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1 Einleitung

1.1 Motivation

Das Herz nimmt als Motor des Blutkreislaufs eine zentrale Stellung im menschlichen Kor-
per ein. Es hat nur die Grofe einer Faust, aber im Laufe eines Lebens pumpt es eine
Fliissigkeitsmenge, die 46 der grofiten Oltanker der Welt fiillen wiirde. Eine Verringerung
der Leistungsfihigkeit des Herzens bedeutet daher eine elementare Bedrohung fiir den
Gesundheitszustand des Menschen, ein Ausfall der Pumpfunktion iiber mehrere Minuten
den klinischen Tod. Aufgrund der hohen Belastung des Herzens gehéren Herz- und Kreis-
lauferkrankungen zu den haufigsten Erkrankungen der modernen Zivilisation. So starben
im Jahr 2005 in Deutschland allein ca. 370.000 Menschen an den Folgen von Krankheiten
des Herz-Kreislaufsystems [76].

Die Behandlungsmethoden bei Herzerkrankungen richten sich nach der Art und dem
Schweregrad der Erkrankung und reichen von medikamentoser Unterstiitzung iiber ope-
rative Eingriffe bis hin zum Ersatz des erkrankten Herzens (Transplantation). Bei leichten
Erkrankungen reicht meist eine Behandlung mit Medikamenten aus, um die Lebensqua-
litdt des Patienten zu steigern. Im Falle einer schweren Herzerkrankung gilt die Trans-
plantation weiterhin als erfolgreiche Therapieoption. Allerdings stehen bei weitem nicht
geniigend Spenderherzen zur Behandlung der Patienten zur Vefiigung, so dass ein Viertel
der Patienten noch wihrend der Wartezeit auf ein passendes Organ verstirbt. Anstren-
gungen diesem Mangel durch den Einsatz von mechanischen Systemen oder tierischen
Herzen zu begegenen, erweisen sich zum jetzigen Zeitpunkt noch nicht anndhernd als
gleichwertige Alternativen.

Stattdessen werden schon seit Jahren organerhaltende, operative Therapieverfahren
durchgefiihrt, von denen die modifizierte Ventrikelrekonstruktion nach Dor [13] als ei-
ne der vielversprechendsten gilt. Bei einem Herzinfarkt (Myokardinfarkt) wird der Herz-
muskel dauerhaft geschidigt, was zu einer zunehmenden Vergréferung der Herzkammer
( Ventrikel) fiithrt. Dieses sogenannte Remodelling des Ventrikels endet haufig in einer Ver-
diinnung und Aussackung der Herzwand, einem Aneurysma, und bedingt eine deutlich
reduzierte Pumpleistung des Herzens. Im Rahmen der Ventrikelrekonstruktion wird in
einem ersten Schritt das erkrankte und abgestorbene Gewebe entfernt. Im zweiten Teil
der Operation wird versucht, die Form und das Volumen eines gesunden Ventrikels zu
rekonstruieren.

Im Rahmen einer randomisierten Multicenterstudie, der STICH- Studie (Surgical
Treatment of Ischemic Heart Failure) wird tiberpriift, ob die Ventrikelrekonstruktion nach
Dor den Patienten einen Uberlebensvorteil gegeniiber konventionellen Therapien bietet.
In Zusammenarbeit mit der an der STICH-Studie beteiligten Universititsklinik Freiburg
entwickelt das Institut fiir Stromungslehre der Universitiat Karlsruhe (TH) ein patienten-
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spezifisches virtuelles Modell des menschlichen Herzens (Karlsruhe Heart Model, KaH-
Mo). Ziel des KaHMo-Projektes ist es, die Stromung im gesunden menschlichen Herz zu
simulieren und zu analysieren, um ausgehend davon die Stromungsstruktur in erkrank-
ten Herzen zu bewerten. Dariiberhinaus sollen aus den Simulationen Parameter abgeleitet
werden, die den Erfolg einer Operation aus stromungsmechanischer Sicht beschreiben und
die dem Chirurgen Anhaltspunkte fiir zukiinftige Verbesserungen in der Operationsdurch-
fiihrung geben.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde das bereits bestehende numerische Modell des linken
Ventrikels um den rechten Ventrikel erweitert, wodurch erstmals die Strémungsstruktur
im Gesamtherz analysiert werden kann. Des Weiteren wurde ein Kreislaufmodell imple-
mentiert, wodurch eine quantitative Auswertung der Strémung im Herzen moglich ist.

1.2 Das Karlsruhe Heart Model (KaHMo)

Seit einigen Jahren stellt die Biostromungsmechanik den Forschungsschwerpunkt des In-
stituts fiir Stromungslehre der Universitit Karlsruhe (TH) dar. In Zusammenarbeit mit
dem Universitdtsklinikum Freiburg wird auf Basis von Magnet-Resonanz-Tomographie-
(MRT) Daten ein patientenspezifisches, numerisches Modell des menschlichen Herzens
entwickelt [52, 51, 47].

In der ersten Entwicklungsstufe wurde die linke Herzkammer mit einem bidimensionalen
Aorten- und Mitralklappenmodell sowie die sich anschliefende Aorta betrachtet (KaHMo
1). Die vorliegende Arbeit erweitert dieses Modell, indem die rechte Herzkammer mit den
entsprechenden Herzklappen sowie die Pulmonalarterie, die Hohlvenen und ein Kreislauf-
modell erginzt werden (KaHMo 2).

Abbildung 1.1: Das Karlsruhe Heart Model

Anhand von stromungs- und strukturmechanischen Gesichtspunkten wird das KaHMo in
einen aktiven und einen passiven Teil unterteilt. Im aktiven Teil (in Abbildung 1.1 rot
dargestellt), bestehend aus den beiden Herzkammern und ihren Vorhofen, bestimmt die
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zyklische Kontraktion und Relaxation der Muskulatur die Bewegung. Dieser individuelle
Herzzyklus wird durch die Verwendung der MRT-Aufnahmen direkt in das Modell iiber-
nommen. Der passive Teil besteht aus den Herzklappen, der Aorta, den Hohlvenen und
der Pulmonalarterie (in Abbildung 1.1 mit blau gekennzeichnet). Die Bewegung in diesem
passiven Teil ergibt sich aus der Interaktion zwischen der Stromung und den elastischen
Gefakwianden.

Mittels des KaHMo wird auf der Basis individueller Patientendaten die Blutstromung
im menschlichen Herzen simuliert. Damit wird ein grundlegendes Verstindnis der Stro-
mungsstruktur im menschlichen Herzen geschaffen und basierend hierauf ein Beitrag zur
Planung und Bewertung von Herzopertionen geleistet.

1.3 Stand der Forschung

Peskin und McQueen [57],[58] waren unter den ersten, die sich mit der numerischen Be-
rechnung der Stréomung im Herzen auseinandersetzten. Basierend auf tierischen Herzen
erstellten sie ein dreidimensionales Herzmodell. Durch den hohen Detaillierungsgrad und
die realisierte Bewegung der Herzklappen hat ihre Arbeit besondere Bedeutung fiir nach-
folgende numerische Untersuchungen erlangt. Ebenfalls auf der Basis tierischer Herzen
entwickelte die Gruppe um Hunter [24] ein nichtlineares Finite-Elemente-Strukturmodell,
mit dem die elektrische Erregung des Herzens und deren Kopplung mit der Strukturme-
chanik untersucht wird. Taylor et al. [79|, [80| fiihrten, basierend auf den Daten eines
Kaninchenherzens, eine Simulation der Stromung in der linken Herzkammer durch.

Dubini et al. [15] untersuchten anhand eines stark vereinfachten Modells der rechten Herz-
kammer die Auswirkungen eines Bypasses auf die Stromungsstruktur. Aufbauend auf
Forschungsergebnissen von Peskin und McQueen untersuchten Lemmon und Yoganathan
|34| in ihrer Arbeit die dreidimensionale Stromung wéhrend der Fiillungsphase in einem
vereinfachten linken menschlichen Ventrikel. Dariiberhinaus simulierten sie verschiedene
krankhafte Verdnderungen des Ventrikels.

Wihrend bis zu diesem Zeitpunkt die modellierten Herzen vorwiegend tierischen Her-
zen nachempfunden waren, entwickelten Jones und Metazas [26],[27] ein menschliches
Herz basierend auf Daten aus Magnet-Resonanz-Tomographie Aufnahmen. Dieses Modell
ist jedoch stark vereinfacht und bildet nur den unteren Bereich des Herzens ab. Auf ei-
ne Modellierung der Klappen wurde verzichtet, so dass der Ausstromvorgang iiber die
komplette Herzflache erfolgt. Saber et al. [64], [65] entwickelten auf der Grundlage von
MRT-Messungen ein numerisches Modell des linken Ventrikels, in dem auch die Herzklap-
pen mitberiicksichtigt werden. Das Offnen und Schlieen der Klappen geschieht jedoch
instantan und Blut wird als Newtonsches Medium betrachtet.

Ebbers (16|, Kilner [30], und Kim [31] untersuchten experimentell mittels Echo-Doppler-
und MRT-Aufnahmen die Stréomungsstruktur im Herzen.

Im Rahmen des KaHMo wird ein patientenpezifisches numerisches Modell des Herzens
entwickelt. Keber |29] erstellte ein numerisches Modell zur Simulation der Stromung im
linken Ventrikel. Ziircher |84| generierte parallel dazu eine stromungs-struktur-gekoppeltes
Modell zur Simulation der Aortenstromung. Beide Modelle wurden von Donisi [14] zu-
sammengefiihrt und um die M6glichkeit der Untersuchung von kranken Herzen erweitert.
Malvé |38| entwickelte in seiner Arbeit ein patientenspezifisches Herzklappenmodell auf
der Basis von Echo-Doppler-Aufnahmen.
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In Bezug auf die Modellierung des menschlichen Korperkreislaufsystems gab es in der Ver-
gangenheit eine Reihe verschiedener Ansitze. Diese Modelle [1], [5], [10], [39], [42] dienten
dabei aber in erster Linie regelungstechnischen Anwendungen in der Medizintechnik. Als
sogenannte Stand-Alone Systeme fungieren sie daher unabhéngig von der Gesamtheit
des menschlichen Korpers, da nur bestimmte Aspekte des menschlichen Kreislaufsystems
durch Serienschaltung einiger stark zusammengefasster Elemente betrachtet werden.

Guyton [23| entwickelte in verschiedenen Schritten ein Modell, welches Beschreibungen
vieler Regelkreise im Kreislauf, autoregulatorische Reflexe des Kreislaufs, Hormon- und
Viskositatseinfliisse sowie einige weitere Stoffwechselgrofen beinhaltet. Allerdings handelt
es sich bei dem Modell um ein Mittelwertmodell, bei dem die pulsatile Charakteristik des
menschlichen Kreislaufsystems nicht abgebildet wird.

Avolio |3] veroffentlichte ein pulsatiles Korperkreislaufmodell, welches entsprechend der
anatomischen Gegebenheiten aus 128 Segmenten besteht. Zweck des Modells war die Un-
tersuchung der Wellenausbreitung und der Dynamik im arteriellen System bei bestimmten
pathologischen Krankheitshildern.

Aufbauend auf die Modelle von Guyton und Avolio entwickelte Riesenberg [62] ein kombi-
niertes Modell und iiberfiihrte es in eine MATLAB/SIMULINK Umgebung. Dieses Modell
bildet die Basis des am Institut fiir industrielle Informationstechnik entwickelten arteriel-
len Korperkreislaufmodells.

1.4 Zielsetzung

Ziel dieser Arbeit ist ein dreidimensionales numerisches Modell des menschlichen Herzens,
mit dem neben der qualitativen auch eine quantitative Auswertung der Stromungsstruk-
tur moglich ist. Hierfiir wird das bestehende Modell des linken Ventrikels mit Vorhof und
Aorta um den rechten Ventrikel mit Vorhof, die Hohlvenen und die Pulmonalarterie erwei-
tert. Zur Realisierung einer quantitativen Auswertung sind realistische Randbedingungen
notwendig. Daher muss ein Kreislaufmodell entwickelt und in das KaHMo implementiert
werden.

Das KaHMo basiert auf patientenspezifischen MRT-Daten. Die zeitliche Auflésung dieser
Daten reicht jedoch zur Zeit noch nicht fiir die instationdre Stromungssimulation eines
Herzzyklus aus. Daher wurde von Keber |29] eine lineare Interpolation zwischen den ein-
zelnen Netzen verwendet. Im Rahmen dieser Arbeit hat sich jedoch gezeigt, dass diese
Interpolation die Bestimmung der Energien behindert. Aus diesem Grund wird eine neuer
Algorithmus zur Bewegung der numerischen Rechennetze entwickelt.

In dieser Arbeit werden numerische Simulationen zu zwei Datensétzen durchgefiihrt. Da-
bei handelt es sich bei dem ersten Datensatz (F001) um das Herz eines gesunden Proban-
den, das sowohl bei der Auswertung der dreidimensionalen Stromungsstruktur im linken
und rechten Ventrikel als auch bei den bestimmten Kenngrofen als Referenz dient. Bei
dem zweiten Datensatz (F002) handelt es sich um die Daten eines Patienten der STICH-
Studie. Fiir diesen Patienten stehen insgesamt Daten zu drei Zeitpunkten zur Verfiigung:
Vor der Operation, einige Tage nach der Operation und vier Monate nach der Opera-
tion. Fiir jeden Zeitpunkt werden die numerischen Simulationen durchgefiihrt und die
Ergebnisse mit dem Referenzherz verglichen.
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Grundlagen






2 Herz und Gefalisystem des Menschen

Fiir das Verstédndnis dieser Arbeit sind medizinische Grundlagen zum Herzen und zum
Kreislaufsystem notwendig. Daher werden in diesem Kapitel die Anatomie und Physiologie
des menschlichen Herzens und den angrenzenden Geféfen (Kapitel 2.1), die medizinischen
Grundlagen des Blutkreislaufs (Kapitel 2.2), die Energie- und Arbeitsleistung des Herzens
(Kapitel 2.3) und abschliefend die Eigenschaften von Blut (Kapitel 2.4) niher erldutert.

2.1 Anatomie und Physiologie des Herzens

Das Herz ist ein muskuldres Hohlorgan und liegt umgeben von den Lungenfliigeln, dem
Zwerchfell, dem Brustbein und der Speise- bzw. Luftrohre in einem Bindegewebsraum
im Brustkorb (Thorax). Die Form des Herzens dhnelt einem abgestumpften Kegel, des-
sen Spitze schrig nach unten weist. Die Herzspitze liegt im linken unteren Thoraxraum
zwischen der fiinften und sechsten Rippe. Die Grofe des Herzens entspricht in etwa der
Grofe der geballten Faust des betreffenden Menschens. Bei einem ausgewachsenen Men-
schen betrigt das Herzgewicht im Mittel 280g (Frau) - 320g (Mann) [81].

Luftrohre Aortenbogen

V.cava

superior L .

pulmonalis
Rechter Lungenvene
Vorhof

Linker Ventrikel
Rechter
Ventrikel
Zwerchfell
Brustkorb
mit
Rippen

Brustbein

Abbildung 2.1: Lage des Herzens im menschlichen Korper 18]

2.1.1 Anatomischer Aufbau des Herzens

Das menschliche Herz gliedert sich in zwei Teile, die linke und die rechte Herzhélfte,
wobei jeder Teil aus einem kleineren Vorhof (Atrium) und einer groferen Herzkammer
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(Ventrikel) besteht. Sowohl die beiden Vorhofe als auch die beiden Ventrikel sind durch
eine Scheidewand voneinander getrennt.

Ventilebene

Endokart
Myokard
Epikard
Perikardhohle
Perikard
Pleuraspalt
Lunge

Rechtes Herz Zwerchfell
Septum

Abbildung 2.2: Aufbau des Herzens [22]

Die dufere Begrenzung des Herzens bildet der aus Bindegewebe bestehende Herzbeu-
tel (Perikard). Zwischen dem Perikard und der Aufenhaut der eigentlichen Herzkammer
(Epikard) befindet sich die Perikardhohle, ein mit Fliissigkeit gefiillter Spaltraum, der ei-
ne gewisse Verschieblichkeit des Herzens bei der Kontraktion ermdglicht (Abbildung 2.2).
Die Herzkammern selbst bestehen aus drei Schichten unterschiedlichen Gewebes:

e Das Endokard ist die innerste Schicht der Herzwand und trennt somit den Flui-
draum vom Herzmuskel. Zum Endokard gehoren auch die vier Herzklappen.

e Der Herzmuskel (Myokard) bildet den grokten Teil der Herzwand. Er wird im lin-
ken Ventrikel bis zu elf Millimeter, im rechten Ventrikel nur bis zu fiinf Millimeter
dick. Dieser Unterschied in den Wandstarken ergibt sich aus den variierenden Leis-
tungen und den damit verbundenen unterschiedlichen Druckniveaus im rechten und
linken Ventrikel. Aufgrund der Grofse des mit Blut zu versorgenden Gebiets und
des damit verbundenen Stromungswiderstandes muss das linke Herz einen etwa fiinf
mal hoheren Druck als das rechte Herz erzeugen [81].

e Die bereits erwiihnte Aufenhaut der Herzkammern (Epikard) stellt die dufsere
Schicht der Herzenwand dar und geht an den Eintritts- und Austrittsstelle der Ge-
fike in den Herzbeutel (Perikard) iiber.

Aufgabe des Herzens ist die Aufrechterhaltung des zyklischen Transports von Blut durch
den Korper. Die Umwandlung der Kontraktion und Erschlaffung der Herzmuskulatur in
einen gerichteten Blutfluss wird dabei durch die Ventilfunktion der Herzklappen gewihr-
leistet. Diese verhindern einen Riickfluss des Blutes, wobei sie nur durch den herrschenden
Druckgradienten gesteuert werden. Die in Abbildung 2.2 angedeutet Ventilebene des Her-
zens ist die Ebene, in der alle vier Herzklappen liegen. Abbildung 2.3 zeigt Lage und Form
der Herzklappen in einer Seitenansicht (links) und in der Ventilebene (rechts).
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Abbildung 2.3: Herzklappen [22]
Man unterscheidet generell zwei Arten von Klappen:

e Die Atrioventrikularklappen (AV-Klappen) oder auch Segelklappen liegen
zwischen den Ventrikeln und den Vorhofen und verhindern wiahrend der Ausstrom-
phase (vgl. Kapitel 2.1.2) einen Riickfluss des Blutes in die Vorhofe. Die Triku-
spidalklappe besteht aus drei segelférmigen Bindegewebsmembranen und verhindert
dadurch den Riickfluss des Blutes aus dem rechten Herzen in den rechten Vorhof.
Die Mitral- oder Bicuspidalklappe besteht nur aus zwei Bindegewebsmembranen und
liegt zwischen linkem Ventrikel und linkem Vorhof. Die Segelzipfel der Klappen sind
iiber Sehnenfidden mit den Papillarmuskel des Herzens verbunden, die wihrend der
Systole das Umklappen der Klappen in den Vorhof verhindern.

e Die Taschenklappen befinden sich zwischen den Ventrikeln und den abgehenden
Arterien und verhindern den Riickfluss des Blutes in die Ventrikel nach der Systole.
Diese Klappen (Aortenklappe in der linken Herzhélfte, Pulmonalklappe in der rechten
Herzhélfte) bestehen jeweils aus drei taschenartigen Mulden, die an den Réndern
verstirkt sind, um ein Umklappen in die falsche Richtung zu verhindern.

2.1.2 Physiologie des Herzens

Bei einem gesunden Erwachsenen schligt das Herz im Ruhezustand 60 bis 100 mal pro
Minute und damit etwa 100.000 mal am Tag, was in einem achtzigjdhrigen Leben ca.
3 Milliarden Schldge bedeutet. Pro Minute fordert das Herz ungefdhr 57 Blut in den
Kreislauf, wobei diese Menge bei grofser korperlicher Belastung auf bis zu 25 [ ansteigen
kann.

Erregungsleitung im Herzen

Die rhytmischen Kontraktionen des Herzens werden durch Erregungen ausgelost, die im
Herzen selbst entstehen. Dieses autonom arbeitende Erregungszentrum (Sinusknoten)
befindet sich im rechten Vorhof, nahe der Einmiindung der oberen Hohlvene (Vena cava
superior). Der Sinusknoten treibt das Herz in Ruhe mit einer Frequenz von etwa 70
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Schlédgen pro Minute an. Vom Sinusknoten breitet sich die Erregung mit einer Geschwin-
digkeit von 1m/s iiber die Vorhofmuskulatur aus, die dadurch zur Kontraktion angeregt
wird und gelangt dann zum Atrioventrikularknoten (AV-Knoten). Dieser befindet sich
am Boden des rechten Vorhofs, nahe dem Vorhofseptum |[63|. Die Geschwindigkeit
der Erregungsleitung ist im AV-Knoten deutlich geringer als iiber die Vorhéfe (0,05-
0,01 m/s). Damit wird gewéhrleistet, dass die Kammerkontraktion erst nach Beendigung
der Vorhofkontraktion beginnen kann [81]. Vom AV-Knoten gelangt die Erregung iiber
das His-Biindel zum Kammerseptum, verlduft dann hin zur Ventrikelspitze, um sich dann
von dort iiber die Purkinje-Fasern im gesamten Kammermyokard zu verteilen. Dieser
Teil der Erregungsleitung erfolgt mit hoher Geschwindigkeit (2-3m/s), wodurch eine
nahezu gleichzeitige Kontraktion des gesamten Ventrikelmyokards gewihrleistet ist.

Aktionsphasen

Jeder Herzzyklus liafst sich in vier Phasen unterteilen, die durch ein bestimmtes Druck-
und Volumenverhalten gekennzeichnet sind [81]. Die vier Phasen eines solchen Herzzyklus
sind in Abbildung 2.4 gezeigt.

Diastole Systole Diastole
Fullungs— Anspannungs-— Austrelbungs— Entspannungs—
phase phase phase phase

Abbildung 2.4: Aktionsphasen des Herzzyklus [47]

Zu Beginn des Herzzyklus (Anspannungsphase) sind alle Klappen geschlossen. Die
Kontraktion der Muskulatur fiihrt daher zu einem steilen Druckanstieg, ohne dass sich
das Ventrikelvolumen &ndert (isovolumetrische Kontraktion). Sobald der intraventriku-
lare Druck den Druck in den wegfiithrenden Arterien (Aorta und Arteria Pulmonalis)
iibersteigt, 6ffnen sich die Taschenklappen und die zweite Phase, die Austreibungspha-
se, beginnt. Der Druck steigt zu diesem Zeitpunkt weiter an, bis er einen Maximalwert
von etwa 175 mbar im linken Ventrikel bzw. etwa 35 mbar im rechten Ventrikel erreicht
[71]. Gegen Ende der Austreibungsphase fillt der Druck ab. Der Druckanstieg und -abfall
wihrend der Austreibungsphase resultiert nicht aus einer zusitzlichen Kraftentwicklung
des Myokards, sondern aus der Gréfenénderung des Herzens. Dies 1dft sich mit Hilfe der
Laplace-Beziehung erkldren, die fiir einen kugelformigen Hohlkorper einen Zusammen-
hang zwischen Innendruck (pinnen), Wandspannung (K'), Wanddicke (d) und Radius (r)
herstellt [4].

Pinnen = K - r (21)
Zu Beginn der Austreibungsphase kontrahieren die Ventrikel und der Ventrikelradius
nimmt ab. Dabei nimmt die Wanddicke zu. Da die Wandspannung nahezu konstant bleibt,
steigt der Ventrikelinnendruck. Im weiteren Verlauf der Austreibungsphase endet die Kon-
traktion, der Radius und die Wanddicke bleiben konstant und die Wandspannung sinkt.
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Damit sinkt der Druck [68]. Eine solche Kontraktionsform, bei der sich der Druck und das
Volumen gleichzeitig dndern, bezeichnet man als auzotonische Kontraktion. Innerhalb der
Austreibungsphase wird das Schlagvolumen Vs von etwa 70 ml ausgeworfen, wihrend ein
Restvolumen (endsystolisches Volumen ESV) von etwa 40-70 ml in der jeweiligen Kammer
bleibt. Anspannungs- und Austreibungsphase bilden zusammen die Systole des Herzens.
Die geschilderten Zusammenhénge zwischen Druck, Volumen und den Zeitpunkten der
Offnung und Schliessung der Klappen sind in Abbildung 2.5 sowohl fiir den linken als
auch fiir den rechten Ventrikel noch einmal dargestellt.

Druck [mbar] Druck [mbar]

130

65 rechter
Ventrikel Pulmonalarterie

linker Iinker.
Vorhof Ventrikel o~

rechter Vorhof

Volumen [ml] Volumen [ml]
1507 ___ s  _ _mem 150 .. _mmw  ____ _me
100 Schlagvolumen 100 Schlagvolumen
linker rechter v
i Ventrikel
Ventrikel 504 T 50
Restvolumen Restvolumen
0 > 0 >
Zeit Zeit
Taschen- geschlossen offen geschlossen ‘ Taschen- geschlossen offen geschlossen ‘
klappen klappen
Sege'“ offen geschlossen ‘ offen ‘ SeQEI_ offen ‘ geschlossen ‘ offen ‘
klappen klappen
‘ Diastole Systole ‘ Diastole ‘ Diastole Systole ‘ Diastole ‘
Herzphase v [ | [} \% Herzphase \% [ | I [ \

Abbildung 2.5: Zusammenhang zwischen zeitlichem Druck- und Volumenverlauf und den
Klappenzustinden im linken (links in der Abbildung) und im rechten Herzen (rechts in
der Abbildung) |[12]. Obere Reihe: Druckverldufe im linken und rechten Ventrikel sowie in
den Arterien und Vorhofen. Die Klappenbewegung ist gelb markiert. Mittlere Reihe: Vo-
lumenverldufe des linken und rechten Ventrikels. Die Klappenbewegung ist gelb markiert.
Untere Reihe: Offnen und Schlieken der Herzklappen.

Der Druckabfall am Ende der Austreibungsphase fiihrt dazu, dass der Druck im Ventrikel
unter den Druck der arteriellen Gefafe fallt und sich dadurch die Taschenklappen schliefien
(vgl. Abbildung 2.5). Damit beginnt die erste Phase der Diastole (Entspannungspha-
se). Innerhalb dieser Aktionsphase sind alle Klappen geschlossen und die Erschlaffung
der Muskulatur erfolgt daher ohne Anderung des Ventrikelinhaltes isovolumetrisch. Beim
Unterschreiten des Drucks im jeweiligen Vorhof 6ffnen sich die Atrioventrikularklappen
und Blut stromt von den Vorhdfen in die Ventrikel. In dieser letzten Phase des Herzzyklus,
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der Fiillungsphase, steigt der Druck nur wenig an: auf etwa 5 mbar im rechten Ventrikel
und auf etwa 15mbar im linken Ventrikel [81]. Am Ende der Diastole hat der Ventrikel
sein maximales Fiillungsvolumen (endiastolisches Volumen EDV, sieche Abbildung 2.5).

2.1.3 Angrenzende Gefalie

Im KaHMo-Herzmodell werden neben den beiden Ventrikeln und den Vorhofen auch die
angrenzenden Geféfe beriicksichtigt. Im nachfolgenden Kapitel wird auf die Anatomie
dieser Geféfse und ihre Bedeutung im Kreislauf ndher eingegangen.

Die Aorta

Die Aorta nimmt das vom linken Ventrikel ausgeworfene Blut auf und stellt somit den
Ausgangspunkt des Korperkreislaufs dar. Von der Aorta zweigen mehrere Gefife ab,
die das Blut weiter in die unterschiedlichen Gebiete des Korpers transportieren. Zu
Beginn steigt die Aorta im Korper zuerst auf, beschreibt dann aber einen fast 180°-Bogen
(Aortenbogen) und verlduft von dort an abwirts entlang der Wirbelséule.[20]. Der
mittlere Durchmesser der Aorta betrigt 26 mm [73]. Vom Aortenbogen gehen drei grofe
Arterienstimme ab, wovon der erste den rechten Arm und die rechte Kopfhilfte, der
zweite die linke Kopfthélfte und der dritte den linken Arm versorgt.

Die Vena Cava

Ab der Stelle im vendsen Kreislauf, an der keine Verzweigungen mehr auftreten, werden
die Venen als Hohlvenen bezeichnet. Diese Hohlvenen ( Venae cavae) miinden jeweils von
oben (Obere Hohlvene, Vena cava superior) und unten (Untere Hohlvene Vena cava
inferior) kommend fast senkrecht in den rechten Vorhof und bilden dabei das sogenannte
Venenkreuz, an dessen Basis das Herz befestigt ist. Thre Aufgabe ist es, das vom Korper
zuriickfliefsende Blut zu sammmeln und ins Herz zu leiten. Der mittlere Durchmesser der
Hohlvenen betrigt 32 mm [73].

Die Pulmonalarterie

Die Pulmonalarterie (pulmonalis lat. = Lunge) beginnt direkt hinter der Pulmonalklap-
pe am Ausgang des rechten Herzens und zdhlt zum Lungenkreislauf. Der nach dem
Ventrikel beginnende Lungenstamm (Truncus pulmonalis) teilt sich in die rechte und
linke Lungenarterie (Arteria pulmonalis), die sich in den jeweiligen Lungefliigeln weiter
verzweigen.

2.2 Das menschliche Kreislaufsystem

Die Blutgefife bilden in Verbindung mit dem Herz das kardiovaskuldre System. Es handelt
sich dabei um ein Transportsystem, bei dem das Transportmittel Blut in einem geschlosse-
nen Kreislauf von teils parallel, teils seriell geschalteten elastischen Réhren, den Gefafen,
bewegt wird (siche Abbildung 2.6).

Grundsatzlich unterscheidet man bei den Blutgefiafsen Arterien, Kapillaren und Venen.
e Arterien sind Blutgefife, die das Blut vom Herz wegfiihren [18|. Arterien transpor-

tieren in der Regel sauerstoffreiches Blut (deshalb die alte Bezeichnung ,arterielles
Blut*). Nur die Arterien des Lungenkreislaufs enthalten sauerstoffarmes Blut.
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Abbildung 2.6: Der menschliche Blutkreislauf [49]

e Kapillare haben einen Durchmesser von 0,01 bis 0,2 Millimeter und verbinden die
Arterien und Venen miteinander.

e Venen sind Blutgefife, die das Blut zum Herz fiihren [18].

2.2.1 Aufbau des Gefafisystems

Durch das von den Ventrikeln erzeugte Druckgefille wird ein gerichteter Blutfluss durch
das Gefifsystem erreicht. Das vom linken Herz ausgeworfene Blut fliefst in die Aorta und
die abgehenden Arterien. Diese verzweigen sich in die Ateriolen (Arterien mit kleinerem
Durchmesser) und schlieflich in die Kapillaren. In den Kapillaren findet der eigentliche
Stoffaustausch statt. Das Kapillarblut wird in den Venolen (Venen mit kleinerem Durch-
messer) wieder zusammengefiihrt. Diese Venolen vereinigen sich im weiteren Verlauf des
Kreislaufsystems zu den zum Herzen zuriickfiihrenden Venen. Uber die obere und un-
tere Hohlvene flieltt das Blut in den rechten Vorhof. Diesen Teil des Kreislaufsystems
bezeichnet man als Kdrperkreislauf oder groffen Kreislauf. Das vom rechten Herzen wei-
tertransportierte Blut fliefst in die Pulmonalarterie und von dort in die Ateriolen und ins
Kapillargebiet der Lunge. Hier findet der Gasaustausch statt. Anschliefend wird das Blut
iiber die Venolen und letzendlich die vier Lungenvenen zum linken Vorhof transportiert.
Diesen Abschnitt nennt man Lungenkreislauf oder kleinen Kreislauf [68, 81].

