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1 Einleitung
1.1 MotivationDas Herz nimmt als Motor des Blutkreislaufs eine zentrale Stellung im menshlihen Kör-per ein. Es hat nur die Gröÿe einer Faust, aber im Laufe eines Lebens pumpt es eineFlüssigkeitsmenge, die 46 der gröÿten Öltanker der Welt füllen würde. Eine Verringerungder Leistungsfähigkeit des Herzens bedeutet daher eine elementare Bedrohung für denGesundheitszustand des Menshen, ein Ausfall der Pumpfunktion über mehrere Minutenden klinishen Tod. Aufgrund der hohen Belastung des Herzens gehören Herz- und Kreis-lauferkrankungen zu den häu�gsten Erkrankungen der modernen Zivilisation. So starbenim Jahr 2005 in Deutshland allein a. 370.000 Menshen an den Folgen von Krankheitendes Herz-Kreislaufsystems [76℄.Die Behandlungsmethoden bei Herzerkrankungen rihten sih nah der Art und demShweregrad der Erkrankung und reihen von medikamentöser Unterstützung über ope-rative Eingri�e bis hin zum Ersatz des erkrankten Herzens (Transplantation). Bei leihtenErkrankungen reiht meist eine Behandlung mit Medikamenten aus, um die Lebensqua-lität des Patienten zu steigern. Im Falle einer shweren Herzerkrankung gilt die Trans-plantation weiterhin als erfolgreihe Therapieoption. Allerdings stehen bei weitem nihtgenügend Spenderherzen zur Behandlung der Patienten zur Vefügung, so dass ein Viertelder Patienten noh während der Wartezeit auf ein passendes Organ verstirbt. Anstren-gungen diesem Mangel durh den Einsatz von mehanishen Systemen oder tierishenHerzen zu begegenen, erweisen sih zum jetzigen Zeitpunkt noh niht annähernd alsgleihwertige Alternativen.Stattdessen werden shon seit Jahren organerhaltende, operative Therapieverfahrendurhgeführt, von denen die modi�zierte Ventrikelrekonstruktion nah Dor [13℄ als ei-ne der vielversprehendsten gilt. Bei einem Herzinfarkt (Myokardinfarkt) wird der Herz-muskel dauerhaft geshädigt, was zu einer zunehmenden Vergröÿerung der Herzkammer(Ventrikel) führt. Dieses sogenannte Remodelling des Ventrikels endet häu�g in einer Ver-dünnung und Aussakung der Herzwand, einem Aneurysma, und bedingt eine deutlihreduzierte Pumpleistung des Herzens. Im Rahmen der Ventrikelrekonstruktion wird ineinem ersten Shritt das erkrankte und abgestorbene Gewebe entfernt. Im zweiten Teilder Operation wird versuht, die Form und das Volumen eines gesunden Ventrikels zurekonstruieren.Im Rahmen einer randomisierten Multienterstudie, der STICH- Studie (SurgialTreatment of Ishemi Heart Failure) wird überprüft, ob die Ventrikelrekonstruktion nahDor den Patienten einen Überlebensvorteil gegenüber konventionellen Therapien bietet.In Zusammenarbeit mit der an der STICH-Studie beteiligten Universitätsklinik Freiburgentwikelt das Institut für Strömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) ein patienten-



2 1 Einleitungspezi�shes virtuelles Modell des menshlihen Herzens (Karlsruhe Heart Model, KaH-Mo). Ziel des KaHMo-Projektes ist es, die Strömung im gesunden menshlihen Herz zusimulieren und zu analysieren, um ausgehend davon die Strömungsstruktur in erkrank-ten Herzen zu bewerten. Darüberhinaus sollen aus den Simulationen Parameter abgeleitetwerden, die den Erfolg einer Operation aus strömungsmehanisher Siht beshreiben unddie dem Chirurgen Anhaltspunkte für zukünftige Verbesserungen in der Operationsdurh-führung geben.Im Rahmen dieser Arbeit wurde das bereits bestehende numerishe Modell des linkenVentrikels um den rehten Ventrikel erweitert, wodurh erstmals die Strömungsstrukturim Gesamtherz analysiert werden kann. Des Weiteren wurde ein Kreislaufmodell imple-mentiert, wodurh eine quantitative Auswertung der Strömung im Herzen möglih ist.1.2 Das Karlsruhe Heart Model (KaHMo)Seit einigen Jahren stellt die Bioströmungsmehanik den Forshungsshwerpunkt des In-stituts für Strömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) dar. In Zusammenarbeit mitdem Universitätsklinikum Freiburg wird auf Basis von Magnet-Resonanz-Tomographie-(MRT) Daten ein patientenspezi�shes, numerishes Modell des menshlihen Herzensentwikelt [52, 51, 47℄.In der ersten Entwiklungsstufe wurde die linke Herzkammer mit einem bidimensionalenAorten- und Mitralklappenmodell sowie die sih anshlieÿende Aorta betrahtet (KaHMo1). Die vorliegende Arbeit erweitert dieses Modell, indem die rehte Herzkammer mit denentsprehenden Herzklappen sowie die Pulmonalarterie, die Hohlvenen und ein Kreislauf-modell ergänzt werden (KaHMo 2).

Abbildung 1.1: Das Karlsruhe Heart ModelAnhand von strömungs- und strukturmehanishen Gesihtspunkten wird das KaHMo ineinen aktiven und einen passiven Teil unterteilt. Im aktiven Teil (in Abbildung 1.1 rotdargestellt), bestehend aus den beiden Herzkammern und ihren Vorhöfen, bestimmt die



1.3 Stand der Forshung 3zyklishe Kontraktion und Relaxation der Muskulatur die Bewegung. Dieser individuelleHerzzyklus wird durh die Verwendung der MRT-Aufnahmen direkt in das Modell über-nommen. Der passive Teil besteht aus den Herzklappen, der Aorta, den Hohlvenen undder Pulmonalarterie (in Abbildung 1.1 mit blau gekennzeihnet). Die Bewegung in diesempassiven Teil ergibt sih aus der Interaktion zwishen der Strömung und den elastishenGefäÿwänden.Mittels des KaHMo wird auf der Basis individueller Patientendaten die Blutströmungim menshlihen Herzen simuliert. Damit wird ein grundlegendes Verständnis der Strö-mungsstruktur im menshlihen Herzen gesha�en und basierend hierauf ein Beitrag zurPlanung und Bewertung von Herzopertionen geleistet.1.3 Stand der ForshungPeskin und MQueen [57℄,[58℄ waren unter den ersten, die sih mit der numerishen Be-rehnung der Strömung im Herzen auseinandersetzten. Basierend auf tierishen Herzenerstellten sie ein dreidimensionales Herzmodell. Durh den hohen Detaillierungsgrad unddie realisierte Bewegung der Herzklappen hat ihre Arbeit besondere Bedeutung für nah-folgende numerishe Untersuhungen erlangt. Ebenfalls auf der Basis tierisher Herzenentwikelte die Gruppe um Hunter [24℄ ein nihtlineares Finite-Elemente-Strukturmodell,mit dem die elektrishe Erregung des Herzens und deren Kopplung mit der Strukturme-hanik untersuht wird. Taylor et al. [79℄, [80℄ führten, basierend auf den Daten einesKaninhenherzens, eine Simulation der Strömung in der linken Herzkammer durh.Dubini et al. [15℄ untersuhten anhand eines stark vereinfahten Modells der rehten Herz-kammer die Auswirkungen eines Bypasses auf die Strömungsstruktur. Aufbauend aufForshungsergebnissen von Peskin und MQueen untersuhten Lemmon und Yoganathan[34℄ in ihrer Arbeit die dreidimensionale Strömung während der Füllungsphase in einemvereinfahten linken menshlihen Ventrikel. Darüberhinaus simulierten sie vershiedenekrankhafte Veränderungen des Ventrikels.Während bis zu diesem Zeitpunkt die modellierten Herzen vorwiegend tierishen Her-zen nahempfunden waren, entwikelten Jones und Metaxas [26℄,[27℄ ein menshlihesHerz basierend auf Daten aus Magnet-Resonanz-Tomographie Aufnahmen. Dieses Modellist jedoh stark vereinfaht und bildet nur den unteren Bereih des Herzens ab. Auf ei-ne Modellierung der Klappen wurde verzihtet, so dass der Ausströmvorgang über diekomplette Herz�ähe erfolgt. Saber et al. [64℄, [65℄ entwikelten auf der Grundlage vonMRT-Messungen ein numerishes Modell des linken Ventrikels, in dem auh die Herzklap-pen mitberüksihtigt werden. Das Ö�nen und Shlieÿen der Klappen geshieht jedohinstantan und Blut wird als Newtonshes Medium betrahtet.Ebbers [16℄, Kilner [30℄, und Kim [31℄ untersuhten experimentell mittels Eho-Doppler-und MRT-Aufnahmen die Strömungsstruktur im Herzen.Im Rahmen des KaHMo wird ein patientenpezi�shes numerishes Modell des Herzensentwikelt. Keber [29℄ erstellte ein numerishes Modell zur Simulation der Strömung imlinken Ventrikel. Zürher [84℄ generierte parallel dazu eine strömungs-struktur-gekoppeltesModell zur Simulation der Aortenströmung. Beide Modelle wurden von Donisi [14℄ zu-sammengeführt und um die Möglihkeit der Untersuhung von kranken Herzen erweitert.Malvè [38℄ entwikelte in seiner Arbeit ein patientenspezi�shes Herzklappenmodell aufder Basis von Eho-Doppler-Aufnahmen.



4 1 EinleitungIn Bezug auf die Modellierung des menshlihen Körperkreislaufsystems gab es in der Ver-gangenheit eine Reihe vershiedener Ansätze. Diese Modelle [1℄, [5℄, [10℄, [39℄, [42℄ dientendabei aber in erster Linie regelungstehnishen Anwendungen in der Medizintehnik. Alssogenannte Stand-Alone Systeme fungieren sie daher unabhängig von der Gesamtheitdes menshlihen Körpers, da nur bestimmte Aspekte des menshlihen Kreislaufsystemsdurh Serienshaltung einiger stark zusammengefasster Elemente betrahtet werden.Guyton [23℄ entwikelte in vershiedenen Shritten ein Modell, welhes Beshreibungenvieler Regelkreise im Kreislauf, autoregulatorishe Re�exe des Kreislaufs, Hormon- undViskositätsein�üsse sowie einige weitere Sto�wehselgröÿen beinhaltet. Allerdings handeltes sih bei dem Modell um ein Mittelwertmodell, bei dem die pulsatile Charakteristik desmenshlihen Kreislaufsystems niht abgebildet wird.Avolio [3℄ verö�entlihte ein pulsatiles Körperkreislaufmodell, welhes entsprehend deranatomishen Gegebenheiten aus 128 Segmenten besteht. Zwek des Modells war die Un-tersuhung der Wellenausbreitung und der Dynamik im arteriellen System bei bestimmtenpathologishen Krankheitsbildern.Aufbauend auf die Modelle von Guyton und Avolio entwikelte Riesenberg [62℄ ein kombi-niertes Modell und überführte es in eine MATLAB/SIMULINK Umgebung. Dieses Modellbildet die Basis des am Institut für industrielle Informationstehnik entwikelten arteriel-len Körperkreislaufmodells.1.4 ZielsetzungZiel dieser Arbeit ist ein dreidimensionales numerishes Modell des menshlihen Herzens,mit dem neben der qualitativen auh eine quantitative Auswertung der Strömungsstruk-tur möglih ist. Hierfür wird das bestehende Modell des linken Ventrikels mit Vorhof undAorta um den rehten Ventrikel mit Vorhof, die Hohlvenen und die Pulmonalarterie erwei-tert. Zur Realisierung einer quantitativen Auswertung sind realistishe Randbedingungennotwendig. Daher muss ein Kreislaufmodell entwikelt und in das KaHMo implementiertwerden.Das KaHMo basiert auf patientenspezi�shen MRT-Daten. Die zeitlihe Au�ösung dieserDaten reiht jedoh zur Zeit noh niht für die instationäre Strömungssimulation einesHerzzyklus aus. Daher wurde von Keber [29℄ eine lineare Interpolation zwishen den ein-zelnen Netzen verwendet. Im Rahmen dieser Arbeit hat sih jedoh gezeigt, dass dieseInterpolation die Bestimmung der Energien behindert. Aus diesem Grund wird eine neuerAlgorithmus zur Bewegung der numerishen Rehennetze entwikelt.In dieser Arbeit werden numerishe Simulationen zu zwei Datensätzen durhgeführt. Da-bei handelt es sih bei dem ersten Datensatz (F001) um das Herz eines gesunden Proban-den, das sowohl bei der Auswertung der dreidimensionalen Strömungsstruktur im linkenund rehten Ventrikel als auh bei den bestimmten Kenngröÿen als Referenz dient. Beidem zweiten Datensatz (F002) handelt es sih um die Daten eines Patienten der STICH-Studie. Für diesen Patienten stehen insgesamt Daten zu drei Zeitpunkten zur Verfügung:Vor der Operation, einige Tage nah der Operation und vier Monate nah der Opera-tion. Für jeden Zeitpunkt werden die numerishen Simulationen durhgeführt und dieErgebnisse mit dem Referenzherz verglihen.
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2 Herz und Gefäÿsystem des MenshenFür das Verständnis dieser Arbeit sind medizinishe Grundlagen zum Herzen und zumKreislaufsystem notwendig. Daher werden in diesem Kapitel die Anatomie und Physiologiedes menshlihen Herzens und den angrenzenden Gefäÿen (Kapitel 2.1), die medizinishenGrundlagen des Blutkreislaufs (Kapitel 2.2), die Energie- und Arbeitsleistung des Herzens(Kapitel 2.3) und abshlieÿend die Eigenshaften von Blut (Kapitel 2.4) näher erläutert.2.1 Anatomie und Physiologie des HerzensDas Herz ist ein muskuläres Hohlorgan und liegt umgeben von den Lungen�ügeln, demZwerhfell, dem Brustbein und der Speise- bzw. Luftröhre in einem Bindegewebsraumim Brustkorb (Thorax). Die Form des Herzens ähnelt einem abgestumpften Kegel, des-sen Spitze shräg nah unten weist. Die Herzspitze liegt im linken unteren Thoraxraumzwishen der fünften und sehsten Rippe. Die Gröÿe des Herzens entspriht in etwa derGröÿe der geballten Faust des betre�enden Menshens. Bei einem ausgewahsenen Men-shen beträgt das Herzgewiht im Mittel 280g (Frau) - 320g (Mann) [81℄.

