erhalten bleibt.

Moglicherweise verringert das Segel der Mitralklappe, das wihrend der Diastole dem Aor-
tenkanal versperrt, die Stirke des Ringwirbels. Insbesondere ist der Wirbel mit dem Fokus
F5 Kkleiner als in der Abbildung 6.42 gezeigt, und tritt mit weniger Auswirkung aus der Spit-
ze des Mitralklappensegels. Das bedeutet, dass auch in vorliegender Rechnung, die Stérke
des Einstromwirbels von dem Aortenkanal bzw. von dem zweidimensionalen Mitralklappen-
modell direkt beeinflusst wird.

Des Weiteren findet aufgrund der Ventrikelgestalt und der Geometrie der Klappe eine dreidi-
mensionale Verzweigung der Hauptstromrichtung statt, wobei der linke Teil des Ringwirbels
(Fokus Fy in Abb. 6.42) in zwei zerféllt (s. Abb. 6.43). Die Abbildung 6.44 zeigt dass auch
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Abbildung 6.42: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole

Abbildung 6.43: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole

der rechte Teil des Ringwirbels (Fokus F}) zerfillt und sich die Wirbel mit den Foki F5 und
F§ in der Herzspitze ausbilden.

Letztendlich wird das enddiastolischen Volumen erreicht, so dass der Ausstromvorgang an-
fangt. Die Mitralklappe schlieft und gleichzeitig 6ffnet sich die Aortenklappe. Die Stromung
hat bereits wihrend des Schliefvorgangs der Mitralklappe die Richtung der Aortenklappe
aufgenommen. Das bedeutet, dass der Ausstromvorgang bereits wihrend der Diastole vor-
bereitet wird.

Wie in der Abbildung 6.45 zu sehen ist, stromt im weiteren Verlauf der Systole das Blut
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Abbildung 6.44: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole

Abbildung 6.45: Interpretation der Struktur im Verlauf einer Systole

durch die gedffnete Aortenklappe aus dem Ventrikel in die Aorta, wobei sich in der Aorta
eine drallbehaftete Stréomung bildet. Wahrend der Systole zerfallen durch die Kontraktion
des Ventrikels die Wirbel.

Abbildung 6.46 zeigt die Stromungsstruktur und den dreidimensionalen Verlauf der Blut-
stromung im Ventrikel.
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Abbildung 6.46: Stromungsstruktur und Blutverlauf der Variante 3
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Qualitativer Vergleich der Stromungsstruktur der Variante 3 des Modells KaH-
Mo 1.3’ mit den Flussmessungen

Flussmessung KaHMo 1.3’

Abbildung 6.47: Qualitativer Vergleich der Strémungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt ¢,

Flussmessung KaHMo 1.3’

Abbildung 6.48: Qualitativer Vergleich der Stromungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt £,

Ein Vergleich zwischen der Losung der KaHMo 1.3’ und den Flussmessungen (s. Abb. 6.47,
6.48 und 6.49) zeigt eine gute qualitative Ubereinstimmung der Ergebnisse, beziiglich des

Einstromvorgangs. Das bedeutet, dass das Modell die Strukturen der Einstromphase gut
abbilden kann.

Die Losung zeigt zudem eine gute qualitative Ubereinstimmung mit der Ausstrémphase, die
bereits in dem alten Modell richtig abgebildet wurde.
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Flussmessung KaHMo 1.3’

Abbildung 6.49: Qualitativer Vergleich der Stromungsstruktur mit den Flussmessungen
zum Zeitpunkt ¢;

Zusitzlich sieht man, dass die durch den Vorhof vorgegebene Richtung eine wichtige Rolle
spielt. Dasselbe Ventrikelmodell ohne Vorhof und mit Stutzen als Vorgabe der Richtung hat
eine komplett andere Richtung der Stromung gezeigt (s. Abb. 6.29). Die Konsequenz dieser
Tatsache ist, dass der Vorhof einen starken Einfluss auf die Einstromphase des Blutes im
Ventrikel hat.

In der Realitit wird die Stromung im Vorhof durch die vier Einlisse der Lungvenen be-
stimmt (s. Abb. 5.14). Durch deren Lage und Winkel generieren die einstromenden Jets
eine Staufliche, mit der Folge, dass sich ein Ringwirbel ausbildet. Dieser beeinflusst maf-
geblich die Einstromrichtung in den Ventrikel. Da das jetzige Modell aufgrund der bereits
beschriebenen Probleme aus nur einem Stutzen besteht, wurde dessen Lage zum Vorhof so
gewdhlt, dass er die Stromungsstruktur best moglich wiedergibt.

In Zukunft muss im Gegensatz zu dem benutzten generischen Vorhofmodell ein Datensatz
mit der Aufnahme des Vorhofs zur Verfiigung stehen. Der Vorhof muss als Bestandteil des
Modells betrachtet und die Strémung, die sich darin ausbildet, iiberpriift werden.