2.2.2 Druckverteilung im Kreislaufsystem

Betrachtet man den Druck im menschlichen Kreislaufsystem, unterscheidet man generell
zwischen dem Niederdrucksystem und dem Hochdrucksystem. Zum Niederdrucksystem ge-
horen alle Geféfie, in denen der mittlere Blutdruck normalerweise 25 mbar nicht {ibersteigt
(die Kapillaren, Venen und Venolen des Korperkreislaufs, das rechte Herz, die Lungenge-
fake, der linke Vorhof und wihrend der Fiillphase auch das linke Herz). Im Gegensatz dazu
fasst man alle Gefiafle, bei denen der mittlere Blutdruck zwischen 80 mbar und 135 mbar
betriagt, zum Hochdrucksystem zusammen. Somit gehoéren das linke Herz wihrend der
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Auswurfphase und das arterielle Korperkreislaufsystem zum Hochdrucksystem [68]. Das
Niederdrucksystem wird auch als Volumenreservoir bezeichnet, da bis zu 85 % des Blutvo-
lumens in ihm enthalten sind. Aufgrund des geringen Innendrucks sind die Gefifse relativ
diinnwandig. Entsprechend hierzu sind die Gefifwinde im Hochdrucksystem deutlich di-
cker.

Hauptverantwortlich fiir den Druckverlust im Kreislaufsystem sind, bedingt durch ihren
hohen Stromungswiderstand, die Arteriolen und die Kapillaren. Der hohe Widerstand
ergibt sich aufgrund ihres geringen Durchmessers, da der Widerstand iiberproportional
mit der Abnahme des Innenradius 7 steigt (im vereinfachten Fall einer Hagen-Poiseuille-
Stromung gilt: Widerstand R ~ 1/r?). Insgesamt fillt der mittlere Blutdruck im Kérper-
kreislaufsystem von etwa 135 mbar in der Aorta auf etwa 4 mbar im rechten Vorhof ab.
Die Druckdifferenz im Korperkreislauf betrégt in etwa 130 mbar und ergibt sich aus dem
Gesamtwiderstand des Geféksystems (totaler periphere Widerstand, TPR).

ﬁaor - pvor re
TPR=———" 2.2
i HZV (2:2)

e HZV = Herzzeitvolumen (etwa 5l/min, vgl. Kapitel 2.1.2)
® Duor = mittlerer Druck in der Aorta |[mbar]|
® Dyorre = mittlerer Druck in der Hohlvene bzw. im rechten Vorhof [mbar]|.

Fiir den TPR ergibt sich ein Wert von etwa 26 mbar - min/l. Die analoge Berechnung
fiir den Lungenkreislauf ergibt bei einem mittleren Druck in der Pulmonalarterie von
etwa 20mbar und im linken Vorhof von etwa 7mbar einen Gesamtwiderstand von
2,6 mbar - min/l. Da beide Ventrikel das gleiche Schlagvolumen haben, bedeutet dies,
dass der rechte Ventrikel einen deutlich geringeren Energieaufwand hat. Dies spiegelt sich
auch in der unterschiedliche Muskelmasse der beiden Ventrikel wider [32].

Charakteristische Druckwerte

Tabelle 2.1 zeigt den diastolischen und den systolischen Druck an einigen Stellen des
Kreislaufsystems. Der diastolische Druck ist der niedrigste pulsatorische Druckwert am
Ende der Diastole, der systolische Druck ist der Maximaldruck in der Systole.

Ort Systolischer Druck pg Diastolischer Druck pp
Rechter Ventrikel 35 mbar 7 mbar
Linker Ventrikel 160 mbar 15 mbar
Pulmonalarterie 35 mbar 15 mbar
Aorta 160 mbar 105 mbar

Tabelle 2.1: Physiologische Driicke bei Jugendlichen in korperlicher Ruhe [81]

2.3 Energie- und Arbeitsleisung des Herzens

Der Aufbau und die Funktionsweise des Herzens wurden in den Kapiteln 2.1.1 und 2.1.2
ausfiihrlich beschrieben. Die Kontraktion des Myokards fithrt zum Druckanstieg im Ven-
trikel und dem Auswurf des Blutes in den Blutkreislauf wihrend der Systole. Fiir diesen
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Pumpvorgang muss das Herz in Abhéngigkeit der Herzfrequenz, der Wandspannung wih-
rend der Systole und der Kontraktionsgeschwindigkeit der Muskelfasern Arbeit leisten.

Eine mit dem menschlichen Herzen vergleichbare technische Losung findet sich in der
Kolbenpumpe. Die erforderliche spezifische (auf das Volumen bezogene) Forderarbeit Wy
einer Pumpe, die ohne Hohenunterschied von einem Druck p; auf einen um Ap héheren
Druck ps fordert und dabei das Fluid von der Geschwindigkeit ¢; auf ¢y beschleunigt,
kann durch die vereinfachte Energiegleichung

i —c2
Wy=A2p+p — + v (2.3)

beschrieben werden, wobei > py die Reibungsverluste des Fluides in den Leitungen vor
und hinter der Pumpe zusammenfasst. Der erste Term von Gleichung (2.3) stellt also die
Druck-Volumen-Arbeit und der zweite Term trigt der Erh6hung der kinetischen Energie
des Fluides durch seine Beschleunigung Rechnung.

Aufbauend auf diesem Vergleich wird die vom menschlichen Herz geleistete Arbeit im
Folgenden niaher untersucht. Die vom Herz insgesamt geleistete Arbeit korreliert mit dem
Sauerstoffverbrauch des Myokards [78] und wird als gesamte oder totale Herzarbeit be-
zeichnet. Diese ldsst sich jedoch fiir die energetische Betrachtung des Herzens in zwei
Anteile aufspalten: die interne und die externe Arbeit [4]. Die interne Arbeit wird fiir im
Muskel ablaufende Prozesse benotigt.

2.3.1 Externe Arbeit

Die externe Arbeit der Ventrikel setzt sich aus der Druck-Volumen-Arbeit und der
kinetischen Arbeit zusammen und stellt die Arbeit dar, die von der Ventrikelwand auf
das Blut iibertragen wird. Thr Anteil an der totalen Arbeit betrigt in etwa 15-30 % |[4].

Druck-Volumen-Arbeit A,y

Um das Blut wahrend der Austreibungsphase gegen den Druck in den angrenzenden
Gefafen auszuwerfen, miissen die Ventrikel Arbeit leisten. Diese Arbeit stammt aus
der Kontraktion der Herzmuskulatur. Trigt man den Druck p im Ventrikel iiber die
Veranderung des Herzvolumens V fiir einen Zyklus auf, so ergibt sich das von O. Frank
(1895) eingefiithrte Druck-Volumen-Diagramm (p-V-Diagramm) oder Arbeitsdiagramm
des Herzens.

Abbildung 2.7 zeigt das pV-Diagramm fiir den rechten und das fiir den linken Ventrikel.
Dabei bezeichnen die Strecke @ die isovolumetrische Anspannungsphase, die Strecke
die auxotonische Austreibungsphase, @ die isovolumetrische Entspannungsphase und
die Fiillungsphase entsprechend der Ruhedehungskurve. Nach jeder Aktionsphase &ndert
sich die Klappenstellung: nach @ = Schliefen der Mitralklappe, nach @ = oOffnen der
Aortenklappe, nach @ — Schliefen der Aortenklappe, nach @ — Offnen der Mitralklap-
pe. Die eingeschlossene Fliche entspricht der Druck-Volumen-Arbeit, die der Ventrikel
wahrend eines Zyklus leistet.

Das Herz kann sich an veréinderte Bedingungen (z.B. erhohte Blutzufuhr) schnell
anpassen. Den hierfiir verantwortlichen Regulierungsmechanismus bezeichnet man als
Frank-Starling-Mechanimus. Er ist entscheidend fiir die stindige Anpassung zwischen
rechtem und linkem Schlagvolumen sowie fiir die Regulation des Blutflusses entsprechend
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Abbildung 2.7: Links: pV-Dagramm eines linken Ventrikels. Rechts: pV-Diagramm eines
rechten Ventrikels.

der jeweiligen Korperposition verantwortlich [68, 77, 81].

Kinetische Arbeit

Der Herzmuskel iibertrdgt in der Systole neben der Druck-Volumen-Arbeit auch noch
Bewegungsenergie auf das Blut. Diese zusitzlich geleistete Arbeit bezeichnet man als
kinetische Arbeit. In der Literatur wird darunter ganz allgemein die Arbeit verstanden,
die bendtigt wird, um dem Blut die kinetische Energie zur Bewegung der Blutsiule vom
Ventrikel in den Kreislauf zuzufiithren. Aus stromungsmechanischer Sicht handelt es sich
dabei um eine Erhohung des dynamischen Drucks in der Blutstromung. Bei geschlossener
Klappe fiihrt eine Kontraktion zu einer reinen Druckerhéhung. Da die Klappe jedoch
druckgesteuert offnet, fiihrt die Kontraktionsbewegung des Herzmuskels nicht nur zu
einer Erhohung des statischen Drucks sondern zusétzlich auch zu einer Erhohung des
dynamischen Drucks bzw. der kinetischen Energie (Wj;,). Dieser Anteil der Herzarbeit
ergibt sich aus der Masse des Fluids m und deren Geschwindigkeit v.

Wiein = 1/2-m - v*.

Sie ist unter Ruhebedingungen gering und fiir beide Ventrikel gleich grof.

2.3.2 Interne Arbeit

Die interne Arbeit des Ventrikel wird benotigt, um wihrend des isovolumetrischen Span-
nungsaufbaus die einzelnen Muskelfasern und deren Untereinheiten neu anzulegen. Diese
Arbeit wird wihrend der Diastole als Wéarme abgebaut. Die interne Arbeit stellt 70 -
85% der totalen Arbeit dar. Der grofte Anteil an Wiarme wird genutzt, um den lebens-
notwendigen Wiarmehaushalt des Korpers im Gleichgewicht zu halten. In Ruhe ist das
Herz das Organ mit der héchsten Warmebildungsrate. Da die interne Arbeit proportio-
nal zur Wandspannung ist, vergrofert beispielsweise die fortschreitende Ausdehnung des
Ventrikelvolumens im erkrankten Herz das Mak an interner Arbeit [4].
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2.3.3 Wirkungsgrad

Um einen Wirkungsgrad fiir das menschliche Herz zu bestimmen, kann als Definition das
Verhéltnis von Nutzarbeit zur insgesamt zugefiihrten Energie verwendet werden. Letztere
ist im Falle des Herzens dquivalent zum Sauerstoffverbrauch des Myokards |28]:

Apy
Eo,

NMuskel = (24)

mit

e A,y = Druck-Volumen-Arbeit
o Fp, = zum Sauerstoffverbrauch des Herzmuskels dquvalente Energie,

Der Wirkungsgrad des Herzens betrigt zwischen 5% und 20% und ist fiir alle Sdugetiere
in etwa gleich [4].

Da die Bestimmung des Sauerstoffverbrauchs des Myokards zum einen schwierig ist und
zum anderen im aktuellen KaHMo-Modell aufgrund der vorgegebenen Bewegung das Myo-
kard nicht beriicksichtigt wird, soll stattdessen ein stromungsmechanischer Wirkungsgrad
definiert werden, der die muskelenergetischen Bilanzen, vor allem deren hohe Dissipation
in Form von Wiarmebildung, vernachlissigt und sich stattdessen im Rahmen des fluidme-
chanischen Herzmodells auf Energieumwandlungen des Fluids (Blut) im Ventrikel bezieht.
Solch ein stromungsmechanischer Wirkungsgrad wird durch das Verhéltnis von Nutzarbeit
zu vollstindig umgesetzter Energie im Ventrikel sinnvoll definiert.

Die Nutzarbeit (Eyirksam) entspricht dabei dem iiber die Klappenflachen fliefenden Ener-
giestrom der kinetischen Energie des Blutes und der Druck-Volumen-Arbeit. Die vom
Ventrikel aufgebrachte und damit umgesetzte Energie wird durch die Arbeit dargestellt,
die von der Ventrikelwand auf das Blut iibertragen wird (Eegziern)-

Geht man davon aus, dass die Differenz von Nutzarbeit E,; sqm und aufgebrachter Arbeit
Eeriern durch den Herzmuskel gerade dem Reibungsverlust der Ventrikelstromung durch
die molekulare Dissipation ® entspricht, ergibt sich der fluidmechanische Wirkungsgrad
AVE

Ewirksam —1_ ®

NFluid = (2.5)

Ee:ctern Eextern

2.4 Das Medium Blut

Mit blokem Auge erscheint Blut als homogene Fliissigkeit. Durch Zentrifugation
trennt es sich jedoch in zwei Phasen auf: das fliissige Serum bzw. das Blutplasma
und die suspendierten festen, zelluliren Bestandteile, welche ungefiahr 40-45% des
Gesamtblutvolumens ausmachen (vgl. Abbidung 2.8). Die zelluldren Blutbestandteile,
die so genannten Blutkdrperchen, lassen sich noch weiter in Erythrozyten (rote
Blutkdorperchen), Leukozyten (weifie Blutkirperchen) und Thrombozyten (Blutplitt-
chen) unterteilen (vgl. Abbildung 2.8). Die Gesamtblutmenge eines Menschen betrigt
etwa 7 bis 8 % des Korpergewichts. Bei einem Erwachsenen sind dies in etwa 4,5 bis 6 Liter.



18 2 Herz und Geféfssystem des Menschen

/ Blut 4,5-6 Lite\

zellulare Bestandteil@l / Plasma 55%
Erythrozyten Leuiozyten Thrombozyten WaSser Proteine lonen,
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>9< Enzyme,
Hormone,
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9 4,2-5,4 Mio/mm  9000/mn} 320000/mni

Abbildung 2.8: Zusammensetzung des Blutes |71]

Rheologie des Blutes

Als Rheologie bezeichnet man die Wissenschaft, die sich mit dem Verformungs- und
Fliekverhalten marterieller Korper beschiftigt. Blutplasma ist zwar ein newtonsches
Fluid, Blut als Ganzes hingegen ist eine pseudoelastische thizotrope Suspension, die
in grofen Gefilsen wie dem Herzen als homogene Fliissigkeit mit nicht-newtonschen
Eigenschaften betrachtet werden kann. Abbildung 2.9 zeigt den Verlauf der effektiven
Viskositét perr (vgl. Kapitel 3.3) des Blutes in Abhéngigkeit von der Scherrate 5.

I’Le "/C A
07 - - cross— model

— measured viscosity
10°

10

1

| |
10~ 10° 10° 10* v/
Abbildung 2.9: Viskositédt des Blutes ji. s in Abhéngigkeit der Scherrate 4 [49]

Die Viskositat des Blutes bei Stromungen mit hohen Schubspannungen néhert sich asym-
ptotisch der Plasmaviskositdt. Bei langsamen Stromungen in kleinen Geféfen steigt auf-
grund der geringen Scherrate (Scherrate kleiner als 1) die Viskositéit des Blutes [49]. Diese
kann kritisch ansteigen, wenn sich die Strémung zu sehr verlangsamt. Unter solchen Um-
standen erhilt das Blut durch Aggregation (,Geldrollenbildung®) der Erythrozyten die
Eigenschaften einer Suspension mit hoher Viskositdt, was im Extremfall zum Stillstand
der Blutstromung (Stase) fiihren kann. Diese Zellaggregation ist jedoch reversibel [72].

Auf die Modellierung nicht-newtonscher Medien fiir die numerische Simulation mittels des
Cross-Modells wird in Kapitel 3.3 néher eingegangen.



3 Theoretische Grundlagen

Im nachfolgenden Kapitel werden, ausgehend von den allgemeinen Grundgleichungen zur
Beschreibung und Berechnung von Fluidstrémungen, das Modell zur Beschreibung der
Nicht-Newtonschen Eigenschaften von Blut (siehe auch Kapitel 2.4) sowie dimensionslose
Kennzahlen zur Charakterisierung der Blutstromung im Herzen vorgestellt.

3.1 Stromungsmechanische Grundgleichungen

Bei den meisten stromenden Medien ist die mittlere freie Weglinge der Molekiile des
Fluids gering gegeniiber den Abmessungen des durchstromten Bereichs. Aus diesem Grund
wird die molekulare Struktur vernachlissigt und das stromende Medium als Kontinuum
betrachtet [48, 75|. Fiir die Berechnungen der Stréomungen gelten daher die kontinuums-
mechanischen FErhaltungssdtze fiir Masse, Impuls und Energie.

Diese Grundgleichungen bilden ein System von partiellen Differentialgleichungen, welches
im Allgemeinen vom Ort ¥ = (x,y,2) und der Zeit t abhingt. Ziel ist es, die drei
Geschwindigkeitskomponenten u, v und w des Geschwindigkeitsvektors o, die Dichte p,
den Druck p und die Temperatur 7" zu bestimmen.

Fiir die Herleitung der Grundgleichungen der Strémungsmechanik wird ein raumfestes,
infinitesimales Volumenelement dV' = dz - dy - dz mit den Seitenlédngen dx, dy, dz betrach-
tet. Die Seitenkanten dieses Volumenelements sind dabei so gewéhlt, dass sie parallel zu
den Koordinatenachsen eines beliebig gewidhlten Koordinatensystems sind.

Die Blutstrémung im Herzen wird als instationdr, laminar und inkompressibel betrachtet.

3.1.1 Massenerhaltung

Fiir ein offenes System, in dem iiber die Systemgrenzen Masse zu- oder abgefiihrt werden
kann, gilt:

Die zeitliche Anderung der Masse im Volumenelement =
> der einstromenden Massenstrome in das Volumenelement -
> der ausstromenden Massenstrome aus dem Volumenelement .

Durch Aufstellen dieser Massenbilanz ergibt sich die allgemeine Form der Kontinuitéts-
gleichung zu:

9p  Op-u)  Op-v)  Olp w)

ot Ox oy 0z 0 (3.1)
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e u,v,w — Komponenten des Geschwindigkeitsvektors v' []
e p — Dichte des Fluids [%]
ot = Zeit [s]| .

Fiir inkompressible Stromungen (p — konst) vereinfacht sich die Gleichung entsprechend:

ou Ov Ow
5ty (3.2)

In koordinatenfreier Vektorschreibweise lautet die Massenerhaltung:

kompressibel: —+V-(p-v) =0
inkompressibel: V.- =0 (3.3)

mit dem Nabla-Operator V = (2, 2 23T

3.1.2 Impulserhaltung

Analog zur Massenerhaltung 1dft sich die Impulserhaltung fiir ein allgemeines Volumen-
element dV wie folgt formulieren:

Die zeitliche Anderung des Impulses im Volumenelement —

> der eintretenden Impulsstrome in das Volumenelement -

> der austretenden Impulsstrome aus dem Volumenelement +

> der auf das Volumenelement wirkenden Scher-und Normalspannungen +

> der auf das Volumenelement wirkenden Krifte .

Der Impuls ist definiert als das Produkt aus Masse m und Geschwindigkeit ¢ und stellt
damit eine vektorielle Gréfe mit drei Komponenten dar:

I=m-7. (3.4)

Bilanziert man fiir das Volumenelement dV die Impulsstréme, die auf die Oberflichen wir-
kenden Spannungen und die auf das Volumenelement wirkenden Krifte, erhdlt man die
fiir instationdre, dreidimensionale und kompressible Stromungen geltenden Erhaltungs-
gleichungen fiir den Impuls. In Gleichung 3.5 ist die Erhaltungsgleichung in x-Richtung
dargestellt. Die Gleichungen in y- und in z-Richtung ergeben sich analog dazu.

Ap-u) Jdp-u-u) JOp-u-v) JIp-u-w) 87'm+87'yx+87'm

o e ey T Tt ta e

(3.5)
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mit

e p — Dichte des Fluids [%4]
ot — Zeit [s]

e u,v,w = Komponenten des Geschwindigkeitsvektors ¢/
® Tux, Tys, oo — Auftretende Spannungen in x-Richtung [%]
e f, — Volumenkraft (z.B. Schwerkraft, elektr. Krifte) in x-Richtung [%]

Die Normalspannung 7., wird iiblicherweise in einen Druckanteil p und in einen aus Rei-

bungseffekten resultierenden Anteil o,, zerlegt: 7.,

Die Normalspannungen 7, und 7., werden mittels entsprechenden Umformungen in p

und oy, bzw. 0., aufgespalten.

Die Normal- und Schubspannungen kénnen mit Hilfe des Stokesschen Reibungsansatzes
unter Verwendung der molekularen Viskositéit p durch die vorliegenden Geschwindigkeits-

gradienten ausgedriickt werden:

R R R T
ov Ou

Tye = Tmy:M'(a—x+a—y) ;
ou Ow

Tox = Tmz::u(g—i_&—x)

v
dy

L ow
0z

)

(3.6)
(3.7)

(3.8)

Mit den Gleichungen 3.7 bis 3.8 ergeben sich die Gleichungen der Impulserhaltung fiir

kompressible Medien in ihrer bekannten Form:

x-Richtung:
@+u.@+v.% @ —f_@_|_
P\ ot Oz By B2 * " Br

y-Richtung:

<8v ov ov 01}) Op
p- tu-—+v-—tw =fy— 5+

ot ox dy 0z

0 ov 2 . 0 ov  Ow
e M) R AR CR

z-Richtung:

ow ow ow ow dp
plgrtu gyt g tw o ) =f-o+

ot ox oy 0z

(20 2 g o\ L2, (2u on
0z a 0z 3 v ox a or 0Oz

N

)+

+8
ozr

0

dy

(o,
2 ay

I

@
0z

ow

"oy

@
ox

)

(3.9b)

)

(3.9¢)
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Fiir inkompressible Stromungen vereinfachen sich die drei Impulsgleichungen (Navier-
Stokes-Gleichungen) mit Hilfe der Gleichung (3.3) zu:

x-Richtung:

@—i-u @—l—v 0u+w ou _ o . 02u+02u+02u (3.10a)
ot Bz By az g tr\am o Tan) @

y-Richtung:
2 2 2
p- <8U+u COCC a> fu— a TR <@+@+@), (3.10b)

ot ox dy ox?  Oy?> 022
z-Richtung:
ow N dw N ow N ow _ 0w N 0w N 0w (3.100)
Prlor T T ey T 02 : Th\ g T T o) B

Auch die Impulserhaltung lisst sich in Vektorschreibweise formulieren:
ov > .
A +(W-V)U)=f—-Vp+u-Av (3.11)

mit dem Laplace-Operator A = (aa—; + aa—; + 88—;).

Die Navier-Stokes-Gleichungen (3.10a), (3.10b) und (3.10c¢) gelten ohne Einschrénkung
fiir alle newtonschen Fluide, die sich als Kontinuum beschreiben lassen.

Da es sich bei Blut jedoch um ein nicht-newtonsches Fluid handelt, konnen diese Glei-
chungen nur mit Hilfe geeigneter Viskositatsmodelle angewandt werden (vgl. Kapitel 3.3).

3.1.3 Energieerhaltung

Da die Blutstromung in dieser Arbeit als isothermes und inkompressibles Fluid betrachtet
wird, ist die Energiegleichung in den weiteren Ausfiihrungen vernachlissigbar und wird
hier nur kurz behandelt.

Wie schon fiir die Massen- und Impulserhaltung geschehen, lisst sich die dreidimensionale
Energiebilanz am Volumenelement dV ebenfalls als Satz formulieren:

Die zeitliche Anderung der Gesamtenergie im Volumenelement —

der durch die Stromung ein- und ausflieffenden Energiestrome -+
der durch Wirmeleitung ein- und ausflieffenden Energiestrome +
der durch die Druck-, Normalspannungs und Schubspannungskrifte
am Volumenenelemet geleisteten Arbeiten pro Zeit +

der Energiezufuhr von auflen +

MM MMt

der Arbeit pro Zeit, die durch Volumenkrifte verursacht wird .

Unter Verwendung des Stokesschen Reibungsansatzes lautet die Energiegleichung fiir die
innere Energie e fiir newtonsche und homogene Fluide in vektorieller Form:
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0
p-<a—§>+17-Ve:>\-AT—p~(V-U)+p~ds+u-® (3.12)

mit der Dissipationsfunktion ®. u ist die dynamische Zahigkeit (Viskositét) des Fluids, A
die Warmeleitfahigkeit, T' die Temperatur und ¢s der Warmestrom.

3.2 Anfangs- und Randbedingungen

Die in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleichungen zur Massen- und Impulserhaltung bil-
den ein System nichtlinearer, partieller Differentialgleichungen erster Ordnung in der Zeit
und zweiter Ordnung im Raum. Um dieses vollstindig l6sen zu konnen, benotigt man
zusitzliche Angaben in Form von Rand- und Anfangsbedingungen, was eine numerische
Simulation mathematisch zu einem Anfangs-Randwertproblem macht [50].

Anfangsbedingungen

Anfangsbedingungen legen den Zustand der Simulation zum Zeitpunkt ¢ = 0 bzw. zum
nullten Iterationsschritt im gesamten Simulationsgebiet fest. Mathematisch konnen die
Anfangsbedingungen wie folgt dargestellt werden:

#(Z,t = 0), p(Z,t = 0). (3.13)

Randbedingungen

Mit Randbedingungen werden Angaben iiber die an den Grenzen des Stromungsgebietes
herrschenden Verhiltnisse gemacht. Grundsétzlich unterscheidet man bei den Randbedin-
gungen zwei verschiedene Arten:

e Dirichlet’sche Randbedingungen
Bei dieser Art der Randbedingung werden feste Werte fiir die Stromungsgrofen
an den Grenzen des Rechengebiets vorgegeben. Zusammen mit der dazugehérigen
Differentialgleichung bildet die Dirichlet’sche Randbedingung ein Randwertproblem
erster Art.

e Neumann’sche Randbedingungen
Werden an den Réandern des Simulationsgebietes Gradienten der Stromungsgrofien
angegeben, so spricht man von Neumann’schen Randbedingungen. Mit einer solchen
Randbedingung entsteht ein Randwertproblem zweiter Ordnung.

Fiir die Stromungssimulation im Herzen werden zwei Randbedingungen bendétigt, die je-
doch beide zu den Dirichlet’schen Randbedingungen gehoren. Zum einen besitzt das Fluid
aufgrund der Haftreibung an der Wand genau die Geschwindigkeit der Wand selbst:

Vwand = VFluid-

Zum anderen werden an den Ein- und Ausgingen des Simulationsgebietes Druckwerte
vorgegeben.
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3.3 Numerische Modellierung des Blutes

Der bei der Herleitung der stromungsmechanischen Grundgleichungen (Kapitel 3.1) ver-
wendete Stokessche Reibungsansatz gilt nur fiir Fluide, die einen linearen Zuammenhang
zwischen der Schubspannung 7 und der Scherrate 4 aufweisen. Die Viskositét p ist dabei
konstant: 5

T:,u-VZ,u-a—z . (3.14)
Fluide, die sich entsprechend Gleichung 3.14 verhalten, werden als Newtonsche Fluide be-
zeichnet. Ein typisches Beispiel eines solchen Fluids ist Wasser. Daneben gibt es aber auch
Medien mit anderem Fliekverhalten, sogenannte nicht-newtonsche Medien. Eine Gruppe
von Stoffen mit diesem Verhalten neigt dazu, sich mit steigender Scherrate zu verfliissi-
gen. Man bezeichnet dies auch als pseudoplastisches Verhalten. Zu dieser Gruppe pseu-
doplastischer Fluide gehort auch Blut (vgl. Kapitel 2.4). Eine weitere Stoffgruppe mit
nicht-newtonschem Verhalten, zu der zum Beispiel Feststoffsuspensionen zdhlen, zeigt ei-
ne Erhohung der Viskositit mit steigender Scherrate (dilatante Medien). Abbildung 3.1
zeigt den Zusammenhang von Viskositit bzw. Schubspannung und der Scherrate fiir nicht-
newtonsche und newtonsche Fluide.

M T Bingham Medium
2
o _ Pseudoplastisches Medium é’
a1 el g Pseudoplastisches Medium
o 0
4 o]
N e % Dilatantes Medium
Dilatantes Medium N
Newtonsches Mediur
Newtonsches Medium
Scherratey Scherratey

Abbildung 3.1: Schubspannung 7 und Viskositéit p fiir newtonsche und nicht-newtonsche
Medien in Abhéngigkeit der Scherrate 4 [19]

Um den nicht-newtonschen Eigenschaften von Blut Rechnung zu tragen, bedarf es eines
Modells, das die Abhéngigkeit der Viskositdt von der Scherrate beriicksichtigt. Allge-
mein wird die Viskositéit g in der Impulsgleichung (Gleichung 3.11) durch eine effektive
Viskositit p.sp ersetzt, die gesondert bestimmt werden muss. Hierfiir sind verschiedene
Modelle wie z.B. das Potenz-Gesetz |37| oder die Casson-Gleichung |21, 56| in der Litera-
tur zu finden. All diesen Modellen ist gemeinsam, dass sie die Viskositdt in Abhéngigkeit
der zweiten Invariante des Scherratentensors (I1g) bestimmen. Gleichung 3.15 zeigt den
Scherratentensor S:

e (Z2+%) (2+2)
s=s| (&+%) (%) (&+2) | (3.15)
() (B+3) @)

Die zweite Invariante von S berechnet sich enstprechend:

Il = % [(trS)? — trs?] . (3.16)
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Der Schubspannungstensor 7 wird somit analog zum Stokesschen Reibungsansatz (vgl.
Gleichung 3.7 - 3.8) bestimmt. Einzig die Viskositét ist nun keine Konstante mehr, sondern
abhéngig vom Scherratentensor:

TIQ'Meff(IIS) § . (317)

Das wohl bekannteste Modell zur Bestimmung der effektiven Viskositéit ist das Cross-
Modell. Hier unterscheidet man mehrere Varianten. Nach der vierparametrigen Gleichung
berechnet sich die Viskositéit in Abhéngigkeit von [[g zu:

Mo — Moo
e Ilg) = oo T
pregs(Ils) = p 1+ (2- K - \/[IIg)) 02
Dabei ist o eine Grenzviskositét fiir hohe und pg fiir kleine Scherraten. Mittels Experi-
menten wurden die notwendigen Modellparameter des Cross-Modells fiir Blut bestimmt:
Lhoo = DmPa - s, pp=125mPa-s, K=52,5s und n = 0, 285.