Abbildung 2.1: Lage des Herzens im menshlihen Körper [18℄2.1.1 Anatomisher Aufbau des HerzensDas menshlihe Herz gliedert sih in zwei Teile, die linke und die rehte Herzhälfte,wobei jeder Teil aus einem kleineren Vorhof (Atrium) und einer gröÿeren Herzkammer



8 2 Herz und Gefäÿsystem des Menshen(Ventrikel) besteht. Sowohl die beiden Vorhöfe als auh die beiden Ventrikel sind durheine Sheidewand voneinander getrennt.
Endokart
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Perikardhohle
Perikard
Pleuraspalt
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Linkes Herz

Ventilebene

Rechtes Herz Zwerchfell
SeptumAbbildung 2.2: Aufbau des Herzens [22℄Die äuÿere Begrenzung des Herzens bildet der aus Bindegewebe bestehende Herzbeu-tel (Perikard). Zwishen dem Perikard und der Auÿenhaut der eigentlihen Herzkammer(Epikard) be�ndet sih die Perikardhöhle, ein mit Flüssigkeit gefüllter Spaltraum, der ei-ne gewisse Vershieblihkeit des Herzens bei der Kontraktion ermögliht (Abbildung 2.2).Die Herzkammern selbst bestehen aus drei Shihten untershiedlihen Gewebes:� Das Endokard ist die innerste Shiht der Herzwand und trennt somit den Flui-draum vom Herzmuskel. Zum Endokard gehören auh die vier Herzklappen.� Der Herzmuskel (Myokard) bildet den gröÿten Teil der Herzwand. Er wird im lin-ken Ventrikel bis zu elf Millimeter, im rehten Ventrikel nur bis zu fünf Millimeterdik. Dieser Untershied in den Wandstärken ergibt sih aus den variierenden Leis-tungen und den damit verbundenen untershiedlihen Drukniveaus im rehten undlinken Ventrikel. Aufgrund der Gröÿe des mit Blut zu versorgenden Gebiets unddes damit verbundenen Strömungswiderstandes muss das linke Herz einen etwa fünfmal höheren Druk als das rehte Herz erzeugen [81℄.� Die bereits erwähnte Auÿenhaut der Herzkammern (Epikard) stellt die äuÿereShiht der Herzenwand dar und geht an den Eintritts- und Austrittsstelle der Ge-fäÿe in den Herzbeutel (Perikard) über.Aufgabe des Herzens ist die Aufrehterhaltung des zyklishen Transports von Blut durhden Körper. Die Umwandlung der Kontraktion und Ershla�ung der Herzmuskulatur ineinen gerihteten Blut�uss wird dabei durh die Ventilfunktion derHerzklappen gewähr-leistet. Diese verhindern einen Rük�uss des Blutes, wobei sie nur durh den herrshendenDrukgradienten 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 Formder Herzklappen in einer Seitenansiht (links) und in der Ventilebene (rehts).
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Abbildung 2.3: Herzklappen [22℄Man untersheidet generell zwei Arten von Klappen:� Die Atrioventrikularklappen (AV-Klappen) oder auh Segelklappen liegenzwishen den Ventrikeln und den Vorhöfen und verhindern während der Ausström-phase (vgl. Kapitel 2.1.2) einen Rük�uss des Blutes in die Vorhöfe. Die Triku-spidalklappe besteht aus drei segelförmigen Bindegewebsmembranen und verhindertdadurh den Rük�uss des Blutes aus dem rehten Herzen in den rehten Vorhof.DieMitral- oder Biuspidalklappe besteht nur aus zwei Bindegewebsmembranen undliegt zwishen linkem Ventrikel und linkem Vorhof. Die Segelzipfel der Klappen sindüber Sehnenfäden mit den Papillarmuskel des Herzens verbunden, die während derSystole das Umklappen der Klappen in den Vorhof verhindern.� Die Tashenklappen be�nden sih zwishen den Ventrikeln und den abgehendenArterien und verhindern den Rük�uss des Blutes in die Ventrikel nah der Systole.Diese Klappen (Aortenklappe in der linken Herzhälfte, Pulmonalklappe in der rehtenHerzhälfte) bestehen jeweils aus drei tashenartigen Mulden, die an den Rändernverstärkt sind, um ein Umklappen in die falshe Rihtung zu verhindern.2.1.2 Physiologie des HerzensBei einem gesunden Erwahsenen shlägt das Herz im Ruhezustand 60 bis 100 mal proMinute und damit etwa 100.000 mal am Tag, was in einem ahtzigjährigen Leben a.3 Milliarden Shläge bedeutet. Pro Minute fördert das Herz ungefähr 5 l Blut in denKreislauf, wobei diese Menge bei groÿer körperliher Belastung auf bis zu 25 l ansteigenkann.Erregungsleitung im HerzenDie rhytmishen Kontraktionen des Herzens werden durh Erregungen ausgelöst, die imHerzen selbst entstehen. Dieses autonom arbeitende Erregungszentrum (Sinusknoten)be�ndet sih im rehten Vorhof, nahe der Einmündung der oberen Hohlvene (Vena avasuperior). Der Sinusknoten treibt das Herz in Ruhe mit einer Frequenz von etwa 70



10 2 Herz und Gefäÿsystem des MenshenShlägen pro Minute an. Vom Sinusknoten breitet sih die Erregung mit einer Geshwin-digkeit von 1m/s über die Vorhofmuskulatur aus, die dadurh zur Kontraktion angeregtwird und gelangt dann zum Atrioventrikularknoten (AV-Knoten). Dieser be�ndet siham Boden des rehten Vorhofs, nahe dem Vorhofseptum [63℄. Die Geshwindigkeitder Erregungsleitung ist im AV-Knoten deutlih geringer als über die Vorhöfe (0,05-0,01m/s). Damit wird gewährleistet, dass die Kammerkontraktion erst nah Beendigungder Vorhofkontraktion beginnen kann [81℄. Vom AV-Knoten gelangt die Erregung überdas His-Bündel zum Kammerseptum, verläuft dann hin zur Ventrikelspitze, um sih dannvon dort über die Purkinje-Fasern im gesamten Kammermyokard zu verteilen. DieserTeil der Erregungsleitung erfolgt mit hoher Geshwindigkeit (2-3m/s), wodurh einenahezu gleihzeitige Kontraktion des gesamten Ventrikelmyokards gewährleistet ist.AktionsphasenJeder Herzzyklus läÿt sih in vier Phasen unterteilen, die durh ein bestimmtes Druk-und Volumenverhalten gekennzeihnet sind [81℄. Die vier Phasen eines solhen Herzzyklussind in Abbildung 2.4 gezeigt.
Diastole Systole Diastole

Füllungs− Entspannungs− Anspannungs− Austreibungs−
phase phase phasephase Abbildung 2.4: Aktionsphasen des Herzzyklus [47℄Zu Beginn des Herzzyklus (Anspannungsphase) sind alle Klappen geshlossen. DieKontraktion der Muskulatur führt daher zu einem steilen Drukanstieg, ohne dass sihdas Ventrikelvolumen ändert (isovolumetrishe Kontraktion). Sobald der intraventriku-läre Druk den Druk in den wegführenden Arterien (Aorta und Arteria Pulmonalis)übersteigt, ö�nen sih die Tashenklappen und die zweite Phase, die Austreibungspha-se, beginnt. Der Druk steigt zu diesem Zeitpunkt weiter an, bis er einen Maximalwertvon etwa 175mbar im linken Ventrikel bzw. etwa 35mbar im rehten Ventrikel erreiht[71℄. Gegen Ende der Austreibungsphase fällt der Druk ab. Der Drukanstieg und -abfallwährend der Austreibungsphase resultiert niht aus einer zusätzlihen Kraftentwiklungdes Myokards, sondern aus der Gröÿenänderung des Herzens. Dies läÿt sih mit Hilfe derLaplae-Beziehung erklären, die für einen kugelförmigen Hohlkörper einen Zusammen-hang zwishen Innendruk (pinnen), Wandspannung (K), Wanddike (d) und Radius (r)herstellt [4℄.

pinnen = K ·
2 · d

r
(2.1)Zu Beginn der Austreibungsphase kontrahieren die Ventrikel und der Ventrikelradiusnimmt ab. Dabei nimmt die Wanddike zu. Da die Wandspannung nahezu konstant bleibt,steigt der Ventrikelinnendruk. Im weiteren Verlauf der Austreibungsphase endet die Kon-traktion, der Radius und die Wanddike bleiben konstant und die Wandspannung sinkt.



2.1 Anatomie und Physiologie des Herzens 11Damit sinkt der Druk [68℄. Eine solhe Kontraktionsform, bei der sih der Druk und dasVolumen gleihzeitig ändern, bezeihnet man als auxotonishe Kontraktion. Innerhalb derAustreibungsphase wird das Shlagvolumen VS von etwa 70ml ausgeworfen, während einRestvolumen (endsystolishes Volumen ESV) von etwa 40-70ml in der jeweiligen Kammerbleibt. Anspannungs- und Austreibungsphase bilden zusammen die Systole des Herzens.Die geshilderten Zusammenhänge zwishen Druk, Volumen und den Zeitpunkten derÖ�nung und Shliessung der Klappen sind in Abbildung 2.5 sowohl für den linken alsauh für den rehten Ventrikel noh einmal dargestellt.
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Abbildung 2.5: Zusammenhang zwishen zeitlihem Druk- und Volumenverlauf und denKlappenzuständen im linken (links in der Abbildung) und im rehten Herzen (rehts inder Abbildung) [12℄. Obere Reihe: Drukverläufe im linken und rehten Ventrikel sowie inden Arterien und Vorhöfen. Die Klappenbewegung ist gelb markiert. Mittlere Reihe: Vo-lumenverläufe des linken und rehten Ventrikels. Die Klappenbewegung ist gelb markiert.Untere Reihe: Ö�nen und Shlieÿen der Herzklappen.Der Drukabfall am Ende der Austreibungsphase führt dazu, dass der Druk im Ventrikelunter den Druk der arteriellen Gefäÿe fällt und sih dadurh die Tashenklappen shlieÿen(vgl. Abbildung 2.5). Damit beginnt die erste Phase der Diastole (Entspannungspha-se). Innerhalb dieser Aktionsphase sind alle Klappen geshlossen und die Ershla�ungder Muskulatur erfolgt daher ohne Änderung des Ventrikelinhaltes isovolumetrish. BeimUntershreiten des Druks im jeweiligen Vorhof ö�nen sih die Atrioventrikularklappenund Blut strömt von den Vorhöfen in die Ventrikel. In dieser letzten Phase des Herzzyklus,