106 6 FErgebnisse der Simulation

Vergleich der numerischen Geschwindigkeiten mit den Flussmessungen

e Flussmessunger
—o Berechnete Wert

0.2

v[m/s]

0.1

Abbildung 6.50: Vergleich der berechneten Geschwindigkeiten an der Mitralklappe zu
Beginn der Diastole mit den entsprechenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in
rot dargestellt)
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Abbildung 6.51: Vergleich der berechneten Geschwindigkeit an der Mitralklappe im wei-
teren Verlauf der Diastole mit den entsprechenden Flussmessungen (die Lage der Messung
ist in rot dargestellt)
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Abbildung 6.52: Vergleich der berechneten Geschwindigkeit an der Aortenklappe im Ver-
lauf der Systole mit den entsprechenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rot
dargestellt)

In diesem Abschnitt werden die Flussmessungen mit den berechneten Geschwindigkeitshe-
tragen verglichen. Die Flussauswertung wurde mit dem Software-Paket MatLab® durchge-
fiihrt. Die DICOM-Bilder, die die Flussmessungen enthalten, kénnen in das Software Paket
importiert werden. Auf die DICOM-Bilder kann eine Linie gelegt werden, woraus die ent-
sprechende Geschwindigkeitsverteilung als Funktion der Bildpixel ausgewertet werden kann.

Es werden drei Zeitpunkte wihrend des Herzzykluses betrachtet: bei der Offnung der Mitral-
klappe (s. Abb. 6.50), bei einer vollstindig geffneten Mitralklappe (s. Abb. 6.51) und bei
einer komplett gedffneten Aortenklappe (s. Abb. 6.52). Die genaue Stelle der Messung bzw.
der numerischen Auswertung ist auf dem entsprechende DICOM-Bild in rot dargestellt. Das
Koordinatensystem fiir diesen Vergleiche wird mit dem Ursprung auf der linken Seite des
Schnittes gelegt (sieche Abbildungen).

Die Abbildung 6.50 zeigt die numerischen und die realen Geschwindigkeitsverteilungen ent-
lang des Durchmessers der Mitralklappe Dj;. Die numerischen Werte zeigen eine gute Uber-
einstimmung mit den Messungen, wobei der Peak, der bei der Offnung der Mitralklappe
auftritt, leicht versetzt ist. Dieser Versatz ist auf das numerische Klappenmodell zuriick-
zufithren. Da zum MRT-Datensatz, dem das Ventrikelmodell zu Grunde liegt, keine Klap-
pendaten verfiigbar waren, musste auf Klappengeometriedaten eines anderen Probanden
zuriickgegriffen werden.

Die Abbildung 6.51 zeigt die numerischen und die realen Geschwindigkeitsverteilungen ent-
lang des Durchmessers der Mitralklappe D,; im weiteren Verlauf der Diastole, wobei die Mi-
tralklappe vollstandig gedffnet ist. Leichte Abweichungen sind vorhanden bei Dy, = 15 mm.
Der Vergleich zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung sowohl fiir den Verlauf der Profile als
auch der absoluten Werte.

Letztendlich werden in Abbildung 6.52 die Geschwindigkeitsprofile entlang des Durchmessers
der Aortenklappe D, wihrend der Systole verglichen, wobei die Aortenklappe vollstédndig
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geoffnet ist. Die Profile zeigen eine Abweichung zwischen die Betriage beider Kurven die auf
der Klappenmodell zuriickzufiihren ist.

6.4.5 Druckverlauf und Arbeitsleistung

Die Arbeitsleistung des Ventrikels kann durch Auswertung der p-V-Diagramm geschitzt
werden. Sie ist die vom Ventrikel geleistete Arbeit pro Zykluszeit.

- - - Referenz p - V Diagramm
—— p -V Diagramm KaHMo 1.3

A
1~
| J |
0.61— h
p ®
Y
0.4—
0.2
I
- /
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0.2 0.4 0.6 0.8 1
Vivd

Abbildung 6.53: p-V Diagramm der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3

In Abbildung 6.53 ist ein solches Diagramm fiir die Variante 1 gezeigt. Die Integration
der durch die Kurve eingeschlossenen Oberfliche liefert die vom Ventrikel geleistete Arbeit.
Diese dividiert durch die gesamte Zykluszeit liefert die Leistung des Ventrikels. Fiir die
Variante 1 des Modells ergibt sich 2.6 W, wohingegen die Leistung der Variante 3 2.1 W
betriagt. Die Leistungen beider berechneten Ventrikel zeigen eine erhohte Ventrikelleistung
zu den Literaturwerten [57]. Die Leistung des Herzens in Ruhe betréigt ca. 1.7 W [57]. Der
Puls des Probanden betréigt 79/min, der in der Literatur angegebene Puls jedoch 70/min.

Die Energie und die Leistungen sind in der Tabelle 6.3 zusammengefasst.

Die Auswertung des Druckverlaufs beriicksichtigt nicht die unphysikalischen Druckspriinge,
die beim Offnen und Schlieken der Klappen stattfinden. Die Peaks sind auf numerische Fehler
des Software Pakets zuriickzufiihren und werden deswegen aus der Auswertung entfernt. Die-
se Spriinge, die nahezu unendlich grofse Werte annehmen, entstehen in Zeitrdumen, in denen
die Mitral- und die Aortenklappe gleichzeitig geschlossen sind und sich das Ventrikelvolu-
men verdndert. Der extrem hohe Druckanstieg kann also durch die Kontinuitdtsbedingung
eines inkompressiblen Mediums erkldrt werden.
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Abbildung 6.54: p-V Diagramm der Variante 3 (KaHMo 1.3")

| GroRe | Literaturwerte [57] | KaHMo 1.3 (Var. 1) | KaHMo 1.3’ (Var. 3) |

Energie 1.45 J 20J 1.6 J
Leistung 17w 26 W 21 W

Tabelle 6.3: Vergleich der Energie und Leistung des Ventrikels zwischen Literaturwerten und
den berechneten Fillen

Die Abbildung zeigt einen unphysikalischen Verlauf des Druckes wihrend der Systole. Dieser
Verlauf ist auf Segmentierungsungenauigkeiten der MRT-Aufnahme zuriickzufithren (siehe
Abschnitt 5.1.3). Die isovolumetrische Kontraktion ist somit nicht physiologisch und kann
derzeit nicht real mit dem KaHMo-Herzmodell abgebildet werden.