Eine Variation dieses Modells, welche die Aggregationsphase des Blutes beriicksichtigt,
ist das modifizierte Cross-Modell nach Perktold [55]:

Mo — Moo
(L4 (to-2-+/| IIs|)?)e
wobei die Zeitkonstante ty = 0, 5s, die Parameter a = 0,3 und b = 1,7 sowie die Grenz-

viskositéten fiir kleine bzw. groke Scherraten (poo — 3mPa - s, po— 13,15mPa - s) von
Liepsch et al. experimentell bestimmt wurden |35].

(3.18)

prer(Is) = poo + , (3.19)

Die Messungen zur Bestimmung dieser Parameter wurden fiir eine einfache, parallele
Scherstromung (¥ = %) durchgefiihrt. Unter dieser Annahme kann die zweite Invariante
des Scherratentensors Ilg durch die Scherrate 7 ersetzt werden:
1
Ilg = 1 AR (3.20)

In dieser Arbeit wird die Viskositat mittels des modifizierten Cross-Modells nach Perktold
aus Gleichung 3.19 berechnet.

3.4 Dimensionslose Kennzahlen

Fiir die Beschreibung der reibungsbehafteten, inkompressiblen und instationdren Stro-
mung im Ventrikel sind zwei dimensionslose Kennzahlen von Bedeutung, die Reynoldszahl
und die Womersleyzahl.

3.4.1 Reynoldszahl

Die Reynoldszahl Re ist eine nach dem Physiker Osborne Reynolds benannte dimensions-
lose Kennzahl und dient der Charakterisierung der Stromungsformen von Fliissigkeiten.
Sie gibt das Verhiltnis von konvektiven Kriften (Triagheitskrifte) zu Reibungskriften
innerhalb einer Stromung an:

Tragheitskrafte  p - Ucpar - Lenar
Re = =

= 3.21
Reibungkréafte 1 ( )

mit
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® Uchar — charakteristische Geschwindigkeit []
® L.par — charakteristische Lange [m]

e ;1 — dynamische Viskositét des Fluids [%]

e p — Dichte des Fluids [%]

Sowohl die charakteristische Geschwindigkeit als auch die charakteristische Lange miissen
fiir jedes Stromungsproblem sinnvoll gewihlt werden. Fiir jede Herzkammer ergeben sich
daher in Abhéngigkeit des Herzzyklus zwei unterschiedliche Reynoldszahlen:

Eine fiir die Systole (Rep sys) und eine fiir die Diastole (Rep giq):

rechter Ventrikel: e
P Vsys/dia * Dt”/PUZ

Re res s/dia — — (322)
Drsus/d fiesy
linker Ventrikel: i
. P'T)sls Z'a'Dam" mit
Reél,sys/dia = . /df / (323)
Heff

mit
e p — Dichte des Fluids [%]

® Ugys/aia ~ Charakteristische Geschwindigkeit [
Aus dem Schlagvolumen des Ventrikels Vg bezogen auf die Zeitdauer der Systole
bzw. der Diastole (tys/4io) und die Fliche der durchstromten Klappe (Agiqppe) er-
gibt sich die mittlere charakteristische Geschwindigkeit fiir die Systole bzw. Diastole:

rechter Ventrikel:

Vs

07 e = 3.24

ys/d tsys/dia : Atri/pul ( )
linker Ventrikel: v
_ Ui S

Uslys/dz'a = (325)

tsys/dia ’ Aaor/mit

® Doorjmit bzw. Dy = Charakteristische Lange [m)]
Die Berechnung der charakteristischen Lange erfolgt iiber die Flache der Aorten-
bzw. Mitralklappe (linker Ventrikel) oder Trikuspidal- bzw. Pulmonalklappe (rechter
Ventrikel) und stellt einen zur Klappenflache dquivalenten Durchmesser dar.

o [i.r; = Mittlere effektive Viskositit [%]
Aufgrund der nicht-newtonschen Eigenschaften von Blut wird in der numerischen
Simulation eine effektive Viskositdt p.;; verwendet (vgl. Kapitel 3.3), deren Wert
in jeder Zelle fiir jeden Zeitschritt berechnet wird. Zur Bestimmung der Kennzahlen
bietet es sich jedoch an, eine rdumlich und zeitlich gemittelte effektive Viskositét
fics¢ entsprechend Gleichung 3.26 zu benutzen:

1 1 ; ;
Herf = TO ’ Z V(,’) 'Zuéjzf,j ) ‘/j()
i ges j
Die mittlere effektive Viskositat fi.fs berechnet sich demnach aus der rdumlichen
Mittelung der effektiven Viskositédt der betrachteten Zellen j fiir den jeweiligen Zeit-
schritt und einer anschliefsenden zeitlichen Mittelung der jeweiligen Werte zu den
Zeitpunkten 7 iiber die untersuchte Zeit eines Zyklus (7p).

N7 (3.26)
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3.4.2 Womersleyzahl

Diese nach dem Physiker John Womersley benannt dimensionslose Kennzahl gibt das
Verhéltnis von instationdren Beschleunigungskréften zu Reibungskriften an:

2

o,  instationédre Beschleunigungskrifte  p-w- Lg,,, (3.27)

o =

Reibungkréfte 1

mit

e w = Kreisfrequenz |1

® L . = charakteristische Linge |m]|

e /1 = dynamische Viskositét des Fluids [%]
e p = Dichte des Fluids [%]

Im Rahmen dieser Arbeit wurde die systolische Womersleyzahl mit dem Aorten- bzw. Pul-
monalklappendurchmesser (DAmm/pul) und der mittels des modifizierten Cross-Modells
berechneten effektiven Viskositat fi.rs formuliert:

p TwWe DEOT‘ U

Wo

Die Kreisfrequenz wird direkt aus der Zykluszeit gebildet. Da die Womersleyzahl die
instationidren Phinomene iiber die Gesamtzeit beschreibt, wird hierbei der gesamte Zyklus
(Systole und Diastole) betrachtet.

2.7
w=—
To

Dabei steht T fiir die Dauer eines kompletten Herzzyklus (Zykluszeit).

3.4.3 Kennzahlen zur Beschreibung der Herzstromung

Zusétzlich zu den im vorangehenden Abschnitt eingefiihrten Kennzahlen werden in dieser
Arbeit noch weitere dimensionslose Parameter benutzt, die speziell zur Beschreibung der
Stromung im menschlichen Herzen definiert wurden. Dabei handelt es sich zum einen um
die in der Herzdiagnostik benutzte Ejektionsfraktion und zum anderen um den von Oertel
et. al eingefithrten Mischungsparameter und die dimensionslose Pumparbeit [52].

e Ejektionsfraktion FF
Die Auswurffraktion (Ejektionfraktion EF') gibt an, wieviel Prozent des Blutes, das
sich am Ende der Diastole im Ventrikel befindet (enddiastolischen Volumen EDV')
wihrend der Systole ausgeworfen wird (Schlagvolumen Vg) (vgl. Kapitel 2.1.2).

:EDV—ESV_mO: Vs

EE EDV EDV

-100 (3.29)

Die Ejektionsfraktion E'F' eines Ventrikels beschreibt somit das Verhéltnis zwischen
dem Schlagvolumen Vg und dem enddiastolischen Volumen E DV und liegt bei einem
gesunden Menschen bei etwa 63%.
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e Mischungsparameter M
Eine weitere Moglichkeit die Stromung im Herzen zu beschreiben stellt der Mi-
schungsparameter M dar:

M,=(1—-FEF)"-100 . (3.30)
Mit der Ejektionsfraktion EFF und der Anzahl n der Herzzyklen.

Zur Auswertung von M wird in der Simultionsrechnung im gesamten Stréomungsge-
biet zu Beginn der Diastole ein passiver Skalar initialisiert, der mit der Blutstromung
mittransportiert wird, diese jedoch nicht beeinflusst. Durch die Initialisierung be-
triagt die Konzentration dieses Skalars im Ventrikel 100%, was als Konzentration
von ,altem Blut® interpretiert werden kann. Wihrend des Einstromvorgangs mischt
sich dieses ,alte Blut® mit dem aus dem Vorhof einstromenden ,neuen Blut® und
die Konzentration des Skalars im Ventrikel sinkt in Abhéngigkeit der F'F' mit jedem
Zyklus.

Der Mischungsparameter M gibt somit einen Hinweis darauf, wie gut das Herz
durchspiilt wird. Dies ist vor allem beziiglich der Thrombenbildung von Interesse.

Im Rahmen dieser Arbeit wird aus der Auswertung von M die Blut-Verweilzeit
tp20 bestimmt, die angibt wieviel Zeit notwendig ist, bis der Anteil des sich im
Ventrikel befindlichen ,alten Bluts“ nur noch 20 % betragt.

e Dimensionslose Pumparbeit O
Diese Kennzahl ermoglicht es, Ventrikel vor und nach der Operation beziiglich der
von ihnen geleisteten Pumparbeit zu bewerten:

Apy -t

Hierbei ist A,y die Druckvolumenarbeit des Ventrikels, ¢; 99 ist die Verweilzeit des
Blutes im Ventrikel, fi.;s die effektive Viskositdt und Vg das Schlagvolumen des
betrachteten Ventrikels.

3.5 Dimensionslose Form der Grundgleichungen

Mit der Reynoldszahl Re und der Wormerleyzahl Wo lassen sich die in Kapitel 3.1 her-
geleiteten Erhaltungsgleichungen fiir Masse (Gleichung 3.3) und Impuls (Gleichung 3.11)
in einer dimensionslosen Form angeben:

e Massenerhaltung:

Voit=0 . (3.32)
e Impulserhaltung:

Wo? 0t * 1
vVt =—-Vpt+ — - AU” 3.33
R€D ot * + (U ),U p * R(BD v ( )

mit
= s = s t = t . s =
Lchar Uchar “ b P Uc2har
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3.6 Stromungsstruktur

Die Visualisierung von dreidimensionalen Wirbelstrukturen in einem Stromungsfeld stellt
bis heute eine Herausforderung und das Ziel intensiver Forschung dar [67], [11], [49], [48].
Etabliert sind die Methoden der Singularitéiten |46, 48, 6] und die von Jeong und Hussain
|25 entwickelte Lambda2-Methode.

3.6.1 Methode der Singularititen

Bei der Methode der Singularititen werden die topologischen Eigenschaften des Stro-
mungsfeldes systematisch untersucht. Hierzu ist es erforderlich, die kritischen Punkte ei-
nes Vektorfeldes sowie deren Beziehung zueinander zu identifizieren und zu klassifizieren.
Ausgangspunkt der Analyse der Stromungsstruktur ist in der vorliegenden Arbeit das
Geschwindigkeits-Vektorfeld @(z,y,2) = (u,v,w)T aus der numerischen Simulation der
Ventrikelstromung.

Die Stromlinien des Vektorfeldes sind so definiert, dass ihr Linienelement iiberall dem
momentanen Geschwindigkeitsvektor gleich gerichtet ist. Damit ergibt sich das Differen-
tialgleichungssystem 1. Ordnung fiir die Stromlinie:
dv _wo dy _vooodr_u (3.34)
dy v dz w dz w
Ein kritischer Punkt zeichnet sich dadurch aus, dass in ihm das Richtungsfeld der betrach-
teten vektoriellen Grofe unbestimmt ist. Fiir den Geschwindigkeitsvektor v bedeutet dies,
dass in einem kritischen Punkt der Betrag der Geschwindigkeit verschwindet und dass den
Stromlinien geméfs Gleichung 3.34 in diesen Punkten keine Richtung zugeordnet ist |6].
Durch eine Reihenentwicklung um den Punkt (x¢,yo, 20) kann das Vektorfeld jedoch an-
gendhert werden, wodurch eine Untersuchung der nidheren Umgebung eines kritischen
Punktes moglich ist.

Fiir den Fall der freien Stromung fiihrt dies auf ein Differentialgleichungssystem erster
Ordnung [48|:

v = A-¥
(% @11 a2 Q13 x
(% = 91 Q929 Q923 . Yy . (335)
w a3; dazz2 G33 z

Die Koeffizienten a;; sind dabei die Komponenten des Geschwindigkeitsgradientenfelds
Bei der Betrachtung von kritischen Punkten auf festen Wénden ist das Kriterium ¢ = 0
kein hinreichendes Kriterium, da aufgrund der Haftbedingung v = 0 ohnehin identisch
erfiillt ist. Da das Richtungsfeld der Geschwindigkeit fiir den Grenzfall eines verschwin-
denden Abstandes z zur Wand in das Richtungsfeld des Wandschubspannungsvektors 7,
iibergeht, erfordern also kritische Punkte an der Wand das Verschwinden der Wandschub-
spannung Ty,.

Da die Grofe U/ z fiir 2 — 0 aufgrund der Haftbedingung einem konstanten Wert zustrebt,
ist es zweckmékig, die Taylorentwicklung der Grofe ¢//z zu betrachten. Beschréinkt man
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sich auf lineare Terme in den Raumrichtungen z,y, z, erhdlt man analog zur freien Stro-
mung ein Differentialgleichungssystem erster Ordnung;:

v = A%
u/z ain aiz2 Q13 T
v/z = az1 G2 A23 y (3.36)
w/z 31 daz2 As3 z

Das Problem einer Klassifizierung kritischer Punkte in Stromungsfeldern ist damit auf
die Untersuchung singulirer Punkte von Systemen gewdhnlicher Differentialgleichungen
mit konstanten Koeffizienten zuriickgefiihrt, deren mathematische Theorie entwickelt ist.
Der Unterschied zwischen kritischen Punkten in der freien Stromung zu solchen auf festen
Wiinden liegt einzig in der zu untersuchenden Koeffizientenmatrix A [48].

Die Bestimmung der Eigenwerte dieser Matrix geméf det|A — A] = 0 fiihrt auf das
charakteristische Polynom dritten Grades:

NM+P-N+Q-A+R=0 (3.37)

mit den drei reellwertigen Invarianten der Matrix

P = —Spur(A)=—M\+ X2+ X3) (3.38)
Q = 5 [Sour(A)f — Sowr(A)] = M hat X Nt Ay AL (3.39)

Die Diskriminante D der Gleichung 3.37 berechnet sich mit Hilfe des Satzes von Vieta
entsprechend Gleichung 3.41:

D=27-R°+(4-P°P-18-P-Q)-R+(4-Q* - P*-Q*) . (3.41)

Um einen Uberblick iiber das Verhalten von Strémungen in der Nihe von kritischen
Punkten zu erhalten, wird im Folgenden zunéchst der zweidimensionale Fall behandelt.
Die charakteristische Gleichung vereinfacht sich hier zu A2 + P - X\ + @, die Diskriminante
A lautet A = 4Q) — P2. Diese trennt in der P — Q-Ebene das Gebiet reeller Eigenwerte
vom Gebiet komplexer Eigenwerte in Form einer Parabel und teilt damit die P —@Q-Ebene
in Bereiche mit entsprechend unterschiedlichem Charakter der kritischen Punkte (siehe

Abbildung 3.2).

Die Richtung der Tangenten an die in den kritischen Punkten ein- bzw. auslaufenden
Stromlinien wird durch die zu den jeweiligen Eigenwerten gehorenden Eigenvektoren be-
stimmt. Bei negativem Vorzeichen der reellen Eigenwerte bzw. des Realteils der komplexen
Eigenwerte laufen die Stromlinien auf den kritischen Punkt zu, bei positivem Vorzeichen
von ihm weg.

Liegen zwei reelle Eigenwerte mit unterschiedlichem Vorzeichen vor (@) < 0), handelt es
sich um einen Sattelpunkt. Bei positivem @) liegt fiir A < 0 ein zweitangentiger Knoten
und fiir A > 0 ein Fokus vor. Auf den Grenzlinien der verschiedenen Bereiche (Achsen
P =0, Q = 0 und Parabel P? = 4 - Q) finden sich entartete Fille, wie zum Beispiel
Wirbel, Senken, Quellen |48, 6].
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Abbildung 3.2: Typen kritischer Punkte fiir R = 0 in Abhéngigkeit von P und @ [46]

Im dreidimensionalen Fall fiihrt der zusédtzliche Freiheitsgrad zu einer wesentlich um-
fangreicheren Klassifizierung kritischer Punkte. Abbildung 3.3 zeigt einige ausgewihlte
Beispiele. Wesentliches Unterscheidungsmerkmal ist auch hier, ob die charakteristische
Gleichung 3.37 nur reelle oder auch komplexe Losungen hat. Fiir D > 0 (Gleichung 3.41)
erhilt man einen reellen sowie ein Paar konjugiert-komplexer Eigenwerte, fiir D < 0 drei

reelle Figenwerte.

Knoten-Fokus Sattel-Fokus Knoten
Instabiler Wirbel Knoten-Sattelpunkt Knoten

Abbildung 3.3: Beispiele der Struktur dreidimensionaler Stromungen 46|

Eine ausfiihrliche Beschreibung der Theorie der kritischen Punkte ist unter anderem in
|48, [46] und [6] zu finden.
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Die Simulationsergebnisse zeigen im Vorhof und im Ventrikel dreidimensionale Foki in
Form von Ringwirbeln. Des Weiteren treten in der Stromung Sattelpunkte und Sattellinien
auf. Im Aorten- bzw. im Pulmonalkanal sowie in der Ventrikelspitze des rechten Ventrikels
verzweigt die Blutstromung in Form einer Sattellinien-Foki-Verzweigung. Die ausfiihrliche
Beschreibung der Strémungsstruktur im rechten und linken Ventrikel erfolgt in Kapitel
7.1.3 und 7.2.4.

3.6.2 Lambda2-Methode

Bei der Lambda2-Methode wird im Strémungsgebiet nach Druckminimas gesucht, die
durch Rotation verursacht werden. Entsprechend den Kriterien aus der Extremwertun-
tersuchung ist die notwendige Bedingung bei der Suche nach Druckminimas Vp = 0. Die
hinreichende Bedingung lautet VVp > 0.

Die Navier-Stokes-Gleichung (Gleichung 3.11) fiir inkompressible Medien beinhaltet be-
reits den Gradienten des Drucks. Durch Anwenden des Gradienten auf Gleichung 3.11
erhilt man Gleichung 3.42, in der die zweite Ableitung des Drucks, auch Hessematrix des
Drucks genannt, enthalten ist:

0

L1
5i VO VI V)i = VF = _VVp+ vVAT (3.42)

Diese Gleichung enthélt den Gradient des Geschwindigkeitsvektors (V), der fiir die wei-
tere Herleitung in einen symmetrischen (S) und in einen antisymmetrischen (§2) Anteil
aufgespalten wird:

Vi=5+Q
Dabei gilt:
5= %(vm (VH), Q= %(w— (V&)
Nach einigen Umformungen ergibt sich Gleichung 3.42 zu:

%S+SS+QQ = —%VVeruAS : (3.43)

Da nur die Druckminima gesucht werden, die aufgrund von Rotation entstehen, werden
die instationéiren rotationsfreien Spannungen (2 S) sowie die viskosen Effekte (VAS), die
ebenfalls Druckminimas verursachen koénnen, vernachléssigt und Gleichung 3.43 verein-

facht sich zu: .
SS+ Q0 = —;VVp ) (3.44)

Bei der Auswertung des Stromungsfelds mittels der Lambda2-Methode werden die Ei-
genwerte der Matrix SS + Q€ hinsichtlich des hinreichenden Kriteriums fiir Minimas
untersucht. Dabei ist darauf zu achten, dass auf der linken Seite von Gleichung 3.44 eine
negative Funktion steht. Daher miissen fiir ein globales Minimum alle drei Eigenwerte
negativ sein. Da die Lambda2-Methode jedoch nur nach ebenen Minimas sucht, reichen
zwei negative Eigenwerte aus. Hieraus ergibt sich auch der Name des Verfahrens: Ist der
zweite Eigenwert (hiufig als Ay bezeichnet) negativ, muss es der erste auch sein und der
Punkt im Raum gehort zur Wirbelfldche [25]. Je kleiner A2, desto stirker der Wirbel.

Eine ausfiihrliche Beschreibung der Lambda2-Methode ist in [25] und in [85] zu finden.
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Die numerische Simulation der Strémung sowohl im linken als auch im rechten Ventri-
kel erfolgt mit dem kommerziellen CFD (Computational Fluid Dynamics) Softwarepaket
STAR CD der Firma Computational Dynamics Limited (CD Adapco).

Die in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleichungen der Stromungsmechanik (Gleichung
3.3, 3.11 und 3.12) sind partielle Differentialgleichungen zweiter Ordnung, die nur fiir sehr
einfache Fille analytisch losbar sind. Da die Stromung im menschlichen Herzen nicht durch
solch einfache Differentialgleichungen beschrieben werden kann, miissen die Gleichungen
numerisch gelost werden.

Bei den numerischen Verfahren werden die an sich kontinuierlichen Funktionsverldufe der
einzelnen Strémungsgroken durch eine diskrete Beschreibung approximiert, bei der die Va-
riablen nur in einigen diskreten Punkten des Rechengebietes zu bestimmten Zeitpunkten
definiert sind. Uber das Verhalten der Funktionswerte zwischen den diskreten Punkten
werden einfache Annahmen getroffen [50]. Die Uberfiihrung der analytischen Differential-
gleichungen in eine sowohl raumlich als auch zeitlich diskrete Form ( Diskretisierung) fithrt
dazu, dass die Differentialgleichungen durch algebraische Differenzenbeziehungen ersetzt
werden. Die Verfahren, die hierfiir verwendet werden, entscheiden iiber die Stabilitit, die
Konvergenz, die Konsistenz aber auch iiber die Genauigkeit der numerischen Simulation.

4.1 Diskretisierungsverfahren

Um die partiellen Differentialgleichungen in eine diskrete Form zu bringen, existieren
unterschiedliche Diskretisierungsansitze. Die bekanntesten Methoden sind die

e Finite Volumen Methode (FVM),
e Finite Elemente Methode (FEM),
e Finite Differenzen Methode (FDM).

STAR CD verwendet die Finite Volumen Methode. Hierbei wird das gesamte Rechengebiet
in eine endliche Anzahl von Kontrollvolumina, so genannte Zellen, unterteilt. Im Folgenden
wird ausgehend von den Grundgleichungen 4.1 die Finite Volumen Methode vorgestellt.

In allgemeiner vektorieller Form konnen die Erhaltungsgleichungen wie folgt geschrieben
werden: 8|

0
a(ﬂ@) + div(pﬁml@ - F@grad@) = S@ (4.1)

mit;:
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e O : eine der unabhéngigen Variablen u, v, w, e, T usw.,

® U, : Relativgeschwindigkeit der Stromung zu einer lokalen Netzgeschwindigkeit,
e ['g : Diffusionskonstante,

e So : Quellterm in den Ausgangsgleichungen.

Integriert man nun iiber das Volumen V' des Simulationsgebietes, das von einer geschlos-
senen Oberfliche S umgeben wird, so ergibt sich folgende Gleichung:

0

—/ (p-@)dV—l—/dz’v(p-ﬁrel-@—F@grad@)dV:/S@dV . (4.2)
ot Jy 1% v

Der mittlere Term der Gleichung 4.2 kann nun mit Hilfe des Gaufs’schen Integralsatzes
[50] (Gleichung 4.3) umgeformt werden:

/(dw(ﬁ)) AV = / (F-@)-dS . (4.3)
v s

Damit vereinfacht sich das mittlere Integral aus Gleichung 4.2 von einem Volumen- zu ei-
nem Oberflichenintegral. Zusétzlich reduziert sich die Ordnung der Differentialquotienten
um eins:

0

- / (p . @)dV + / (p . ﬁrel -0 — F@grad@)dg = / S@dV , (44)
ot Jy s v

e S Oberfliichenvektor des Kontrollvolumens V
o Ut Relativgeschwindigkeit zwischen der Stromung und der Oberfliche S.

Diese Gleichung wird nun fiir jede Zelle des Rechengebiets mit dem Volumen V,, und den
Seitenflichen O; mit j =1, ..., n gelost:

% (p©)dV +) ]{ (pt.a© — Tograd®)ds = ]{ SedV . (4.5)
Vb j Sj P Vj

T ,}; T5

Gleichung 4.5 besagt, dass die zeitliche Anderung der Erhaltungsgrofen in jedem Volumen
gleich der iiber die das Volumen begrenzenden Flichen ein- und ausstromenden Fliisse
ist. Damit macht sich die Finite Volumen Methode direkt die Erhaltungseigenschaften der
urspriinglichen Differentialgleichungen zu Nutze.

Die Variablen werden dabei iiber das Zellvolumen als rdumlich konstant betrachtet. Da-
mit ist Gleichung 4.5 nur noch von der Zeit abhéngig, wodurch das urspriingliche System
partieller Differentialgleichungen auf ein System gewohnlicher Differentialgleichungen re-
duziert wurde. Dieses kann nun mit den entsprechenden Methoden gelost werden. So
werden die Fliisse iiber die Zellflichen gemittelt und aus den Mittelwerten der an die
Fléche angrenzenden Zellen bestimmt.

Von hier an werden Approximationen zur Diskretisierung der Terme T}, T5 und T3 einge-
fiihrt, auf die im Folgenden n#her eingegangen wird. Die grundsitzliche Unterscheidung
zwischen rdaumlicher und zeitlicher Diskretisierung liegt im unterschiedlichen Charakter
der Informationsausbreitung begriindet: wird in der Zeit die Information immer nur in
positive Richtung transportiert, kann die Information im Raum in alle Richtungen iiber-
tragen werden.
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4.1.1 Zeitdiskretisierung

Durch die Zeitdiskretisierung des Terms 7} werden die Stromungsgrofen nur zu diskre-
ten Zeitpunkten bestimmt. Ein beliebiger Punkt auf der Zeitachse ist entsprechend 4.6
definiert als

t"=n-At (4.6)

wobei At die vorgegebene Zeitschrittweite und n den jeweiligen Zeitpunkt darstellt.

Ziel der Diskretisierungsverfahren ist es, den Funktionswert u"*!' zum zukiinftigen

Zeitpunkt t"*! zu berechnen. Nachfolgend werden zwei hiufig verwendete Verfahren
vorgestellt, das explizite und das implizite Eulerverfahren.

Explizites Eulerverfahren

Beim expliziten Eulerverfahren, das auch als Euler-Vorwérts-Verfahren bezeichnet wird,
werden die gesuchten Werte zum Zeitpunkt "*! aus den aktuellen Werten direkt berech-
net. Dieses Verfahren ist recht einfach zu programmieren, ist jedoch relativ ungenau und
neigt dazu, instabil zu werden [50].

Implizites Eulerverfahren

Im Gegensatz zum expliziten Verfahren zeichnet sich das implizite Eulervefahren (auch
Euler-Riickwérts-Verfahren genannt) durch eine hohe Stabilitdt aus. Allerdings ist es
aufgrund seines impliziten Charakters deutlich aufwendiger zu programmieren, da sich
die Gleichung 4.7 nicht nach der gesuchten Grofe u™™! auflésen ldsst und daher iterativ

bestimmen werden muss: "
% ~ % = pl (4.7)

Aufgrund der Stabilitétseigenschaften wurde das implizite Eulerverfahren als Zeitdiskre-
tisierung fiir die numerischen Simulationen benutzt. Der Term T} aus Gleichung 4.5 ergibt
sich daher zu:

(POV)ik — (pOV)},

ijk ijk
~ . 4.8
! At (4.8)

4.1.2 Raumliche Diskretisierung

Unter der rdumlichen Diskretisierung versteht man die Diskretisierung der Stromungs-
grofen und ihrer Ableitungen beziiglich der Koordinaten z, y und z zu einem konstanten
Zeitpunkt ¢ |50|. Wie bereits erwiihnt, verwendet STAR-CD die Finite Volumen Metho-
de (FVM) fiir die rdumliche Diskretisierung. Zur Erstellung von Differenzengleichungen
stehen unterschiedliche Verfahren zur Verfiigung. Sie unterscheiden sich unter anderem in
der Ordnung der Diskretisierung. Dabei versteht man unter der Diskretisierungsordnung,
aus wievielen Punkten der neue Punkt berechnet wird.

Die Terme T, und T3 aus Gleichung 4.5 beziehen sich auf den Raum und miissen daher
raumlich diskretisiert werden. Der Term 75 wird in einen konvektiven Teil K; und in einen
diffusiven Teil D; unterteilt, der durch flichenzentrierte Ausdriicke approximiert wird.

Die Diskretisierung der konvektiven Fliisse K; ist aufgrund ihrer Nichtlinearitdt und
Asymmetrie deutlich kritischer. Auflerdem muss der gewéhlte Differenzenausdruck die
Transporteigenschaft der Konvektion richtig beschreiben. In dieser Arbeit wird das
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MARS-Verfahren (Monotone Advection and Reconstruction Scheme), ein Diskretisie-
rungsansatz zweiter Ordnung, verwendet.

MARS-Verfahren

Das MARS-Verfahren gilt als sehr robust und fiihrt auch bei stark verzerrten Netzen zu
genauen Losungen [8]. Der Ansatz gliedert sich grundsétzlich in zwei Schritte:

1. Rekonstruktion
Um eine Raumdiskretisierung zweiter Ordnung zu realisieren, werden zusétzlich
7zu den Zellwerten monotone Gradienten mittels der Total Variation Diminishing
Methode berechnet. Die numerischen Oszillationen wird dabei durch das Verfahren
gedampft.

2. Advektion
Aus den rekonstruierten Fliissen werden die rein konvektiven Terme an den Kon-
trollraumflichen approximiert (diffusive Terme werden vernachlissigt).

Abschliefsend wird noch die Diskretisierung des Terms T3 der Gleichung 4.5 behandelt.
Dieser letzte Term beinhaltet neben Senken und Quellen der transportierten Gréfen zu-
sitzliche Fliisse. Allgemein wird dieser Term in folgender quasi-linearer Form formuliert:

T3 ~ S1 — Sy @p . (49)

Setzt man nun die Terme T, T5 und T3 in ihrer diskretisierten Form unter Beriicksich-
tigung der diskretisierten Kontinuititsgleichung in die Ausgangsgleichung 4.5 ein, ergibt
sich Gleichung 4.10 [8], die fiir jede unabhéngige Stromungsgrofe in jeder Zelle des Re-
chengebiets aufgestellt und gelést wird:

4,00 =Y " A 05 + 51+ B,OY% (4.10)

e A,.: konvektive und diffusive Effekte

)0
B, = (pAt)

4.2 Courant-Zahl (CFL-Zahl)

Egal welches Diskretisierungsverfahren benutzt wird, es ergibt sich in jedem Fall ein Ap-
prozimationsfehler, der sowohl von der gewihlten Zeitschrittweite At als auch von der
Zellgroke Ax abhingt. Des Weiteren spielt die Wahl von At und Az bei der Vermeidung
von numerischen Instabilitdten eine entscheidende Rolle. Zur Abschétzung dieser beiden
Werte dient im allgemeinen die Courant, Friedrichs und Lewy Kennzahl (CFL-Zahl). Sie
beschreibt das Verhéltnis der physikalischen Ausbreitungsgeschwindigkeit |0] zu der Ge-
schwindigkeit des numerischen Informationstransports (Axz/At):
|U] - At
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Als Bedingung fiir eine stabile Simulation gilt nun, dass die Ausbreitungsgeschwindigkeit
der physikalischen Information |¢] kleiner oder gleich der Ausbreitungsgeschwindigkeit des
numerischen Informationstransports (Az/At) sein muss:

CFL<1 . (4.12)

4.3 Randbedingungen

Um unterschiedlichste stromungsmechanische Probleme simulieren zu kénnen, sind in
StarCD eine Vielzahl von Randbedingungen implementiert, die in [8] und [9] dokumen-
tiert sind. Im Folgenden werden die in dieser Arbeit verwendeten Randbedingungen
beschrieben.