12 2 Herz und Gefäÿsystem des Menshender Füllungsphase, steigt der Druk nur wenig an: auf etwa 5mbar im rehten Ventrikelund auf etwa 15mbar im linken Ventrikel [81℄. Am Ende der Diastole hat der Ventrikelsein maximales Füllungsvolumen (endiastolishes Volumen EDV, siehe Abbildung 2.5).2.1.3 Angrenzende GefäÿeIm KaHMo-Herzmodell werden neben den beiden Ventrikeln und den Vorhöfen auh dieangrenzenden Gefäÿe berüksihtigt. Im nahfolgenden Kapitel wird auf die Anatomiedieser Gefäÿe und ihre Bedeutung im Kreislauf näher eingegangen.Die AortaDie Aorta nimmt das vom linken Ventrikel ausgeworfene Blut auf und stellt somit denAusgangspunkt des Körperkreislaufs dar. Von der Aorta zweigen mehrere Gefäÿe ab,die das Blut weiter in die untershiedlihen Gebiete des Körpers transportieren. ZuBeginn steigt die Aorta im Körper zuerst auf, beshreibt dann aber einen fast 180°-Bogen(Aortenbogen) und verläuft von dort an abwärts entlang der Wirbelsäule.[20℄. Dermittlere Durhmesser der Aorta beträgt 26mm [73℄. Vom Aortenbogen gehen drei groÿeArterienstämme ab, wovon der erste den rehten Arm und die rehte Kopfhälfte, derzweite die linke Kopfhälfte und der dritte den linken Arm versorgt.Die Vena CavaAb der Stelle im venösen Kreislauf, an der keine Verzweigungen mehr auftreten, werdendie Venen als Hohlvenen bezeihnet. Diese Hohlvenen (Venae avae) münden jeweils vonoben (Obere Hohlvene, Vena ava superior) und unten (Untere Hohlvene Vena avainferior) kommend fast senkreht in den rehten Vorhof und bilden dabei das sogenannteVenenkreuz, an dessen Basis das Herz befestigt ist. Ihre Aufgabe ist es, das vom Körperzurük�ieÿende Blut zu sammmeln und ins Herz zu leiten. Der mittlere Durhmesser derHohlvenen beträgt 32mm [73℄.Die PulmonalarterieDie Pulmonalarterie (pulmonalis lat. = Lunge) beginnt direkt hinter der Pulmonalklap-pe am Ausgang des rehten Herzens und zählt zum Lungenkreislauf. Der nah demVentrikel beginnende Lungenstamm (Trunus pulmonalis) teilt sih in die rehte undlinke Lungenarterie (Arteria pulmonalis), die sih in den jeweiligen Lunge�ügeln weiterverzweigen.2.2 Das menshlihe KreislaufsystemDie Blutgefäÿe bilden in Verbindung mit dem Herz das kardiovaskuläre System. Es handeltsih dabei um ein Transportsystem, bei dem das Transportmittel Blut in einem geshlosse-nen Kreislauf von teils parallel, teils seriell geshalteten elastishen Röhren, den Gefäÿen,bewegt wird (siehe Abbildung 2.6).Grundsätzlih untersheidet man bei den Blutgefäÿen Arterien, Kapillaren und Venen.� Arterien sind Blutgefäÿe, die das Blut vom Herz wegführen [18℄. Arterien transpor-tieren in der Regel sauersto�reihes Blut (deshalb die alte Bezeihnung �arteriellesBlut�). Nur die Arterien des Lungenkreislaufs enthalten sauersto�armes Blut.
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Abbildung 2.6: Der menshlihe Blutkreislauf [49℄� Kapillare haben einen Durhmesser von 0,01 bis 0,2 Millimeter und verbinden dieArterien und Venen miteinander.� Venen sind Blutgefäÿe, die das Blut zum Herz führen [18℄.2.2.1 Aufbau des GefäÿsystemsDurh das von den Ventrikeln erzeugte Drukgefälle wird ein gerihteter Blut�uss durhdas Gefäÿsystem erreiht. Das vom linken Herz ausgeworfene Blut �ieÿt in die Aorta unddie abgehenden Arterien. Diese verzweigen sih in die Ateriolen (Arterien mit kleineremDurhmesser) und shlieÿlih in die Kapillaren. In den Kapillaren �ndet der eigentliheSto�austaush statt. Das Kapillarblut wird in den Venolen (Venen mit kleinerem Durh-messer) wieder zusammengeführt. Diese Venolen vereinigen sih im weiteren Verlauf desKreislaufsystems zu den zum Herzen zurükführenden Venen. Über die obere und un-tere Hohlvene �ieÿt das Blut in den rehten Vorhof. Diesen Teil des Kreislaufsystemsbezeihnet man als Körperkreislauf oder groÿen Kreislauf. Das vom rehten Herzen wei-tertransportierte Blut �ieÿt in die Pulmonalarterie und von dort in die Ateriolen und insKapillargebiet der Lunge. Hier �ndet der Gasaustaush statt. Anshlieÿend wird das Blutüber die Venolen und letzendlih die vier Lungenvenen zum linken Vorhof transportiert.Diesen Abshnitt nennt man Lungenkreislauf oder kleinen Kreislauf [68, 81℄.2.2.2 Drukverteilung im KreislaufsystemBetrahtet man den Druk im menshlihen Kreislaufsystem, untersheidet man generellzwishen dem Niederdruksystem und dem Hohdruksystem. Zum Niederdruksystem ge-hören alle Gefäÿe, in denen der mittlere Blutdruk normalerweise 25mbar niht übersteigt(die Kapillaren, Venen und Venolen des Körperkreislaufs, das rehte Herz, die Lungenge-fäÿe, der linke Vorhof und während der Füllphase auh das linke Herz). Im Gegensatz dazufasst man alle Gefäÿe, bei denen der mittlere Blutdruk zwishen 80mbar und 135mbarbeträgt, zum Hohdruksystem zusammen. Somit gehören das linke Herz während der



14 2 Herz und Gefäÿsystem des MenshenAuswurfphase und das arterielle Körperkreislaufsystem zum Hohdruksystem [68℄. DasNiederdruksystem wird auh als Volumenreservoir bezeihnet, da bis zu 85% des Blutvo-lumens in ihm enthalten sind. Aufgrund des geringen Innendruks sind die Gefäÿe relativdünnwandig. Entsprehend hierzu sind die Gefäÿwände im Hohdruksystem deutlih di-ker.Hauptverantwortlih für den Drukverlust im Kreislaufsystem sind, bedingt durh ihrenhohen Strömungswiderstand, die Arteriolen und die Kapillaren. Der hohe Widerstandergibt sih aufgrund ihres geringen Durhmessers, da der Widerstand überproportionalmit der Abnahme des Innenradius r steigt (im vereinfahten Fall einer Hagen-Poiseuille-Strömung gilt: Widerstand R ∼ 1/r4). Insgesamt fällt der mittlere Blutdruk im Körper-kreislaufsystem von etwa 135mbar in der Aorta auf etwa 4mbar im rehten Vorhof ab.Die Drukdi�erenz im Körperkreislauf beträgt in etwa 130mbar und ergibt sih aus demGesamtwiderstand des Gefäÿsystems (totaler periphere Widerstand, TPR).
TPR =

p̄aor − p̄vor,re

HZV
(2.2)mit:

• HZV = Herzzeitvolumen (etwa 5l/min, vgl. Kapitel 2.1.2)
• p̄aor = mittlerer Druk in der Aorta [mbar℄
• p̄vor,re = mittlerer Druk in der Hohlvene bzw. im rehten Vorhof [mbar℄.Für den TPR ergibt sih ein Wert von etwa 26mbar · min/l. Die analoge Berehnungfür den Lungenkreislauf ergibt bei einem mittleren Druk in der Pulmonalarterie vonetwa 20mbar und im linken Vorhof von etwa 7mbar einen Gesamtwiderstand von2,6mbar · min/l. Da beide Ventrikel das gleihe Shlagvolumen haben, bedeutet dies,dass der rehte Ventrikel einen deutlih geringeren Energieaufwand hat. Dies spiegelt sihauh in der untershiedlihe Muskelmasse der beiden Ventrikel wider [32℄.Charakteristishe DrukwerteTabelle 2.1 zeigt den diastolishen und den systolishen Druk an einigen Stellen desKreislaufsystems. Der diastolishe Druk ist der niedrigste pulsatorishe Drukwert amEnde der Diastole, der systolishe Druk ist der Maximaldruk in der Systole.Ort Systolisher Druk pS Diastolisher Druk pDRehter Ventrikel 35mbar 7mbarLinker Ventrikel 160mbar 15mbarPulmonalarterie 35mbar 15mbarAorta 160mbar 105mbarTabelle 2.1: Physiologishe Drüke bei Jugendlihen in körperliher Ruhe [81℄2.3 Energie- und Arbeitsleisung des HerzensDer Aufbau und die Funktionsweise des Herzens wurden in den Kapiteln 2.1.1 und 2.1.2ausführlih beshrieben. Die Kontraktion des Myokards führt zum Drukanstieg im Ven-trikel und dem Auswurf des Blutes in den Blutkreislauf während der Systole. Für diesen



2.3 Energie- und Arbeitsleisung des Herzens 15Pumpvorgang muss das Herz in Abhängigkeit der Herzfrequenz, der Wandspannung wäh-rend der Systole und der Kontraktionsgeshwindigkeit der Muskelfasern Arbeit leisten.Eine mit dem menshlihen Herzen vergleihbare tehnishe Lösung �ndet sih in derKolbenpumpe. Die erforderlihe spezi�she (auf das Volumen bezogene) Förderarbeit Wfeiner Pumpe, die ohne Höhenuntershied von einem Druk p1 auf einen um ∆p höherenDruk p2 fördert und dabei das Fluid von der Geshwindigkeit c1 auf c2 beshleunigt,kann durh die vereinfahte Energiegleihung
Wf = ∆p + ρ ·

c2
2 − c2

1

2
+

∑

pV (2.3)beshrieben werden, wobei ∑
pV die Reibungsverluste des Fluides in den Leitungen vorund hinter der Pumpe zusammenfasst. Der erste Term von Gleihung (2.3) stellt also dieDruk-Volumen-Arbeit und der zweite Term trägt der Erhöhung der kinetishen Energiedes Fluides durh seine Beshleunigung Rehnung.Aufbauend auf diesem Vergleih wird die vom menshlihen Herz geleistete Arbeit imFolgenden näher untersuht. Die vom Herz insgesamt geleistete Arbeit korreliert mit demSauersto�verbrauh des Myokards [78℄ und wird als gesamte oder totale Herzarbeit be-zeihnet. Diese lässt sih jedoh für die energetishe Betrahtung des Herzens in zweiAnteile aufspalten: die interne und die externe Arbeit [4℄. Die interne Arbeit wird für imMuskel ablaufende Prozesse benötigt.2.3.1 Externe ArbeitDie externe Arbeit der Ventrikel setzt sih aus der Druk-Volumen-Arbeit und derkinetishen Arbeit zusammen und stellt die Arbeit dar, die von der Ventrikelwand aufdas Blut übertragen wird. Ihr Anteil an der totalen Arbeit beträgt in etwa 15-30% [4℄.Druk-Volumen-Arbeit ApVUm das Blut während der Austreibungsphase gegen den Druk in den angrenzendenGefäÿen auszuwerfen, müssen die Ventrikel Arbeit leisten. Diese Arbeit stammt ausder Kontraktion der Herzmuskulatur. Trägt man den Druk p im Ventrikel über dieVeränderung des Herzvolumens V für einen Zyklus auf, so ergibt sih das von O. Frank(1895) eingeführte Druk-Volumen-Diagramm (p-V-Diagramm) oder Arbeitsdiagrammdes Herzens.Abbildung 2.7 zeigt das pV-Diagramm für den rehten und das für den linken Ventrikel.Dabei bezeihnen die Streke 2O die isovolumetrishe Anspannungsphase, die Streke 3Odie auxotonishe Austreibungsphase, 4O die isovolumetrishe Entspannungsphase und 1Odie Füllungsphase entsprehend der Ruhedehungskurve. Nah jeder Aktionsphase ändertsih die Klappenstellung: nah 2O = Shlieÿen der Mitralklappe, nah 3O = ö�nen derAortenklappe, nah 4O = Shlieÿen der Aortenklappe, nah 1O = Ö�nen der Mitralklap-pe. Die eingeshlossene Flähe entspriht der Druk-Volumen-Arbeit, die der Ventrikelwährend eines Zyklus leistet.Das Herz kann sih an veränderte Bedingungen (z.B. erhöhte Blutzufuhr) shnellanpassen. Den hierfür verantwortlihen Regulierungsmehanismus bezeihnet man alsFrank-Starling-Mehanimus. Er ist entsheidend für die ständige Anpassung zwishenrehtem und linkem Shlagvolumen sowie für die Regulation des Blut�usses entsprehend
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Abbildung 2.7: Links: pV-Dagramm eines linken Ventrikels. Rehts: pV-Diagramm einesrehten Ventrikels.der jeweiligen Körperposition verantwortlih [68, 77, 81℄.Kinetishe ArbeitDer Herzmuskel überträgt in der Systole neben der Druk-Volumen-Arbeit auh nohBewegungsenergie auf das Blut. Diese zusätzlih geleistete Arbeit bezeihnet man alskinetishe Arbeit. In der Literatur wird darunter ganz allgemein die Arbeit verstanden,die benötigt wird, um dem Blut die kinetishe Energie zur Bewegung der Blutsäule vomVentrikel in den Kreislauf zuzuführen. Aus strömungsmehanisher Siht handelt es sihdabei um eine Erhöhung des dynamishen Druks in der Blutströmung. Bei geshlossenerKlappe führt eine Kontraktion zu einer reinen Drukerhöhung. Da die Klappe jedohdrukgesteuert ö�net, führt die Kontraktionsbewegung des Herzmuskels niht nur zueiner Erhöhung des statishen Druks sondern zusätzlih auh zu einer Erhöhung desdynamishen Druks bzw. der kinetishen Energie (Wkin). Dieser Anteil der Herzarbeitergibt sih aus der Masse des Fluids m und deren Geshwindigkeit v.
Wkin = 1/2 · m · v2.Sie ist unter Ruhebedingungen gering und für beide Ventrikel gleih groÿ.2.3.2 Interne ArbeitDie interne Arbeit des Ventrikel wird benötigt, um während des isovolumetrishen Span-nungsaufbaus die einzelnen Muskelfasern und deren Untereinheiten neu anzulegen. DieseArbeit wird während der Diastole als Wärme abgebaut. Die interne Arbeit stellt 70 -85% der totalen Arbeit dar. Der gröÿte Anteil an Wärme wird genutzt, um den lebens-notwendigen Wärmehaushalt des Körpers im Gleihgewiht zu halten. In Ruhe ist dasHerz das Organ mit der höhsten Wärmebildungsrate. Da die interne Arbeit proportio-nal zur Wandspannung ist, vergröÿert beispielsweise die fortshreitende Ausdehnung desVentrikelvolumens im erkrankten Herz das Maÿ an interner Arbeit [4℄.