Die Stromungsstruktur im Ventrikel ist nicht mit den erwdhnten Fehlern behaftet. Dort sind
keine mit dem Druck korrelierten Spriinge der Geschwindigkeit zu sehen.

In der Abbildung 6.54 ist das p-V-Diagramm fiir das neu segmentierte Modell KaHMo 1.3’
dargestellt. Es fillt auf, dass der Verlauf des Druckes als Funktion des Volumens gleich ist.
Die erwdhnten Fehler sind auch in diesem Fall vorhanden.

Solche Fehler sind nicht auf das Kreislaufmodell zuriickzufiihren. Eine Testrechnung ohne
Einbinden des Kreislaufmodells nach [49| zeigt einen identischen Verlauf des Druckes als
Funktion des Volumens im Verlauf der Systole.
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6.4.6 Volumenstrom durch Mitral- und Aortenklappe
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Abbildung 6.55: Volumenstrom durch die Klappen fiir die Variante 1 des Modells KaHMo
1.3
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Abbildung 6.56: Volumenstrom durch die Klappen fiir die Variante 3 (KaHMo 1.3")

In den Abbildungen 6.55 und 6.56 sind die Blutvolumenstrome durch die Klappen gezeigt.
Die negativen Bereiche der Kurve stellen den Fluss durch die Aortenklappe dar wohinge-
gen die positive Bereiche den Fluss durch die Mitralklappe zeigen. Der Fluss durch die
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Aortenklappe ist negativ gezeichnet weil das Blut wihrend der Systole vom Ventrikel aus-
stromt. Mit OA und OM ist die Offnung der Aorten- bzw. Mitralklappe bezeichnet. Nach
Literaturdaten [11| sollten diese Kurven ein Minimum und ein Maximum haben (siehe die
griine Kurve auf der Abbildungen 6.55 und 6.56), wobei die Auswertung der Simulationen
unphysiologische Verldufe zeigen. Beide Kurven zeigen mehrere Peaks, die auf die erwahn-
ten Segmentierungsungenauigkeiten zuriickzufithren sind. In der Kurve der Abbildung 6.56
sind diese Fehler links oben zu sehen. Die Kurve sollte an dieser Stelle ein Minimum zei-
gen, wobei ein Plateau vorhanden ist. Die erste Kurve zeigt dieselben Fehler mit weniger
Auspriagung. Der Grund dafiir ist, dass, wie bereits erwidhnt, das alte Modell durch eine
Volumenanpassung erzeugt wurde, wobei diese im Modell KaHMo 1.3" nicht durchgefiihrt
wurde.

Die zwei Peaks der Kurve aus Abbildung 6.55 (rechts oben) sind auch auf einen Segmentie-
rungsfehler zuriickzufiithren. Dieser Fehler in der Kurve der Abbildung 6.56 ist nicht mehr
vorhanden.
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6.4.7 Die Netzabhingigkeit
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Abbildung 6.57: Netzabhéngigkeit des Modells KaHMo 1.3’
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Der Einfluss des Rechennetzes auf die Stromungsstruktur wird durch eine Netzabhéngig-
keitsstudie analysiert. Es werden drei topologisch identische Netze mit unterschiedlicher Zel-
lenanzahl erzeugt und anschlieffend anhand der gleichen physiologischen Parametern (siehe
Abschnitt 6.4.1) die Stromungsstruktur im Ventrikel ausgewertet.

Die Stromungsstruktur wird in Abbildung 6.57 fiir jedes Netz durch zweidimensionale, auf
eine Schnittebene projizierte Stromlinien dargestellt. Hierfiir wurde je ein Zeitpunkt aus
Systole und Diastole ausgewihlt. Die Struktur der Stromung im Ventrikel zeigt keine quali-
tative Anderung wihrend der Systole. Wihrend der Diastole zeigen die Netze jedoch gering-
fiigig unterschiedliche Wirbelstrukturen auf. Je feiner das Netz gewihlt wird, desto mehr
Wirbelstrukturen werden aufgelost (s. Abb. 6.57). Die CFL-Zahl ist fiir die ersten zwei Net-
ze kleiner als 10 und liegt damit im akzeptablen Bereich. Fiir das dritte Netz ist sie etwas
grofer als 10 und damit geringfiigig zu hoch. Ohne Anderung der Zeitdiskretisierung - die
CFL-Zahl wiirde verkleinert, die Rechenzeit aber erhoht - ist eine weitere Verfeinerung des
Netzes nicht moglich. Das dritte Netz stellt somit die Grenze des mdglichen Rechenbereiches
dar.