Druckrandbedingung
Durch diese Randbedingung werden relativ zu einem Referenzdruck an den Ein- und
Ausgingen des Simulationsgebietes die zeitlichen Druckverldufe vorgegeben.

Druckwiderstand

Zur Simulation der Klappenbewegung werden geschwindigkeitsabhingige Widerstinde,
sogenannte Baffles, verwendet. Diese Baffles stellen zweidimensionale, pordose Membranen
dar, welche einen Druckabfall Ap in der Strémung verursachen und damit das Offnen
und Schliefsen der Herzklappen simulieren. Der Druckabfall ist dabei wie folgt definiert:

Dp=—p-(a-|6l+8)-v . (4.13)

Hierbei stellt v, die Stromungsgeschwindigkeit senkrecht zur Bafflefliche dar. Bei «
und S handelt es sich um vom Benutzer einstellbare Koeffizienten zur Beinflussung des
gewiinschten Widerstandes der jeweiligen Baffle-Zelle.

Haftbedingung
Diese Randbedingung ist an allen Wanden der Ventrikel vorgegeben. Damit besitzt das
Fluid an der Herzwand aufgrund der Haftbedingung die gleiche Geschwindigkeit wie die
Herzwand selbst:

U="TUwand - (4.14)

4.4 Losungsalgorithmus

Um das vorliegende System von partiellen Differentialgleichungen zu l6sen, stehen grund-
sitzlich zwei Verfahren zur Verfiigung:

e Gekoppelte Berechnungsverfahren (coupled solver)
Die Gleichungen fiir die verschiedenen Stromungsgrofien werden in einem Glei-
chungssystem zusammengefasst. Dieses Gleichungssystem wird im Ganzen gelost.

e Entkoppelte Berechnungsverfahren (segregated solver)
Die verschiedenen Erhaltungsgleichungen werden gelGst.
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StarCD bietet zur Losung instationdrer Probleme den sogenannten PISO-Algorithmus
(Pressure Implicit with Splitting of Operators) an. Bei diesem Algorithmus handelt es sich
um ein entkoppeltes Berechnungsverfahren. Bevor auf den Ablauf ndher eingegangen wird,
soll kurz auf die Problematik bei der Simulation von inkompressiblen Medien eingegangen
werden.

Betrachtet man die in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleichungen zur Berechnung ei-
ner Stromung, fillt auf, dass der Druck nur in Form eines Druckgradienten vorliegt. Im
Falle einer kompressiblen Stromung kann die Massenerhaltung zur Berechnung der Dich-
teverteilung benutzt werden. Ist die Dichte bekannt, kann das Druckfeld mittels einer
Zustandsgleichung berechnet werden. Bei inkompressiblen Medien ist jedoch die Dichte
konstant und es existiert keine explizite Gleichung zur Berechnung des Druckfelds. Somit
ist es erforderlich eine Gleichung zu dessen Bestimmung abzuleiten, so dass die damit
in den Impulsgleichungen bestimmten Geschwindigkeiten auch die Kontinuitédtsgleichung
erfiillen. In der Regel wird hierzu eine umgeformte Form der Kontinuitétsgleichung ver-
wendet [82].

Da bei den Simulationen im Rahmen dieser Arbeit die instationére Blutstromung im
Herzen als inkompressibel betrachtet wird, ist eine solche Druckkorrekturgleichung zur
Bestimmung des Druckfeldes notwendig. Im Folgenden wird die Vorgehensweise des PISO-
Algorithmus zur Berechnung instationdrer Strémungen kurz vorgestellt.

PISO-Algorithmus

Ausgehend von den diskretisierten Gleichungen folgt der PISO-Algorithmus folgendem
Schema |[8]:

1. Ermittlung des Geschwindigkeitsfeldes unter Verwendung eines geschitzten Druck-
feldes p*. Daraus erhilt man die vorldufige Geschwindigkeitsverteilung v*, welche
die Kontinuitéatsgleichung nicht erfiillt (Prediktor-Schritt).

2. Losung der Druckkorrekturgleichung zur Bestimmung der erforderlichen Korrektur
des Drucks p’ und der Geschwindigkeit v. Es wird ein korrigiertes Druckfeld und
daraus die zugehorigen Geschwindigkeiten bestimmt (1. Korrektur-Schritt):

p**:p* +p,7 U**:U*_'_U,

3. Losung einer weiteren Druckkorrekturgleichung. Damit erhilt man ein zweifach kor-
regiertes Druckfeld und daraus eine zweifach korrigierte Geschwindigkeitsverteilung
(2. Korrektur-Schritt):

P =pT b pr=p p tpr B =0T 0 =0+ 40

Der PISO-Algorithmus ist dadurch gekennzeichnet, dass er gegeniiber anderen Losungs-
algorithmen mehrere Druckkorrekturgleichungen aufweisen kann. Im Allgemeinen werden
zwei Korrekturschritte verwendet, so dass die Druckverteilung p*** und die Geschwin-
digkeitsverteilung v*** das Ergebnis bilden. StarCD bietet allerdings zur Erhéhung der
Genauigkeit des Algorithmus eine variable Anzahl von Korrekturschritten an.
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5 Erstellung der numerischen Modelle

Im Rahmen dieser Arbeit wird die Blutstromung im Herzen eines Probanden und eines
Patienten simuliert. Dabei handelt es sich zum einen um ein gesundes Herz, das als Re-
ferenz fiir die weiteren Untersuchungen dient (Datensatz F001). Zum anderen um ein
krankes Herz, bei dem reale Geometriedaten von vor der Operation (Prd-OP), kurz nach
der Operation (Post-OP) und vier Monate nach der Operation (4-Month) vorliegen (Da-
tensatz F002). Fiir die numerische Simulation der Stromung werden aus den realen Geo-
metriedaten dieser Herzen sogenannte Rechennetze erstellt, die den zeitlichen Verlauf der
Herzbewegung abbilden. Des Weiteren muss auch die Klappendffnung und -schlieffung
modelliert und an den jeweiligen Herzzyklus angepasst werden. Im Folgenden wird die
Vorgehensweise bei der Erzeugung der numerischen Modelle der insgesamt vier Herzen
mit linkem und rechtem Ventrikel beschrieben.

5.1 Gewinnung und Aufarbeitung der Rohdaten

Ausgangspunkt fiir die Generierung der numerischen Modelle der Ventrikel sind Magnet-
Resonanz-Tomographie-Datensédtze (MRT-Datensétze). Dabei handelt es sich um zwei-
dimensionale Schichtaufnahmen. Um aus diesen Daten die dreidimensionalen Volumen-
informationen fiir die Netzerzeugung zu erhalten, miissen die MRT-Daten in geeigneter
Weise bearbeitet werden. Die einzelnen Schritte bei der Geometrierekonstruktion sind in
Abbildung 5.1 schematisch dargestellt und werden im Folgenden n#her beschrieben.

MRT

*  J * } Segmentierung
Herzklappen Langachsen- Kurzachsen-
(Punkte) schnitte schnitte
i I ¢ }
Klappenring [ Oberflachen ]
¢ ¢ } Import in CFD
[ Netzgenerierung ]

Abbildung 5.1: Schematische Darstellung der Geometrierekonstruktion



42 5 FErstellung der numerischen Modelle

5.1.1 MRT-Aufnahmen

Bei der Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) handelt es sich um ein Bildgebungsver-
fahren zur medizinischen Diagnose, bei dem durch Verwendung von Radiowellen und
Magnetfeldern zweidimensionale Schichtaufnahmen in kurzer zeitlicher Abfolge aufgenom-
men werden konnen [74|. Die Randbedingungen fiir diese Aufnahmen sind in Form eines
Lastenheftes |61] festgelegt.

Die Schwierigkeit bei der Herzbildgebung ist, dass die Bewegung des Herzens die Gewin-
nung diagnostisch aussagekréftiger Bilder erschwert. Um den Einfluss der Atmung des
Patienten und der damit verbundenen Verlagerung des Herzens im Brustkorb aufgrund
der Bewegung des Zwerchfells zu minimieren, muss der Patient fiir die MRT-Aufnahmen
den Atem anhalten. Fiir die Herzbildgebung sind daher besonders kurze Aufnahmezeiten
und eine hohe Detailauflosung erforderlich.

Die in dieser Arbeit verwendeten MRT-Schichtaufnahmen enthalten zum einen Aufnah-
men entlang der Ventrikelachse (Langachsenschnitte) und zum anderen orthogonal dazu
(Kurzachsenschnitte). Tabelle 5.1 gibt einen Uberblick iiber die Anzahl der zur Verfiigung
stehenden Aufnahmen fiir die beiden Datensétze FOO1 und F002.

Fo0o1 F002
Pra-OP Post-OP 4 Mon. nach OP
links | rechts || links | rechts | links | rechts | links rechts
Kurzachsenschnitte 12 9 12 7 10 10 10 9
Langachsenschnitte 4 4 6 3 2 1 6 3
Aufnahmen/Zyklus | 17 17 17 17 12 12 14 14

Tabelle 5.1: Anzahl der Schnitte und Aufnahmen der MRT-Aufnahmen bei den in dieser
Arbeit untersuchten Datensiatzen

5.1.2 Segmentierung

Die MRT-Bilder sind zweidimensionale Schichtaufnahmen, die die unterschiedlichen Ge-
webebereiche durch unterschiedliche Graustufen auflésen und im DICOM-Format (Digi-
tal Imaging and Communications in Medicine) gespeichert werden. Mit Hilfe eines ma-
thematischen Algorithmus werden aus den MRT-Daten Geometriedaten des zu untersu-
chenden Bereichs gewonnen. Diese sogenannte Segmentierung basiert auf dem Live- Wire-
Verfahren, welches in |69| ausfiihrlich beschrieben ist. Das Ergebnis der Segmentierung
sind dreidimensionale Geometrieinformationen des jeweiligen Ventrikels fiir jeden Aufnah-
mezeitpunkt. Malvé hat in seiner Arbeit |38] den Fehler der Segmentierung des Ventrikel-
volumens fiir den linken Ventrikel des Datensatzes FOO1 mit 9,7 % angegeben.

5.1.3 Generierung der Ventirkelgeometrien

Aus den durch die Segmentierung gewonnenen, dreidimensionalen Geometrieinfor-
mationen werden im CAD-Software-Paket Rhinoceros© Oberflichen erzeugt, die als
Stereolitographie-Datei (STL-Datei) gespeichert und zur Netzerzeugung direkt in das
CFD-Software-Paket StarCD© importiert werden.
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Aufgrund der schrigen Lage der Herzklappen zum Ventrikel sind fiir die Bestimmung
der Position der Klappen im Lastenheft [61] zusdtzliche MRT-Schnitte vereinbart. Dies
bedeutet jedoch eine zusétzlich Belastung des Patienten, so dass gerade bei kranken Pa-
tienten diese zusitzlichen Daten hiufig nur bedingt zur Verfiigung stehen und damit eine
Rekonstruktion der Herzklappen schwierig ist. Die Segmentierung extrahiert aus diesen
Daten Informationen zur Lage und Ausdehnung der Klappen in Form einer Punktewolke.
Mittels dieser Daten werden die Klappenringe bestimmt und im IGES-Format fiir die
Netzerstellung in das StarCD-Software-Paket importiert.

Diese Vorgehensweise wird fiir jeden Aufnahmezeitpunkt fiir den jeweiligen Ventrikel und
die dazugehorigen Klappendaten wiederholt. So entsteht nicht nur die Ventrikel-, sondern
auch die Klappenbewegung.

5.2 Die Netzgenerierung

Mittels der entsprechend Kapitel 5.1 bearbeiteten MRT-Daten werden die numerischen
Rechennetze erstellt. Hierbei ist das Ziel eine moglichst automatisierte Generierung des
einzelnen Netzes zu erreichen. Einzige Bedingung ist, dass die so erzeugten Netze eine
Netzbewegung entsprechend des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten und im nachfol-
genden Kapitel 5.3 beschriebenen Algorithmus erlauben. Mittels dieser Netzbewegung
kann aus den zu diskreten Zeitpunkten im Herzzyklus erstellten Rechennetzen ein kon-
tinuierlicher Volumenverlauf des Ventrikels fiir einen Zyklus erzeugt werden. Grundvor-
aussetzung fiir die Realisierung der Bewegung ist, dass die erstellten Netze topologisch
identisch sind. Das bedeutet fiir die Rechennetze:

e identische Anzahl von Zellen in allen Netzen einer Simulation

e identische Nummerierung der Zellen und der Zelleckpunkte in allen Netzen.

5.2.1 Ventrikel
Rechter Ventrikel

Grundlage der Vernetzung der Ventrikel ist ein sogenanntes O-Grid, wie es beispielsweise
bei der Vernetzung von Rohren zur Vermeidung von Singularititen verwendet wird (siehe
Abbildung 5.2).

Abbildung 5.2: Links: O-Grid; Rechts: Netztopologie im rechten Ventrikel
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Ausangspunkt der Netzerstellung sind die importierten Oberflichen und Klappen aus dem
CAD-Geometriemodell. Unter Verwendung dreier Stiitzpunkte wird ein Punkteschlauch
bestehend aus parallel zueinander angeordneten, iibereinanderliegender Keisen entlang der
Ventrikelachse erzeugt. Die Punkte werden auf die importierte CAD-Oberfliche projiziert.
Aufgrund der Geometrie des rechten Ventrikels sind die Punkte ungleichméfig auf der
Ventrikeloberfliche verteilt und miissen neu verteilt werden. Entlang dieser Punkte werden
schichtweise je zwei O-Grids und eine Zwischenschicht generiert (siche Abbildung 5.2).
Oberhalb der importierten Ventrikeloberfliche teilt sich das Doppel-O-Grid auf und endet
letztendlich in der Pulmonal- bzw. Trikuspialklappe.

Die wichtigsten Schritte sind in Abbildung 5.3 noch einmal dargestellt. Eine ausfiihrlichere
Beschreibung der Geometrieerzeugung und Netzgenerierung findet sich in [86] und [88].

3. Projektion der Splines auf 4. Erzeugung der zwei O—Grids und
die Oberflache Import des Klappenmodells

5. Erzeugung der Blécke anhand 6. Modell mit fertiger Netztopologie
der Splines

Abbildung 5.3: Netzerzeugung im rechten Ventrikel
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Linker Ventrikel

Die automatisierte Netzerstellung fiir die linken Ventrikel wurde in Zusammenarbeit mit
Donisi entwickelt [96] und basiert, entsprechend der Netzgenerierung beim rechten Ven-
trikel, auf der Projektion eines Punkteschlauchs auf die aus dem CAD importierte Ober-
flache. Das numerische Rechennetz der linken Ventrikel ist in Abbildung 5.4 am Beispiel
des linken Ventrikels des Datensatzes FO01 dargestellt.

Abbildung 5.4: Netztopologie im linken Ventrikel [38]

Mit dem oben beschriebenen Verfahren wurden sowohl von Malvé die Rechennetze der
linken Ventrikel des Datensatzes F001 [38] als auch im Rahmen dieser Arbeit die Netze
der linken Ventrikel des Datensatzes F002 erstellt.

5.2.2 Vorhofe
Modell des rechten Vorhofs mit Vena Cava

Das Modell der beiden Hohlvenen und des rechten Vorhofs basiert auf Computer-
Tomographie-Daten, die im Vergleich zu MRT-Daten eine bessere rdumliche Auflésung
haben. Aufgrund der diesem bildgebendem Verfahren zugrunde liegenden Réntgenstrah-
lung wird der Patienten aber auch mehr belastet. Die Geometrieinformationen wurden
mittels Segmentierung aus den Schichtaufnahmen extrahiert und dazu verwendet, ein
dreidimensionales Modell der Hohlvenen und des rechten Vorhofs zu erstellen [95].

Abbildung 5.5: Rechennetz des rechten Vorhofs und der beiden Hohlvenen
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Die Untersuchungen von Malvé haben die Notwendigket eines kontrahierenden Vorhofs
gezeigt. Daher wurde bei der Erstellung des numerischen Modells ein blockstrukturiertes
Netz gewihlt |94|, welches die Realisierung der Vorhofhewegung entsprechend der des Ven-
trikels ermdglicht. Abbildung 5.5 zeigt das numerische Rechennetz der beiden Hohlvenen
und des rechten Vorhofs.

Modell des linken Vorhofs

Das Modell des linken Vorhofs des Datensatzes F001 wurde von Malvé anhand von Litera-
turdaten erstellt. Aufgrund von numerischen Problemen beriicksichtigt das Vorhofmodell
nicht alle vier Zuldufe des linken Vorhofs sondern nur einen. Fiir den Datensatz F002
liegen keine Informationen zum linken Vorhof vor. Anstelle des linken Vorhofs wurden
daher im numerischen Modell des Datensatzes F002 Stutzen verwendet. Um eine realisti-
sche Einstromung zu gewihrleisten, wurden am Datensatz FO01 verschiedene Winkel der
Einstromstutzen untersucht und mit Messungen verglichen |93].

5.2.3 Angrenzende Gefafie

Pulmonalarterie

Das numerische Modell der Pulmonalarterie basiert auf dem Datensatz des Visible Human
Project der National Library of Medicine of the National Institute of Health in Bethesda.
Maryland, USA. Ziel des Projektes war ein hochaufgelGster stationdrer Bild-Datensatz
der menschlichen Anatomie [43]. Unter Verwendung dieser Bilddaten hat das Institut fiir
Biomedizinische Technik (IBT), Universitit Karlsruhe ein anatomisch korrektes dreidi-
mensionales Herzmodell erstellt |[66]. Aus diesem Datensatz wurde die Pulmonalarterie
extrahiert, im CAD-System Rhinoceros© bearbeitet und mittels der Vernetzungssoftware
ICEM-CFD® mit Tetraederzellen vernetzt [89] (siehe Abbildung 5.6).

Abbildung 5.6: In ICEM-CFD®@ erstelltes Rechennetz (Tetraederzellen) der Pulmonalar-
terie
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Aorta

Das Aortenmodell wurde im Rahmen der Arbeit von Ziircher [84] erstellt. Ziel dieser
Arbeit war es, die Interaktion zwischen dem die Aorta durchstrémenden Blut und der
Geféafwand der Aorta zu bestimmen (Strémungs-Struktur-Kopplung). Die Losung der Be-
wegung der Aorta aus dieser Simulation kann den Rechennetzen linker Ventrikel zugeord-
net werden [14]. Fiir den Datensatzes FO01 wurde dies von Malvé durchgefiihrt [38]. Da
fiir den Datensatz F002 keine Informationen zur Anbindung der Aorta vorliegen, wurde
bei diesen Simualtionen auf die Aorta verzichtet.

5.3 Bewegung des numerischen Rechengebiets

Die MRT-Schnittbilder und die daraus gewonnenen dreidimensionalen numerischen Re-
chennetze des Herzens bilden das Volumen zu diskreten Zeitpunkten wiahrend eines Herz-
zyklus ab. Idealerweise sollte eine moglichst hohe Anzahl von Schnittbildern aufgenommen
werden. Da jedoch mit der Anzahl der aufgenommenen Daten der Zeitaufwand und damit
auch die Belastung des Patienten steigt, ist es erforderlich einen Kompromiss zwischen
zeitlicher Auflésung und Zumutbarkeit fiir den Patienten zu finden. Fiir die zeitlich veran-
derliche (instationére) Stromungssimulation mit bewegten Netzen fiithrt die ausschliefliche
Verwendung der aus den MRT-Aufnahmen gewonnenen Netze zu einer unzureichenden
zeitlichen Auflosung. Um die Genauigkeit zu erhohen, wird in der vorliegenden Arbeit
durch ein mathematisches Verfahren ein Volumenverlauf mit hoherer zeitlicher Auflésung
erzeugt. Voraussetzung hierfiir ist die topologische Identitét der Netze (vgl. Kapitel 5.2).

Eine Zelle des numerischen Rechennetzes besteht aus acht Eckpunkten ( Vertices), wobei
ein Vertex Eckpunkt fiir vier (an der Wand) bzw. acht Zellen ist. Durch Verdnderung
der Koordinaten eines Vertex dndert sich auch das Volumen der durch ihn beschriebenen
Zellen. Somit kann aus den bekannten Koordinaten der Zelleckpunkte der aus den
MRT-Aufnahmen stammenden Netze (Stitzstellen), entsprechend einer geeigneten
Interpolations- bzw. Approximationsvorschrift, fiir jeden Vertex eine Bahnkurve erstellt
werden. Die Raumkoordinaten des Vertex werden entsprechend dieser Bahnkurve fiir
jeden Zeitschritt angepasst. Damit kann der von den MRT-Daten grob vorgegebene Vo-
lumenverlauf des Herzens beliebig genau aufgelost werden. Im Rahmen der vorliegenden
Arbeit wurde die Approximationsvorschrift fiir das aktuelle KaHMo-Projekt entwickelt.
Diese wird im Folgenden beschrieben.

In der Arbeit von R. Keber [29] wurden die Koordinaten der Zwischenschritte durch lineare
Interpolation zwischen zwei Netzen bzw. den jeweiligen Vertexkoordinaten ermittelt, was
jedoch zu geometrischen Unstetigkeiten am Ubergang zwischen zwei Interpolationskurven
fithrte (schwarze Kurve in Abbildung 5.7). In den numerischen Ergebnissen ergaben sich
bei der linearen Interpolation Druckspriinge und -oszillationen, was unter anderem die
Auswertung des pV-Diagramms des berechneten Ventrikels behindert.

Da die quantitative Auswertung der numerischen Strémungssimulation fiir die Therapie-
planung unbedingt notwendig ist, wurde nach einer Moglichkeit gesucht, die Netzbewe-
gung zu verbessern. Eine Vorgabe dabei ist jedoch, die Abweichungen vom Ventrikelvolu-
men minimal zu halten. Daher wére eine Interpolation geeignet, die durch die Stiitzpunkte,
also die Vertexkoordinaten geht. Hierfiir bietet sich eine sogenannte Splinefunktion an:
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Ein physikalisches Analogon ist ein elastisches Lineal (engl.: Spline), das um eingeschla-
gene Négel als Stiitzpunkte gebogen wird. Das Lineal wird sich zwischen den Négeln
so verformen, dass es sich in einem mechanischen Zustand kleinstmoglicher potentieller
Energie befindet. Diese Form des Lineals wird durch eine Splinefunktion beschrieben.

Ein kritischer Punkt beim Einsatz einer Spline-Interpolation ist allerdings der hohe Re-
chenaufwand und die Tatsache, dass sich die Verdnderung eines Stiitzpunkt auf die ge-
samte Kurve auswirkt. Als Alternative bietet sich die Verwendung sogenannter Bézier-
Spline-Kurven an.

Eine Bézier-Kurve der Ordnung n (n>1) lafst sich mit Hilfe von Bernstein-Polynomen
n-ten Grades

i [T i i .
B} (t) = (j )(1—t) Tt j=0,1,...,n (5.1)
und der n+1 Bézier-Punkte Ej wie folgt darstellen:

ﬂw:i:w@@ , telo,1]. (5.2)

Mittels eines Bézier-Splines wird ein Kurvenstiick (Segment) zwischen zwei Stiitzpunkten
definiert. Diese Segmente werden dann zu einer segmentierten Kurve fiir alle Stiitzpunkte
zusammengesetzt. Die Uberginge zwischen den einzelnen Segmenten werden durch die
Ordnung des Bézier-Splines bestimmt. Die Vertex-Koordinaten der aus den MRT-Daten
stammenden Netze dienen bei dieser Art der Netzbewegung nur als Gewichtungspunkte,
liegen jedoch nicht auf der bestimmten Kurve fiir die Netzbewegung. Die bestimmte Kurve
interpoliert somit nicht, sondern approximiert zwischen den Stiitzpunkten.

In einem ersten Schritt wurde die von Keber [29] benutzte lineare Interpolation durch
einen Bézier-Spline zweiter Ordnung ersetzt (Gleichung 5.3):

Ft) = bo- (1=t +0by-2t-(1—t)+by-t>  te0,1]. (5.3)
Fiir das Splinesegment ¢ ergeben sich die Koeffizienten zu:
bo; = Vi1 + 5 Vi=Viey) , b=V, , b=V, + 3 (Vier =Vi) . (54)

Der Parameter ¢ in Gleichung 5.3 stellt die Zeitvariable dar, so dass man sich zu jedem
Zeitpunkt an einem anderen Ort auf der Kurve befindet. Somit ist die Forderung nach
einer gleichen Tangentensteigung an den Ubergangsstellen gleichbedeutend mit der Forde-
rung, dass an diesen Stellen die Geschwindigkeit, mit der die Kurven durchlaufen werden,
iibereinstimmt.

Charakteristisch fiir eine solche Approximation ist, dass an den Ubergangsstellen sowohl
die Koordinaten als auch die Tangentensteigung der Approximationskurven iibereinstim-
men. Um dies zu gewéhrleisten, miissen die Informationen von drei Stiitzstellen (Z,_1, Z,
und 7, 11) bei der Interpolation mit beriicksichtigt werden. V steht hierbei fiir die Raum-
koordinaten der einzelnen Vertices, die Indizierung gibt die Stiitzstelle an.

Abbildung 5.7 zeigt einen Vertex an den Stiitzstellen N — 1 bis N 4 2, d.h. den gleichen
Vertex in unterschiedlichen Netzen (zu verschiedenen Zeitpunkten). Die aus Gleichung 5.3
resultierende rote Kurve gibt damit den zeitlichen Verlauf dieses einzelnen Vertex an.
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Abbildung 5.7: Bézier zweiter Ordnung [53]

Die Ergebnisse haben jedoch gezeigt, dass auch die Vorgabe einer gleichen Tangentenstei-
gung der Approximationskurven an den Ubergangsstellen nicht ausreicht, um eine kon-
tinuierliche Netzbewegung an den Ubergangsstellen zu gewihrleisten. Der Grund hierfiir
liegt darin, dass eine Bézier-Approximation zweiter Ordnung an den Ubergangsstellen
zwar stetig beziiglich der Geschwindigkeit, allerdings unstetig beziiglich der Beschleuni-
gung ist, mit der sie durchlaufen wird. Daher treten in diesem Fall ,Beschleunigungskni-
cke“an den Stiitzstellen auf. Das numerische Netz, das sich mit solchen Unstetigkeiten
bewegt, verursacht in der Berechnung des Druckverlaufs ebenfalls Unstetigkeiten in Form
von Stufen, wihrend der rein geometrisch bedingte Volumenverlauf kontinuierlich bleibt.

Die Forderung nach geometrischer Stetigkeit und gleichzeitiger Ubereinstimmung sowohl
der Geschwindigkeit als auch der Beschleunigung an den Ubergangsstellen der einzelnen
Bézier-Kurven wird durch Bézier-Kurven der Ordnung n=3 erreicht. Fiir sie ergibt sich
mit (5.1) und (5.2):

FH) = (1 =12 bop+3-(L—t)2t-by+3-(1—t)- 2 bo+t>-bs , tel0,1] (5.5)
mit

° 50: Startpunkt,

° 51: Kontrollpunkt, der die Tangentensteigung in 50 festlegt,
° 52: Kontrollpunkt, der die Tangentensteigung in 53 festlegt,
° 53: Endpunkt

Damit sind
FO)=3-(by—by) , T(1)=3(bs—by) |, (5.6)

die Ableitungen in den Randpunkten.

Die zweiten Ableitungen in den Randpunkten von Gleichung (5.5) sind

Z'0)=6-(by—2by +by) , @(1)=6-(by —2by+b3) . (5.7)

Es sind nun die Bézierpunkte 50, 51, 52 und 53 in Gleichung (5.5) als Koeffizienten so
zu bestimmen, dass zum einen die Forderung nach iibereinstimmender Geschwindigkeit
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(Gleichungen 5.6), und zum anderen die Forderung nach iibereinstimmender Beschleuni-
gung (Gleichung 5.7) erfiillt wird.

Fiir das Splinesegment i ergeben sich dann geméf Gl. (5.5) fiir Z;(t) zwischen den Stiitz-
stellen V; und V;,; die Bézierpunkte zu [17]

— 1 — — —

bo; = E(Vi_l +4- Vit Vi)

)

1 - 5
b, = 5(2'W+Vi+1) )

. 1 - .
by = g(Vi+2'Vi+1) )
. 1 . . .
bs; = B(VZ +4-Vigr +Viga) . (5.8)

Abbildung 5.8 zeigt, dass die Strecken zwischen den Stiitzstellen V jeweils durch die Bé-
zierpunkte 51 und 52 in drei gleich grofse Abschnitte unterteilt werden.

Die gerade Verbindung der Bézierpunkte 51 und 52 zweier benachbarter Bézier-
Kurvensegmente bildet die Tangente an der Verbindungsstelle beider Segmente. Diese
Verbindungstelle liegt auf der Hilfte der Geraden (Abbildung 5.8: Position der Interpo-
lationspunkte 53 und 50 der benachbarten Segmente). In &hnlicher Weise kénnten diese
Verbindungen iterativ weiter unterteilt werden, um dadurch weitere Tangenten an der
Kurve zu finden. Ein solches Konstruktionsschema fiir Bézierkurven ist der Algorithmus
von de Casteljau [2].

Abbildung 5.8: Approximation der Verbindung zwischen den Vorgabepunkten 1_/;-_1 bis
V13 mit einer Bézierkurve dritter Ordnung

Es hat sich gezeigt, dass die Approximation mit einer Bézierkurve dritter Ordnung die
Stiitzstellen etwas schlechter approximiert als eine Bézierkurve zweiter Ordnung |92]. Die
Abweichungen liegen allerdings immer noch im Bereich der Segmentierungsungenauigkei-
ten bei den MRT-Daten. Aufgrund der Vorteile bei der Simulation beziiglich der quan-
titativen Auswertung wird in dieser Arbeit die Netzbewegung mittels einer Bézierkurve
dritter Ordnung gemif Gleichung 5.5 und den Koeffizienten nach Gleichung 5.8 imple-
mentiert. Das bedeutet, dass fiir jeden Vertex des Rechennetzes eine Bézierkurve dritter
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Ordnung erstellt wird. Entsprechend dieser Kurve wird der Vertex wiahrend eines Herz-
zykluses verschoben.

Indem dieses Verfahren fiir alle Vertices durchgefiihrt wird und die Rechennetze aus den
MRT-Daten als Stiitzstellen fiir die Bézierapproximation dienen, kann der durch die MRT-
Daten vorgegebene Herzzyklus mit beliebig vielen Zwischennetzen aufgel6st werden. Da-
mit ist es moglich, bei vorgegebener Zellanzahl die zeitliche Auflosung der Simulation und
damit die Courant-Zahl (vgl. Kapitel 4.2) anzupassen.