2.4 Das Medium Blut 172.3.3 WirkungsgradUm einen Wirkungsgrad für das menshlihe Herz zu bestimmen, kann als De�nition dasVerhältnis von Nutzarbeit zur insgesamt zugeführten Energie verwendet werden. Letztereist im Falle des Herzens äquivalent zum Sauersto�verbrauh des Myokards [28℄:
ηMuskel =

ApV

EO2

(2.4)mit
• ApV = Druk-Volumen-Arbeit
• EO2

= zum Sauersto�verbrauh des Herzmuskels äquvalente Energie,Der Wirkungsgrad des Herzens beträgt zwishen 5% und 20% und ist für alle Säugetierein etwa gleih [4℄.Da die Bestimmung des Sauersto�verbrauhs des Myokards zum einen shwierig ist undzum anderen im aktuellen KaHMo-Modell aufgrund der vorgegebenen Bewegung das Myo-kard niht berüksihtigt wird, soll stattdessen ein strömungsmehanisher Wirkungsgradde�niert werden, der die muskelenergetishen Bilanzen, vor allem deren hohe Dissipationin Form von Wärmebildung, vernahlässigt und sih stattdessen im Rahmen des �uidme-hanishen Herzmodells auf Energieumwandlungen des Fluids (Blut) im Ventrikel bezieht.Solh ein strömungsmehanisher Wirkungsgrad wird durh das Verhältnis von Nutzarbeitzu vollständig umgesetzter Energie im Ventrikel sinnvoll de�niert.Die Nutzarbeit (Ewirksam) entspriht dabei dem über die Klappen�ähen �ieÿenden Ener-giestrom der kinetishen Energie des Blutes und der Druk-Volumen-Arbeit. Die vomVentrikel aufgebrahte und damit umgesetzte Energie wird durh die Arbeit dargestellt,die von der Ventrikelwand auf das Blut übertragen wird (Eextern).Geht man davon aus, dass die Di�erenz von Nutzarbeit Ewirksam und aufgebrahter Arbeit
Eextern durh den Herzmuskel gerade dem Reibungsverlust der Ventrikelströmung durhdie molekulare Dissipation Φ entspriht, ergibt sih der �uidmehanishe Wirkungsgradzu:

ηF luid =
Ewirksam

Eextern
= 1 −

Φ

Eextern
. (2.5)

2.4 Das Medium BlutMit bloÿem Auge ersheint Blut als homogene Flüssigkeit. Durh Zentrifugationtrennt es sih jedoh in zwei Phasen auf: das �üssige Serum bzw. das Blutplasmaund die suspendierten festen, zellulären Bestandteile, welhe ungefähr 40-45% desGesamtblutvolumens ausmahen (vgl. Abbidung 2.8). Die zellulären Blutbestandteile,die so genannten Blutkörperhen, lassen sih noh weiter in Erythrozyten (roteBlutkörperhen), Leukozyten (weiÿe Blutkörperhen) und Thrombozyten (Blutplätt-hen) unterteilen (vgl. Abbildung 2.8). Die Gesamtblutmenge eines Menshen beträgtetwa 7 bis 8% des Körpergewihts. Bei einem Erwahsenen sind dies in etwa 4,5 bis 6 Liter.
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Abbildung 2.8: Zusammensetzung des Blutes [71℄Rheologie des BlutesAls Rheologie bezeihnet man die Wissenshaft, die sih mit dem Verformungs- undFlieÿverhalten marterieller Körper beshäftigt. Blutplasma ist zwar ein newtonshesFluid, Blut als Ganzes hingegen ist eine pseudoelastishe thixotrope Suspension, diein groÿen Gefäÿen wie dem Herzen als homogene Flüssigkeit mit niht-newtonshenEigenshaften betrahtet werden kann. Abbildung 2.9 zeigt den Verlauf der e�ektivenViskosität µeff (vgl. Kapitel 3.3) des Blutes in Abhängigkeit von der Sherrate γ̇.

Abbildung 2.9: Viskosität des Blutes µeff in Abhängigkeit der Sherrate γ̇ [49℄Die Viskosität des Blutes bei Strömungen mit hohen Shubspannungen nähert sih asym-ptotish der Plasmaviskosität. Bei langsamen Strömungen in kleinen Gefäÿen steigt auf-grund der geringen Sherrate (Sherrate kleiner als 1) die Viskosität des Blutes [49℄. Diesekann kritish ansteigen, wenn sih die Strömung zu sehr verlangsamt. Unter solhen Um-ständen erhält das Blut durh Aggregation (�Geldrollenbildung�) der Erythrozyten dieEigenshaften einer Suspension mit hoher Viskosität, was im Extremfall zum Stillstandder Blutströmung (Stase) führen kann. Diese Zellaggregation ist jedoh reversibel [72℄.Auf die Modellierung niht-newtonsher Medien für die numerishe Simulation mittels desCross-Modells wird in Kapitel 3.3 näher eingegangen.



3 Theoretishe GrundlagenIm nahfolgenden Kapitel werden, ausgehend von den allgemeinen Grundgleihungen zurBeshreibung und Berehnung von Fluidströmungen, das Modell zur Beshreibung derNiht-Newtonshen Eigenshaften von Blut (siehe auh Kapitel 2.4) sowie dimensionsloseKennzahlen zur Charakterisierung der Blutströmung im Herzen vorgestellt.3.1 Strömungsmehanishe GrundgleihungenBei den meisten strömenden Medien ist die mittlere freie Weglänge der Moleküle desFluids gering gegenüber den Abmessungen des durhströmten Bereihs. Aus diesem Grundwird die molekulare Struktur vernahlässigt und das strömende Medium als Kontinuumbetrahtet [48, 75℄. Für die Berehnungen der Strömungen gelten daher die kontinuums-mehanishen Erhaltungssätze für Masse, Impuls und Energie.Diese Grundgleihungen bilden ein System von partiellen Di�erentialgleihungen, welhesim Allgemeinen vom Ort ~x = (x, y, z) und der Zeit t abhängt. Ziel ist es, die dreiGeshwindigkeitskomponenten u, v und w des Geshwindigkeitsvektors ~v, die Dihte ρ,den Druk p und die Temperatur T zu bestimmen.Für die Herleitung der Grundgleihungen der Strömungsmehanik wird ein raumfestes,in�nitesimales Volumenelement dV = dx · dy · dz mit den Seitenlängen dx, dy, dz betrah-tet. Die Seitenkanten dieses Volumenelements sind dabei so gewählt, dass sie parallel zuden Koordinatenahsen eines beliebig gewählten Koordinatensystems sind.Die Blutströmung im Herzen wird als instationär, laminar und inkompressibel betrahtet.3.1.1 MassenerhaltungFür ein o�enes System, in dem über die Systemgrenzen Masse zu- oder abgeführt werdenkann, gilt:Die zeitlihe Änderung der Masse im Volumenelement =
∑ der einströmenden Massenströme in das Volumenelement -
∑ der ausströmenden Massenströme aus dem Volumenelement .Durh Aufstellen dieser Massenbilanz ergibt sih die allgemeine Form der Kontinuitäts-gleihung zu:

∂ρ

∂t
+

∂(ρ · u)

∂x
+

∂(ρ · v)

∂y
+

∂(ρ · w)

∂z
= 0 (3.1)



20 3 Theoretishe Grundlagenmit
• u, v, w = Komponenten des Geshwindigkeitsvektors ~v [m

s
℄

• ρ = Dihte des Fluids [ kg
m3 ℄

• t = Zeit [s℄ .Für inkompressible Strömungen (ρ = konst) vereinfaht sih die Gleihung entsprehend:
∂u

∂x
+

∂v

∂y
+

∂w

∂z
= 0. (3.2)In koordinatenfreier Vektorshreibweise lautet die Massenerhaltung:kompressibel: ∂ρ

∂t
+ ∇ · (ρ · ~v) = 0inkompressibel: ∇ · ~v = 0 (3.3)mit dem Nabla-Operator ∇ = ( ∂

∂x
, ∂

∂y
, ∂

∂z
)T .

3.1.2 ImpulserhaltungAnalog zur Massenerhaltung läÿt sih die Impulserhaltung für ein allgemeines Volumen-element dV wie folgt formulieren:Die zeitlihe Änderung des Impulses im Volumenelement =
∑ der eintretenden Impulsströme in das Volumenelement -
∑ der austretenden Impulsströme aus dem Volumenelement +
∑ der auf das Volumenelement wirkenden Sher-und Normalspannungen +
∑ der auf das Volumenelement wirkenden Kräfte .Der Impuls ist de�niert als das Produkt aus Masse m und Geshwindigkeit ~v und stelltdamit eine vektorielle Gröÿe mit drei Komponenten dar:

~I = m · ~v. (3.4)Bilanziert man für das Volumenelement dV die Impulsströme, die auf die Ober�ähen wir-kenden Spannungen und die auf das Volumenelement wirkenden Kräfte, erhält man diefür instationäre, dreidimensionale und kompressible Strömungen geltenden Erhaltungs-gleihungen für den Impuls. In Gleihung 3.5 ist die Erhaltungsgleihung in x-Rihtungdargestellt. Die Gleihungen in y- und in z-Rihtung ergeben sih analog dazu.
∂(ρ · u)

∂t
+

∂(ρ · u · u)

∂x
+

∂(ρ · u · v)

∂y
+

∂(ρ · u · w)

∂z
= fx +

∂τxx

∂x
+

∂τyx

∂y
+

∂τzx

∂z
(3.5)



3.1 Strömungsmehanishe Grundgleihungen 21mit
• ρ = Dihte des Fluids [ kg

m3 ℄
• t = Zeit [s℄
• u, v, w = Komponenten des Geshwindigkeitsvektors ~v
• τxx, τyx, τzx = Auftretende Spannungen in x-Rihtung [ N

m2 ℄
• fx = Volumenkraft (z.B. Shwerkraft, elektr. Kräfte) in x-Rihtung [ N

m3 ℄.Die Normalspannung τxx wird übliherweise in einen Drukanteil p und in einen aus Rei-bungse�ekten resultierenden Anteil σxx zerlegt: τxx = σxx − p [48℄.Die Normalspannungen τyy und τzz werden mittels entsprehenden Umformungen in pund σyy bzw. σzz aufgespalten.Die Normal- und Shubspannungen können mit Hilfe des Stokesshen Reibungsansatzesunter Verwendung der molekularen Viskosität µ durh die vorliegenden Geshwindigkeits-gradienten ausgedrükt werden:
σxx = 2 · µ ·

∂u

∂x
−

2

3
· µ ·

(
∂u

∂x
+

∂v

∂y
+

∂w

∂z

)

, (3.6)
τyx = τxy = µ · (

∂v

∂x
+

∂u

∂y
) , (3.7)

τzx = τxz = µ · (
∂u

∂z
+

∂w

∂x
) . (3.8)Mit den Gleihungen 3.7 bis 3.8 ergeben sih die Gleihungen der Impulserhaltung fürkompressible Medien in ihrer bekannten Form:x-Rihtung:

ρ ·

(
∂u

∂t
+ u ·

∂u

∂x
+ v ·

∂u

∂y
+ w ·

∂u

∂z

)

= fx −
∂p

∂x
+ (3.9a)

∂

∂x

[

µ ·

(

2 ·
∂u

∂x
−

2

3
· (∇ · ~v)

)]

+
∂

∂y

[

µ ·

(
∂u

∂y
+

∂v

∂x

)]

+
∂

∂z

[

µ ·

(
∂w

∂x
+

∂u

∂z

)] ,y-Rihtung:
ρ ·

(
∂v

∂t
+ u ·

∂v

∂x
+ v ·

∂v

∂y
+ w ·

∂v

∂z

)

= fy −
∂p

∂y
+ (3.9b)

∂

∂y

[

µ ·

(

2 ·
∂v

∂y
−

2

3
· (∇ · ~v)

)]

+
∂

∂z

[

µ ·

(
∂v

∂z
+

∂w

∂y

)]

+
∂

∂x

[

µ ·

(
∂u

∂y
+

∂v

∂x

)] ,z-Rihtung:
ρ ·

(
∂w

∂t
+ u ·

∂w

∂x
+ v ·

∂w

∂y
+ w ·

∂w

∂z

)

= fz −
∂p

∂z
+ (3.9)

∂

∂z

[

µ ·

(

2 ·
∂w

∂z
−

2

3
· (∇ · ~v)

)]

+
∂

∂x

[

µ ·

(
∂w

∂x
+

∂u

∂z

)]

+
∂

∂y

[

µ ·

(
∂v

∂z
+

∂w

∂y

)] .