A — 50000
100000

v[m/g|

\ \ \ \
0 10 20 30 40

|[mm] N

Abbildung 6.58: Auswertung der Geschwindigkeitsprofile fiir die drei gewahlten Netze zum
Zeitpunkt t—1

Rechennetz | CPU-Zeit ‘ Maschine ‘ Iterationenanzahl
50000 9s Athlon X P 2100 M Hz 2560
100000 20 s Athlon 64 2000 M H z 2560
200000 44 s Athlon 64 2000 M H z 2560

Tabelle 6.4: Erforderliche Rechenzeiten pro Iteration der Stromungssimulation im mensch-
lichen Herzen
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In der Abbildung 6.58 wird der Geschwindigkeitsbetrag v fiir die drei Netze entlang eines
Ventrikelschnitts S der Lénge [ wihrend der Diastole gezeigt. Der Ursprung des Koor-
dinatensystems fiir diesen Vergleich wird an das rechte Ende des Schnittes gelegt (siehe

Abbildung).

Die Geschwindigkeitsbetrige der Netze mit 50000 und 100000 Zellen zeigen eine gute Uber-
einstimmung miteinander und bestéatigen, dass die drei Netze in der Lage sind, die gleiche
Stromungsstruktur abzubilden. Der Geschwindigkeitsbetrag des dritten Netzes zeigt auf-
grund der héheren CFL-Zahl grofsere Abweichungen im Vergleich zu den anderen.

In Abbildung 6.59 wird der Geschwindigkeitsbetrag v fiir die drei Netze mit den entspre-
chenden Flussmessungen verglichen. Wihrend der Systole (s. Abb. 6.59 ¢) ergibt sich fiir
das Netz mit 100000 Zellen eine gute Ubereinstimmung des berechneten Profils mit den
gemessenen Werten. Deutliche Abweichungen sind fiir die andere beiden Netze vorhanden.

Wihrend der Diastole zeigen die Abbildungen, bei D), = 15 mm eine Abweichung des
Geschwindigkeitspeaks, wobei wie schon in Abschnitt 6.4.4 erwidhnt, dieser Unterschied auf
das Klappenmodell zuriickzufiihren ist. Dieser Versatz fallt fiir die Netze von 100000 bzw.
200000 Zellen geringer aus.

Alle drei Netze weisen eine gute Ndherung zu den Flussmessungen der Abbildung 6.59 b)
auf, wobei das Netz mit 100000 Zellen die beste Ubereinstimmung zeigt. Ab D, = 10 mm
sind sowohl fiir das feinste als auch fiir das grobe Netz Abweichungen vorhanden. Diese
Abweichungen sind fiir das feinste Netz deutlich grofer.

In der Tabelle 6.4 sind die erforderlichen Rechenzeiten pro Iteration der drei Simulationen
zusammengefasst, wobei die Rechengeschwindigkeit der benutzten Rechner ungefihr gleich
hoch ist. Wie erwartet, ist die Rechenzeit des ersten Netzes am kleinsten. Die Rechenzeit
ist fiir das zweite Netz doppelt so hoch und wird noch vier Mal hoher fiir das feine Netz.
Die Ergebnisse zeigen jedoch nur leichte Abweichungen untereinander.

Ziel der vorliegenden Arbeit ist nicht die genaue Himodynamik des Herzens aufzulGsen, son-
dern die Anderung der Hauptstromungsstruktur durch Variation der geometrischen Rand-
bedingung wie beispielsweise die Einstromrichtung. Hierfiir reicht ein relativ grobes Netz
aus. Dieses Netz garantiert auch eine vergleichsweise geringe Rechenzeit. Dies spielt eine
wichtige Rolle fiir das gesamte Kooperationsprojekt.

Fiir zukiinftige Simulationsrechnungen mit dem Ziel, die Himodynamik des Herzens auf-
zulosen, muss jedoch das Rechennetz mit 100000 Zellen verwendet werden. Die hohere Re-
chenzeiten werden hierbei durch eine Auflosung der gesamten Hamodynamik des Herzens
aufgewogen, ohne dass dabei numerische Instabilititen auftreten, welche die Strukturen
iiberlagern.
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Abbildung 6.59: Vergleich der Geschwindigkeitsbetrdge an der Mitral- und Aortenklappe

fiir die drei Netze mit den entsprechenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rot
dargestellt)
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6.5 Die Klappenkrankheiten

Als Referenzlésung fiir die Klappenkrankheiten gilt die des KaHMo 1.3’ Modells.

Zum Charakterisieren der Strémungsstruktur der pathologischen Fille, werden sechs Zeit-
punkte fiir einen Zyklus ausgewéhlt, anhand derer die Struktur und die sich durch die Klap-
penstenose ergebenden Unterschiede im Vergleich mit der Referenzlosung erldutert werden
sollen. Die Zeitpunkte des Herzzykluses werden in den Abbildungen 6.60 und 6.71 gezeigt.

Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt hierbei durch drei- bzw. zweidimensionale Strom-
linien. Die Stromungsstruktur wird, wie bereits zuvor, mit schwarz bzw. rot dargestellten
Wirbeln und Stromrichtungen angezeigt.