5.4 Herzklappenmodell

Der Aufbau und die Funktion der Herzklappen wurden bereits in Kapitel 2.1.1 beschrie-
ben. Es handelt sich um dreidimensionale Gebilde, die sich alleine aufgrund des herrschen-
den Druckgradienten 6ffnen und schlieken. Um dies im KaHMo realisieren zu koénnen,
miilite eine stromungsstrukturgekoppelte Simulation durchgefiihrt werden, was aus tech-
nischen Griinden zur Zeit jedoch noch nicht realisierbar ist. Daher sind die Herzklappen
im aktuellen KaHMo als zweidimensionale Projektion der realen Offnungsfliche realisiert.
Malvé hat in seiner Promotion diese realen Offnungsflichen aus Echo-Doppler-Aufnahmen
extrahiert und mittels dieser Daten ein Mitral- und Aortenkappenmodell entwickelt. In
Kooperation mit Malvé wurde in [87] diese Vorgehensweise auf die Trikuspidal- und Pul-
monalklappe angewendet und ein Klappenmodell fiir die Klappen des rechten Herzens
entwickelt.

Der Offnungs- und Schliefungsvorgang wird durch eine Veriinderung des Widerstandes
in der Klappenebene realisiert und ist in jeweils vier Schritte unterteilt (siehe Abbildung
5.9). Der Widerstand variiert dabei zwischen 0 und co.

Linker !
N L /
Ventrikel Mitralklappenmodell

/~ /ﬂ'«\\\
\_ o Y,

Aortenklappenmodell

. Hoher Widerstand .Mittlerer Widerstand D Kein Widerstand
Recte ‘ Q ".
Ventrikel Trikuspidalklappenmodell

O O U U

Pulmonalklappenmodell

Abbildung 5.9: Herzklappenmodell: Offnen und Schliefen der Klappen mittels Baffle-
Randbedingungen. Hoher Widerstand — Klappe geschlossen, Mittlerer Widerstand —
Klappe offnet /schliefst, Kein Widerstand — Klappe offen [87]



52 5 FErstellung der numerischen Modelle

Die Einbindung in das numerische Modell erfolgt iiber zweidimensionale Zellschichten,
sogenannte Bafflezellen, denen zeit- und ortsabhingige Widerstinde zugeordnet werden.
Uber diese zeitlich und 6rtlich variablen Widerstinde wird Offnen und SchlieRen der
Klappe gesteuert (sieche Abbildung 5.9)

5.5 Numerische Modelle der untersuchten Herzen

In dieser Arbeit werden zwei Datensitze numerisch untersucht: Datensatz F001, der
neben den beiden Ventrikeln auch die Vorhéfe und die angrezenden Geféfe beinhaltet
und als Referenzdatensatz fungiert. Daneben standen die MRT-Daten eines am Herz er-
krankten Patienten von vor der Operation, direkt nach der Operation und vier Monate
nach der Operation zur Verfiigung (Datensatz F002). Mit Hilfe dieser Bilddaten wur-
den die entsprechendne Rechennetze erstellt, numerisch untersucht und die Ergebnisse
mit denen des Datensatzes FOO1 verglichen. Da in den MRT-Daten weder Informationen
zu den Vorhdfen noch zu den angrenzenden Geféfen enthalten sind, wurden die Zu-und
Ablédufe der Ventrikel durch Stutzen realisiert.

Abbildung 5.10 zeigt sowohl das numerische Modell des Referenzdatensatzes F001 als
auch die numerischen Rechennetze des Datensatzes F002.

Referenz Herz (FO01) Prae — OP

Post - OP 4—-Monate nach der Op (4-Month)

Abbildung 5.10: Numerische Modelle der in dieser Arbeit untersuchten Ventrikel
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Korper- und Lungenkreislauf bilden zusammen mit den beiden Herzhilften ein geschlosse-
nes Transportsystem, bei dem das Transportmittel Blut in einem System von teils parallel,
teils seriell geschalteten elastischen Rohren, den Geféfien, bewegt wird (siehe Kapitel 2.2).
Das notwendige Druckgefille zur Aufrechterhaltung der Stréomung wird von den beiden
Ventrikeln erzeugt.

Ziel des KaHMo-Projekt ist es, Simulationen von menschlichen Herzen durchzufiihren.
Die beiden Herzhilften sind jedoch Teil eines geschlossenen Transportsystems und be-
einflussen sich daher gegenseitig. Die Blutstrémung von den Ventrikeln zu den einzelnen
Organen bzw. von den Organen zuriick zum Herz spielt bei den Simulationen keine Rolle.
Fiir eine realistische Simulation der Ventrikelstromung und vor allem fiir eine quantitati-
ve Auswertung dieser Stromung sind jedoch physiologisch korrekte Randbedingungen an
den Réandern des Simulationsgebietes notwendig, zu deren Bestimmung das Gesamtsys-
tem beriicksichtigt werden muss. Aus diesem Grund wird das Modell des linken Ventrikels
mittels eines Kreislaufsystems mit dem numerischen Modell des rechten Ventrikels ver-
bunden. Dieses Kreislaufsystem hat die Aufgabe, die fiir die Simulation bendtigten Druck-
randbedingungen an den in Tabelle 6.1 aufgelisteten Stellen des numerischen Modells zur
Verfiigung zu stellen. Abbildung 6.1 veranschaulicht diese Zuordnung noch einmal.

Formelzeichen Ort der Druckrandbedingung

Ppta(t) Ende der Pars thoracica aortae

Perp(t) Ende des Truncus brachiocephalicus
Pace(t) Ende der Aortae carotis communis sinistra
Pass(t) Ende der Aortae subclavia sinistra

Prmit(t) Vor Mitralklappe

Dues () Vor Vena Cava superior

Doci(t) Vor Vena Cava inferior

Pirp(t) Ende des Truncus pulmonalis

Tabelle 6.1: Druckrandbedingungen Gesamtherz

Das gesamte Kreislaufmodell wurde mit dem Programm MATLAB Simulink erstellt und
basiert auf dem Modell von Naujokat et al. [45] vom Institut fiir Industrielle Informati-
onstechnik (ITIT) der Universitit Karlsruhe.

Die Grundlage zur Darstellung der verzweigten Gefife bildet die Aufteilung des Kreis-
laufsystems in verschiedene Segmente. Jedes Segment entspricht einem diinnwandigen,
elastischen und zylindrischen Rohrstiick mit spezifischer Liange [, Wandstéirke d, Radius
r und Elastizitdtsmodul E (vgl. Kapitel 6.1). Eine Besonderheit bilden die Kapillaren
(Gefife mit einem Durchmesser kleiner als 2mm), die mit einem gesonderten Wider-
standsterm beriicksichtigt werden (vgl. Kapitel 6.1.2).
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Abbildung 6.1: KaHMo-Kreislaufmodell

Das implementierte Kreislaufmodell ist dabei analog zum Menschen in den grofsen Kreis-
lauf (Korperkreislauf) (Kapitel 6.3) und in den kleinen Kreislauf (Lungenkreislauf) (Ka-
pitel 6.4) unterteilt (vgl. Kapitel 2.2).

Beide Abschnitte werden durch seperate Modelle simuliert, die wiederum in arterielle
und venose Systeme untergliedert sind. Ausgangspunkt fiir die Modellierung war ein am
Institut fiir Industrielle Informationstechnik existierendes Modell des arteriellen Koérper-
kreislaufs.

Um das menschliche Kreislaufsystem modellieren zu kénnen, ist ein grundlegendes Ver-
stindnis der Vorgidnge im Blutkreislauf zwingend notwendig. Hierbei ist vor allem das
Verhalten der Fliissigkeit Blut in dehnbaren Réhren von elementarer Wichtigkeit. So-
mit fiithren letztlich alle Modelle zur Beschreibung der himodynamischen Vorginge im
Kreislauf auf das Problem der Fliissigkeitsstromung in einem elastischen Schlauch hin.

6.1 Fliissigkeitsstromung in einem elastischen Schlauch

Ausgehend von der allgemeinen Beschreibung der Stromung von Newtonschen Fluiden
gelten die in Kapitel 3.1.1 hergeleitete Kontinuitdtsgleichung (Gleichung 3.3) und die in
Kapitel 3.1.2 beschriebene Navier-Stokes-Gleichung (Gleichung 3.11).

Fiir eine Stromung in einem horizontalen (keine Beriicksichtigung von Kriimmung), dehn-
baren Schlauch mit runder Querschnittsfliche werden die Kontinuititsgleichung und die
Navier-Stokes-Gleichungen in Zylinderkoordinaten r, ¢, z formuliert.
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Bei der weiteren Betrachtung wird von folgenden Vereinfachungen ausgegangen:
e Annahme eines rotationssymetrisches Systems: = v, =0; 5— =0,

e Vernachlissigung der duferen Krifte: = F= 0,

e ausgebildete Stromung in z-Richtung: = % =0; g—; =0,
e Radialgeschwindigkeit v, vernachléssighar klein gegeniiber Axialgeschwindigkeit v,:

= 1, <V, = vr-%?'zo;vr-%“;zo,

e inkompressibles Fluid = p = konstant,

e stationdre Stromung = % = 0.

Damit ergibt sich fiir die Kontinuitatsgleichung:

v, O0v, Ou,

— =0 6.1
r i or - 0z (6.1)
und fiir die Navier-Stokes-Gleichungen:
T v, 10
ey = P 2P (6.2)
or2 r oOr pu Ot [0z

Man definiert mit dem Gefifiradius ro den Fluss ¢ gemaf:

0

q:/vz~8A:/2-7r-r~vz dr . (6.3)

A 0

Nach Umformungen (siehe Anhang B) ergibt sich Gleichung 6.4:

Op_ p O0q  8-pu

dz w-rg Ot w-rd

(6.4)

Gleichung 6.4 beschreibt den Druck p in Abhéngigkeit des Flusses ¢, geometrischer Para-
meter und Fluideigenschaften und stellt fiir die gemachten Einschrankungen die Bestim-
mungsgleichung des Drucks im betrachteten Rohrsegment dar.

Im Folgenden wird nun die Gleichung zur Berechnung des Flusses fiir das betrachtete
Segment hergeleitet. Unter Zuhilfenahme der Produktregel ergibt sich fiir %LZZ aus der
Kontinuitétsgleichung (Gleichung 6.1):

ov, v, Ouv,

or r | 0z =0
c%z__ 8vr+& B _8vr-r+vr-8r__8(vr-r)
0z or r - r.or o . or

Bei der Herleitung dient die Kesselformel fiir diinnwandige Rohre (Wanddicke d) unter
Innendruck als Grundlage [83]. Es wurde von folgenden Annahmen ausgegangen:
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e Giiltigkeit des Hookeschen Gesetzes. (0 = E - €)
e [sotropie

e geringe Wandstéirke im Verhéltnis zum Geféfsdurchmesser.

Nach einigen Umformungen ergibt sich fiir den Druck p:

AN
L > (7"_H9 8r) ro (6.5)

wobei d fiir die Wanddicke und z, fiir die radiale Verschiebung steht. E ist das Elastizi-
tatsmodul und ¥ die Poisonzahl.

Fiir kleine radiale Verschiebungen z, gilt 88“";" ~ 0. Mit der Annahme einer inkompressiblen

Gefiflwand (¢ = 0,5) gilt an der Wand (r = r¢):

g _ 4
3

ot

E-d
0, _ 6.6
r2 v (6.6)

r=rQ

Gleichung 6.6 bedeutet lediglich, dass Anderungen des Gefifiradius proportional zu
den Druckdnderungen sind. Mit Gleichung 6.6 und 6.5 ergibt sich folgende Differential-
gleichung zur Bestimmung des Flusses:

)

8q_3-7r~7"8’._p (6.7)

9: 2-E-d Ot

Die ausfiihrliche Herleitung der Differentialgleichungen fiir Druck (Gleichung 6.4)
und Fluss (Gleichung 6.7) ist im Anhang B zu finden.

Driickt man die unverdnderlichen Grofen in den Gleichungen 6.4 und 6.7 durch die Kon-

stanten . -
P CH T
' T S D Yo7

2

T TO
aus, so erhilt man folgende Differentialgleichungen zur Beschreibung von Druck und Fluss
innerhalb eines Rohrsegments:

op Jq

S0z i ot +Cg (6:8)
dq dp

2.~ O a (6.9)

6.1.1 Elektrisches Analogon

In Richtung der Stromung durch das Rohrsegment werden die zeitlichen Druck- und Fluss-
verldufe vor allem von der viskosen Reibung und der Trégheit der zu beschleunigenden
Blutmasse beeinflusst. In radialer Richtung ist besonders die Speicherkapazitit des Seg-
ments fiir die Anderung von Druck und Fluss verantwortlich. Diese Eigenschaften werden
in der Elektrotechnik durch elektrische Widerstinde, Induktivitiaten und Kapazititen be-
schrieben.
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Abbildung 6.2: Elektrische RLC-Schaltung

Fiir die in Abbildung 6.2 gezeigte elektrische Schaltung gelten folgende Beziehungen zwi-
schen Spannung U und Stromstérke I:

dI(z)

Ul)—U(z+Az) = L'-Az- 5 +R-Az-I(z2) (6.10)
I(z) —1(z+ Az) = C/~Az-w (6.11)

Hierbei steht L’ fiir die Induktivitidt, R fiir den elektrischen Widerstand und C’ fiir die
Kaparzitit, jeweils bezogen auf die Lingeneinheit. Fiir Az — 0 gehen die Differenzen-
Differentialgleichungen (6.10) und (6.11) in partielle Differentialgleichungen iiber:

ou ol

R — /. S /.
o Lo+ R (6.12)
ol U

Vergleicht man die Gleichungen 6.8 bzw. 6.9 mit den Gleichungen 6.12 bzw. 6.13, erkennt
man, dass die Groken U und p bzw. die Gréfen I und ¢ analog zueinander sind. Die
Koeffizienten der Gleichung 6.8 und 6.9 kénnen daher als Elemente einer elektrischen
Schaltung interpretiert werden [41].

p 8- 3-mery
U:ﬁwg’ F=mn 0 O=35y (6.14)

Der Koeffizient L’ wird dabei iiber die Dichte p des Fluids definiert und beschreibt die
Tragheit der Blutstromung. Der Widerstand R’ wird durch die Viskositdt p bestimmt und
stellt somit den Stromungswiderstand dar. Die Dehnbarkeit der jeweiligen Gefiafswand geht
iiber das Elastizititsmodul E in den Koeffizienten C” ein und macht ihn somit zu einem
Parameter, der das kapazitive Verhalten des Geféfes beschreibt. Sowohl R’ als auch L’
und C’ sind jeweils auf die Langeneinheit bezogen.

Sieht man das Differenzen-Differentialgleichungssystem der Gleichungen 6.10 und 6.11
gemif der Aquivalenz der Gréfen p und U bzw. ¢ und I als Niherung der partiellen
Differentialgleichung 6.8 und 6.9 an, so lasst sich durch geeignetes verketten von entspre-
chend der in Abbildung 6.2 gezeigten Schaltungen ein elektrisches Modell fiir ein Blutgefafy
bzw. ein ganzes Gefifisystem konstruieren [41].
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Ein Geféikabschnitt wird also durch das folgende Gleichungssystem beschrieben:
Jq;

i — D1 = Li- +Ri-q
DPi — Pit1 ot q
Opis1
i — Qi = C;-
i — Gi+1 ot

Durch Laplace-Transformation dieser Gleichungen erhilt man ein Gleichungssystem fiir
den Frequenzbereich, das fiir die Implementierung in SIMULINK besonders geeignet ist:

1
; = _ . — . -1
¢(s) I 1R (pi —pir1) (6.15)
1
piri(s) = C.-s (¢ — qiv1) - (6.16)

Durch die Riicktransformation erhilt man den gesuchten Druck p;(t) bzw. den gesuchten
Fluss ¢;(t) im i-ten Gefiafabschnitt. Die Parameter R;, L; und C; sind jetzt auf den jewei-
ligen Geféifabschnitt bezogen, [; entspricht der Lange des betrachteten Gefialabschnittes:
8- 1 3-merd-l;

Li=K,=2"0 | R=Ky,;="1"1 | C=FKy=

2
T T, QEZdZ

. (6.17)

6.1.2 Modell eines Kapillargebietes

In dem bisherigen Modell, das aus Segmenten entsprechend Abbildung 6.2 aufgebaut ist,
sind die kleinsten Gefifte, die Kapillaren, noch nicht beriicksichtigt. Grund dafiir ist die
Tatsache, dass im bisher betrachteten Gleichungssystem zur Beschreibung der Himody-
namik nur Gefife mit einem Durchmesser grofler oder gleich 2mm betrachtet werden,
die Durchmesser der Kapillaren jedoch deutlich kleiner sind. Daher wird im Folgenden
das Modell um das Kapillargebiet erweitert. Wie bereits in Kapitel 2.2 erwdhnt, spielen
die Kapillaren vor allem fiir den totalen peripheren Widerstand, d.h. fiir den Gesamtwi-
derstand des Kreislaufs, eine wichtige Rolle. Dies zeigt sich auch bei der Betrachtung der
Gleichungen 6.17. Fiir sehr kleine Gefafiradien, d.h. r; — 0, ergibt sich, dass sowohl die
Stromungsinduktivitdt als auch die Stromungskapazitit vernachléssigt werden kénnen:

lim Cy(r;) = 0

r;—0

Damit folgt fiir die Modellierung eines Kapillargebietes:

pi = Rei-q (6.18)

Somit kdnnen die Stromungsvorgéinge in einer Arterie, die ein Kapillargebiet versorgt, mit
dem in Abbildung 6.3 gezeigten elektrischen Ersatzschaltbild wiedergegeben werden.

Um Kreislaufregulationsmechanismen beriicksichtigen zu kénnen, die auf den totalen pe-
ripheren Widerstand, d.h. vor allem auf die kleinen Gefife wie Ateriolen oder Kapillaren
wirken, wird der Abschlusswiderstand R, als verdnderlicher Widerstand gewahlt. Die
Anpassung erfolgt iiber die dimensionslose Grofe f;.
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Abbildung 6.3: Elektrisches Ersatzschaltbild eines Geféfisegments mit Kapillargebiet

6.1.3 Zusammenfassung: Analogien der Stromungsgrofien

Der Losung der Navier-Stokes-Gleichung fiir die elastische Rohrstromung werden fiir je-
des Segment des Kreislaufmodells der elastische Widerstand, Induktivitidt und Kapazi-
tat entsprechend der physikalischen Eigenschaften der arteriellen Verzweigungen und der
rheologischen Eigenschaften des Blutes zugeordnet. Tabelle 6.2 zeigt den Zusammenhang
zwischen den Stromungsgrofsen und ihren elektrischen Entsprechungen.

Stromungsgrofe/Strukturmechanische Grofe | Elektrische Entsprechung
Druck p [mbar] Spannung U [V]
Fluss ¢ ["%3} Stromstéirke [ [A]
87% fur'4l (2] Widerstand R [%]
Wp: rl2 [49] Induktivitét L [L2]
3omipil [mee) Kapazitiit C [A - s]

Tabelle 6.2: Analogie zwischen den Stromungs- und den elektrischen Gréfen beim Kreis-
laufmodell

Ganz allgemein wird durch das Kreislaufmodell das Gefaflsystem des Kreislaufes in Seg-
mente unterteilt. Jedes dieser Segmente wird durch einen elektrischen Schaltkreis dar-
gestellt (vgl. Abbildung 6.2), wobei die elektrischen Bauteile entsprechend der himody-
namischen Parameter dimensioniert werden [41]. Das Kapillargebiet wird durch einen
zusatzlichen, variablen Widerstand realisiert.

Das Kreislaufmodell geht von einer quasistationédren, ausgebildeten Durchstrémung des
Kreislaufs aus. Es beriicksichtigt nicht die Einlaufstromung nach jeder Segmentverzwei-
gung und ersetzt den Stromungspuls des Herzens durch eine mittlere Geschwindigkeit in
jedem Segment.
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6.2 Modell des Patientenkreislaufs unter extrakorpora-
ler Zirkulation

Das am Institut fiir industrielle Informationstechnik (IIIT, Universitdt Karlsruhe) ent-
standene Kreislaufmodell basiert im Wesentlichen auf zwei Quellen: Die Modellierung der
Hémodynamik lehnt sich an Avolio [3] an, wihrend der Modellierung der iibrigen physio-
logischen Teilsysteme das Modell von Guyton [23] zugrunde liegt. Ziel der Bemiihungen
am IIIT war die Beschreibung des Kreislaufzustandes unter extrakorporaler Zirkula-
tion (EKZ), da bei vielen Herz-Operationen das Herz stillgelegt wird. Die Versorgung
des Korpers mit Blut wird von der Herz-Lungen-Maschine (HLM) iibernommen. Das ur-
spriingliche Kreislaufmodell wurde entwickelt, um die Regelung der HLM zu verbessern.
Da bei der Verwendung der HLM weder der Lungenkreislauf (die Anreicherung des Blutes
mit Sauerstoff iibernimmt die HLM) noch der venose Korperkreislauf (das aus dem Kor-
per entnommene Blut wird in einem Reservoir gesammelt) eine Rolle spielt, beinhaltet
das Kreislaufmodell des ITIT lediglich den arteriellen Korperkreislauf [41].

106 105 (104

17 116

126 125

Abbildung 6.4: Struktur des Modells des arteriellen Korperkreislaufes [45]

Die Modelle von Guyton und Avolio basieren auf der Annahme eines liegenden Men-
schen in Ruhe [44]. Da bei der Geometrieerstellung fiir das KaHMo-Modell MRT-Daten
verwendet werden (vgl. Kapitel 5.1), die ebenfalls bei liegenden Menschen in Ruhe auf-
genommen werden, kann dieses Kreislaufmodell als Basis fiir das arterielle KaHMo-
Korperkreislaufmodell verwendet werden.

Das Modell des Patientenkreislaufs unter EKZ wird durch ein System von 128 elastischen
Segmenten mit anatomisch korrekten Abmessungen und Wandeigenschaften nachgebildet
(Abbildung 6.4). Blutdruck und -fluss in den einzelnen Segmenten werden mit Hilfe des
bereits beschriebenen Gleichungssystems 6.15 - 6.16 berechnet. Dieses detaillierte Modell
ist in der Lage, die Pulsatilitit des arteriellen Kreislaufsystems nachzubilden [41].
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Dieses Modell des arteriellen Korperkreislaufes diente als Ausgangspunkt fiir die Erstel-
lung des KaHMo-Kreislaufmodells, welches aus dem Modell des Korperkreislaufes und
dem Modell des Lungenkreislaufs besteht. Im Folgenden werden die Teilsysteme niher
beschrieben.

6.3 Das Korperkreislaufmodell

Ausgangspunkt des KaHMo-Korperkreislaufmodells stellt, wie bereits erwidhnt, das Mo-
dell von U. Kiencke et. al. [45] dar (Abbildung 6.4). Dieses Modell setzt sich aus den in
Kapitel 6.1 vorgestellten Segmenten zusammen. Die notwendigen charakteristischen Da-
ten der einzelnen Segmente beruhen auf anatomisch korrekten Abmessungen und Wand-
eigenschaften entsprechend [3]. Das Modell von Kiencke wird auf die fiir die numerische
Simulation des KaHMo-Herzmodells notwendigen Funktionen reduziert und anschlieftend
in den Zustandsraum iiberfithrt (Kapite 6.3.1). Des Weiteren wird das Modell auf Basis
der in Kapitel 6.2 hergeleiteten elektrischen Analogie und mittels Literaturdaten um den
vendsen Teil erweitert (Kapitel 6.3.2).

6.3.1 Das arterielle Korperkreislaufmodell

Das urspriingliche Modell umfasst 128 Segmente und beeinhaltet, neben der Moglichkeit
jedes einzelne Segment beziiglich Radius, Wanddicke, E-Modul und Linge anzupassen,
zusiitzliche Modelle, die z.B. die Anderung des Hormonspiegels beriicksichtigen. Das ur-
spriingliche Modell steht aber in dieser Form nicht zur freien Verfiigung und kann daher
nicht als Kreislaufmodell fiir die Herzsimulationen benutzt werden.

Aus diesem Grund wurden die 128 Segmente in einem ersten Schritt zu acht Gruppen
zusammengefasst:

e linkes Hirn e Aorta
e rechtes Hirn e rechte Schulter
e linker Arm e Bauch
e rechter Arm e Beine

Diese acht Gruppen wurden in den Zustandsraum iiberfiihrt. In Abbildung 6.5 ist die
Vereinfachung des urspriinglichen Koérperkreislaufmodells des III'T dargestellt.

Durch die Uberfithrung in den Zustandsraum besteht das KaHMo-Korperkreislaufmodell
nicht mehr aus den in Kapitel 6.2 beschriebenen Segmenten, sondern wird durch die
Matrizen A, B, C and D beschrieben:
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Abbildung 6.5: Ergebnis der Vereinfachung. Links: urspriingliches Modell; Rechts: verein-
fachtes Modell

Die Matrizen A, B, C and D beschreiben die Beziehung zwischen der Zustandsmatrix
und den Eingangs- und Ausgangsgrofsen. Ein einfaches Beispiel fiir die Zustandsraum-
darstellung ist in Anhang C zu finden. Jede der acht Gruppen wird somit durch vier
Matrizen beschrieben. Die acht Teile werden entsprechend der urspriinglichen Verbindun-
gen miteinander verbunden und bilden so das arterielle KaHMo-Ké&rperkreislaufmodell,
das insgesamt durch 32 Matrizen beschrieben wird [59|. Durch die Darstellung im Zu-
standsraum ist eine Riickfiihrung in das urspriingliche Modell nicht mehr moglich und
das Modell im Rahmen des KaHMo-Projekts verwendbar.

F — Original — Original
160 — KaHMo 160 — KaHMo
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Abbildung 6.6: Vergleich der Ergebnisse des KaHMo-Kreislaufmodells mit dem Modell
des IIIT (7, = 0,76 s). Links: Aorta; Rechts: Halsschlagader

Zur Validierung des arteriellen KaHMo-Kreislaufmodells wurden die Ergebnisse zum einen
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mit den Ergebnissen des validierten Modells von Kiencke [70] verglichen und zum anderen
wurden Flussmessungen in Geféifien aufgenommen und ausgewertet [90].

Die Auflosung der Flussmessungen ist jedoch zur Zeit noch nicht ausreichend, um ei-
ne verléssliche Validierung anhand dieser Daten durchfiihren zu konnen. Beim Vergleich
des arteriellen KaHMo-Kreislaufmodells mit dem Modell des III'T ergeben sich sehr gute
Ubereinstimmungen der bestimmten Kurven (siehe Abbildung 6.6).

6.3.2 Das venose Korperkreislaufmodell

Im Gegensatz zum arteriellen Teil des Korperkreislaufs stand fiir den vendsen Teil kein
Modell zur Verfiigung. Um jedoch physiologisch sinnvolle Druckrandbedingungen am Vor-
hof des rechten Herzens vorgeben zu kénnen, ist eine Verbindung zwischen den Kapillaren
und dem rechten Herzen notwendig. Diese Verbindung bildet analog zur Realitit das ve-
nose Kreislaufsystem, das aus den in Kapitel 6.1.1 hergeleiteten Segmenten aufgebaut
wird.
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| S ! | S !
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q R L a1 q R L LS
p‘\ o ‘p p‘\ o ‘p
| S ! | S !
Kapillargebiet lund Venolen Kapillargebiet| und Venolen
Obere Korperhalfte
Untere Korperhilfte

Abbildung 6.7: Schema des venosen Korperkreislaufs

Hierbei werden die Fliisse des Kapillargebiets der oberen Korperhilfte (Gehirn, Schul-
tern, Arme) und fiir die untere Korperhélfte (Bauch, Beine) getrennt gesammelt. Diese
Information des Blutflusses dienen als Eingangssignal fiir die beiden Teile des vendsen
Korperkreislaufmodells. Darin wird in jeweils drei Segmenten ausgehend von den jeweili-
gen Kapillargebieten der Druck und der Fluss iiber die Venen hin zur Vena Cava Superior
bzw. Vena Cava Inferior berechnet. Die damit erzeugten zeitlichen Druckverldufe an den
beiden Hohlvenen bilden die Druckrandbedingungen am Eingang des Simulationsgebietes
des rechten Herzens. In Abbildung 6.7 ist das venose Korperkreislaufmodell schematisch
gezeigt.

Da fiir den vendsen Korperkreislauf nur wenige himodynamische Werte vorliegen, wird
das Modell aus nur wenigen Segmenten aufgebaut. Anhand von Literaturdaten (|7], [33],
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[54] und [68]) konnten physiologisch relevante Wertebereiche fiir die einzelnen in Abbil-
dung 6.7 gezeigten Segmente bestimmt werden. Problematisch bei der Bestimmung der
himodynamischen Werte des vendsen Korperkreislaufsystems ist in erster Linie die geringe
Anzahl an menschlichen Referenzdaten, da sich die Angaben meist auf medizinisch rele-
vante Gefile wie etwa die Halsvene, die Schliisselbeinvene und die Hohlvenen beziehen.
Weiterhin sind die Daten fiir die Gefiafte immer in einem recht grofsen Wertebereich ange-
geben. Aus diesem Grunde wurden aus den oben genannten Quellen die Daten extrahiert
und fiir jedes Segment ein zulédssiger Bereich fiir die Segmentparameter Linge, Wanddi-
cke, Radius und Elastizitdtsmodul bestimmt [90]. Durch die Vorgabe einer Zielfunktion
ergibt sich ein Optimierungsproblem mit 12 Einflussgrofen, bei dem die Parameter nur
im zuvor definierten Bereich variiert werden konnen. Als Zielfunktionen dienen aus der
Literatur entnommene Druckverldaufe. Abbildung 6.8 zeigt einen simulierten Druckverlauf
an der oberen Hohlvene im Vergleich zu Literaturdaten.

Durch den modularen Aufbau ist das vendse Korperkreislaufsystem sehr flexibel und kann
daher bei Vorliegen detaillierter Daten beliebig erweitert werden.

13

o
o

Druck [mbar]

Abbildung 6.8: Vergleich simulierter Druckverlauf an der Oberen Hohlvene (links) mit
Druckkurve aus der Literatur (rechts) |21]

6.4 Modell des Lungenkreislaufs

Der Lungenkreislauf leitet das Blut vom rechten Ventrikel iiber die Lunge zum linken
Herzen (vgl. Kapitel 2.2). Bei der Modellierung des Lungenkreislaufs wurde analog zum
Korperkreislauf zwischen arteriellem und vendsem Bereich unterschieden. Aufgabe des
arteriellen Lungenkreislaufs ist es, den Druckverlauf an der Pulmonalarterie zu berech-
nen. Im vendsen Lungenkreislauf wird der Druckverlauf am linken Vorhof berechnet. Die
Modellierung beider Bereiche erfolgt mit jeweils vier Segmenten, da auch hierfiir eine
detailliertere Modellierung nicht geniigend himodynamische Werte in der Literatur zur
Verfiigung stehen. Der Aufbau des Lungenkreislaufs ist in Abbildung 6.9 schematisch
skizziert. Der Atemgasaustausch in der Lunge wird im KaHMo-Lungenkreislauf nicht
modelliert.