22 3 Theoretishe GrundlagenFür inkompressible Strömungen vereinfahen sih die drei Impulsgleihungen (Navier-Stokes-Gleihungen) mit Hilfe der Gleihung (3.3) zu:x-Rihtung:
ρ ·

(
∂u

∂t
+ u ·

∂u

∂x
+ v ·

∂u

∂y
+ w ·

∂u

∂z

)

= fx −
∂p

∂x
+ µ ·

(
∂2u

∂x2
+

∂2u

∂y2
+

∂2u

∂z2

) , (3.10a)y-Rihtung:
ρ ·

(
∂v

∂t
+ u ·

∂v

∂x
+ v ·

∂v

∂y
+ w ·

∂v

∂z

)

= fy −
∂p

∂y
+ µ ·

(
∂2v

∂x2
+

∂2v

∂y2
+

∂2v

∂z2

) , (3.10b)z-Rihtung:
ρ ·

(
∂w

∂t
+ u ·

∂w

∂x
+ v ·

∂w

∂y
+ w ·

∂w

∂z

)

= fz −
∂p

∂z
+ µ ·

(
∂2w

∂x2
+

∂2w

∂y2
+

∂2w

∂z2

) . (3.10)Auh die Impulserhaltung lässt sih in Vektorshreibweise formulieren:
ρ ·

(
∂~v

∂t
+ (~v · ∇)~v

)

= ~f −∇p + µ · ∆~v , (3.11)mit dem Laplae-Operator ∆ = ( ∂2

∂x2 + ∂2

∂y2 + ∂2

∂z2 ).Die Navier-Stokes-Gleihungen (3.10a), (3.10b) und (3.10) gelten ohne Einshränkungfür alle newtonshen Fluide, die sih als Kontinuum beshreiben lassen.Da es sih bei Blut jedoh um ein niht-newtonshes Fluid handelt, können diese Glei-hungen nur mit Hilfe geeigneter Viskositätsmodelle angewandt werden (vgl. Kapitel 3.3).3.1.3 EnergieerhaltungDa die Blutströmung in dieser Arbeit als isothermes und inkompressibles Fluid betrahtetwird, ist die Energiegleihung in den weiteren Ausführungen vernahlässigbar und wirdhier nur kurz behandelt.Wie shon für die Massen- und Impulserhaltung geshehen, lässt sih die dreidimensionaleEnergiebilanz am Volumenelement dV ebenfalls als Satz formulieren:Die zeitlihe Änderung der Gesamtenergie im Volumenelement =
∑ der durh die Strömung ein- und aus�ieÿenden Energieströme +
∑ der durh Wärmeleitung ein- und aus�ieÿenden Energieströme +
∑ der durh die Druk-, Normalspannungs und Shubspannungskräfteam Volumenenelemet geleisteten Arbeiten pro Zeit +
∑ der Energiezufuhr von auÿen +
∑ der Arbeit pro Zeit, die durh Volumenkräfte verursaht wird .Unter Verwendung des Stokesshen Reibungsansatzes lautet die Energiegleihung für dieinnere Energie e für newtonshe und homogene Fluide in vektorieller Form:
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ρ ·

(
∂e

∂t

)

+ ~v · ∇e = λ · ∆T − p · (∇ · ~v) + ρ · q̇s + µ · Φ (3.12)mit der Dissipationsfunktion Φ. µ ist die dynamishe Zähigkeit (Viskosität) des Fluids, λdie Wärmeleitfähigkeit, T die Temperatur und q̇s der Wärmestrom.3.2 Anfangs- und RandbedingungenDie in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleihungen zur Massen- und Impulserhaltung bil-den ein System nihtlinearer, partieller Di�erentialgleihungen erster Ordnung in der Zeitund zweiter Ordnung im Raum. Um dieses vollständig lösen zu können, benötigt manzusätzlihe Angaben in Form von Rand- und Anfangsbedingungen, was eine numerisheSimulation mathematish zu einem Anfangs-Randwertproblem maht [50℄.AnfangsbedingungenAnfangsbedingungen legen den Zustand der Simulation zum Zeitpunkt t = 0 bzw. zumnullten Iterationsshritt im gesamten Simulationsgebiet fest. Mathematish können dieAnfangsbedingungen wie folgt dargestellt werden:
~v(~x, t = 0), p(~x, t = 0). (3.13)RandbedingungenMit Randbedingungen werden Angaben über die an den Grenzen des Strömungsgebietesherrshenden Verhältnisse gemaht. Grundsätzlih untersheidet man bei den Randbedin-gungen zwei vershiedene Arten:� Dirihlet'she RandbedingungenBei dieser Art der Randbedingung werden feste Werte für die Strömungsgröÿenan den Grenzen des Rehengebiets vorgegeben. Zusammen mit der dazugehörigenDi�erentialgleihung bildet die Dirihlet'she Randbedingung ein Randwertproblemerster Art.� Neumann'she RandbedingungenWerden an den Rändern des Simulationsgebietes Gradienten der Strömungsgröÿenangegeben, so spriht man von Neumann'shen Randbedingungen. Mit einer solhenRandbedingung entsteht ein Randwertproblem zweiter Ordnung.Für die Strömungssimulation im Herzen werden zwei Randbedingungen benötigt, die je-doh beide zu den Dirihlet'shen Randbedingungen gehören. Zum einen besitzt das Fluidaufgrund der Haftreibung an der Wand genau die Geshwindigkeit der Wand selbst:

~vwand = ~vF luid.Zum anderen werden an den Ein- und Ausgängen des Simulationsgebietes Drukwertevorgegeben.



24 3 Theoretishe Grundlagen3.3 Numerishe Modellierung des BlutesDer bei der Herleitung der strömungsmehanishen Grundgleihungen (Kapitel 3.1) ver-wendete Stokesshe Reibungsansatz gilt nur für Fluide, die einen linearen Zuammenhangzwishen der Shubspannung τ und der Sherrate γ̇ aufweisen. Die Viskosität µ ist dabeikonstant:
τ = µ · γ̇ = µ ·

∂u

∂z
. (3.14)Fluide, die sih entsprehend Gleihung 3.14 verhalten, werden als Newtonshe Fluide be-zeihnet. Ein typishes Beispiel eines solhen Fluids ist Wasser. Daneben gibt es aber auhMedien mit anderem Flieÿverhalten, sogenannte niht-newtonshe Medien. Eine Gruppevon Sto�en mit diesem Verhalten neigt dazu, sih mit steigender Sherrate zu ver�üssi-gen. Man bezeihnet dies auh als pseudoplastishes Verhalten. Zu dieser Gruppe pseu-doplastisher Fluide gehört auh Blut (vgl. Kapitel 2.4). Eine weitere Sto�gruppe mitniht-newtonshem Verhalten, zu der zum Beispiel Feststo�suspensionen zählen, zeigt ei-ne Erhöhung der Viskosität mit steigender Sherrate (dilatante Medien). Abbildung 3.1zeigt den Zusammenhang von Viskosität bzw. Shubspannung und der Sherrate für niht-newtonshe und newtonshe Fluide.
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Abbildung 3.1: Shubspannung τ und Viskosität µ für newtonshe und niht-newtonsheMedien in Abhängigkeit der Sherrate γ̇ [19℄Um den niht-newtonshen Eigenshaften von Blut Rehnung zu tragen, bedarf es einesModells, das die Abhängigkeit der Viskosität von der Sherrate berüksihtigt. Allge-mein wird die Viskosität µ in der Impulsgleihung (Gleihung 3.11) durh eine e�ektiveViskosität µeff ersetzt, die gesondert bestimmt werden muss. Hierfür sind vershiedeneModelle wie z.B. das Potenz-Gesetz [37℄ oder die Casson-Gleihung [21, 56℄ in der Litera-tur zu �nden. All diesen Modellen ist gemeinsam, dass sie die Viskosität in Abhängigkeitder zweiten Invariante des Sherratentensors (IIS) bestimmen. Gleihung 3.15 zeigt denSherratentensor S:
S =

1

2
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. (3.15)Die zweite Invariante von S berehnet sih enstprehend:

IIS =
1

2

[
(trS)2 − trS2

]
. (3.16)



3.4 Dimensionslose Kennzahlen 25Der Shubspannungstensor τ wird somit analog zum Stokesshen Reibungsansatz (vgl.Gleihung 3.7 - 3.8) bestimmt. Einzig die Viskosität ist nun keine Konstante mehr, sondernabhängig vom Sherratentensor:
τ = 2 · µeff(IIS) · S . (3.17)Das wohl bekannteste Modell zur Bestimmung der e�ektiven Viskosität ist das Cross-Modell. Hier untersheidet man mehrere Varianten. Nah der vierparametrigen Gleihungberehnet sih die Viskosität in Abhängigkeit von IIS zu:

µeff(IIS) = µ∞ +
µ0 − µ∞

1 + (2 · K ·
√

|IIS|)(1−n)/2
. (3.18)Dabei ist µ∞ eine Grenzviskosität für hohe und µ0 für kleine Sherraten. Mittels Experi-menten wurden die notwendigen Modellparameter des Cross-Modells für Blut bestimmt:

µ∞ = 5mPa · s, µ0=125mPa · s, K=52,5 s und n = 0, 285.Eine Variation dieses Modells, welhe die Aggregationsphase des Blutes berüksihtigt,ist das modi�zierte Cross-Modell nah Perktold [55℄:
µeff(IIS) = µ∞ +

µ0 − µ∞

(1 + (t0 · 2 ·
√

| IIS |)b)a
, (3.19)wobei die Zeitkonstante t0 = 0, 5s, die Parameter a = 0, 3 und b = 1, 7 sowie die Grenz-viskositäten für kleine bzw. groÿe Sherraten (µ∞ = 3mPa · s, µ0= 13,15mPa · s) vonLiepsh et al. experimentell bestimmt wurden [35℄.Die Messungen zur Bestimmung dieser Parameter wurden für eine einfahe, paralleleSherströmung (γ̇ = ∂u

∂z
) durhgeführt. Unter dieser Annahme kann die zweite Invariantedes Sherratentensors IIS durh die Sherrate γ̇ ersetzt werden:

IIS =
1

4
· γ̇2 . (3.20)In dieser Arbeit wird die Viskosität mittels des modi�zierten Cross-Modells nah Perktoldaus Gleihung 3.19 berehnet.3.4 Dimensionslose KennzahlenFür die Beshreibung der reibungsbehafteten, inkompressiblen und instationären Strö-mung im Ventrikel sind zwei dimensionslose Kennzahlen von Bedeutung, die Reynoldszahlund die Womersleyzahl.3.4.1 ReynoldszahlDie Reynoldszahl Re ist eine nah dem Physiker Osborne Reynolds benannte dimensions-lose Kennzahl und dient der Charakterisierung der Strömungsformen von Flüssigkeiten.Sie gibt das Verhältnis von konvektiven Kräften (Trägheitskräfte) zu Reibungskräfteninnerhalb einer Strömung an:

Re =
TrägheitskräfteReibungkräfte =

ρ · Uchar · Lchar

µ
(3.21)mit
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• Uchar = harakteristishe Geshwindigkeit [m

s
℄

• Lchar = harakteristishe Länge [m℄
• µ = dynamishe Viskosität des Fluids [ kg

m·s
℄

• ρ = Dihte des Fluids [ kg
m3 ℄Sowohl die harakteristishe Geshwindigkeit als auh die harakteristishe Länge müssenfür jedes Strömungsproblem sinnvoll gewählt werden. Für jede Herzkammer ergeben sihdaher in Abhängigkeit des Herzzyklus zwei untershiedlihe Reynoldszahlen:Eine für die Systole (ReD,sys) und eine für die Diastole (ReD,dia):rehter Ventrikel:

Re re
D,sys/dia =

ρ · v̄ re
sys/dia · Dtri/pul

µ̄eff
(3.22)linker Ventrikel:

Re li
D,sys/dia =

ρ · v̄ li
sys/dia · Daor/mit

µ̄eff

(3.23)mit� ρ = Dihte des Fluids [ kg
m3 ℄� v̄sys/dia = Charakteristishe Geshwindigkeit [m

s
℄Aus dem Shlagvolumen des Ventrikels VS bezogen auf die Zeitdauer der Systolebzw. der Diastole (tsys/dia) und die Flähe der durhströmten Klappe (AKlappe) er-gibt sih die mittlere harakteristishe Geshwindigkeit für die Systole bzw. Diastole:rehter Ventrikel:

v̄ re
sys/dia =

VS

tsys/dia · Atri/pul

(3.24)linker Ventrikel:
v̄ li

sys/dia =
VS

tsys/dia · Aaor/mit

(3.25)� Daor/mit bzw. Dtri/pul = Charakteristishe Länge [m℄Die Berehnung der harakteristishen Länge erfolgt über die Flähe der Aorten-bzw. Mitralklappe (linker Ventrikel) oder Trikuspidal- bzw. Pulmonalklappe (rehterVentrikel) und stellt einen zur Klappen�ähe äquivalenten Durhmesser dar.� µ̄eff = Mittlere e�ektive Viskosität [ kg
m·s

℄Aufgrund der niht-newtonshen Eigenshaften von Blut wird in der numerishenSimulation eine e�ektive Viskosität µeff verwendet (vgl. Kapitel 3.3), deren Wertin jeder Zelle für jeden Zeitshritt berehnet wird. Zur Bestimmung der Kennzahlenbietet es sih jedoh an, eine räumlih und zeitlih gemittelte e�ektive Viskosität
µ̄eff entsprehend Gleihung 3.26 zu benutzen:

µ̄eff =
1

T0
·
∑

i

[

1

V
(i)
ges

·
∑

j

µ
(i)
eff, j · V

(i)
j

]

· ∆ti (3.26)Die mittlere e�ektive Viskosität µ̄eff berehnet sih demnah aus der räumlihenMittelung der e�ektiven Viskosität der betrahteten Zellen j für den jeweiligen Zeit-shritt und einer anshlieÿenden zeitlihen Mittelung der jeweiligen Werte zu denZeitpunkten i über die untersuhte Zeit eines Zyklus (T0).



3.4 Dimensionslose Kennzahlen 273.4.2 WomersleyzahlDiese nah dem Physiker John Womersley benannt dimensionslose Kennzahl gibt dasVerhältnis von instationären Beshleunigungskräften zu Reibungskräften an:
Wo2 =

instationäre BeshleunigungskräfteReibungkräfte =
ρ · ω · L2

char

µ
(3.27)mit

• ω = Kreisfrequenz [1
s
℄

• Lchar = harakteristishe Länge [m℄
• µ = dynamishe Viskosität des Fluids [ kg

m·s
℄

• ρ = Dihte des Fluids [ kg
m3 ℄.Im Rahmen dieser Arbeit wurde die systolishe Womersleyzahl mit dem Aorten- bzw. Pul-monalklappendurhmesser (DAorta/Pul) und der mittels des modi�zierten Cross-Modellsberehneten e�ektiven Viskosität µ̄eff formuliert:

Wo =
ρ · ω · D2

aor/pul

µ̄eff
. (3.28)Die Kreisfrequenz wird direkt aus der Zykluszeit gebildet. Da die Womersleyzahl dieinstationären Phänomene über die Gesamtzeit beshreibt, wird hierbei der gesamte Zyklus(Systole und Diastole) betrahtet.