6.5.1 Die Mitralstenose

° @ @EH ® @ @

Abbildung 6.60: Zuordnung der gewihlten Zeitpunkte mit dem Volumenverlauf (Mitral-
stenose)
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Abbildung 6.61: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt t;
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Abbildung 6.62: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.63: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.64: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.65: Vergleich der Stromungsstruktur bei der Zeitpunkt ¢
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Abbildung 6.66: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢4
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6.5.2 Interpretation der Stromungsstrukur

Gesunde Klappen Mitralstenose

Abbildung 6.67: Stromungsstruktur im Verlauf der Diastole

In Abbildung 6.67 sind die Verhiltnisse zu Beginn der Diastole zu erkennen. Wahrend die
Jetstromung bei einem gesunden Klappenapparat (links dargestellt) normal einstellt, zeigt
eine Mitralstenose eine Verstarkung des Jets, die fast die Spitze der linken Kammer erreicht.
Die Ursache dieser Verstirkung ist die Reduzierung der Offnungsoberfliiche der Mitralklap-
pe. Durch diese asymmetrische Reduzierung der Offnungsoberfliiche wird die Jetstrémung
beschleunigt und eine Anderung der Einstrémrichtung im Ventrikel wird verursacht. We-
gen einer starken Reduzierung der Mitralklappe wird moglicherweise die Jetstromung im
Ventrikel turbulent |3]. Die hier modellierte Stenose ist jedoch kein schwerer Fall und eine
Beriicksichtigung der Turbulenz findet in dieser Arbeit nicht statt. Eine turbulente Model-
lierung muss aber in Zukunft mitberiicksichtigt werden.

Im Folgenden kommt es aufgrund des durch die Mitralklappe stromende Blutes zur Ausbil-
dung eines charakteristischen Ringwirbels mit den Foki F; und F5, wobei fiir die Mitralste-
nose im Gegensatz zu einem gesunden Klappenapparat der Fokus F; dominant wird. Wie in
Abbildung 6.68 gezeigt, erreicht die Jetstromung die Spitze des Ventrikels, dabei findet eine
Verzweigung der Stromungsrichtung statt (s. Abb. 6.69). Dadurch wird das Blut umgelenkt
und nimmt die fiir den Ausstromvorgang bevorzugte Drehrichtung an, die gegensétzlich zur
Einstromrichtung der gesunden Klappen ist.

Moéglicherweise bleibt wegen der Reduzierung der Mitralklappenéffnungsoberfliche ein Teil
des Blutes im linken Vorhof. Das verbleibende Blut erhéht den Druck im Vorhof, wobei
die linke Kammer mit einem kleineren Blutdruck arbeiten muss. Die Modellierung dieser
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Gesunde Klappen Mitralstenose

Abbildung 6.68: Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

physikalischen Phidnomene sind hier nicht moglich, weil man mit einer gesunden Ventrikel-
bzw. Vorhofgeometrie arbeitet. Durch einer Mitralstenose dndert sich auch die Ventrikel-
gestalt und die Vorhofleistung. Da aber kein Datensatz fiir diese Krankheit zur Verfiigung
steht, versucht man durch diesen Losungsansatz den Anfangsvorgang dieser Pathologie zu
beschreiben.

Kurz vor Ende des Einstromvorgangs stellt sich mit dem Wirbel des Fokus Fg in der Ven-
trikelspitze das letzte charakteristische Merkmal der Stromungsstruktur ein (s. Abb. 6.69).
Dieser Wirbel sorgt fiir die Durchspiilung der Herzspitze und findet in beiden Losungen
statt.

Mit der Verzweigung der Stromung und der Durchspiilung des Ventrikels hat sich die end-
giiltige Struktur ausgebildet. Sobald sich die Aortenklappe nach Erreichen des enddiastoli-
schen Volumens und der Schliefung der Mitralklappe 6ffnet (s. Abb. 6.70), stromt das Blut
in Richtung der Aortenklappe, ohne dass ein Unterschied in beiden Losung auftritt.
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Gesunde Klappen Mitralstenose

Abbildung 6.69: Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

Gesunde Klappen Mitralstenose

Abbildung 6.70: Stromungsstruktur wahrend der Systole
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6.5.3 Die Aortenstenose

@ 50 @

Abbildung 6.71: Zuordnung der gewihlten Zeitpunkte mit dem Volumenverlauf (Aorten-
stenose)

Die strukturellen Unterschiede im Falle einer Aortenstenose beschrianken sich auf den Aus-
stromvorgang. Daher werden zur Analyse auch vier Zeitpunkte herangezogen, von denen
zwei in der Systole liegen (s. Abb. 6.71).
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Abbildung 6.72: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.73: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.74: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.75: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢,
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Abbildung 6.76: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢;
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Abbildung 6.77: Vergleich der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢4
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6.5.4 Interpretation der Stromungsstrukur

Gesunde Klappen Aortenstenose

Abbildung 6.78: Stromungsstruktur im Verlauf der Diastole

Wihrend der Diastole (s. Abb. 6.78) liisst sich keine Anderung im Einstromvorgang fest-
stellen. Die Ausbildung des Torus erfolgt erwartungsgeméf in beiden Féllen gleich nachdem
die Aortenklappe geschlossen wird (s. Abb. 6.79).

Wie auch in den Abbildungen 6.72, 6.73 und 6.74 gezeigt, erfolgt der gesamte Einstromvor-
gang fiir die Aortenstenose genau wie fiir die gesunden Klappen. Sobald die Mitralklappe
schlieRt und die Aortenklappe 6ffnet bemerkt man eine Anderung des Ausstromvorgangs
wihrend der Systole. Durch die Verringerung der Oberflichent6ffnung der Aortenklappe ent-
steht eine Jetstromung, die eine Erhéhung der Ausstromgeschwindigkeit und die Entstehung
eines Ringwirbels (Fokus F5 und Fg in Abbildung 6.80) zur Folge hat.