Die Bestimmung der Segmentparameter erfolgt analog zur Vorgehensweise beim vendsen
Korperkreislauf: Anhand von Literaturdaten wurde ein Wertebereich fiir Radius, Wand-
dicke, Lange und Elastizitdtsmodul eines jeden Segments bestimmt. Mittels einer Para-
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Abbildung 6.9: Schema des Lungenkreislaufs

meterstudie wurden diese Grofsen innerhalb des ermittelten Bereichs so angepasst, dass
sowohl die Charakteristik des Druckverlaufs an der Arteria Pulmonalis als auch die am
linken Vorhof wiedergegeben werden [90],[91]. Aufgrund der Tatsache, dass sich es sich um
acht Segmente mit jeweils vier Parametern handelt, ergibt sich ein Optimierungsproblem
mit 64 Einflussgrofen. Die Ergebnisse sind in Abbildung 6.10 gezeigt.

Druck [mbar]

0 1 2 0 1
t t

Abbildung 6.10: Vergleich simulierter Druckverlauf an der Pulmonalarterie (links) mit
Druckkurve aus der Literatur (rechts) [40]

Durch die Verwendung einzelner Segmente ist auch das Modell des Lungenkreislaufs sehr
flexibel und beliebig erweiterbar.

6.5 Implementierung des Kreislaufmodells

Sowohl fiir das Lungenkreislaufmodell als auch fiir das Korperkreislaufmodell dient der
Blutfluss iiber die Taschenklappen (Aorten- bzw. Pulmonalklappe) als Eingangsgrofe.
Mit der Annahme von Blut als inkompressiblem Medium kann dieser Blutfluss direkt aus
dem Volumenverlauf des jeweiligen Ventrikels berechnet werden. Dieser Vorgang ist in
Abbildung 6.11 schematisch fiir den linken Ventrikel dargestellt. Durch Differenzieren des
Volumenverlaufs nach der Zeit erhdlt man den Volumenstrom fiir den gesamten linken
Ventrikel iiber einen Herzzyklus. Ist der Volumenstrom positiv, so stromt Blut in den
Ventrikel ein; ist er negativ, so stromt Blut aus dem Ventrikel aus. Bei einem gesunden
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Herz tritt das Blut vollstindig iiber die Aortenklappe in das Kreislaufsystem ein und dient
als Eingangsfluss fiir das KaHMo-Kreislaufmodell. Daher werden beim Volumenstromver-
lauf des Herzens nur die Bereiche beriicksichtigt, in denen der Volumenstrom negativ ist.
Die restlichen Bereiche werden auf Null gesetzt. Durch Vorzeichenumkehr erhilt man nun
den Volumenstrom in das Kreislaufsystem. Fiir den rechten Ventrikel ist die Vorgehens-
weise identisch. Dieses Verfahren ist automatisiert und in das KaHMo-Kreislaufmodell
implementiert.
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Abbildung 6.11: Schema zur Berechnung des Eingangflusses

Um die Ergebnisse des Kreislaufmodells als Randbedingung fiir die Strémungssimulation
benutzen zu konnen, werden neben den Volumenverlaufen des rechten und linken Ven-
trikels werden noch die zu berechnenden Zeitschritte, die Zykluszeit und die Anzahl der
Netze als Eingangsgrofen benotigt.

Die Simulationsdauer des Kreislaufmodells betrédgt SD = 120 s. Damit wird gewéhrleistet,
dass die ausgewerteten Zyklen nicht von den zu Beginn aufgrund von Einschwingvorgin-
gen auftretenden Ungenauigkeiten beeinflusst werden.

Das KaHMo-Modell ist ein patientenspezifisches Simulationsmodell. Das bedeutet, dass
fiir jeden Patienten neue Rechennetze erstellt werden und die Stromungsstruktur der
individuellen Ventrikel untersucht wird. Dementsprechend muss auch das Kreislaufmodell
patientenspezifisch verwendbar sein. Dies ist aufgrund des Aufbaus aus Segmenten
bei den entsprechendne Messdaten moglich. Allerdings sind die notwendigen Angaben
beziiglich E-Modul, Wanddicke, Durchmesser und Linge kaum ermittelbar. Aus diesem
Grund werden in dieser Arbeit die ermittelten Druckverldufe an die bei der jeweiligen
MRT-Aufnahme gemessenen Druckverldufe angepasst. In Zukunft ist zu priifen, ob eine
Anpassung iiber den TPR (siehe Kapitel 2.2) moglich ist.
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7 Ergebnisse der Stromungssimulation
fiir das Referenzherz (F001)

Bei der Auswertung der numerischen Stromungssimulationen und der quantitativen Be-
stimmung der Stromungsstruktur werden zwei unterschiedliche Ziele verfolgt. Zum einen
wird die Strémungsstruktur in den Herzen mit projizierten Stromlinien der dreidimnsiona-
len Stromungsstruktur, mit dreidimensionalen Stromlinien und mit der Lambda2-Methode
graphisch dargestellt. Zum anderen werden die in Kapitel 3.4 eingefiihrten dimensions-
losen Kennzahlen fiir die unterschiedlichen Herzen ausgewertet.

In diesem Kapitel werden im Folgenden die Ergebnisse des Referenzdatensatzes F001
vorgestellt. In Tabelle 7.1 sind einige allgemeine Angaben zum Probanden aufgefiihrt.

Parameter | Kiirzel | [] | FO001
Geschlecht - - | ménnlich
Geburtsjahr Jahr a 1971
Grofse H m 1,76
Gewicht G kg 70
Raucher - - ja
Ubergewicht - - nein

Tabelle 7.1: Allgemeine Angaben zum Probanden

Da es sich bei dem Probanden des Datensatzes F001 um einen gesunden jungen Mann
handelt, dienen die Ergebnisse der numerischen Stromungssimulation der Blutstromung
in diesem Herz als Referenzdaten fiir die nachfolgende Auswertung der kranken Herzen.

7.1 [Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des
Datensatzes F001

Der linke Ventrikel des Datensatzes FOO1 wurde von Malvé im Rahmen seiner Promotion
erstellt und hinsichtlich der zweidimensionalen Stromungsstruktur ausgewertet [38|. Da
in den MRT-Aufnahmen keine Informationen zum Vorhof enthalten sind, wurde dieser
anhand von Literaturdaten generisch erstellt. Aufgrund von numerischen Schwierigkeiten
musste auf die anatomisch korrekte Modellierung mit vier Zuldufen verzichtet werden, so
dass der Vorhof im vorliegenden Modell mit nur einem Zulauf realisiert ist [38].

Die Simulation der Blutstromung im linken gesunden Ventrikel wurden mittels dieses nu-
merischen Modells durchgefiihrt. In dieser Arbeit liegt bei der Auswertung der Fokus vor-
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allem auf der dreidimensionalen Stromungsstruktur im Ventrikel und auf den dimensions-
losen Kennzahlen.

7.1.1 Volumenverlauf als Funktion der Zeit

Abbildung 7.1 zeigt den Volumenverlauf des linken Ventrikels und des linken Vorhofs als
Funktion der Zeit. Die Kurven sind mit der Zykluszeit (Dauer eines Herzzyklus) und dem
diastolischen Volumen des Ventrikels normiert. Die Mitralklappe 6ffnet bei ¢ — 0,76 . Die
Zykluszeit kann direkt aus den MRT-Aufnahmen entnommen werden. Sie betrigt fiir den
Datensatz F001

T, = 0,76 5. Zusitzlich sind in Abbildung 7.1 fiir das Herz noch die Offnung der Mitral-
klappe (OM) und der Aortenklappe (OA) sowie die Vorhofkontraktion markiert.

Vd/

Vorhofkontraktion

— Ventrikel
— Vorhof

0,5

Diastole ; Systole . Diastole T

0 OA 05 oM 1
t

Abbildung 7.1: Volumenverlauf des linken Ventrikels des Datensatzes F001 [38]

7.1.2 Anatomische und physiologische Parameter

In der Tabelle 7.2 sind neben den Parametern, die sich aus den geometrischen und phy-
siologischen Bedingungen ergeben, auch die Ergebnisse der numerischen Simulation und
die daraus bestimmten dimensionslosen Grofen erfasst. Die Berechnung der Kennzahlen
erfolgt nach den in Kapitel 3.4 eingefiihrten Bestimmungsgleichungen.

Parameter | Kiirzel | [] | FOO1 (linker Ventrikel)
Ergebnisse der Stromungssimulation
Ergebnisse Volumenverlauf

Endsystolisches Volumen ESV m3 0, 000064
Enddiastolisches Volumen EDV m? 0,000166
Schlagvolumen Vs m> 0,000102
Zykluszeit T s 0,76
Puls HR 1/min 79
Systolische Zeit Tsys s 0,27
Diastolische Zeit tigia s 0,49
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Parameter | Kiirzel | [ 1] | FOO1 (linker Ventrikel)
Angaben zu den Klappen
Mitralklappendurchmesser D, i m 0,0285
Mitralklappenflache At m? 0,000640
Aortenklappendurchmesser Do m 0,0218
Aortenklappenfliche Agor m? 0,000372
Gemittelte Stromungsgrofen
Mittlerer Vorhofdruck Duor,li mbar 7,5
Mittlerer Aortendruck Daor mbar 118
Mittlere Geschw. (Systole) Usys m/s 1,02
Mittlere Geschw. (Diastole) Vdia m/s 0,33
Mittlere Viskositét fefr | kg/(m-s) 0,00537
Dichte p kg/m? 1008
Energieauswertung
pV-Arbeit Apy J 1,84
Leistung P |44 2,4
Dimensionslose Kennzahlen
Reynoldszahl (Systole) Rep sys - 4150
Wormersleyzahl (Systole) Wogys - 27
Ejektionsfraktion EF % 61
Durchmischungsgrad M,y % 33
Durchmischungsgrad M, % 2
Verweilzeit 5,20 S 0,93
Dimensionslose Pumparbeit O - 3,13-106

Tabelle 7.2: Anatomische und physiologische Parameter des linken Ventrikels des Daten-
satzes F001

Die gemittelten Geschwindigkeiten werden entsprechend Gleichung 3.25 aus dem Schlag-
volumen, dem Klappendurchmesser und der Dauer der jeweiligen Herzphase bestimmt.
Die gemittelten Driicke erhdlt man durch eine zeitliche Mittelung des Druckverlaufs, fics¢
berechnet sich entsprechend Gleichung 3.26.

Die vom Ventrikel aufgebrachte Leistung ergibt sich aus der berechneten Arbeit dividiert
durch die Zykluszeit. Mit P—24W liegt die so ermittelte Leistung iiber dem Litera-
turwert von Pr;=1,7W |[73]. Allerdings betrdgt der in der Literatur angegebene Puls
HRp3=70 /min wéhrend das Herz des des Probanden wihrend der MRT-Aufnahme 79
mal pro Minute (HR=79 /min) geschlagen hat.

Mit einer Ejekionsfraktion von EF = 61% wird deutlich mehr als die Hélfte des sich
im Ventrikel befindlichen Blutes wihrend der Systole ausgeworfen. Dieser hohe Wert ist
charakteristisch fiir gesunde Herzen. Die Werte fiir den Durchmischungsgrad und die Ver-
weilzeit zeigen, dass der Ventrikel gut durchspiilt wird und die Gefahr der Trombenbildung
dementsprechend gering ist. Nach einem Zyklus befinden sich nur noch 33 %, nach vier
Zyklen sogar nur noch 2% Restblut im Ventrikel.

Die Werte fiir O, M, EF und t,9 werden bei der Auswertung der Simulationen der
kranken Herzen (Kapitel 8.1) erneut diskutiert, da sie dort als Referenzwerte dienen.
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7.1.3 Darstellung der Stromungsstruktur

Die graphischen Auswertungen der Stromungsstruktur erfolgten mit dem Software-Paket
ENSIGHT® Release 8.2. Aus den vielfiltigen Moglichkeiten der Stromungsvisualisierung
wurden fiir die vorliegende Arbeit drei Darstellungen ausgewahlt:

e auf eine Langachsenschnittebene projizierte Stromlinien der dreidimensionalen Strémung
e dreidimensionale Stromlinien
e dreidimensionale Auswertung entsprechend der Lambda2-Methode.

Die Schnittebene fiir die projizierten Stromlinien verlauft mittig durch beide Klappen und
durch die Herzspitze. Die Stromlinien sind mit dem Betrag der Geschwindigkeit kodiert,
so dass ihre Farbe die lokale Geschwindigkeit in m/s angibt.

Mit der Lambda2-Methode wird das Strémungssfeld auf durch Rotation bedingte lokale
Druckminimas untersucht (siehe Kapitel 3.6). Die Ergebnisse dieser Auswertung sind die
in den Abbildungen 7.3 bis 7.5 in gelb dargestellten dreidimensionalen Hiillflichen der
Wirbelkernlinien.

Zur Darstellung der Ergebnisse werden sechs charakteristische Zeitpunkte iiber einen
Herzzyklus gewiihlt, die einen guten Uberblick iiber die sich bildende Strémungsstruktur
darstellen. Die sechs Zeitpunkte sind in Abbildung 7.2 qualitativ in die Volumenzeitkurve
der Losung eingetragen.

oL

® @ 6 ,® D @

Abbildung 7.2: Zuordnung zwischen den gewihlten Auswertezeitpunkten und dem Volu-
menverlauf
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Abbildung 7.3: Struktur der Stromung zum Zeitunkt ¢; und %,
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Abbildung 7.4: Struktur der Stromung zum Zeitunkt t3 und t4



7.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F001 75

Projizierte
Stromlinien

3D-Stromlinien

Lambda2-
Methode

[any

Geschw. [m/s] 1
1,0
0.5 0,5 E 0.5
' ‘ 1 0.0 ' 05 1

0.5

Abbildung 7.5: Struktur der Stromung zum Zeitunkt ¢5 und tg
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Interpretation der Stréomungsstruktur

In vorangegangenen Arbeiten [52|, |[60] wurden die sich ergebenden Stromungs-
strukturen jeweils mit Hilfe von Sattelpunkten und Foki zweidimensional dargestellt.
Ergédnzend dazu wird in diesem Abschnitt die dreidimensionale Stromungsstruktur mit
Sattellinien und dreidimensionalen Foki (vgl. Kapitel 3.6) im linken gesunden Ventrikel
graphisch ausgewertet und an den in Abbildung 7.6 gezeigten Zeitpunkten dargestellt.

i‘ ‘E‘ . [
OO 0,5
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Abbildung 7.6: Ausgwertete Zeitpunkte wiahrend eines Herzzykluses

Abbildung 7.7: Ausbilden des Ringwirbels zu Beginn der Diastole

Abbildung 7.7 zeigt das Einstromen des Bluts iiber die Mitralklappe zu Beginn der Dia-
stole. Es bildet sich eine Jetstromung aus, deren Richtung von der Lage der Mitralklappe
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abhéngt. Das aus dem Vorhof kommende Blut trifft dabei mit einer hohen Geschwindig-
keit auf das ruhende Blut im Ventrikel, wodurch sich ein torusférmiger Ringwirbel (Fokus
F1) ausbildet. Die Drehrichtung ist in Abbildung 7.7 eingetragen.

Abbildung 7.8: Asymmetrisches Anwachsen des Ringwirbels

Im weiteren Verlauf der Diastole wandert der Ringwirbel von der Mitralklappe in Richtung
Ventrikelmitte und wéchst dabei bedingt durch die Geometrie und das damit verbundene
grokere Raumangebot an (sieche Abbildung 7.8). Der obere Teil des dreidimensionalen
Fokus F1 stromt entlang des Eingangs des Aortenkanals und induziert dort entsprechend
des Phénomens einer iiberstromten Kavitit reibungsgekoppelt eine Wirbelwalze (F2).
Diese bleibt bis zur Offnung der Aortenklappe bestehen. An der Wand des Aortenkanals
bildet sich durch diese Wirbelwalze eine Linie von Halbsatteln (S2).

In der zweiten Hélfte der Diastole verformt sich der Ringwirbel asymmetrisch. Dabei wird
die linke Seite grofser und der Ringwirbel kippt zur Seite. Der rechte Teil wandert dadurch
in Richtung Herzspitze. Das fiihrt dazu, dass die Stromung in Richtung Ventrikelwand
gelenkt wird und dort ein Halbsattel (S1) entsteht. Der untere Teil des Ringwirbels durch-
stromt die Ventrikelspitze (siehe Abbildung 7.9). Diese Struktur bleibt bis zum Ende der
Diastole erhalten.

Nach dem Erreichen des enddiastolischen Volumens und dem Schliefen der Mitralklap-
pe Offnet nun die Aortenklappe. Gleich zu Beginn der Systole wird F2 ausgeschwemmt,
F'1 zerféllt in der ersten Halfte der Systole, wobei die Drehrichtung des Ringwirbels ein
einfaches und verlustarmes Ausstromen begiinstigt (vgl. Abbildung 7.10).

Der in diesem Modell verwendete generische Vorhof erzeugt eine Stromung, wie sie auch in
den MRT-Flussmessungen zu erkennen ist [38|, [93]. Allerdings ergibt sich bei einem phy-
siologisch korrekten Vorhof aufgrund der vier Zuldufe eine Staufliche und ein Ringwirbel,
der die Einstrémrichung in den Ventrikel mafgeblich beeinflusst. Der Einfluss dieser Vor-
hofstromung auf die Stromungsstruktur im Ventrikel ist ein Ziel der aktuellen Forschung
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im Rahmen der Weiterentwicklung des Herzmodells.

Die Lambda2-Methode identifiziert den Ringwirbel F1 zu Beginn des Einstrémvorgangs.
Bei der Interpretation der Stromung im linken Ventrikel im weiteren Verlauf der Diastole
liefert die Methode allerdings kaum noch zusétzliche Informationen.

Abbildung 7.9: Asymmetrischer Ringwirbel und Verzweigung in die Herzspitze

Abbildung 7.10: Strémungsstruktur in der Systole
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7.2 [Ergebnisse der Simulation des rechten Ventrikels
des Datensatzes F001

Ein Ziel dieser Arbeit ist die Erweiterung des KaHMo-Modells um den rechten Ventrikel.
Aus den Erfahrungen vorangegangener Arbeiten wurde dabei der Vorhof mit seinen bei-
den Zuldufe mitberiicksichtigt. Aufgrund der groften Bedeutung fiir den Korperkreislauf
und die Versorgung der Organe lag bisher der Fokus sowohl in der Medizin als auch in
der Herzforschung auf dem linken Ventrikel. Allerdings entwickelt sich in letzter Zeit ein
Verstindnis dafiir, dass durch die wechselseitige Beeinflussung der beiden Herzhélften,
das Gesamtsystem untersucht werden muss und damit eine Erweiterung der bisherigen
Sichtweise um den rechten Ventrikel sinnvoll ist. Somit bedeutet die Erweiterung des
KaHMo-Modells um den rechten Ventrikel einen wichtigen Schritt im Verstdndnis des
Gesamtsystems.

Im Folgenden werden die Ergebnisse der Stromungssimulation im rechten Referenzventri-
kel vorgestellt.

7.2.1 Volumenverlauf als Funktion der Zeit

Der zeitliche Verlauf der Volumenénderung des rechten Ventrikels entspricht dem des
linken Ventrikels. In Abbildung 7.11 ist neben dem Volumenverlauf des rechten Ventrikels
auch die Volumenédnderung des Vorhofs tiber die Zeit gezeigt. Die Kurven sind ebenfalls
mit der Zykluszeit und dem diastolischen Volumen des Ventrikels normiert. Im Falle der
rechten Herzhilfte offnet die Trikuspidalklappe bei ¢ = 0,76. In Abbildung 7.11 sind
zusitzlich noch die Offnung der Trikuspidalklappe (OT) und der Pulmonalklappe (OP)
sowie die Vorhofkontraktion eingetragen.

V4 . . —
Vq - .
i : — Ventrikel
— Vorhof
I Vorhofkontraktion
0,5+
Diastole Systole Diastole |
. e
0 1 1 1 1 : | 1 1 : 1 1
0 op 0,5 oT 1

t

Abbildung 7.11: Volumenverlauf des rechten Ventrikels des Datensatzes FO01
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7.2.2 Netzunabhangigkeitsstudie zum rechten Ventrikel

Um einen Einfluss des Rechennetzes auf die Stréomungsstruktur zu vermeiden, wurde eine
Netzunabhéngigkeitsanalyse durchgefiihrt, deren Ergebnisse im diesem Kapitel vorgestellt
werden. Es wurden fiinf topologisch identische Rechennetze mit 25.000, 50.000, 100.000,
200.000 und 300.000 Zellen erzeugt. Mit jedem dieser Rechennetze wurde eine numerische
Simulation mit identischen Randbedingungen durchgefiihrt. Die Ergebnisse der Auswer-
tung der effektiven Viskositéit, der Arbeit und der dimensionslosen Kennzahlen sind in
Tabelle 7.3 zusammengestellt.

ﬁeff [%} APV [J] P [W] ReD,sys Wosys tb,20 [8] O OFL

25.000 0,00519 0,19 0,25 5030 27 1,02 |3,5-10°| 1,09
50.000 0,00505 0,19 0,25 5169 27 0,95 |3,3-10° | 1,06
100.000 | 0,00503 0,19 0,25 5192 27 0,98 |3,4-10° | 0,95
200.000 | 0,00486 0,19 0,25 5369 28 0,95 |3,4-10° | 0,87
300.000 | 0,00511 0,19 0,25 5109 27 1,06 |3,6-10°| 0,74

Tabelle 7.3: Ergebnisse der Netzunabhéngigkeitsstudie zum rechten Ventrikels des Daten-
satzes FOO01

Die gemittelte effektive Viskositét fi.rr variiert bei den fiinf Rechennetzen um 6 %, liefert
aber keinen eindeutigen Hinweis beziiglich einer Netzunabhéngigkeit. Die Leistung des
rechten Ventrikels ist in allen Féllen gleich und mit P=0,25W deutlich geringer als die
Leistung des linken Ventrikels.

Bei der Auswertung integraler Grofen konnte keine eindeutige Netzunabhéngigkeit ge-
funden werden. Allerdings zeigt sich bei den berechneten Volumenverldufen, dass erst ab
einer Zellanzahl von 100.000 Zellen eine Volumenkonstanz gegeben ist.

25.000 Zellen 100.000 Zellen

Abbildung 7.12: Vergleich der Stromungsstruktur im rechten Ventrikel mit 25.000 Zellen
(links) und 100.000 Zellen (rechts)
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Die Untersuchung der Stromungsstruktur ergibt, dass schon bei dem Netz mit 25.000 Zel-
len die globale Strémungsstrukur sichtbar ist. Mit steigender Zellanzahl werden immer
kleinere Strukturen aufgelost. Diese tragen jedoch nicht zum Verstéindnis der Hauptstro-
mung im Ventrikel bei. Gerade bei dem Rechennetz mit der hohen Zellanzahl entstehen
sehr viele kleine Wirbelstrukturen, die ihren Ursprung zum Teil in der Numerik haben.
Damit ist eine weitere Verfeinerung nicht sinnvoll. Die mittleren Courantzahlen liegen bei
allen Berechnungen im Bereich von 1 (vgl. Tabelle 7.3).

Beim Vergleich der Stromungsstrukturen ergibt sich allerdinsg zwischen 25.000 und
100.000 Zellen beim Einstrémen ein Unterschied in der Form und der Ausdehnung des
Ringwirbels (siehe Abbildung 7.12). Ab 100.000 Zellen #ndert sich die Stromungsstruktur
nicht mehr, so dass man ab dieser Anzahl von Zellen von einer netzunabhdingigen Losung
sprechen kann. Die mit diesem Netz erzielte Losung wird im Folgenden entsprechend
der Tabelle 7.2 beim linken Ventrikel ausgewertet und hinsichtlich der Strémungsstruk-
tur untersucht. Die Ergebnisse dienen bei den Auswertungen der rechten Ventrikel des
Datensatzes F002 als Referenz.

7.2.3 Anatomische und physiologische Parameter

Analog zur Auswertung beim linken Ventrikel sind in der Tabelle 7.4 neben den Para-
metern, die sich aus den geometrischen und physiologischen Bedingungen ergeben, auch
die Ergebnisse der numerischen Simulation des in Kapitel 7.2.2 bestimmten Rechennetzes
und die daraus bestimmten dimensionslosen Grofsen zusammengefasst. Die Berechnung
erfolgt nach den in Kapitel 3.4 eingefiihrten Bestimmungsgleichungen.

Parameter | Kiirzel | [1] | FOO1 (rechter Ventrikel)
Ergebnisse der Stromungssimulation
Ergebnisse Volumenverlauf
Endsystolisches Volumen ESV m? 0,000072
Enddiastolisches Volumen EDV m3 0,000181
Schlagvolumen Vs m? 0,000108
Zykluszeit 1o S 0,76
Puls HR 1/min 79
Systolische Zeit Tsys s 0,250
Diastolische Zeit tdia s 0,510
Angaben zu den Klappen
Trikuspidaldurchmesser Dy, m 0,0277
Trikuspidalklappenfliche A m? 0, 000602
Pulmonalklappendurchmesser Dy m 0,0212
Pulmonalklappenfliche Apur m? 0, 000354
Gemittelte Stromungsgréfien
Mittlerer Vorhofdruck Duor,re mbar 5,5
Mittlerer Pulmonaldruck Dpul mbar 14,8
Mittlere Geschw. (Systole) Usys m/s 1,22
Mittlere Geschw. (Diastole) Vdia m/s 0,35
Mittlere Viskositét fefr | kg/(m-s) 0,00503
Dichte p kg/m? 1008
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Parameter | Kiirzel | [ 1] | FOO1 (rechter Ventrikel)
Energieauswertung
pV-Arbeit Apy J 0,19
Leistung P |44 0,25
Dimensionslose Kennzahlen
Reynoldszahl (Systole) Rep sys - 5192
Wormersleyzahl (Systole) Wogys - 27
Ejektionsfraktion EF % 60
Durchmischungsgrad M,y % 0,39
Durchmischungsgrad M, % 0,04
Verweilzeit 5,20 S 0,98
Dimensionslose Pumparbeit O - 3,4-10°

Tabelle 7.4: Anatomische und physiologische Parameter des rechten Ventrikels des Da-
tensatzes F001

Die gemittelten Geschwindigkeiten werden entsprechend Gleichung 3.24 aus dem Schlag-
volumen, dem Klappendurchmesser und der Dauer der jeweiligen Herzphase bestimmt.
Die gemittelten Driicke erhdlt man durch eine zeitliche Mittelung des Druckverlaufs, fics¢
berechnet sich entsprechend Gleichung 3.26.

Die Ejektionsfraktion liegt mit EF — 60 % geringfiigig niedriger als im linken Ventrikel
(EFjinks = 60%). Rein physiologisch pumpen die beiden Herzhélften die gleiche Men-
ge Blut in die sich anschliefenden Arterien. Daher ergeben sich die Unterschiede im
Schlagvolumen bei den numerischen Modellen (Vs eents — 108 ml, Vg jinks—102ml) aus
Segmentierungsungenauigkeiten. Die Werte fiir die endsystolischen und die enddiastoli-
schen Volumen zeigen, dass der rechte Ventrikel grofser ist als der linke Ventrikel. Dies
stimmt mit den Angaben aus der Literatur iiberein |36].

Die vom rechten Ventrikel aufgebrachte Leistung ist mit P=0,25 W deutlich geringer als
die Leistung des linken Ventrikels. Dies resultiert, wie bereits in Kapitel 2.1.1 besprochen,
aus den unterschiedlichen Druckniveaus im Kérper bzw. Lungenkreislauf. Im Vergleich zu
Literaturdaten ist auch beim rechten Ventrikel die Ventrikelleistung erhoht, die in Ruhe
mit Ppr;—0,17W angegeben wird [73]. Der angegebene Puls liegt jedoch auch hier bei
HRp =70 /min, wihrend der Proband einen Puls von H R=79 /min hatte.

Die Verweilzeit alten Blutes im Ventrikel und der Durchmischungsgrad liegen in der selben
Grofsenordnung wie beim linken Ventrikel des Datensatz F001. Aufgrund der geringeren
Arbeitsleistung ist die dimensionslose Pumparbeit jedoch um etwa eine Gréfsenordnung
kleiner als bei der linken Herzhilfte.

7.2.4 Darstellung der Stromungsstruktur

Die graphischen Auswertungen der Stromungsstruktur erfolgten wie bereits erwihnt mit
dem Software-Paket ENSIGHT® Release 8.2. Analog zur Auswertung der Strémungs-
struktur im linken Ventrikel werden auch hier projizierte Stromlinien der dreidimensio-
nalen Stromungsstruktur, dreidimensionale Stromlinien und die Lambda2-Methode zur
Visualisierung verwendet. Aufgrund der Geometrie von Vorhof und Ventrikel werden zwei
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Schnittebenen fiir die projizierten Stromlinien definiert (siehe Abbildung 7.13): Schnit-
tebene 1 (S1) verlduft mittig durch beide Klappen und durch die Herzspitze. Sie zeigt die
zweidimensionale Stromungsstruktur im Ventrikel. Schnittebene 2 (S2) verlduft durch den
Vorhof und beide Hohlvenen. Die Stromlinien sind mit dem Betrag der Geschwindigkeit
kodiert, so dass ihre Farbe die lokale Geschwindigkeit in m/s angibt.

Seitenansicht Draufsicht

Abbildung 7.13: Auswerteebenen im rechten Ventrikel und im Vorhof

Analog zum linken Ventrikel werden auch hier sechs Zeitpunkte innerhalb eines Herzzyklus
ausgewéhlt (sieche Abbildung 7.14), an denen die Stromung im rechten Ventrikel gezeigt
wird.

[

00' '
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® @ 6 © @

Abbildung 7.14: Zuordnung zwischen den gewdhlten Auswertezeitpunkten und dem Vo-
lumenverlauf
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Struktur der Stromung

Projizierte
Stromlinien

3D-Stromlinien

Lambda2-
Methode
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v 1
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Abbildung 7.15: Struktur der Strémung zum Zeitunkt t; und ¢t
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Abbildung 7.16: Struktur der Strémung zum Zeitunkt ¢3 und ¢4
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Projizierte
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3D-Stromlinien
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Abbildung 7.17: Struktur der Strémung zum Zeitunkt t5 und tg
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Interpretation der Strémungsstruktur

Anhand der Ergebnisse der numerischen Stromungssimulation wird im Folgenden
die Stromungsstruktur im rechten gesunden Ventrikel beschrieben und an den in
Abbildung 7.18 gezeigten Zeitpunkten dargestellt.

\'/

\Td 1

0,5

ot

" % 59 © @

Abbildung 7.18: Ausgwertete Zeitpunkte wihrend eines Herzzykluses

Nach dem Offnen der Trikuspidalklappe stréomt das Blut iiber die beiden Hohlvenen in
den Vorhof und von dort in den rechten Ventrikel. Da sich sowohl das Blut im Ventrikel
als auch das im Vorhof kaum bewegt, das neu einstromende Blut aber eine recht hohe
Geschwindigkeit hat, entstehen sowohl an den beiden Zuldufen als auch im Ventrikel selbst
Ringwirbel (F1, F4 und F5). Dieser Zustand zu Beginn der Diastole ist in Abbildung 7.19
gezeigt.