ω =
2 · π

T0
.Dabei steht T0 für die Dauer eines kompletten Herzzyklus (Zykluszeit).3.4.3 Kennzahlen zur Beshreibung der HerzströmungZusätzlih zu den im vorangehenden Abshnitt eingeführten Kennzahlen werden in dieserArbeit noh weitere dimensionslose Parameter benutzt, die speziell zur Beshreibung derStrömung im menshlihen Herzen de�niert wurden. Dabei handelt es sih zum einen umdie in der Herzdiagnostik benutzte Ejektionsfraktion und zum anderen um den von Oertelet. al eingeführten Mishungsparameter und die dimensionslose Pumparbeit [52℄.� Ejektionsfraktion EFDie Auswur�raktion (Ejektionfraktion EF ) gibt an, wieviel Prozent des Blutes, dassih am Ende der Diastole im Ventrikel be�ndet (enddiastolishen Volumen EDV )während der Systole ausgeworfen wird (Shlagvolumen VS) (vgl. Kapitel 2.1.2).

EF =
EDV − ESV

EDV
· 100 =

VS

EDV
· 100 (3.29)Die Ejektionsfraktion EF eines Ventrikels beshreibt somit das Verhältnis zwishendem Shlagvolumen VS und dem enddiastolishen VolumenEDV und liegt bei einemgesunden Menshen bei etwa 63%.



28 3 Theoretishe Grundlagen� Mishungsparameter MEine weitere Möglihkeit die Strömung im Herzen zu beshreiben stellt der Mi-shungsparameter M dar:
Mn = (1 − EF )n · 100 . (3.30)Mit der Ejektionsfraktion EF und der Anzahl n der Herzzyklen.Zur Auswertung von M wird in der Simultionsrehnung im gesamten Strömungsge-biet zu Beginn der Diastole ein passiver Skalar initialisiert, der mit der Blutströmungmittransportiert wird, diese jedoh niht beein�usst. Durh die Initialisierung be-trägt die Konzentration dieses Skalars im Ventrikel 100%, was als Konzentrationvon �altem Blut� interpretiert werden kann. Während des Einströmvorgangs mishtsih dieses �alte Blut� mit dem aus dem Vorhof einströmenden �neuen Blut� unddie Konzentration des Skalars im Ventrikel sinkt in Abhängigkeit der EF mit jedemZyklus.Der Mishungsparameter M gibt somit einen Hinweis darauf, wie gut das Herzdurhspült wird. Dies ist vor allem bezüglih der Thrombenbildung von Interesse.Im Rahmen dieser Arbeit wird aus der Auswertung von M die Blut-Verweilzeit

tb,20 bestimmt, die angibt wieviel Zeit notwendig ist, bis der Anteil des sih imVentrikel be�ndlihen �alten Bluts� nur noh 20% beträgt.� Dimensionslose Pumparbeit ODiese Kennzahl ermögliht es, Ventrikel vor und nah der Operation bezüglih dervon ihnen geleisteten Pumparbeit zu bewerten:
O =

ApV · tb,20
µ̄eff · VS

. (3.31)Hierbei ist ApV die Drukvolumenarbeit des Ventrikels, tb,20 ist die Verweilzeit desBlutes im Ventrikel, µ̄eff die e�ektive Viskosität und VS das Shlagvolumen desbetrahteten Ventrikels.3.5 Dimensionslose Form der GrundgleihungenMit der Reynoldszahl Re und der Wormerleyzahl Wo lassen sih die in Kapitel 3.1 her-geleiteten Erhaltungsgleihungen für Masse (Gleihung 3.3) und Impuls (Gleihung 3.11)in einer dimensionslosen Form angeben:� Massenerhaltung:
∇ · ~v ∗ = 0 . (3.32)� Impulserhaltung:

Wo2

ReD

∂~v ∗

∂t ∗
+ (~v ∗ · ∇)~v ∗ = −∇p ∗ +

1

ReD
· ∆~v ∗ (3.33)mit

~x ∗ =
~x

Lchar
, ~v ∗ =

~v

Uchar
, t ∗ = t · ω , p ∗ =

p

ρ · U2
char

.



3.6 Strömungsstruktur 293.6 StrömungsstrukturDie Visualisierung von dreidimensionalen Wirbelstrukturen in einem Strömungsfeld stelltbis heute eine Herausforderung und das Ziel intensiver Forshung dar [67℄, [11℄, [49℄, [48℄.Etabliert sind die Methoden der Singularitäten [46, 48, 6℄ und die von Jeong und Hussain[25℄ entwikelte Lambda2-Methode.3.6.1 Methode der SingularitätenBei der Methode der Singularitäten werden die topologishen Eigenshaften des Strö-mungsfeldes systematish untersuht. Hierzu ist es erforderlih, die kritishen Punkte ei-nes Vektorfeldes sowie deren Beziehung zueinander zu identi�zieren und zu klassi�zieren.Ausgangspunkt der Analyse der Strömungsstruktur ist in der vorliegenden Arbeit dasGeshwindigkeits-Vektorfeld ~v(x, y, z) = (u, v, w)T aus der numerishen Simulation derVentrikelströmung.Die Stromlinien des Vektorfeldes sind so de�niert, dass ihr Linienelement überall demmomentanen Geshwindigkeitsvektor gleih gerihtet ist. Damit ergibt sih das Di�eren-tialgleihungssystem 1. Ordnung für die Stromlinie:
dx

dy
=

u

v
,

dy

dz
=

v

w
,

dx

dz
=

u

w
. (3.34)Ein kritisher Punkt zeihnet sih dadurh aus, dass in ihm das Rihtungsfeld der betrah-teten vektoriellen Gröÿe unbestimmt ist. Für den Geshwindigkeitsvektor ~v bedeutet dies,dass in einem kritishen Punkt der Betrag der Geshwindigkeit vershwindet und dass denStromlinien gemäÿ Gleihung 3.34 in diesen Punkten keine Rihtung zugeordnet ist [6℄.Durh eine Reihenentwiklung um den Punkt (x0, y0, z0) kann das Vektorfeld jedoh an-genähert werden, wodurh eine Untersuhung der näheren Umgebung eines kritishenPunktes möglih ist.Für den Fall der freien Strömung führt dies auf ein Di�erentialgleihungssystem ersterOrdnung [48℄:

~v = A · ~x




u
v
w



 =





a11 a12 a13

a21 a22 a23

a31 a32 a33



 ·





x
y
z



 . (3.35)Die Koe�zienten aij sind dabei die Komponenten des Geshwindigkeitsgradientenfelds
∂ẋi/∂xj .Bei der Betrahtung von kritishen Punkten auf festen Wänden ist das Kriterium ~v = 0kein hinreihendes Kriterium, da aufgrund der Haftbedingung ~v = 0 ohnehin identisherfüllt ist. Da das Rihtungsfeld der Geshwindigkeit für den Grenzfall eines vershwin-denden Abstandes z zur Wand in das Rihtungsfeld des Wandshubspannungsvektors ~τwübergeht, erfordern also kritishe Punkte an der Wand das Vershwinden der Wandshub-spannung ~τw.Da die Gröÿe ~v/z für z → 0 aufgrund der Haftbedingung einem konstanten Wert zustrebt,ist es zwekmäÿig, die Taylorentwiklung der Gröÿe ~v/z zu betrahten. Beshränkt man



30 3 Theoretishe Grundlagensih auf lineare Terme in den Raumrihtungen x, y, z, erhält man analog zur freien Strö-mung ein Di�erentialgleihungssystem erster Ordnung:
~v ′ = A · ~x





u/z
v/z
w/z



 =





a11 a12 a13

a21 a22 a23

a31 a32 a33



 ·





x
y
z



 . (3.36)Das Problem einer Klassi�zierung kritisher Punkte in Strömungsfeldern ist damit aufdie Untersuhung singulärer Punkte von Systemen gewöhnliher Di�erentialgleihungenmit konstanten Koe�zienten zurükgeführt, deren mathematishe Theorie entwikelt ist.Der Untershied zwishen kritishen Punkten in der freien Strömung zu solhen auf festenWänden liegt einzig in der zu untersuhenden Koe�zientenmatrix A [48℄.Die Bestimmung der Eigenwerte dieser Matrix gemäÿ det[A − λI] = 0 führt auf dasharakteristishe Polynom dritten Grades:
λ3 + P · λ2 + Q · λ + R = 0 (3.37)mit den drei reellwertigen Invarianten der Matrix

P = −Spur(A) = −(λ1 + λ2 + λ3) , (3.38)
Q =

1

2
· [(Spur(A))2 − Spur(A2)] = λ1 · λ2 + λ2 · λ3 + λ3 · λ1 , (3.39)

R = −det(A) = −λ1 · λ2 · λ3 . (3.40)Die Diskriminante D der Gleihung 3.37 berehnet sih mit Hilfe des Satzes von Vietaentsprehend Gleihung 3.41:
D = 27 · R2 + (4 · P 3 − 18 · P · Q) · R + (4 · Q3 − P 2 · Q2) . (3.41)Um einen Überblik über das Verhalten von Strömungen in der Nähe von kritishenPunkten zu erhalten, wird im Folgenden zunähst der zweidimensionale Fall behandelt.Die harakteristishe Gleihung vereinfaht sih hier zu λ2 + P · λ + Q, die Diskriminante

∆ lautet ∆ = 4Q − P 2. Diese trennt in der P − Q-Ebene das Gebiet reeller Eigenwertevom Gebiet komplexer Eigenwerte in Form einer Parabel und teilt damit die P −Q-Ebenein Bereihe mit entsprehend untershiedlihem Charakter der kritishen Punkte (sieheAbbildung 3.2).Die Rihtung der Tangenten an die in den kritishen Punkten ein- bzw. auslaufendenStromlinien wird durh die zu den jeweiligen Eigenwerten gehörenden Eigenvektoren be-stimmt. Bei negativem Vorzeihen der reellen Eigenwerte bzw. des Realteils der komplexenEigenwerte laufen die Stromlinien auf den kritishen Punkt zu, bei positivem Vorzeihenvon ihm weg.Liegen zwei reelle Eigenwerte mit untershiedlihem Vorzeihen vor (Q < 0), handelt essih um einen Sattelpunkt. Bei positivem Q liegt für ∆ < 0 ein zweitangentiger Knotenund für ∆ > 0 ein Fokus vor. Auf den Grenzlinien der vershiedenen Bereihe (Ahsen
P = 0, Q = 0 und Parabel P 2 = 4 · Q) �nden sih entartete Fälle, wie zum BeispielWirbel, Senken, Quellen [48, 6℄.
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Abbildung 3.2: Typen kritisher Punkte für R = 0 in Abhängigkeit von P und Q [46℄Im dreidimensionalen Fall führt der zusätzlihe Freiheitsgrad zu einer wesentlih um-fangreiheren Klassi�zierung kritisher Punkte. Abbildung 3.3 zeigt einige ausgewählteBeispiele. Wesentlihes Untersheidungsmerkmal ist auh hier, ob die harakteristisheGleihung 3.37 nur reelle oder auh komplexe Lösungen hat. Für D > 0 (Gleihung 3.41)erhält man einen reellen sowie ein Paar konjugiert-komplexer Eigenwerte, für D < 0 dreireelle Eigenwerte.

Abbildung 3.3: Beispiele der Struktur dreidimensionaler Strömungen [46℄Eine ausführlihe Beshreibung der Theorie der kritishen Punkte ist unter anderem in[48℄, [46℄ und [6℄ zu �nden.



32 3 Theoretishe GrundlagenDie Simulationsergebnisse zeigen im Vorhof und im Ventrikel dreidimensionale Foki inForm von Ringwirbeln. Des Weiteren treten in der Strömung Sattelpunkte und Sattellinienauf. Im Aorten- bzw. im Pulmonalkanal sowie in der Ventrikelspitze des rehten Ventrikelsverzweigt die Blutströmung in Form einer Sattellinien-Foki-Verzweigung. Die ausführliheBeshreibung der Strömungsstruktur im rehten und linken Ventrikel erfolgt in Kapitel7.1.3 und 7.2.4.3.6.2 Lambda2-MethodeBei der Lambda2-Methode wird im Strömungsgebiet nah Drukminimas gesuht, diedurh Rotation verursaht werden. Entsprehend den Kriterien aus der Extremwertun-tersuhung ist die notwendige Bedingung bei der Suhe nah Drukminimas ∇p = 0. Diehinreihende Bedingung lautet ∇∇p > 0.Die Navier-Stokes-Gleihung (Gleihung 3.11) für inkompressible Medien beinhaltet be-reits den Gradienten des Druks. Durh Anwenden des Gradienten auf Gleihung 3.11erhält man Gleihung 3.42, in der die zweite Ableitung des Druks, auh Hessematrix desDruks genannt, enthalten ist:
∂

∂t
∇~v + ∇[(~v · ∇)~v] = ∇~F −

1

ρ
∇∇p + ν∇∆~v . (3.42)Diese Gleihung enthält den Gradient des Geshwindigkeitsvektors (∇~v), der für die wei-tere Herleitung in einen symmetrishen (S) und in einen antisymmetrishen (Ω) Anteilaufgespalten wird:

∇~v = S + Ω .Dabei gilt:
S =

1

2
(∇~v + (∇~v)T ), Ω =

1

2
(∇~v − (∇~v)T ) .Nah einigen Umformungen ergibt sih Gleihung 3.42 zu:

∂

∂t
S + SS + ΩΩ = −

1

ρ
∇∇p + ν∆S . (3.43)Da nur die Drukminima gesuht werden, die aufgrund von Rotation entstehen, werdendie instationären rotationsfreien Spannungen ( ∂

∂t
S) sowie die viskosen E�ekte (ν∆S), dieebenfalls Drukminimas verursahen können, vernahlässigt und Gleihung 3.43 verein-faht sih zu:

SS + ΩΩ = −
1

ρ
∇∇p . (3.44)Bei der Auswertung des Strömungsfelds mittels der Lambda2-Methode werden die Ei-genwerte der Matrix SS + ΩΩ hinsihtlih des hinreihenden Kriteriums für Minimasuntersuht. Dabei ist darauf zu ahten, dass auf der linken Seite von Gleihung 3.44 einenegative Funktion steht. Daher müssen für ein globales Minimum alle drei Eigenwertenegativ sein. Da die Lambda2-Methode jedoh nur nah ebenen Minimas suht, reihenzwei negative Eigenwerte aus. Hieraus ergibt sih auh der Name des Verfahrens: Ist derzweite Eigenwert (häu�g als λ2 bezeihnet) negativ, muss es der erste auh sein und derPunkt im Raum gehört zur Wirbel�ähe [25℄. Je kleiner λ2, desto stärker der Wirbel.Eine ausführlihe Beshreibung der Lambda2-Methode ist in [25℄ und in [85℄ zu �nden.