Dieser dreidimensionale Torus beeinflusst den gesamten Ausstromvorgang, bei der das nor-
male Ausstromen verhindert wird. In Realitit stromt das Blut nicht vollstindig aus dem
Ventrikel, was eine deutliche Erh6hung des Druckes in der linken Kammer verursacht. Dieser
physikalische Vorgang kann in der vorliegender Arbeit nicht modelliert werden. Nach der
Kontinuititsgleichung induziert die Verkleinerung der Oberflichentffnung eine Erhchung
der Geschwindigkeit mit einer komplett stattfindenden Ausstrémphase. Ein Datensatz fiir
den betrachteten Fall sollte zur genaueren Losung dieses Problems herangezogen werden.

Die hier aufgefiihrten Ergebnisse zeigen aber eine realistische Modellierung der Anfangsphase
dieser Krankheit und konnen als Anwendungsbeispiel der Referenzlésung benutzt werden.

Auch in diesem Fall wird die Jetstromung, die durch die Reduzierung der Oberflaichendff-
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Gesunde Klappen Aortenstenos

Abbildung 6.79: Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

nung der Aortenklappe entsteht, moglicherweise turbulent. Das physikalische Problem kann
durch eine zonale Modellierung der Jetstromung im Bulbus beschrieben werden. Eine solche
Modellierung findet in dieser Arbeit nicht statt und wird im Ausblick vorgeschlagen.
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Gesunde Klappen Aortenstenos

Abbildung 6.80: Stromungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole

Gesunde Klappen Aortenstenose

Abbildung 6.81: Stromungsstruktur wahrend der Systole
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6.5.5 Parameter der Stromung von pathologischen Fillen

Mitral- Aorten- Gesunde
Parameter Stenose Stenose Klappen
Enddiastolisches Volumen Vzp 1.66E — 04 m3
Endsystolisches Volumen Vgg 6.40E — 05 m?
Schlagvolumen Vg 1.02E — 04 m3
Ejektionsfraktion EF 61.49 %
Zykluszeit T 0.76 s
Diastolische Zeit tp 0.49 s
Systolische Zeit tg 0.27 s
Mitralklappenfliche A, 6.40F — 04 m?
Mitralkl. Durchmesser D, 2.85E —02m
Aortenklappenfliche A, 3.72F — 04 m?
Aortenkl. Durchmesser D4 218E — 02 m
Max. Mitr. 6ffnungsfl. A, 4.96F — 04 m? 6.40E — 04 m? 6.40E — 04 m?
Max. Aort. 6ffnungsfl. A’, 3.72E — 04 m? 1.82E — 04 m? 3.72F — 04m?
Mittlere Viskositét fi, 0.00547 kg/m - s | 0.00547 kg/m - s | 0.00547 kg/m - s
Dichte p 1008 kg/m? 1008 kg/m? 1008 kg/m?
Diastolische Werte
Mittlere Geschwindigkeit v
Aortenklappe TUpy 0m/s 0m/s 0m/s
Mitralklappe ©p 0.42 m/s 0.326 m/s 0.326 m/s
ReD
Aortenklappe 0 0 0
Mitralklappe 1690 915 1310
Wo
Aortenklappe 0 0 0
Mitralklappe 31 35 35
Systolische Werte
Mittlere Geschwindigkeit vg
Aortenklappe Ug4 1.02 m/s 2.08 m/s 1.02 m/s
Mitralklappe vgy, 0m/s 0m/s 0m/s
ReD
Aortenklappe 4080 5840 4080
Mitralklappe 0 0 0
Wo
Aortenklappe 27 19 27
Mitralklappe 0 0 0

Tabelle 6.5: Anatomische und physiologische Parameter des Ventrikels bei Klappenstenose

und bei der gesunden Klappen




6.5 Die Klappenkrankheiten 137

6.5.6 Druckverlauf und Arbeitsleistung der Klappenstenose
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Abbildung 6.82: Vergleich des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3’) und
Mitralstenose
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Abbildung 6.83: Vergleich des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3’) und
Aortenstenose
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In den Abbildungen 6.82 und 6.83 sind die pV-Diagramme fiir die pathologischen Félle im
Vergleich mit den der gesunden Klappen zu sehen.

Zwischen der Mitralstenose und der gesunden Klappe ist im Diagramm kein grofer Unter-
schied festzustellen. Das Diagramm zeigt fiir den pathologischen Fall wihrend der Systole,
neben der bereits erwdhnten Segmentierungsunsicherheit, keine Abweichung im Vergleich zu
der gesunden Klappe. Im Gegensatz dazu fallen wihrend der Diastole leichte Abweichungen
auf. Die Arbeit, die der Ventrikel wiahrend der Diastole leisten muss, ist mit 4.3%leicht grofer
geworden. Wie erwihnt, ist die gerechnete Mitralstenose kein schwerer Fall. Die Mitralklap-
pe wird nur am Rand seiner Offnungsfliiche geschlossen gehalten (ca. 15%), wohingegen eine
schwere Stenose eine Reduzierung von bis zu 75% verursachen kann. Dadurch wird auch die
geleistete Ventrikelarbeit nicht mafgeblich veridndert.