Abbildung 7.19: Ausbilden der Ringwirbel zu Beginn der Diastole
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Durch das Einstromen des Blutes iiber die beiden gegeniiberliegenden Hohlvenen bildet
sich im Vorhof ein Sattelpunkt (S4) und eine an der Vorhofwand verlaufende Halbsat-
tellinie (S5) aus. Die unteren Teile der Foki F4 und F5 vereinigen sich zu einem in den
Ventrikel einstromenden Jet (vgl. Abbildung 7.20). Im weiteren Verlauf der Diastole wer-
den die unteren Teile der beiden Vorhof-Ringwirbel von der Stromung in den Ventrikel
gespiilt.

Abbildung 7.20: Asymmetrische Anwachsen des Ringwirbels im Ventrikel

Der Ringwirbel im Ventrikel (F1) wichst aufgrund der geometrischen Verhéltnisse auf der
linken Seite stiarker als auf der rechten Seite. Diese asymmetrische Verformung fiihrt da-
zu, dass der rechte Teil des Torus in Richtung Ventrikelspitze wandert. Die Blutstromung
wird dadurch auf die Ventrikelwand gelenkt, an der sich ein Halbsattel (S1) bildet (vgl.
Abbildung 7.21). Aufgrund der Geometrie des rechten Ventrikels gelangt der untere Teil
des Ringwirbels F'1 nicht bis in die Herzspitze, sondern iiberstromt diese. Dadurch formt
sich reibungsbedingt eine Wirbelwalze F3 (siehe Abbildung 7.21) und an der Ventrikel-
wand entsteht eine Linie von Halbsatteln (S3).

Entsprechend der Stromungsstruktur im linken Ventrikel bildet sich im rechten Ventrikel
im Ausstromkanal vor der Pulmonalklappe eine weitere Wirbelwalze (F2) und hierdurch
an der Wand eine Linie aus Halbsatteln (S2). Allerdings ist diese Wirbelwalze im rechten
Ventrikel nur schwach ausgepréigt und daher in Abbildung 7.21 nur gestrichelt dargestellt.

Bedingt durch die Geometrie der rechten Herzhéilfte trifft der Jet sehr viel eher auf die
Ventrikelwand als dies in der linken Herzhilfte der Fall ist. Dadurch zerfillt die vorher
geordnete Wirbelstruktur sehr schnell, so dass im zweiten Teil der Diastole keine geord-
nete Stromungsstruktur mehr zu erkennen ist. Erst gegen Ende der Diastole erkennt man
im Rahmen der Vorhofkontraktion kurzzeitig einen erneuten Einstromjet mit Ringwir-
bel. Dieser Ringwirbel weist aber aufgund der niedrigen Einstromgeschwindigkeiten eine
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geringe Intensitit auf und zerfillt sehr schnell wieder.

Mit dem Ende der Diastole schliefst die Trikuspidalklappe, die Pulmonalklappe 6ffnet und
das Ausstromen des Blutes beginnt (vgl. Abbildung 7.22).

Abbildung 7.21: Asymmetrische Ringwirbel und Verzweigung in die Herzspitze

Abbildung 7.22: Strémungsstruktur in der Systole
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Bei der Bestimmung der Stromung im rechten Ventrikel hat sich die Lambda2-Methode
vor allem hinsichtlich der Identifikation groker Wirbelstrukturen wie F1, F4 und F5 als
hilfreich erwiesen. Auch der Zerfall der Wirbelstrukturen im zweiten Teil der Diastole wird
durch die Lambda2-Methode dargestellt. Die Verzweigung der Strémung in die Herzspitze
konnte durch die Methode allerdings nicht abgebildet werden.



8 Ergebnisse der Stromungssimulation
fiir das Patientenherz (F002)

Nachdem im vorangegangenen Kapitel die Stromung in einem gesunden menschlichen
Herzen simuliert und ausgewertet wurde, wird im Folgenden ein erkranktes Herz eines
Patienten untersucht. Bei dem Patienten handelt es sich um einen Teilnehmer der STICH-
Studie, bei der der Nutzen einer Ventrikelrekonstruktion untersucht wird. Die koronare
Herzkrankheit des Patienten hat sich in Form eines Herzinfarkts manifestiert. Als Folge
dieses Herzinfarkts hat sich eine Herzwandaussackung Aneurysma gebildet. Im Rahmen
der Operation wurde sein linker Ventrikel rekonstruiert und zwei Bypésse gelegt.

Im Rahmen der STICH-Studie wurden die Patienten iiber mehrere Jahre begleitet und ihr
Gesundheitszustand beobachtet. Daher stehen fiir diesen Patienten sowohl Daten vor der
Operation (Pra-OP) als auch einige Tage nach der Operation (Post-OP) und vier Monate
nach der Operation (4-Month) zur Verfiigung. Diese Datensétze enthalten jeweils Informa-
tionen zu den linken und den rechten Ventrikeln und den Herzklappen. Allerdings stehen
fiir die Vorhofe oder die angrenzenden Arterien keine Daten zur Verfiigung. Wie bereits
in Kapitel 5.2 beschrieben, werden die Zu- und Abldufe in den numerischen Modellen
daher durch Stutzen realisiert. Vorangegangene Untersuchungen haben den Einfluss der
Vorhofe auf die Ventrikelstromung gezeigt. In [93] wurden unterschiedliche Einstrémwin-
kel untersucht. Basierend auf diesen Erkenntnissen wurden die Stutzen in dieser Arbeit
erzeugt. Allerdings ist es wiinschenswert, wenn bei zukiinftigen Untersuchungen das Herz
mit Vorhofen in den MRT-Aufnahmen enthalten wére. In Tabelle 8.1 sind einige allge-
meine Angaben zum Patienten zusammengefasst.

Parameter | Kiirzel | [ | | Prd-OP | Post-OP | 4 Month
Geschlecht - - ménnlich
Geburtsjahr Jahr a 1957

Grofe H m 1,60

Gewicht G kg 83

Raucher - - nein

Ubergewicht - - ja

Tabelle 8.1: Allgemeine Angaben zum Patienten

Abbildung 8.1 zeigt die Volumenverldufe der linken und rechten Ventrikel fiir die drei
Datensétze. Die Volumenverldufe sind mit dem enddiastolischen Volumen des jeweiligen
linken Ventrikels und der Zykluszeit normiert. Wie bereits in Abbildung 5.10 angedeutet,
sind die linken Ventrikel in allen drei Féllen deutlich grofer als die rechten Ventrikel.
Allerdings ist der Unterschied nach der Operation geringer geworden.
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Pra—-OP

/ | —— Linker Ventrikel

Vorhofkontraktion
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Post—-OP 4 Month
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Abbildung 8.1: Volumenverldufe des Datensatzes F002

Nachfolgend werden zuerst die Ergebnisse der Untersuchungen zu den linken Ventrikeln
und dann die Ergebnisse der rechten Ventrikel des Datensatzes F002 vorgestellt. Dabei
wird die Stromung zu jeweils sechs Zeitpunkten graphisch ausgewertet. Dariiberhinaus
werden die dimensionslosen Parameter bestimmt. Beide Auswertungen werden mit den
Ergebnissen des Datensatzes F001 verglichen, der in dieser Arbeit als Referenzdatensatz
fungiert.

8.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des
Datensatzes F002

In der Tabelle 8.2 sind neben den Parametern, die sich aus den geometrischen und phy-
siologischen Bedingungen ergeben auch die Ergebnisse der numerischen Simulationen und
die daraus bestimmten dimensionslosen Grofen erfasst. Die Berechnung der Kennzahlen
erfolgt nach den in Kapitel 3.4 eingefiihrten Bestimmungsgleichungen.

Zum besseren Verstdndnis sind nachfolgend einige Erklarungen zur Tabelle 8.2 gegeben:

e Akinesie: Ausbleiben der physiologisch in der Systole auftretenden aktiven Einwérts-
bewegung der Wand des linken Herzventrikels
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Dyskinesie: Storung eines Bewegungsablaufs, insbesondere an den Hohlorganen

Cardiac Output (CO): Gesamtblutvolumen, das in einer Minute aus dem Ventrikel
gepumpt wird (CO = SV - Puls)

NYHA (New York Heart Association): Die NYHA-Klassifikation ist ein urspriing-
lich von der New York Heart Association veroffentlichtes Schema zur Einteilung der
Herzkrankheiten und wird zur Einstufung der Herzinsuffizienz in verschiedene Stadi-
en entsprechend der Leistungsfihigkeit des Patienten verwendet. Die Einordnung des
Schweregrads einer Herzinsuffizienz erfolgt in vier Stufen (I-IV): I = keine Beschwer-
den, IT = Beschwerden bei schwerer kérperlicher Belastung, III = Beschwerden bei
leichter korperlicher Belastung, IV — Beschwerden bei Ruhe.

MI: Schwere der Mitralklappeninsuffizienz
TI: Schwere der Trikuspidalklappeninsuffizienz

Angina: Angina pectoris ist ein Hauptsymptom der koronaren Herzkrankheit (tho-
rakaler Schmerz, ausgelost durch Sauerstoffunterversorgung des Herzens). Die Ein-
teilung des Schweregrads der Angina pectoris erfolgt nach der NYHA in vier Stufen
(I-IV): I = keine Beschwerden, II = Beschwerden bei schwerer kirperlicher Belas-
tung, III = Beschwerden bei leichter korperlicher Belastung, IV = Beschwerden bei
Ruhe.

Maximalgeschwindigkeit v,,,,: Maximale Geschwindigkeit iiber die Mitralklappe

Parameter

Kiirzel | [| | Pra-OP | Post-OP | 4 Month

Medizinische Daten

Angaben zur Erkrankung

Ursache _ -
Krankheitsbild - -

Herzinfarkt
Aneurysma und  koronare

Herzkrankheit

Lage der Herzveridnderung

Operationsart
Aktueller Zustand

Dyskinsie im Apex, Akinesie

an der Vorderwand

Ventrikelrekonstruktion + Bypass
Verbesserung des Gesundheits-
zustandes nach der OP

Messwerte

Puls HR 1/min 72 103 95
Endsystolisches Volumen ESV - 155, 55 107,08 98, 00
Enddiastolisches Volumen EDV - 193,21 142,54 135,70
Schlagvolumen Vs - 37.66 35, 46 37,70
Ejektionsfraktion EF % 19,49 24, 88 27,80
Cardiac Output CcO [/min 2,82 3,55 2,74
Blutdruck BD mmHG 110/70 125/80 125/72
Himatokritwert Hk % 46,5 33,9 -!
Hamoglobin Hb g/ml 0,15 0,11 -
NYHA - - 11 -2 I

!Entsprechend des STICH-Protokolls wurde 4 Monaten nach der OP kein Bluttest durchgefiihrt
2Entsprechend des STICH-Protokolls wurde nach der OP kein Echo gemacht
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Parameter Kiirzel [] Pria-OP | Post-OP | 4 Month
MI - - 1 -2 1
TI - - I -2 0
Angina - - 17 -2 0
Maximalgeschwindigkeit Urnaz m/s 0,76 -2 1,0
Ergebnisse der Strémungssimulation
Ergebnisse Volumenverlauf
Endsystolisches Volumen ESVim m? 0,000214 | 0,000155 | 0,000126
Enddiastolisches Volumen EDV,., m3 0,000253 | 0,000208 | 0,000176
Schlagvolumen Vs sim m3 0,000039 | 0,000054 | 0,00005
Zykluszeit Ty s 0,833 0,583 0,632
Systolische Zeit tigia s 0,332 0, 256 0,304
Diastolische Zeit Tsys S 0,501 0,327 0,328
Angaben zu den Klappen
Mitralklappendurchmesser D m 0,024 0,024 0,024
Mitralklappenfliche At m? 0,000475 | 0,000475 | 0,000475
Aortenklappendurchmesser Dgor m 0,0218 0,0218 0,0218
Aortenklappenflache Agor m? 0,000372 | 0,000372 | 0,000372
Gemittelte Stromungsgrofen
Mittlerer Vorhofdruck Duor, i mbar 7,5 7,5 7,5
Mittlerer Aortendruck Daor mbar 89 103 102
Mittlere Geschw. (Systole) Usys m/s 0,32 0,56 0,45
Mittlere Geschw. (Diastole) Vdia m/s 0,16 0,35 0,32
Mittlere Viskositét fleff kg/(ms) || 0,00732 | 0,00547 0,00578
Dichte p kg/m? 1008 1008 1008
Energieauswertung
pV-Arbeit Apy J 0,47 0,75 0,68
Leistung P w 0,56 1,29 1,08
Dimensionslose Kennzahlen
Reynoldszahl (Systole) Rep sys - 944 2266 1692
Wormersleyzahl (Systole) Wogys - 22 31 29
Ejektionsfraktion EF,,, % 15 26 29
Durchmischungsgrad M,y % 86 67 67
Durchmischungsgrad My % 56 23 15
Verweilzeit 5,20 S 9,13 2,52 2,14
Dimensionslose Pumparbeit O - 1,5-107 | 6,4-10° 5,0-108

Tabelle 8.2: Daten zum linken Ventrikel des Datensatzes F002

Obwohl der NYHA-Schweregrad 1T des Pra-OP-Herzens an sich nicht zwingend eine Ope-
ration erfordert, musste die Operation aufgrund der viel zu geringen Ejektionsfraktion
von unter 20 % (vgl. Ejektionsfraktion des Referenzherzens betrégt 61 %) dringend durch-
gefiihrt werden.

Die Differenzen zwischen den Werten der Ejektionsfraktion aus den Messungen und aus
den Simulationen ergeben sich aus den Unterschieden zwischen den endsystolischen und
enddiastolischen Volumina. Fiir die Messung der Volumina wird in den zweidimensiona-
len Echokardiographie-Aufnahmen die ungefihre Ausdehnung der Ventrikel gemessen. Die
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Volumina berechnen sich daraus entsprechend einer Naherungsformel. Daher sind die aus
den MRT-Aufnahmen stammenden Volumina trotz Segmentierungsfehler genauer. Aller-
dings zeigen sowohl die Messung als auch die Simulationsergebnisse die gleiche Tendenz:
Vor der Operation ist die Ejektionsfraktion mit unter 20 % sehr gering. Durch die Opera-
tion wird dieser Wert auf etwa 26 % verbessert. Aufgrund der Regeneration des Herzens
nach der Operation erhoht sich die Ejektionsfraktion vier Monate nach der Operation
nochmals geringfiigig. In Abbildung 8.2 sind die Werte der Ejektionsfraktion aus den Si-
mulationen im Vergleich zu den Referenzwerten des Datensatzes F001 aufgetragen.

F001

60 o _
X
5 L
£ 40 -
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wr x 1
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Abbildung 8.2: Graphische Auswertung der Ejektionsfraktion fiir die linken Ventrikel des
Datensatzes F002 im Vergleich mit dem Referenzherz (F001)

Entsprechend der Auswertung der Ejektionsfraktion sind in Abbildung 8.3 die Werte der
dimensionslosen Pumparbeit fiir die drei linken Ventrikel im Vergleich zum Referenzven-
trikel aufgetragen.
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Abbildung 8.3: Graphische Auswertung der dimensionslosen Pumparbeit fiir die linken
Ventrikel des Datensatzes FO02 im Vergleich mit dem Referenzherz (F001)

Sowohl bei der dimensionsloasen Pumparbeit O als auch bei der Ejektionsfraktion E'F
unterscheiden sich die Werte vor der Operation stark von den Referenzwerten. Die Ejek-
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tionsfraktion des Referenzherzens betrigt EF,.;— 61 %, der Wert fiir die dimensionslose
Pumparbeit ergibt sich zu O,.; = 3,13 - 10°. Vor der Operation hat der linke Ventrikel
des Patienten dagegen nur noch eine Ejektionsfraktion von 15% und die dimensionslose
Pumparbeit betrigt 1,5+ 107 (vgl. Abbildungen 8.2 und 8.3).

Sowohl kurz nach der Operation als auch vier Monate nach der Operation haben sich
die Werte in Richtung Referenzwerte verbessert. So betrigt die Ejektionsfraktion kurz
nach der Operation 26 %, vier Monate nach der Operation 29 %. Bei den Werten fiir O ist
ebenfalls eine deutliche Tendenz in Richtung Referenzwert erkennbar (vgl. Abbildungen
8.2 und 8.3). Sowohl die dimensionslose Pumparbeit O als auch die Ejektionsfraktion EF
zeigen eine eindeutige und mit den Messergebnissen iibereinstimmende Tendenz und sind
somit ein geeignetes Maf zur Beurteilung des Erfolgs einer Operation.

Die Ergebnisse fiir den Durchmischungsgrad und die Verweilzeiten unterscheiden sich bei
allen drei untersuchten Ventrikeln deutlich von den Werten des Referenzventrikels. Aber
auch hier ist die schon bei O und EF gefundene Tendenz erkennbar. Vor der Operation
ist die Durchmischung des Ventrikels sehr schlecht, was sich sowohl in der langen Zeit,
die altes Blut im Ventrikel verbleibt, als auch im Durchmischungsgrad zeigt. Nach der
Operation sind die Ergebnisse bei beiden Parametern deutlich verbessert und haben sich
dem Wert des Referenzventrikels angenihert. Allerdings sind die Verweilzeiten bei den
operierten Ventrikeln mit iiber zwei Sekunden immer noch mehr als doppelt so hoch wie
beim Referenzventrikel.

Pra-OP
P
s ﬁ‘_\
1 Referenz p—V Diagramm
0,5 . . .
I —— p-V Diagramm aus Simulation
097 o8 09 i
i
Vd
Post-OP 4 Month
P
Ps 1-
0,5/
00‘,7

Abbildung 8.4: Druck-Volumen-Diagramme der linken Ventrikel des Datensatzes F002
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Die von den Herzen geleistete Arbeit ist in allen drei Fillen deutlich geringer als die
beim Referenzherz bestimmte Arbeit. Auch die Leistungswerte liegen mit P,.,.—0,56 W,
Prost=1,29W und  Pipontn=1,08 W sowohl unter den Werten des Referenzherzens
(Pref=2,4W als auch unter den Literaturangaben (P;; = 1,7W). In Abbildung 8.4 sind
die Druck-Volumen-Diagramme der drei linken Ventrikel gezeigt. Der aus der Simulation

stammende Kurvenverlauf stimmt sehr gut mit dem theoretischen Kurvenverlauf iiberein.

Bei der Auswertung der Druckverldufe wurden unphysikalische Druckspriinge, die beim
Offnen und Schlieken der Klappen kurzfristig auftreten, nicht beriicksichtigt. Die Peaks
entstehen in den kurzen Zeitrdumen, in denen beide Klappen geschlossen sind. Da sich
aufgrund der in Kapitel 5.3 beschriebenen Netzbewegung auch in diesen zwei bis drei
Zeitschritten das Volumen dndert, Blut jedoch als inkompressibles Medium betrachtet
wird, miissen diese Druckspriinge entstehen. Zur Zeit ist es aus numerischen Griinden
noch notwendig, kurzfristig beide Klappen geschlossen zu haben. Daher werden die Peaks
bei der Auswertung herausgefiltert und nicht beriicksichtigt.

8.1.1 Darstellung der Stromungsstruktur

Die Auswertung der Stromungsstruktur erfolgte anhand von projizierten Stromlinien zu
sechs Zeitpunkten mit dem Software-Paket ENSIGHT®© release 8.2. Die Auswertezeit-
punkte entsprechen denen des Referenzherzens (siehe Abbildung 8.5).

0 :

T ‘5‘5‘0,5:‘ | ‘5‘51
® & 6 (® ®© ©

Abbildung 8.5: Zuordnung zwischen den gewidhlten Auswertezeitpunkten und dem Volu-
menverlauf
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Struktur der Stromung

Prae-OP Post-OP 4-Month
Geschw. [m/s]

0.70
0.52
05 1 035
0.17

0.00

1 . Geschw. [m/s]

0.70
0.52
0.35
0.17
0.00

1 I

0.5 1

0.5 1

Abbildung 8.6: Struktur der Stromung zum Zeitunkt ¢, t5 und t3
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Prae-OP Post-OP 4—Month
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Abbildung 8.7: Struktur der Stromung zum Zeitunkt ¢4, t5 und t4
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Interpretation der Stréomungsstruktur

Pri-OP:

Zu Beginn der Diastole bildet sich die charakteristische Jetstromung mit dem beim
Datensatz F0O1 ausfiihrlich beschriebenen Ringwirbel aus. Allerdings ist aufgrund des
geringen Schlagvolumens die Geschwindigkeit der einstrémenden Blutmenge sehr gering.
Der Ringwirbel wichst kaum an und bewegt sich nur wenig in Richtung Ventrikelspitze.
In den Stromlinien ist eine Staupunktstromung in die Ventrikelspitze zu erkennen (vgl.
Abbildung 8.6 und 8.7). Nach dem Schliefen der Mitralklappe am Ende der Diastole
Offnet die Aortenklappe und das Blut stromt aus.

Insgesamt findet nur eine sehr schlecht Durchmischung des im Ventrikel vorhandenen
Restblutes mit neuem Blut statt, was sich auch im Durchmischungsgrad und in der
Verweilzeit zeigt (siehe Tabelle 8.2). Die im Referenzherz beobachtete Stromungsstruktur
ist nur im Ansatz zu erkennen.

Post-OP:

Zu Beginn der Diastole wird das einstromende Blut durch eine Wirbelstruktur im
Ventrikel zur rechten Seite abgelenkt (vgl. Zeitpunkte ¢; und ¢ in Abbildung 8.6).
Da im weiteren Verlauf der Diastole die Stirke dieser Wirbelstruktur aber abnimmt
und gleichzeitig die Geschwindigkeit des einstromenden Blutes zunimmt, bildet sich
der bereits aus dem gesunden linken Ventrikel bekannte Ringwirbel aus. Dieser wéchst
im Folgenden an und wandert in Richtung Herzspitze. Allerdings kommt es zu keiner
asymmetrischen Verzweigung und damit auch zu keiner Wirbelwalze in der Herzspitze.
Noch wihrend sich der Ringwirbel in Richtung Ventrikelspitze bewegt, schliefst die
Mitralklappe. Zu Beginn der Systole steht daher der Einstromringwirbel weiterhin im
Ventrikel und behindert das Ausstromen des Blutes in die Aorta.

Bedingt durch das vergroferte Schlagvolumen hat das einstromende Blut eine deut-
lich hohere Geschwindigkeit und der Einstromringwirbel gelangt wesentlich weiter in
Richtung Herzspitze als beim Ventrikel vor der Operation. Aufgrund des weiterhin
geringeren Impulses der Stromung im Vergleich zum Referenzventrikel ergibt sich jedoch
eine andere Stromungsstruktur, die sich vorallem durch das Fehlen der asymmetrischen
Verzweigung und durch eine schlechte zeitliche Koordination auszeichnet. So beginnt
die Ausstromphase noch wihrend sich der Ringwirbel in Richtung Herzspitze bewegt
und noch bevor sich eine Verzweigung in die Herzspitze ergibt. Vorallem zu Beginn der
Systole wird dabei das Ausstromen des Blutes durch den sich weiterhin im Ventrikel
befindlichen Ringwirbel beeinflusst.

4-Month:

Beim linken Ventrikel vier Monate nach der Operation fillt auf, dass sich im Rahmen des
Regenerationsprozesses zum einen das Volumen weiter verkleinert hat (siehe Tabelle 8.2)
und zum anderen die Geometrie des Ventrikels verédndert hat. Innerhalb der vier Monate
nach der Operation hat sich eine Art Herzspitze ausgebildet.

Beziiglich der Strémungsstruktur hat sich allerdings kaum eine Anderung ergeben. Auch
hier wird der Einstrémvorgang zu Beginn von bereits im Ventrikel vorhandenen Wirbel-
strukturen beeinflusst und die Geschwindigkeit des einstromenden Blutes ist sehr gering.
Erst im weiteren Verlauf der Diastole nimmt die Einstromgeschwindigkeit zu und die
Restwirbel zerfallen. Das Ergebnis ist der aus dem Referenzherz bekannte Einstromring-
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wirbel. Bevor sich allerdings dieser Ringwirbel asymmetrisch verzweigen kann und die
Wirbelwalze in der Ventrikelspitze entsteht, ist die Diastole beendet und das Ausstrémen
des Blutes beginnt. Aufgrund der hohen Intensitéit des Ringwirbels zerfillt dieser nur sehr
langsam und beeinflusst somit das Auswerfen des Blutes in die Aorta.

8.2 Ergebnisse der Simulation des rechten Ventrikels
des Datensatzes F002

Durch den Herzinfarkt ist nur der linke Ventrikel direkt betroffen. Da aber die beiden Herz-
hélften Teil des Kreislaufsystems sind (vgl. Kapitel 2.3.1, Frank-Starling-Mechanismus)
beeinflusst eine gestorte Funktion des erkrankten linken Ventrikels auch den eigentlich
gesunden rechten Ventrikel.

Im folgenden Kapitel werden entsprechend den Untersuchungen zu den linken Ventrikeln
des Datensatzes F002 die rechten Ventrikel untersucht und die Ergebnisse mit denen
der rechten Herzhilfte des Referenzdatensatzes FOO1 verglichen. Es ist anzumerken, dass
die MRT-Aufnahmen im Bereich der Herzspitze nicht den Anforderungen des Lastenhefts
entsprechen und die liickenhaften Daten in diesem Bereich der Ventrikel generisch erginzt
wurden.

In der Tabelle 8.3 sind die geometrischen und physiologischen Parameter und die Ergeb-
nisse der numerischen Simulationen mit den daraus bestimmten dimensionslosen Grofsen
erfasst. Die Berechnung der Kennzahlen erfolgt nach den in Kapitel 3.4 eingefiihrten
Bestimmungsgleichungen.

Parameter | Kiirzel | [] | Prd-OP | Post-OP | 4 Month

Medizinische Daten

Angaben zur Erkrankung

Es liegen keine Angaben zu einer Erkrankung des rechten Ventrikels vor

Messwerte

Es liegen keine Messwerte fiir den rechten Ventrikel vor. Puls, Schlagvolumen,
Blutdruck, Hamatokrit und Hamoglobin sind globale Messergebnisse und ent-
sprechen daher den Angaben aus Tabelle 8.2

Puls HR 1/min 72 103 95
Schlagvolumen Vs - 37.66 35.46 37.70
Blutdruck BD mmHG || 110/70 125/80 125/72
Himatokritwert Hk % 46,5 33,9 -3
Héamoglobin Hb g/ml 0,15 0,11 3
Ergebnisse der Stromungssimulation
Ergebnisse Volumenverlauf

Endsystolisches Volumen ESVim m? 0,000080 | 0,000072 | 0,000073
Enddiastolisches Volumen EDV,., m3 0,000119 | 0,000124 | 0,000122
Schlagvolumen Vs sim m? 0,000039 | 0,000052 | 0,000049
Zykluszeit Th S 0,833 0,583 0,632
Systolische Zeit taia S 0,328 0,262 0,315
Diastolische Zeit Tsys S 0,505 0,321 0,317

3Entsprechend Stich-Protokoll wurde bei der Untersuchung nach 4 Moanten kein Bluttest durchgefiihrt
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Parameter | Kiirzel | [] | Prd-OP | Post-OP | 4 Month

Angaben zu den Klappen

Trikuspidaldurchmesser Dy, m 0,0249 0,0249 0,0249
Trikuspidalklappenfliche Ay m? 0,000487 | 0,000487 | 0,000487
Pulmonalklappendurchmesser Dy m 0.0202 0.0202 0.0202
Pulmonalklappenflache Apui m? 0,000319 | 0,000319 | 0,000319
Gemittelte Stromungsgrofen
Mittlerer Vorhofdruck Duor,re mbar 3,5 3,5 3,5
Mittlerer Pulmonaldruck Dpul mbar 16 16 15
Mittlere Geschw. (Systole) Usys m/s 0,37 0,62 0,49
Mittlere Geschw. (Diastole) Vdia m/s 0,16 0,33 0,32
Mittlere Viskositét fleff kg/(ms) | 0,00717 | 0,00550 0,00583
Dichte p kg/m? 1008 1008 1008
Energieauswertung
pV-Arbeit Apy J 0,10 0,13 0,13
Leistung P w 0,12 0,22 0,21
Dimensionslose Kennzahlen
Reynoldszahl (Systole) Rep sys - 1058 2304 1705
Wormersleyzahl (Systole) Wogys - 21 35 26
Ejektionsfraktion EF,;, - 33 42 40
Durchmischungsgrad M,y % 59 50 45
Durchmischungsgrad M, % 23 11 8
Verweilzeit 5,20 S 2,97 1,39 1,39
Dimensionslose Pumparbeit O - 1,0-10% | 6,3-10° 6,3-10°

Tabelle 8.3: Daten zum rechten Ventrikel des Datensatzes F002

Der Wert der Ejektionsfraktion beim rechten Ventrikel vor der Operation betragt 33 %
und liegt damit deutlich unter dem Wert des Referenzherzens (EF,.;=60%). Durch die
Ventrikelrekonstruktion des linken Ventrikels verbessert sich die Ejektionsfraktion des
rechten Ventrikels deutlich auf 42 %. Damit liegen die Ejektionsfraktionen des vermeintlich
gesunden rechten Ventrikels sowohl vor als auch nach der Operation deutlich unter dem
Wert des Referenzventrikels (vgl. Abbildung 8.8).

Entsprechende Aussagen lassen sich auch beziiglich der Verweilzeit, dem Durchmischungs-
grad und der dimensionslose Pumparbeit treffen. Die Verweilzeit ist vor der Operation
dreimal so hoch wie beim Referenzherz. Nach der Operation liegt die Verweilzeit mit ¢, 99
= 1,39 s nur noch gering iiber dem Wert von 0,98 s des Referenzherzens.

Die dimensionslose Pumparbeit des rechten Ventrikels vor der Operation (O = 1,0 - 10°)
ist im Vergleich zum rechten Ventrikel des gesunden Herzens (O,.; = 3,4 - 10°) erhoht.
Nach der Operation hat sich der Wert von O deutlich verringert (vgl. Abbildung 8.9).

Die Unterschiede zwischen dem Datensatz direkt nach der Operation und dem Datensatz
vier Monate nach der Operation sind dagegen sehr gering. Die durch die Regeneration des
linken Ventrikels vier Monate nach der Operation erfolgt Verbesserung der Werte wirkt
sich auf den rechten Ventrikel nicht aus.
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Abbildung 8.8: Graphische Auswertung der Ejektionsfraktion fiir die rechten Ventrikel des
Datensatzes F002 im Vergleich mit dem Referenzherz
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Abbildung 8.9: Graphische Auswertung der dimensionslosen Pumparbeit fiir die rechten
Ventrikel des Datensatzes F002 im Vergleich mit dem Referenzherz

8.2.1 Probleme bei der Auswertung des Druck-Volumen-
Diagramms

In Abbildung 8.10 sind das Druck-Volumen-Diagramm des rechten Ventrikels vor der
Operation und eine theoretische pV-Kurve gezeigt. Stimmen die pV-Diagramme bei den
linken Ventrikeln noch sehr gut mit den Literaturkurven iiberein, ist dies sowohl bei den
rechten Ventrikeln des Datensatzes F002 als auch beim rechten Referenzventrikel nicht
mehr der Fall. Die Griinde hierfiir liegen im Volumenverlauf.