4 Numerishe GrundlagenDie numerishe Simulation der Strömung sowohl im linken als auh im rehten Ventri-kel erfolgt mit dem kommerziellen CFD (Computational Fluid Dynamis) SoftwarepaketSTAR CD der Firma Computational Dynamis Limited (CD Adapo).Die in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleihungen der Strömungsmehanik (Gleihung3.3, 3.11 und 3.12) sind partielle Di�erentialgleihungen zweiter Ordnung, die nur für sehreinfahe Fälle analytish lösbar sind. Da die Strömung immenshlihen Herzen niht durhsolh einfahe Di�erentialgleihungen beshrieben werden kann, müssen die Gleihungennumerish gelöst werden.Bei den numerishen Verfahren werden die an sih kontinuierlihen Funktionsverläufe dereinzelnen Strömungsgröÿen durh eine diskrete Beshreibung approximiert, bei der die Va-riablen nur in einigen diskreten Punkten des Rehengebietes zu bestimmten Zeitpunktende�niert sind. Über das Verhalten der Funktionswerte zwishen den diskreten Punktenwerden einfahe Annahmen getro�en [50℄. Die Überführung der analytishen Di�erential-gleihungen in eine sowohl räumlih als auh zeitlih diskrete Form (Diskretisierung) führtdazu, dass die Di�erentialgleihungen durh algebraishe Di�erenzenbeziehungen ersetztwerden. Die Verfahren, die hierfür verwendet werden, entsheiden über die Stabilität, dieKonvergenz, die Konsistenz aber auh über die Genauigkeit der numerishen Simulation.4.1 DiskretisierungsverfahrenUm die partiellen Di�erentialgleihungen in eine diskrete Form zu bringen, existierenuntershiedlihe Diskretisierungsansätze. Die bekanntesten Methoden sind die� Finite Volumen Methode (FVM),� Finite Elemente Methode (FEM),� Finite Di�erenzen Methode (FDM).STAR CD verwendet die Finite Volumen Methode. Hierbei wird das gesamte Rehengebietin eine endlihe Anzahl von Kontrollvolumina, so genannte Zellen, unterteilt. Im Folgendenwird ausgehend von den Grundgleihungen 4.1 die Finite Volumen Methode vorgestellt.In allgemeiner vektorieller Form können die Erhaltungsgleihungen wie folgt geshriebenwerden: [8℄
∂

∂t
(ρΘ) + div(ρ~vrelΘ − ΓΘgradΘ) = SΘ (4.1)mit:
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• Θ : eine der unabhängigen Variablen u, v, w, ǫ, T usw.,
• ~vrel : Relativgeshwindigkeit der Strömung zu einer lokalen Netzgeshwindigkeit,
• ΓΘ : Di�usionskonstante,
• SΘ : Quellterm in den Ausgangsgleihungen.Integriert man nun über das Volumen V des Simulationsgebietes, das von einer geshlos-senen Ober�ähe S umgeben wird, so ergibt sih folgende Gleihung:

∂

∂t

∫

V

(ρ · Θ)dV +

∫

V

div(ρ · ~vrel · Θ − ΓΘgradΘ)dV =

∫

V

SΘdV . (4.2)Der mittlere Term der Gleihung 4.2 kann nun mit Hilfe des Gauÿ'shen Integralsatzes[50℄ (Gleihung 4.3) umgeformt werden:
∫

V

(div(~F )) · dV =

∫

S

(~F · ~n) · dS . (4.3)Damit vereinfaht sih das mittlere Integral aus Gleihung 4.2 von einem Volumen- zu ei-nem Ober�ähenintegral. Zusätzlih reduziert sih die Ordnung der Di�erentialquotientenum eins:
∂

∂t

∫

V

(ρ · Θ)dV +

∫

S

(ρ · ~vrel · Θ − ΓΘgradΘ)d~S =

∫

V

SΘdV , (4.4)mit:
• ~S: Ober�ähenvektor des Kontrollvolumens V
• ~vrel: Relativgeshwindigkeit zwishen der Strömung und der Ober�ähe S.Diese Gleihung wird nun für jede Zelle des Rehengebiets mit dem Volumen Vp und denSeiten�ähen Oj mit j = 1, ..., n gelöst:

d

dt

∮

Vp

(ρΘ)dV

︸ ︷︷ ︸

T1

+
∑

j

∮

Sj

(ρ~vrelΘ − ΓΘgradΘ)d~S

︸ ︷︷ ︸

T2

=

∮

Vj

SΘdV

︸ ︷︷ ︸

T3

. (4.5)Gleihung 4.5 besagt, dass die zeitlihe Änderung der Erhaltungsgröÿen in jedem Volumengleih der über die das Volumen begrenzenden Flähen ein- und ausströmenden Flüsseist. Damit maht sih die Finite Volumen Methode direkt die Erhaltungseigenshaften derursprünglihen Di�erentialgleihungen zu Nutze.Die Variablen werden dabei über das Zellvolumen als räumlih konstant betrahtet. Da-mit ist Gleihung 4.5 nur noh von der Zeit abhängig, wodurh das ursprünglihe Systempartieller Di�erentialgleihungen auf ein System gewöhnliher Di�erentialgleihungen re-duziert wurde. Dieses kann nun mit den entsprehenden Methoden gelöst werden. Sowerden die Flüsse über die Zell�ähen gemittelt und aus den Mittelwerten der an dieFlähe angrenzenden Zellen bestimmt.Von hier an werden Approximationen zur Diskretisierung der Terme T1, T2 und T3 einge-führt, auf die im Folgenden näher eingegangen wird. Die grundsätzlihe Untersheidungzwishen räumliher und zeitliher Diskretisierung liegt im untershiedlihen Charakterder Informationsausbreitung begründet: wird in der Zeit die Information immer nur inpositive Rihtung transportiert, kann die Information im Raum in alle Rihtungen über-tragen werden.



4.1 Diskretisierungsverfahren 354.1.1 ZeitdiskretisierungDurh die Zeitdiskretisierung des Terms T1 werden die Strömungsgröÿen nur zu diskre-ten Zeitpunkten bestimmt. Ein beliebiger Punkt auf der Zeitahse ist entsprehend 4.6de�niert als
tn = n · ∆t , (4.6)wobei ∆t die vorgegebene Zeitshrittweite und n den jeweiligen Zeitpunkt darstellt.Ziel der Diskretisierungsverfahren ist es, den Funktionswert un+1 zum zukünftigenZeitpunkt tn+1 zu berehnen. Nahfolgend werden zwei häu�g verwendete Verfahrenvorgestellt, das explizite und das implizite Eulerverfahren.Explizites EulerverfahrenBeim expliziten Eulerverfahren, das auh als Euler-Vorwärts-Verfahren bezeihnet wird,werden die gesuhten Werte zum Zeitpunkt tn+1 aus den aktuellen Werten direkt bereh-net. Dieses Verfahren ist reht einfah zu programmieren, ist jedoh relativ ungenau undneigt dazu, instabil zu werden [50℄.Implizites EulerverfahrenIm Gegensatz zum expliziten Verfahren zeihnet sih das implizite Eulervefahren (auhEuler-Rükwärts-Verfahren genannt) durh eine hohe Stabilität aus. Allerdings ist esaufgrund seines impliziten Charakters deutlih aufwendiger zu programmieren, da sihdie Gleihung 4.7 niht nah der gesuhten Gröÿe un+1 au�ösen lässt und daher iterativbestimmen werden muss:

∂u

∂t
≈

un+1 − un

∆t
= fn+1 . (4.7)Aufgrund der Stabilitätseigenshaften wurde das implizite Eulerverfahren als Zeitdiskre-tisierung für die numerishen Simulationen benutzt. Der Term T1 aus Gleihung 4.5 ergibtsih daher zu:

T1 ≃
(ρΘV )n+1

ijk − (ρΘV )n
ijk

∆t
. (4.8)4.1.2 Räumlihe DiskretisierungUnter der räumlihen Diskretisierung versteht man die Diskretisierung der Strömungs-gröÿen und ihrer Ableitungen bezüglih der Koordinaten x, y und z zu einem konstantenZeitpunkt t [50℄. Wie bereits erwähnt, verwendet STAR-CD die Finite Volumen Metho-de (FVM) für die räumlihe Diskretisierung. Zur Erstellung von Di�erenzengleihungenstehen untershiedlihe Verfahren zur Verfügung. Sie untersheiden sih unter anderem inder Ordnung der Diskretisierung. Dabei versteht man unter der Diskretisierungsordnung,aus wievielen Punkten der neue Punkt berehnet wird.Die Terme T2 und T3 aus Gleihung 4.5 beziehen sih auf den Raum und müssen daherräumlih diskretisiert werden. Der Term T2 wird in einen konvektiven Teil Kj und in einendi�usiven Teil Dj unterteilt, der durh �ähenzentrierte Ausdrüke approximiert wird.Die Diskretisierung der konvektiven Flüsse Kj ist aufgrund ihrer Nihtlinearität undAsymmetrie deutlih kritisher. Auÿerdem muss der gewählte Di�erenzenausdruk dieTransporteigenshaft der Konvektion rihtig beshreiben. In dieser Arbeit wird das



36 4 Numerishe GrundlagenMARS-Verfahren (Monotone Advetion and Reonstrution Sheme), ein Diskretisie-rungsansatz zweiter Ordnung, verwendet.MARS-VerfahrenDas MARS-Verfahren gilt als sehr robust und führt auh bei stark verzerrten Netzen zugenauen Lösungen [8℄. Der Ansatz gliedert sih grundsätzlih in zwei Shritte:1. RekonstruktionUm eine Raumdiskretisierung zweiter Ordnung zu realisieren, werden zusätzlihzu den Zellwerten monotone Gradienten mittels der Total Variation DiminishingMethode berehnet. Die numerishen Oszillationen wird dabei durh das Verfahrengedämpft.2. AdvektionAus den rekonstruierten Flüssen werden die rein konvektiven Terme an den Kon-trollraum�ähen approximiert (di�usive Terme werden vernahlässigt).Abshlieÿend wird noh die Diskretisierung des Terms T3 der Gleihung 4.5 behandelt.Dieser letzte Term beinhaltet neben Senken und Quellen der transportierten Gröÿen zu-sätzlihe Flüsse. Allgemein wird dieser Term in folgender quasi-linearer Form formuliert:
T3 ≈ s1 − s2 · Θp . (4.9)Setzt man nun die Terme T1, T2 und T3 in ihrer diskretisierten Form unter Berüksih-tigung der diskretisierten Kontinuitätsgleihung in die Ausgangsgleihung 4.5 ein, ergibtsih Gleihung 4.10 [8℄, die für jede unabhängige Strömungsgröÿe in jeder Zelle des Re-hengebiets aufgestellt und gelöst wird:

ApΘ
n
p =

∑

m

AmΘn
m + s1 + BpΘ

0
P (4.10)mit

• Am: konvektive und di�usive E�ekte
• Bp = (ρ·V )0

∆t4.2 Courant-Zahl (CFL-Zahl)Egal welhes Diskretisierungsverfahren benutzt wird, es ergibt sih in jedem Fall ein Ap-proximationsfehler, der sowohl von der gewählten Zeitshrittweite ∆t als auh von derZellgröÿe ∆x abhängt. Des Weiteren spielt die Wahl von ∆t und ∆x bei der Vermeidungvon numerishen Instabilitäten eine entsheidende Rolle. Zur Abshätzung dieser beidenWerte dient im allgemeinen die Courant, Friedrihs und Lewy Kennzahl (CFL-Zahl). Siebeshreibt das Verhältnis der physikalishen Ausbreitungsgeshwindigkeit |~v| zu der Ge-shwindigkeit des numerishen Informationstransports (∆x/∆t):
CFL =

|~v| · ∆t

∆x
. (4.11)



4.3 Randbedingungen 37Als Bedingung für eine stabile Simulation gilt nun, dass die Ausbreitungsgeshwindigkeitder physikalishen Information |~v| kleiner oder gleih der Ausbreitungsgeshwindigkeit desnumerishen Informationstransports (∆x/∆t) sein muss:
CFL ≤ 1 . (4.12)4.3 RandbedingungenUm untershiedlihste strömungsmehanishe Probleme simulieren zu können, sind inStarCD eine Vielzahl von Randbedingungen implementiert, die in [8℄ und [9℄ dokumen-tiert sind. Im Folgenden werden die in dieser Arbeit verwendeten Randbedingungenbeshrieben.DrukrandbedingungDurh diese Randbedingung werden relativ zu einem Referenzdruk an den Ein- undAusgängen des Simulationsgebietes die zeitlihen Drukverläufe vorgegeben.DrukwiderstandZur Simulation der Klappenbewegung werden geshwindigkeitsabhängige Widerstände,sogenannte Ba�es, verwendet. Diese Ba�es stellen zweidimensionale, poröse Membranendar, welhe einen Drukabfall ∆p in der Strömung verursahen und damit das Ö�nenund Shlieÿen der Herzklappen simulieren. Der Drukabfall ist dabei wie folgt de�niert:

△p = −ρ · (α · | ~vn| + β) · ~vn . (4.13)Hierbei stellt ~vn die Strömungsgeshwindigkeit senkreht zur Ba�e�ähe dar. Bei αund β handelt es sih um vom Benutzer einstellbare Koe�zienten zur Bein�ussung desgewünshten Widerstandes der jeweiligen Ba�e-Zelle.HaftbedingungDiese Randbedingung ist an allen Wänden der Ventrikel vorgegeben. Damit besitzt dasFluid an der Herzwand aufgrund der Haftbedingung die gleihe Geshwindigkeit wie dieHerzwand selbst:
~v = ~v Wand . (4.14)4.4 LösungsalgorithmusUm das vorliegende System von partiellen Di�erentialgleihungen zu lösen, stehen grund-sätzlih zwei Verfahren zur Verfügung:� Gekoppelte Berehnungsverfahren (oupled solver)Die Gleihungen für die vershiedenen Strömungsgröÿen werden in einem Glei-hungssystem zusammengefasst. Dieses Gleihungssystem wird im Ganzen gelöst.� Entkoppelte Berehnungsverfahren (segregated solver)Die vershiedenen Erhaltungsgleihungen werden gelöst.