Im Vergleich von Aortenstenose mit dem gesunden Fall, ist eine grofe Abweichung wihrend
der Systole zu sehen. Das Integral, das unter der Kurve steht, stellt die Arbeit die vom
Ventrikel geleistet wird, dar. Fiir den erkrankten Klappenapparat ist diese Arbeit grofer als
fiir den gesunden, wobei die Ausfiillungsphase verhindert wird. Dieser Unterschied betrigt
nach der Tabelle 6.6 110%! Das bedeutet, dass der Ventrikel doppel zu viel Arbeit leistet um
eine komplette Systole durchzufiihren. Die in blau dargestellte Kurve zeigt, wie erwartet,
den schon bei der gesunden Klappen vorhandenen Segmentierungsfehler. Nach dem Peak
vor dem Ende der Systole zeigt der Verlauf ein Minimum und wieder ein Maximum, die
physiologisch nicht sinnvoll sind. Die gerechnete Aortenstenose ist im Bereich der schweren
Fille zu bewerten. Die Offnung der Aortenklappe wird von ca. 50% reduziert und diese
Tatsache wird sehr gut als eine wesentliche Erhéhung der erforderlichen Ventrikelarbeit
dargestellt.

| GroRe | Literaturwerte [57] | KaHMo 1.3’ | Mitralstenose | Aortenstenose |

Energie 1.45 J 1.6 J 1.67 J 3.37 J
Leistung 17w 21 W 22 W 4.43 W

Tabelle 6.6: Energie und Leistung des Ventrikels fiir Mitral- und Aortenstenose
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7 Zusammenfassung und Ausblick

7.1 Zusammenfassung

Priméres Ziel dieser Arbeit war es, ein neues, auf Messdaten beruhendes reales Klappenmo-
dell zu entwickeln. Da das alte Modell aus ad hoc Annahmen beim Offnen und Schlieken
beider Klappe entstand, wurde es durch ein reales, im Medizinbereich akzeptiertes Modell
ersetzt. Das neue Klappenmodell ist ein zweidimensionales Modell, das auf Echo-Doppler
Bildern basiert (s. Abb. 5.9). Durch diese Bilddaten ist eine reale Rekonstruktion der Off-
nungsschritte der Klappen moglich. Dieses neue Modell ermoglicht erstmals eine patienten-
spezifische Betrachtung der Klappen.

Ein zweites Ziel dieser Arbeit ist die Erweiterung des Modells KaHMo. Das frithere KaHMo-
Herzmodell nach [6] zeigt eine physikalisch mogliche Losung, die aber mit den Flussmes-
sungen am Herzen eines Probanden nicht iibereinstimmt (s. Abb. 6.1). Daher wird die
Strémungsstruktur im Ventrikel unten der Einfluss von Anderungen der Einstromrichtung
durch der Mitralklappe iiberpriift.

Ausgangspunkt dieser Arbeit ist die Anderung der Lage der Mitralklappe auf Basis des
KaHMo-Herzmodells (s. Abb. 6.2). Diese Lageiinderung verursacht eine Anderung der Ein-
stromrichtung. Obwohl das Blut im Uhrzeigersinn strémt, wie die Flussmessungen zeigen,
zeigt die Losung ein Verbesserungspotential. Das Blut stromt tangential entlang der Wand
(s. Abb. 6.15), was zu hohe Schubspannung produzieren wiirde. In der Natur darf ein solches
Phanomen nicht auftreten. Aus diesem Grund ist das Modell im wesentlichen zu verbessern.

Die MRT-Aufnahme zeigt dass die Klappenebene eine massive Bewegung aufweist. Die-
se Bewegung wurde bisher nicht beachtet und wurde in das neue Modell eingefiihrt. Die
Mitral- und Aortenklappen bewegen sich sowohl entlang der Ventrikelachse als auch um die
eigene Rotationsachse. Eine neue Segmentierung wurde deswegen durchgefiihrt. Das ist den
entscheidenden Ausgangpunkt fiir das verbesserte Modell KaHMo 1.3’

Hierzu wurde eine neue Aufarbeitung der MRT-Geometrie erforderlich. Die Klappenbewe-
gung wird auch aus MRT-Daten extrahiert und in das Modell integriert. Hinzugefiigt wird
ein bewegter Bulbus zur Vorgabe der Einlaufrichtung in Ventrikel. Ein physikalischer Vorhof
ist momentan aufgrund numerischer Probleme des Software Pakets noch nicht realisierbar.
Daraus folgt, dass das Modell nur mit einem generischen bewegten Vorhofmodell gekoppelt
werden konnte (s. Abb. 6.32).

Das neue Modell wird zuerst durch Vorgabe eines Einlaufstutzen als Mittel zur Festlegung
der Richtung der Einlaufstromung getestet (s. Abb. 6.20). Die Ergebnisse zeigen, dass der
Blutstrom durch die Lage der Mitralklappe in einer im gegen Uhrzeigersinn drehenden
Schleife den Ventrikel durchstromt. Der Stutzen verstirkt die Jetstromung, die orthogonal
zur Mitralklappenoberfliche austritt.

Erst die Implementierung eines einfachen Vorhofmodell fiihrt zu einer zu der Flussmessungen
tibereinstimmenden Einstromrichtung im Ventrikel (s. Abb. 6.49).

Daraus erkennt man den entscheidenden Einfluss des Vorhofs auf der Herzstromung. Die
Stromung, die sich in dem Vorhof bildet, bestimmt die Strémungsrichtung im Ventrikel. In
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Zukunft ist daher ein geeignetes Datensatz fiir den Vorhof erforderlich. Das Vorhofmodell
ist auf Basis von realen physiologischen Daten zu erstellen. Dieser ist einen Bestandteil des
KaHMo-Herzmodells.