In Abbildung 8.11 ist der Volumenverlauf des rechten Ventrikels vor der Operation und
die erste Ableitung dieses Volumenverlaufs gezeigt. Es sind ,Wellen“ im Kurvenverlauf der
ersten Ableitung zu erkennen.
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Abbildung 8.10: Druck-Volumen-Diagramm des rechten Ventrikels des Pra-OP-
Datensatzes (links) und Literaturkurve des pV-Diagramms eines gesunden rechten Ven-
trikels (rechts)
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Abbildung 8.11: Volumenverlauf des rechten Ventrikels des Pra-OP-Datensatzes (links)
und erste Ableitung dieses Volumenverlaufs (rechts)

Betrachtet man nun noch die zweite Ableitung des Volumenverlaufs und trigt zuséitz-
lich den Druckverlauf in das Diagramm ein (Abbildung 8.12), ist zu erkennen, dass die
Druckspriinge mit ,,Knicken“ in der zweiten Ableitung korrelieren.

Die Griinde fiir das Auftreten dieser Druckspriinge nur bei den rechten Ventrikeln liegen
zum einen in den Datenséitzen selbst. Die Aufnahmequalitit der MRT-Daten ist bei den
rechten Ventrikeln zur Zeit immer noch schlechter als bei den linken Ventrikeln, was sich
auch in der Segmentierung wiederspiegelt. Zum anderen miissen bei der Netzerstellung der
rechten Ventrikel nach der Projektion des Punkteschlauchs (vgl. Kapitel 5.2.1) aufgrund
der Geometrie die Punkte auf den Splines neu geordnet werden. Dies ist bei den linken
Ventrikeln nicht notwendig und fiihrt zu einer zusétzlichen Torsion im Netz, die sich bei
der Netzbewegung und damit im Volumenverlauf bemerkbar macht.

Neben einer Verbesserung der MRT-Aufnahmen wiirde eine Approximation oder Interpo-
lation dritter Ordnung bei der Netzbewegung dieses Problem verbessern. Allerdings ist
eine Erhohung der Ordnung mit einem merklichen Anstieg der Rechenzeiten gekoppelt.
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Abbildung 8.12: Gegeniiberstellung von der zweiten Ableitung des Volumenverlaufs und
dem Druckverlauf im Ventrikel

Da im Moment im Rahmen des KaHMo-Projekts eine Umstellung von strukturierten auf
unstrukturierte Netze stattfindet und hierfiir auch ein Wechsel der Simulationssoftware
erfolgt, sollte diese Umstellung abgewartet werden. Mit der Methode der unstrukturierten
Netze ist eine Neuordnung der Vertices auf den Splines nicht mehr notwendig und damit
ist das Problem der zusitzlichen Verdrehung gel6st. Zur Auswertung der Arbeitsleistung
der Ventrikel wurde der Druckverlauf von den Druckspriingen bereinigt.

8.2.2 Darstellung der Stromungsstruktur

Die Auswertung der Stromungsstruktur erfolgte anhand von projizierten Stromlinien zu
sechs Zeitpunkten mit dem Software-Paket ENSIGHT® release 8.2. Die Auswertezeit-
punkte entsprechen denen des Referenzherzens (siche Abbildung 7.14).

Bei der Auswertung der Stromungsstruktur ist zu beachten, dass die MRT-Aufnahmen
im Bereich der Herzspitze nicht den Vorgaben des Lastenhefts [61| entsprechen und die
liickenhaften Daten generisch ergdnzt wurden.
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Struktur der Stromung

Prae-OP Post-OP 4—-Month

;-1.':\

Geschw. [m/s]

0.70
0.52
0.35
0.17
0.00

0.5 1

Geschw. [m/s]

0.70
0.52
0.35
0.17
0.00

05 1

05 1

Abbildung 8.13: Struktur der Stromung zum Zeitunkt t1, ¢5 und t3
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Prae-OP Post-OP 4—Month
o,

\ Geschw. [m/s]

. . 0.70
0.5 1 0.52
0.35

0.17

0.00

\ ‘ .
Geschw. [m/s]

0.70
0.52
0.35
0.17
0.00

\ L

Abbildung 8.14: Struktur der Stromung zum Zeitunkt t4, 5 und tg

= 4

0.5

05 1
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Interpretation der Stréomungsstruktur

Pri-OP:

Aufgrund des geringen Schlagvolumens ist der Blutfluss iiber die Trikuspidalklappe
7zu Beginn der Diastole sehr gering, so dass sich der Ringwirbel nur schwach ausbildet
(vgl. Abbildung 8.13, Zeitpunkte 1, taundts). In der zweiten Hélfte der Diastole kommt
es zu einer Verstirkung und einem asymmetrischen Anwachsen des torusformigen
Einstromwirbels. Allerdings reicht der Impuls der Stromung nicht aus, um Blut in die
untere Hilfte des Ventrikels zu transportieren. Somit findet auch keine Verzweigung
in die Herzspitze statt, woraus die schlechte Durchmischung und die lange Verweilzeit
resultiert (vgl. Tabelle 8.3). Nach dem Schliefen der Trikuspidalklappe am Ende der
Diastole 6ffnet die Pulmonalklappe und das Blut stromt aus.

Insgesamt ist die im Referenzherz beobachtete Stromungsstruktur nur im Ansatz zu
erkennen. Die fehlende Durchspiilung der Herzspitze bedingt die schlechten Ergebnisse
bei den ausgewerteten Parametern im Vergleich zum Referenzherz. Die Erkrankung des
linken Ventrikels beeinflusst somit unmittelbar die Strémung im rechten Ventrikel.

Post-OP:

Das zu Beginn der Diastole einstromende Blut hat nur einen geringen Impuls und wird
von einer im Ventrikel stehenden Wirbelstruktur abgelenkt. Diese zerfillt im weiteren
Verlauf des Einstromvorgangs jedoch sehr bald, so dass bereits zum Zeitpunkt ¢y (siehe
Abbildung 8.13) der fiir die erste Hilfte der Diastole typische Ringwirbel erkennbar
ist. Dieser wandert im Folgenden in Richtung Herzspitze und wird dabei kontinuierlich
grofer. Alleine die im Referenzventrikel beobachtete Asymmetrie ist im rechten Ventrikel
nach der Operation nur sehr schwach ausgeprigt, was die Entwicklung der Wirbelwalze
in der Herzspitze verhindert. Der Ringwirbel gelangt jedoch deutlich weiter als beim
rechten Ventrikel vor der Operation in Richtung Herzspitze. Aufgrund von Reibung
zwischen dem einstrémenden und dem ruhenden, in die Ventrikelspitze gedriickten Blut
entsteht gegen Ende der Diastole unterhalb des Einstromwirbels ein zweiter Ringwirbel,
der die Herzspitze durchspiilt (vgl. Zeitpunkt 5 in Abbildung 8.14).

Zu Beginn der Systole hat der beim Einstromen entstandene Ringwirbel noch immer eine
hohe Intensitét, so dass er auch in der Systole noch einige Zeit bestehen bleibt und das
Ausstromen behindert. Erst in der zweiten Hélfte der Systole hat er sich so weit aufgelost,
dass eine ungestorte Ausstromung des Blutes erfolgt.

Trotz erhohten Schlagvolumens und der dadurch verbesserten Ejektionsfraktion werden
die Werte des Referenzherzens nicht erreicht. Das einstromende Blut hat einen geringern
Impuls, was sich in einer verdnderten Stromungsstruktur widerspiegelt.

4-Month:

Die Stromungsstruktur im rechten Ventrikel vier Monate nach der Operation entspricht
der gerade beschriebenen Struktur im rechten Ventrikel direkt nach der Operation
(Post-OP). Es kommt zur Ausbildung des Ringwirbels, dessen Penetrationstiefe aber
aufgrund des verringerten Schlagvolumens geringer ist als beim Referenzventrikel. Das
Ergebnis ist das Ausbleiben des asymmetrischen Anwachsen des Ringwirbels und das
Fehlen der Verzweigung in die Herzspitze.

Im Vergleich zum gesunden Herzen ist die zeitliche Koordination im rechten Ventrikel
nach der Operation zu beiden Aufnahmezeitpunkten deutlich schlechter. Dies beeinflusst
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vorallem den Ausstromvorgang, da aufgrund der verinderten Stromungsstruktur das Aus-
stromen nicht schon gegen Ende der Diastole vorbereitet wird. Vielmehr bleibt der Ein-
stromringwirbel in der ersten Hélfte der Systole erhalten und stort damit das Ausstromen
des Blutes.






9 Zusammenfassung und Ausblick

9.1 Zusammenfassung

Das am Institut fiir Stromungslehre entwickelte numerische Herzmodell hat das Ziel, auf
der Basis patientenspezifischer Daten ein grundsitzliches Verstindnis der Blutstromung
im Herzen zu entwickeln. Aufbauend auf diesen Erkenntnissen kénnen erkrankte und
operierte Herzen simuliert und sowohl beziiglich der Stromungsstruktur als auch mittels
definierter Kennzahlen mit gesunden Herzen verglichen werden. Damit bietet das Karls-
ruhe Heart Model die Moglichkeit, durchgefiihrte Operationen aus stromungsmechanischer
Sicht zu bewerten und Vorschlige zur Operationsdurchfithrung zu erarbeiten.

Ziele der vorliegenden Promotion im Rahmen des Karlsruhe Heart Models waren die Wei-
terentwicklung zum Gesamtherzen, die Automatisierung der Simulation in Hinblick auf
einen moglichen klinischen Einsatz, die Auswertung der dreidimensionalen Stromungs-
struktur und die Anwendung des Modells auf erkrankte und operierte Herzen. So wurde
im Rahmen dieser Arbeit ein Modell des rechten Ventrikels mit Vorhof und angrenzenden
Gefifien entwickelt und mit dem bestehenden linken Ventrikel zu einem Gesamtherz ver-
bunden. Hintergrund hierfiir ist, dass der linke Ventrikel aufgrund der hoheren Belastung
die grofere klinische Relevanz hat, aber aufgrund der Wechselwirkung beider Ventrikel
eine isolierte Betrachtung nicht vertretbar ist. Fiir beide Ventrikel wurde eine automati-
sierte Netzgenerierung entwickelt.

Da die beiden Herzhélften in der Realitit Teil des Kreislaufsystem sind, wurde zusétzlich
ein verbindendes Kreislaufmodell entwickelt. Fiir das Herzmodell bedeutet dies, dass das
Kreislaufmodell die Randbedingungen fiir die numerischen Simulationen liefert. Basis die-
ses Modells bildet ein am Institut fiir industrielle Informationstechnik (IIIT) entwickel-
tes eindimensionales Modell des arteriellen Korperkreislaufsystems. Die Bestimmungs-
gleichungen fiir Druck und Fluss werden in die Elektrodynamik iiberfiihrt, so dass die
Gefifse durch elektrische Schaltungen bestehend aus Widerstéinden, Induktivititen und
Kapazititen simuliert werden. Aufgrund des hohen Detaillierungsgrads des bestehenden
Modells des arteriellen Korperkreislaufs wurden die 120 Segmente zu acht Blocken zu-
sammengefasst und diese in den Zustandsraum iiberfiihrt. Um das Kreislaufsystem zu
schliefsen, wurde sowohl ein Modell des vendsen Korperkreislaufs als auch ein Modell des
Lungenkreislaufs erstellt. Damit stehen dem numerischen Modell des Gesamtherzens phy-
siologisch korrekte instationdre Randbedingungen zur Verfiigung.

Bei der Auswertung des Drucks hat sich gezeigt, dass eine lineare Interpolation zwischen
den einzelnen Rechennetzen nicht ausreicht, um das in der medizinischen Diagnose wichti-
ge Druck-Volumen-Diagramm zu bestimmen. Aus diesem Grund wurde eine in der zweiten
Ableitung stetige Approximation zwischen den Rechennetzen in das Modell integriert.
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Mit diesen Erweiterungen des Karlsruhe Heart Models wurden zwei Datensédtze simuliert:
Das Herz eines gesunden Probanden und das Herz eines Patienten, der einen Herzinfarkt
erlitten hat. Dieser zweite Datensatz umfasst Aufnahmen des Herzens vor der Operation,
kurz nach und vier Monaten nach der Operation.

Es wurden bei allen Ventrikeln sowohl die Stromungsstrukturen als auch die Kennzah-
len ausgewertet. Dabei ergibt sich sowohl fiir die dimensionslose Pumparbeit als auch
die Ejektionsfraktion und die Verweilzeit ein eindeutiger Verlauf: Zeigen die Ergebnisse
des Ventrikels vor der Operation eine grofte Diskrepanz zu den Referenzwerten der Pro-
bandenventrikel, so verbessern sich die Werte sowohl beim linken als auch beim rechten
Ventrikel nach der Operation deutlich. Allerdings ist nur beim linken Ventrikel eine wei-
tere Verbesserung nach vier Monaten zu erkennen. Beim rechten Ventrikel &ndern sich in
diesem Zeitraum weder die Strémungsstruktur noch die Kennzahlen. Insgesamt zeigen die
Simulationen in Ubereinstimmung mit Messergebnissen, dass die Ventrikelrekonstruktion
erfolgreich war, wenn auch der Referenzwerte des gesunden Ventrikels nach der Operation
nicht erreicht werden.

Zum ersten Mal ist es im Rahmen des Karlsruhe Heart Models gelungen, neben dem
Einfluss der Operation auf die Stromungsstruktur auch den Einfluss der Regeneration des
Herzens nach der Operation zu untersuchen. Des Weiteren konnte im Rahmen der Simula-
tionen gezeigt werden, dass der eigentlich gesunde rechte Ventrikel durch die Erkrankung
des linken Ventrikels ebenfalls beeintrichtigt wird. Die Auswertung der dimensionslosen
Pumparbeit O hat gezeigt, dass dieser dimensionslose Parameter geeignet ist, den Erfolg
einer Herzoperation aus stromungsmechanischer Sicht zu beschreiben.

9.2 Ausblick

Derzeit findet im Rahmen der Weiterentwicklung des Herzmodells eine Umstellung von
strukturierten auf unstrukturierte Netze statt. Hierbei ist auch eine Umstellung der Si-
mulationssoftware von StarCD auf Fluent notwendig. Mit diesem neuen Modell auf Basis
unstrukturierter Netze sollte es moglich sein, die numerischen Probleme bei der Vernet-
zung des linken Vorhofs mit seinen vier Zuldufen zu losen. Des Weiteren wird es mit
diesem neuen Modell moglich sein, das Klappenmodell zu erweitern und den Herzklap-
penring dreidimensional zu gestalten. Die Trikuspidal- und die Mitralkappe sind iiber
Papillarmuskeln mit der Herzinnenwand verbunden. Diese Papillarmuskeln und ihr Ein-
fluss auf die Stromungsstruktur sollen in Zukunft ebenfalls im Karlsruhe Heart Model
mitberiicksichtigt werden.

Hinsichtlich weiterer Entwicklungen im Rahmen des Herzmodells ist vorallem darauf zu
achten, dass die Geometriedaten entsprechend den Vorgaben des Lastenhefts aufgenom-
men werden. Dies bedeutet konkret, dass zukiinftige MRT-Aufnahmen die Vorhofe und
die angrenzenden Gefife beinhalten miissen. Dariiberhinaus muss darauf geachtet wer-
den, dass die Ventrikelspitzen beider Ventrikel vollstindig in den Datensdtzen enthalten
sind.

Die beschriebenen Schwierigkeiten beim Erstellen der Druck-Volumen Diagramme der
rechten Ventrikel basieren auf Unstetigkeiten in den zweiten Ableitungen der Volumen-
verlaufe. Bevor allerdings eine Erweiterung der Approximationsvorschrift erfolgt, sollten
die ersten Ergebnisse mit unstrukturierten Netzen abgewartet werden. Hier sollte die bei
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der bisherigen Vernetzungsmethode unvermeidbare zusétzliche Torsion der Rechennetze
nicht mehr auftreten.

Das Kreislaufmodell besteht im Bereich des Lungenkreislaufs und des venésen Koérper-
kreislaufs aus relativ wenigen Segmenten. Aufgrund des modularen Aufbaus ist eine Er-
weiterung der Modelle ohne weiteres moglich. Aktuell ist eine solche Erweiterung aufgrund
nicht vorhandener Messwerte nicht realisierbar. Im Zuge weiterer Koorperationen mit den
Kliniken in Freiburg, Bonn und Leipzig sollte eine Erweiterung des Kreislaufmodells in
Erwédgung gezogen werden. Aufgrund nicht oder nur bedingt zur Verfiigung stehender pa-
tientenspezifischer Daten ist zu priifen, ob eine Anpassung des Kreislaufmodells iiber ein
globales Kriterium wie dem totalen peripheren Widerstand hinsichtlich der Patientenspe-
zifigkeit zielfiihrend ist.
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A Nomenklatur

Lateinische Symbole

Flache
Geschwindigkeitsgradientenfeld

> ol

Q. R Invarianten des Geschwindigkeitsgradientenfelds
,B,C, D Zustandsraummatrizen

Apy Druckvolumenarbeit

bz, b_i, b;, b;, Punkte fiir Bézierkurve

C Kapazitét

CFL Courant-Zahl

D Durchmesser

d Wanddicke

FE Elastizitatsmodul

Eo, zum Sauerstoffverbrauch des Herzmuskels dquva-
lente Energie

E.iern Aufgebrachte Arbeit des Herzmuskels

Ewirksam Nutzarbeit

EDV Enddiastolisches Volumen

EF Ejektionsfraktion

ESV Endsystolisches Volumen

e Innere Energie

f Volumenkraft mit den Komponenten f,, f,, f.

HR Puls

HZV Herzzeitvolumen

I Stromstarke

I Impulsvektor

K Wandspannung

L Induktivitat

Lobar Charakteristische Linge

M Mischungsparameter
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m Masse
O Dimensionslose Pumparbeit
P Leistung
P Druck
D Gemittleter Druck
q Fluss
Qs Warmestrom
R Elektrischer Widerstand
T Radius
Re Reynoldszahl
S Zelloberflache
S Scherratentensor
I, 11g,111g Invarianten des Scherratentensors
T Temperatur
Ty Zykluszeit
TPR Totaler periphere Widerstand
t Zeit
tp,20 Verweilzeit
U Spannung
Uechar Charakteristisch Geschwindigkeit
Vv Volumen
Vs Schlagvolumen
U Geschwindigkeitsvektor
mit den Komponenten u, v, w
v Gemittelte Geschwindigkeit
Wiin Kinetische Energie
Wo Womerleyzahl
T Ortsvektor mit den Komponenten z,y, z
T,y 1 Zustandsraumvektoren

Griechische Symbole

a, 3 Baffelkoeffizienten

0 Scherrate

A Wirmeleitfahigkeit

NMuskel Wirkungsgrad der Herzmuskulatur
NFluid Fluidmechanischer Wirkungsgrad
) Poisonzahl

] Dynamische Viskositét
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Indizes

aor

dia

rel
stm
sYs
tre
vor

Grenzviskositét fiir kleine Scherraten
Grenzviskositit fiir grofse Scherraten
Effektive dynamische Viskositét
Gemittelte effektive dynamisch Viskositét
Kinematische Viskositit

Dichte

Schubspannungstensor

Kreisfrequenz

Transportgrofe

Dissipationsfunktion

Aorta
Durchmesser
Diastole

Links
Mitralklappe
Pulmonalklappe
Radial

Rechts

Relativ
Simulation
Systole
Trikuspidalklappe
Vorhof
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B Flissigkeitsstromung in einem
elastischen Schlauch

Ausgehend von der allgemeinen Beschreibung der Stromung von Newtonschen Fluiden
gelten die in Kapitel 3.1.1 hergeleitete Kontinuititsgleichung (Gleichung 3.3) und die in
Kapitel 3.1.2 beschriebene Navier-Stokes-Gleichung (Gleichung 3.11).

Fiir eine Stromung in einem horizontalen (keine Beriicksichtigung von Kriimmung), dehn-
baren Schlauch mit runder Querschnittsfliche lautet die Kontinuitétsgleichung in Zylin-
derkoordinaten r, ¢, 2:

dp 1 0 1
a_k;.a(p.r.vr)_i__

9 g
r dp z

(0 u,) +5-(p-v) =0 (B.1)

Entsprechend ergeben sich die Navier-Stokes-Gleichungen in Zylinderkoordinaten zu:

ov, ov, v, Ov, U?D ov. |
P [E+Ur'ar+7'a¢_7+vz'§}_ (B.20)
g O [0 (0 ) 10 20u, Ou]
or or \ r-0r r2 0% 12 dp 022
o\ Loy Vo e Vortr - DVl
P { ot o orr 0y T 0z | (B:2b)
dp d (O(r-wvy,) 1 0%, 20v, &%,
Fe r-8g0+ [E( r-or +ﬁ8gp2+ﬁ8gp+022 ’
%4_ .avz+vi.avz+ % -
P a " or r Oy L
Op 1 0 v, 1 0%, 0%,
gL gt G s (B-2)

In dem obigen System von Differentialgleichungen (Gleichung B.1 bis B.2¢) vereinfachen
sich mit:
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e der Annahme eines rotationssymetrisches System: = v, = 0; a% =0
©

e und der Vernachlédssigung der duferen Krifte: = F=0

die Navier-Stokes-Gleichungen zu:

. Ovr+vr-8vr+vz-0vr B
P 1ot ™ or 9z |

op v, v v, Py,
_5+M' [87”2 roor 12 8z2] ’ (B.32)
‘ 8vz+vr~8vz+vz-8vz B
Pl T or 0z |~
op v,  Ov, 0%,
_r . B.
8z+ {8r2+7“-87’+8z2} (B-3b)

Mit den Annahmen

e ausgebildete Stromung in z-Richtung: = % =0; g—; =0,

e Radialgeschwindigkeit v, vernachlassigbar klein gegeniiber der Axialgeschwindigkeit

V= 0, LUy = vr~%’;z0;vr-%%mo,

e inkompressibles Fluid = p = konstant,

e stationdre Stromung = % =0,

ergibt sich fiir die Kontinuitatsgleichung:

v, Ov, Ou,

Ur — 0 B.4
r * or * 0z (B.4)
und fiir die Navier-Stokes-Gleichungen:
Pv, 1 v, v, p Ov, 10p
S P = XL B.5
or? * r or r2 pu Ot W or 0 (B.52)
v, 1 O, . 1
0*v +_.8v _p v _ 10p . (B.5b)
o2 r oOr pu Ot oz

Der Druck p kann dabei als nahezu unabhéngig vom Radius r angesehen werden. Damit
wird bei den nachfolgenden Untersuchungen nur noch die Gleichung B.5b beriicksichtigt.

Definiert man den Fluss ¢ geméafk:

70

q:/vz-aA:/2-7r-r-vz dr (B.6)

A 0
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mit dem Gefafradius rg.

Durch differenzieren nach der Zeit folgt aus Gleichung B.6:

7o
% _ 2-ﬁ/r~avz dr . (B.7)
0

ot ot

v,
ot

Indem man Gleichung B.5b nach auflost und in Gleichung B.7 einsetzt, erhélt man:

dq L / 9%v, 81)2 r Op
= T T - — = dr
ot p 87’2 or oz
0
p 9q _ i v,  Ov, O,
e i = 2 ,u/(r 5 + 5 dr 5 T (B.8)
0

Nach der Produktregel gilt:

2 . vz L Pve | Ovs vz |
8UZ 8UZ_T or +8UZ:T or _'_87“ 8T:8(8r T)

"o Tar T ar ar ar

Setzt man nun dies in Gleichung B.8 ein, ergibt sich:

70

p 0q dp 0 v,
L S 9. i P d
] o: Tt e\ ) @
0
70
p  0q dp 0 / ov,
2N L = . 2. i . d
w13 Ot 9z 0T g " or "
0
p  0Oq Op  2-p Ov,
o Jda _ _op : B.9
T-rd Ot 0z - ro O |,_, (B.9)
Im stationéren Fall ergibt sich somit:
dp 2-p Ov,
—_— = — B.10
0z ro or |, ( )

Andererseits folgt ebenfalls aus Gleichung B.5b fiir den stationéren Fall durch Integration
der Differentialgleichung nach r die Hagen-Poiseuille Rohrstrémung:

o (r) = —10_. %P (1—@) . (B.11)

A.p 0z g
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Fiir den Fluss gilt mit Gleichung B.11:

To

q = /vz(r)dA:/vz(r).Q.ﬂ.r.dr

A 0

2 P 2
_ /_T_o._p. =) 2nrdr
A 0z g
0

1 p 2]’ 3
- _-.Z£. T\
21 0z K (T 8 :
0
T Op 4

=g = —— . 2F
4 8- 0z "o

Damit ergibt sich als weitere Bedingung fiir die Druckéinderung in z-Richtung:

dp  8-pu

9 4
0z werd

q
Mit den Gleichungen B.10 und B.13 ergibt sich daraus die Beziehung

2p Ov, 8-

ro  Or|._, mer

(B.12)

(B.13)

(B.14)

Setzt man ein laminares Stromungsprofil in den einzelnen Segmenten voraus, kann man
die Losung des stationdren Falls (Gleichung B.14) in die allgemeine Lisung (Gleichung

B.9) einsetzen und man erhélt:

op  p dqg  8-pu

9z w2 ot 7T'7“§‘q

(B.15)

Gleichung B.15 beschreibt den Druck p in Abhéngigkeit des Flusses ¢, geometrischer
Parameter und Fluideigenschaften und stellt fiir die gemachten Einschrankungen die Be-

stimmungsgleichung des Drucks im betrachteten Rohrsegment dar.

Im Folgenden wird nun die Gleichung zur Berechnung des Flusses fiir das betrachtete
Segment hergeleitet. Unter Zuhilfenahme der Produktregel ergibt sich fiir %L; aus der

Kontinuitétsgleichung (Gleichung B.4):

ov, v, Ouv,

or " r 0z 0
8@,2__ 8vr+& B _8vr-r+vr-8r__8(vr-r)
0z or r N r-or N r-or

und dient so zur Herleitung einer Bestimmungsgleichung fiir den Fluss:
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ro
qg = v, 2-m-r Or

0
o

= % = /Q-W-r-avzar

0z 0z
0
) F o, - r)
q _  _9. Up - T .
& 5 2 7T/ — r Or
0
& 9 = —Q-W/O(vr-r)
0z
0
1 Oq
= 2 . UT|T=T’0 = T . & . (B].6)

Zur Bestimmung des Ausdrucks v, |-, dient die Kesselformel fiir diinnwandige Rohre
(Wanddicke d) unter Innendruck als Grundlage [83]. Es wurde von folgenden Annahmen
ausgegangen:

e Giiltigkeit des Hookschen Gesetzes. (o0 = E - ¢€)

e Isotropie

e geringe Wandstirke im Verhéltnis zum Gefdfkdurchmesser.

Fiir die Umfangsspannung gilt dann zum einen:

Op = pE ’ (B17)

wobei d fiir die Wanddicke d steht. Zum anderen lasst sich o4 auch mittels folgender
Formel bestimmen:

E T, oz,
oy = 1_192-(7%—19- 8r) ) (B.18)

Darin steht z, fiir die radiale Verschiebung, F das Elastizitdtsmodul und ¥ die Poisonzahl.
Fiir den Druck p ergibt sich somit:

_oed Bz, Ou d
b= 1o (7’_‘_19 07“) ro (B.19)

Fiir kleine radiale Verschiebungen z,. gilt % ~ 0 und Gleichung B.19 vereinfacht sich zu:

E xrc_i

T—® 7 (B-20)

p:
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Durch Differenzieren nach der Zeit folgt mit 6;; =, :
op E vy - d
=z - - .= B.21
ot 1—92 2 ( )

Mit der Annahme einer inkompressiblen Geféfwand (¢ = 0, 5) gilt an der Wand (r = ro):

8p_% E-d

o _ 2 Ea _ B.22
ot 3 v ( )

r=rg

Gleichung B.22 bedeutet lediglich, dass Anderungen des Gefifiradius proportional den
Druckinderungen sind. Mit Gleichung B.22 und B.16 ergibt sich folgende Differential-
gleichung zur Bestimmung des Flusses:

dq 3-m-ry Op
% =3 E5.d ol (B.23)

Somit ergeben sich folgende Differentialgleichungen fiir Druck (Gleichung B.15)
und Fluss (Gleichung B.23):

o o S
0z Tord Ot mwerd ’
q 3-m-rg Op

0z  2-E-d ot
Driickt man die unverénderlichen Grofsen in den Gleichungen B.24 und B.24 durch die

Konstanten
B 3mry

- 2Fd

aus, so erhilt man folgende Differentialgleichungen zur Beschreibung von Druck und Fluss
innerhalb eines Rohrsegments:

8.
ClILQ ;o Co= ,u4 ;o G
Ty Ty

ap 9q

—g = Cl . E + C2 - q y (B24)
dq Jp

5 = Cs % (B.25)



C Beispiel fur die Darstellung im
Zustandsraum

Zum besseren Verstéindnis der Uberfithrung des arteriellen Kreislaufystems in den Zu-
standsraum wird die Darstellung eines Problems im Zustandsraum exemplarisch fiir einen
Einmassenschwinger gezeigt.

Abbildung C.1 zeigt schematisch den Aufbau eines Einmassenschwingers, der im wesent-
lichen aus einer masselosen, linearen Feder mit einer Federkonstanten ¢ und einem ge-
schwindigkeitsproportionalem Dampfer mit einer Dampfungsbeiwert d besteht und bei
dem eine Masse m durch die Kraft F' gegen Federkraft und Dampfer um den Weg x
verschoben wird.

C

o ..V

]

-] F
-y m . .
]

1

? —
oy d X

Abbildung C.1: Schematischer Aufbau eines Einmassenschwingers
Die Kréftebilanz lautet:
m-i=Y F=F+F,+F, (C.1)
mit
e [': dukere Kraft

e [, = —c-x : Federkraft

Fy=—d-v=—d-z: Kraft durch den Dampfer
e © = v : Geschwindigkeit

e i = ¥ : Beschleunigung.

Damit lafst sich Gleichung C.1 wie folgt schreiben:



128 C Beispiel fiir die Darstellung im Zustandsraum

m-2 = F—c-x—d-z
d 1

v o= —£~x——~v+—~Fa . (C.2)
m m m

Die allgemeine Zustandsraumdarstellung zeigt Gleichungsystem C.3:

@ &y
|
Ql |H1
+
IS |
l

(C.3)

e A = Zustandsmatrix (n x n) e ¥ = Zustandsvektor (n x 1)

e B = Eingangsmatrix (n x m) e i = Ausgangsvektor (m x 1)
e C' = Ausgangsmatrix (p x n) e ¢ = Eingangsvektor (p x 1)

e D - Durchgangsmatrix (p x m)

Die Gleichung C.2 in der Zustandsraumdarstellung lautet somit:

B

@
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