Das Modell wird qualitativ durch Flussmessungen validiert. Geschwindigkeitsprofile entlang
der Klappendurchmesser wurden fiir verschiedene Zeiten eines Herzzyklus ausgewertet und
mit der Flussmessungen verglichen (Abb. 6.50, 6.51 und 6.52). Der Vergleich zeigt eine gute
Ubereinstimmung beziiglich die Geschwindigkeitsverliufe. Es treten jedoch leichte Unter-
schiede zwischen den berechnete Geschwindigkeitsbetrigen und den Flussmessungen, die
auf das Klappenmodell und der Segmentierungsungenauigkeit zuriickzufiihren sind.

Die pathologische Fillen der Herzklappen werden auf Basis der Referenzlosung KaHMo 1.3’
modelliert. In vorliegender Arbeit wird die Klappenstenose untersucht. Die Ergebnisse be-
schreiben sehr gut den Anfang dieser Pathologie, wobei geeignete Daten nicht zur Verfiigung
stehen, und stellen eine Anwendung des virtuellen Herzmodells dar. Die Arbeitsleistung des
Ventrikels wurde ebenfalls ausgewertet (s. Abb. 6.82, 6.83 und Tab. 6.6) und zeigt fiir den
gesunden Ventrikel eine gute Ubereinstimmung mit der Literaturwerte. Fiir die betrachtete
pathologische Fille ist jedoch eine Erhohung zu bemerken. Diese Eréhung beschreibt die
Riickwirkung der Klappenstenose auf den Ventrikel, die damit gut in vorliegender Arbeit
abgebildet werden.

Ein neues Verifikationexperiment muss durchgefiihrt werden. Die bereits mit der Arbeit von
Donisi |6 erreichte Losung wurde mit der Stromung in einem kiinstlichen Ventrikel vergli-
chen um das Software-Paket fiir die Herzstromung verifizieren zu konnen. Dieses numerische
Modell betrachtete ein Ventrikelmodell, bei dem die Lage der Mitralklappe so gelegt wurde,
dass die Ergebnisse der Simulation mit der Stromung in dem kiinstlichen Ventrikel iiberein-
stimmen konnte. Nachdem die berechnete Stréomungsstruktur im Ventrikel nach dem Ver-
gleich mit den Flussmessungen nicht weiter zu betrachten ist, muss eine solche Verifikation
mit dem neuen KaHMo-Herzmodell durch dieselbe Verifikationanlage wiederholt werden.

7.2 Ausblick

Die in dieser Arbeit gezeigten Modelle sind als Grundlage fiir zukiinftige Verbesserungen in
mehrfacher Hinsicht anzusehen.

Das KaHMo-Herzmodell muss in Zukunft nicht mehr nur auf Basis der Ventrikelgeometrie
erzeugt werden. Der Vorhof muss in den MRT-Datensatz mitaufgenommen werden. Die
Stromung im Vorhof muss ausgewertet und validiert werden. Nur unter diesen Bedingungen
wird der Einsatz des KaHMo-Herzmodells im Medizinbereich akzeptiert.

Die numerischen Probleme zur Kopplung mehrerer Druckrandbedingungen mit der Netz-
bewegung, die das Software Paket aufweist, miissen zuerst gelost werden. Die Geometrie
des Vorhofs zeigt vier Einlaufstutzen, die mitmodelliert werden miissen. Sie erzeugen eine
Drallstromung, die in der Literatur erwdhnt wird. Diese Drallstromung hat einen starken
Einfluss auf die Einstromung durch die Mitralklappe.

Das Mitralklappenmodell zeigt auch Verbesserungsmoglichkeiten. Der dreidimensionale Ef-
fekt der Mitralklappesegel, der im Ventrikel den Aortenkanal versperrt, wird in dem Modell
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der vorliegenden Arbeit nicht betrachtet. Ein neues Modell, das dieses physikalische Phé-
nomen mitberiicksichtigt, muss entwickelt werden. Der erste Schritt dafiir ist noch mit dem
zweidimensional entwickelten Modell anzugehen, wobei als Randbedingung der Aortenkanal
wahrend der Einstromphase zusétzlich geschlossen werden muss. Weitere Schritte lassen sich
mit der Entwicklung eines dreidimensionalen Modells finden.

Eine richtige Modellierung des Vorhofs erlaubt die Erstellung einer sogenannten Referenz-
16sung, die fiir alle pathologischen Fille benutzt werden kann. Ein richtiger Vergleich der
Klappenkrankheiten kann nur unter diesen Bedingungen durchgefiihrt werden. Zusétzlich
ist der Herzzyklus direkt von uneffizienten Klappen beeinflusst, so dass in Zukunft ein pa-
tientenspezifischer Datensatz fiir die Herzklappenkrankheiten aufgenommen werden muss.
Letztendlich kénnen diese Falle noch besser modelliert werden, wenn Echo-Doppler Bilder
zur Verfiigung stehen werden.

Die hier gezeigten Klappenkrankheiten kénnen jedoch als Grundlage fiir zukiinftige Simu-
lationen genommen werden und sind ein Beispiel des medizinischen Einsatzes des KaHMo-
Herzmodells. Fiir diese Simulationen sollte in Zukunft eine Modellierung der turbulenten
Jetstromung mitberiicksichtigt werden. Die Reduzierung der Oberflichent6ffnung der Klap-
pen verursacht eine Beschleunigung des entstehenden Jets fiir beide Pathologien, die nicht
durch eine laminare Modellierung nachgerechnet werden kann. Zusétzlich wird bei einer
bestimmten Reynoldszahl die Jetstromung instabil. Die Instabilitdt dieses Jets muss durch
eine Stabilitdtsanalyse iiberpriift werden.
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