38 4 Numerishe GrundlagenStarCD bietet zur Lösung instationärer Probleme den sogenannten PISO-Algorithmus(Pressure Impliit with Splitting ofOperators) an. Bei diesem Algorithmus handelt es sihum ein entkoppeltes Berehnungsverfahren. Bevor auf den Ablauf näher eingegangen wird,soll kurz auf die Problematik bei der Simulation von inkompressiblen Medien eingegangenwerden.Betrahtet man die in Kapitel 3.1 vorgestellten Grundgleihungen zur Berehnung ei-ner Strömung, fällt auf, dass der Druk nur in Form eines Drukgradienten vorliegt. ImFalle einer kompressiblen Strömung kann die Massenerhaltung zur Berehnung der Dih-teverteilung benutzt werden. Ist die Dihte bekannt, kann das Drukfeld mittels einerZustandsgleihung berehnet werden. Bei inkompressiblen Medien ist jedoh die Dihtekonstant und es existiert keine explizite Gleihung zur Berehnung des Drukfelds. Somitist es erforderlih eine Gleihung zu dessen Bestimmung abzuleiten, so dass die damitin den Impulsgleihungen bestimmten Geshwindigkeiten auh die Kontinuitätsgleihungerfüllen. In der Regel wird hierzu eine umgeformte Form der Kontinuitätsgleihung ver-wendet [82℄.Da bei den Simulationen im Rahmen dieser Arbeit die instationäre Blutströmung imHerzen als inkompressibel betrahtet wird, ist eine solhe Drukkorrekturgleihung zurBestimmung des Drukfeldes notwendig. Im Folgenden wird die Vorgehensweise des PISO-Algorithmus zur Berehnung instationärer Strömungen kurz vorgestellt.PISO-AlgorithmusAusgehend von den diskretisierten Gleihungen folgt der PISO-Algorithmus folgendemShema [8℄:1. Ermittlung des Geshwindigkeitsfeldes unter Verwendung eines geshätzten Druk-feldes p ∗. Daraus erhält man die vorläu�ge Geshwindigkeitsverteilung ~v ∗, welhedie Kontinuitätsgleihung niht erfüllt (Prediktor-Shritt).2. Lösung der Drukkorrekturgleihung zur Bestimmung der erforderlihen Korrekturdes Druks p , und der Geshwindigkeit ~v ,. Es wird ein korrigiertes Drukfeld unddaraus die zugehörigen Geshwindigkeiten bestimmt (1. Korrektur-Shritt):
p ∗∗ = p ∗ + p ,, ~v ∗∗ = ~v ∗ + ~v , .3. Lösung einer weiteren Drukkorrekturgleihung. Damit erhält man ein zweifah kor-regiertes Drukfeld und daraus eine zweifah korrigierte Geshwindigkeitsverteilung(2. Korrektur-Shritt):

p ∗∗∗ = p ∗∗ + p ,, = p ∗ + p , + p ,, , ~v ∗∗∗ = ~v ∗∗ + ~v ,, = ~v ∗ + ~v , + ~v ,, .Der PISO-Algorithmus ist dadurh gekennzeihnet, dass er gegenüber anderen Lösungs-algorithmen mehrere Drukkorrekturgleihungen aufweisen kann. Im Allgemeinen werdenzwei Korrekturshritte verwendet, so dass die Drukverteilung p ∗∗∗ und die Geshwin-digkeitsverteilung ~v ∗∗∗ das Ergebnis bilden. StarCD bietet allerdings zur Erhöhung derGenauigkeit des Algorithmus eine variable Anzahl von Korrekturshritten an.
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5 Erstellung der numerishen ModelleIm Rahmen dieser Arbeit wird die Blutströmung im Herzen eines Probanden und einesPatienten simuliert. Dabei handelt es sih zum einen um ein gesundes Herz, das als Re-ferenz für die weiteren Untersuhungen dient (Datensatz F001). Zum anderen um einkrankes Herz, bei dem reale Geometriedaten von vor der Operation (Prä-OP), kurz nahder Operation (Post-OP) und vier Monate nah der Operation (4-Month) vorliegen (Da-tensatz F002). Für die numerishe Simulation der Strömung werden aus den realen Geo-metriedaten dieser Herzen sogenannte Rehennetze erstellt, die den zeitlihen Verlauf derHerzbewegung abbilden. Des Weiteren muss auh die Klappenö�nung und -shlieÿungmodelliert und an den jeweiligen Herzzyklus angepasst werden. Im Folgenden wird dieVorgehensweise bei der Erzeugung der numerishen Modelle der insgesamt vier Herzenmit linkem und rehtem Ventrikel beshrieben.5.1 Gewinnung und Aufarbeitung der RohdatenAusgangspunkt für die Generierung der numerishen Modelle der Ventrikel sind Magnet-Resonanz-Tomographie-Datensätze (MRT-Datensätze). Dabei handelt es sih um zwei-dimensionale Shihtaufnahmen. Um aus diesen Daten die dreidimensionalen Volumen-informationen für die Netzerzeugung zu erhalten, müssen die MRT-Daten in geeigneterWeise bearbeitet werden. Die einzelnen Shritte bei der Geometrierekonstruktion sind inAbbildung 5.1 shematish dargestellt und werden im Folgenden näher beshrieben.
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Klappenring

Import in CFD
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Abbildung 5.1: Shematishe Darstellung der Geometrierekonstruktion



42 5 Erstellung der numerishen Modelle5.1.1 MRT-AufnahmenBei der Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) handelt es sih um ein Bildgebungsver-fahren zur medizinishen Diagnose, bei dem durh Verwendung von Radiowellen undMagnetfeldern zweidimensionale Shihtaufnahmen in kurzer zeitliher Abfolge aufgenom-men werden können [74℄. Die Randbedingungen für diese Aufnahmen sind in Form einesLastenheftes [61℄ festgelegt.Die Shwierigkeit bei der Herzbildgebung ist, dass die Bewegung des Herzens die Gewin-nung diagnostish aussagekräftiger Bilder ershwert. Um den Ein�uss der Atmung desPatienten und der damit verbundenen Verlagerung des Herzens im Brustkorb aufgrundder Bewegung des Zwerhfells zu minimieren, muss der Patient für die MRT-Aufnahmenden Atem anhalten. Für die Herzbildgebung sind daher besonders kurze Aufnahmezeitenund eine hohe Detailau�ösung erforderlih.Die in dieser Arbeit verwendeten MRT-Shihtaufnahmen enthalten zum einen Aufnah-men entlang der Ventrikelahse (Langahsenshnitte) und zum anderen orthogonal dazu(Kurzahsenshnitte). Tabelle 5.1 gibt einen Überblik über die Anzahl der zur Verfügungstehenden Aufnahmen für die beiden Datensätze F001 und F002.F001 F002Prä-OP Post-OP 4 Mon. nah OPlinks rehts links rehts links rehts links rehtsKurzahsenshnitte 12 9 12 7 10 10 10 9Langahsenshnitte 4 4 6 3 2 1 6 3Aufnahmen/Zyklus 17 17 17 17 12 12 14 14Tabelle 5.1: Anzahl der Shnitte und Aufnahmen der MRT-Aufnahmen bei den in dieserArbeit untersuhten Datensätzen5.1.2 SegmentierungDie MRT-Bilder sind zweidimensionale Shihtaufnahmen, die die untershiedlihen Ge-webebereihe durh untershiedlihe Graustufen au�ösen und im DICOM-Format (Digi-tal Imaging and Communiations in Mediine) gespeihert werden. Mit Hilfe eines ma-thematishen Algorithmus werden aus den MRT-Daten Geometriedaten des zu untersu-henden Bereihs gewonnen. Diese sogenannte Segmentierung basiert auf dem Live-Wire-Verfahren, welhes in [69℄ ausführlih beshrieben ist. Das Ergebnis der Segmentierungsind dreidimensionale Geometrieinformationen des jeweiligen Ventrikels für jeden Aufnah-mezeitpunkt. Malvè hat in seiner Arbeit [38℄ den Fehler der Segmentierung des Ventrikel-volumens für den linken Ventrikel des Datensatzes F001 mit 9,7% angegeben.5.1.3 Generierung der VentirkelgeometrienAus den durh die Segmentierung gewonnenen, dreidimensionalen Geometrieinfor-mationen werden im CAD-Software-Paket Rhinoeros© Ober�ähen erzeugt, die alsStereolitographie-Datei (STL-Datei) gespeihert und zur Netzerzeugung direkt in dasCFD-Software-Paket StarCD© importiert werden.



5.2 Die Netzgenerierung 43Aufgrund der shrägen Lage der Herzklappen zum Ventrikel sind für die Bestimmungder Position der Klappen im Lastenheft [61℄ zusätzlihe MRT-Shnitte vereinbart. Diesbedeutet jedoh eine zusätzlih Belastung des Patienten, so dass gerade bei kranken Pa-tienten diese zusätzlihen Daten häu�g nur bedingt zur Verfügung stehen und damit eineRekonstruktion der Herzklappen shwierig ist. Die Segmentierung extrahiert aus diesenDaten Informationen zur Lage und Ausdehnung der Klappen in Form einer Punktewolke.Mittels dieser Daten werden die Klappenringe bestimmt und im IGES-Format für dieNetzerstellung in das StarCD-Software-Paket importiert.Diese Vorgehensweise wird für jeden Aufnahmezeitpunkt für den jeweiligen Ventrikel unddie dazugehörigen Klappendaten wiederholt. So entsteht niht nur die Ventrikel-, sondernauh die Klappenbewegung.5.2 Die NetzgenerierungMittels der entsprehend Kapitel 5.1 bearbeiteten MRT-Daten werden die numerishenRehennetze erstellt. Hierbei ist das Ziel eine möglihst automatisierte Generierung deseinzelnen Netzes zu erreihen. Einzige Bedingung ist, dass die so erzeugten Netze eineNetzbewegung entsprehend des im Rahmen dieser Arbeit entwikelten und im nahfol-genden Kapitel 5.3 beshriebenen Algorithmus erlauben. Mittels dieser Netzbewegungkann aus den zu diskreten Zeitpunkten im Herzzyklus erstellten Rehennetzen ein kon-tinuierliher Volumenverlauf des Ventrikels für einen Zyklus erzeugt werden. Grundvor-aussetzung für die Realisierung der Bewegung ist, dass die erstellten Netze topologishidentish sind. Das bedeutet für die Rehennetze:� identishe Anzahl von Zellen in allen Netzen einer Simulation� identishe Nummerierung der Zellen und der Zellekpunkte in allen Netzen.5.2.1 VentrikelRehter VentrikelGrundlage der Vernetzung der Ventrikel ist ein sogenanntes O-Grid, wie es beispielsweisebei der Vernetzung von Rohren zur Vermeidung von Singularitäten verwendet wird (sieheAbbildung 5.2).

Abbildung 5.2: Links: O-Grid; Rehts: Netztopologie im rehten Ventrikel



44 5 Erstellung der numerishen ModelleAusangspunkt der Netzerstellung sind die importierten Ober�ähen und Klappen aus demCAD-Geometriemodell. Unter Verwendung dreier Stützpunkte wird ein Punkteshlauhbestehend aus parallel zueinander angeordneten, übereinanderliegender Keisen entlang derVentrikelahse erzeugt. Die Punkte werden auf die importierte CAD-Ober�ähe projiziert.Aufgrund der Geometrie des rehten Ventrikels sind die Punkte ungleihmäÿig auf derVentrikelober�ähe verteilt und müssen neu verteilt werden. Entlang dieser Punkte werdenshihtweise je zwei O-Grids und eine Zwishenshiht generiert (siehe Abbildung 5.2).Oberhalb der importierten Ventrikelober�ähe teilt sih das Doppel-O-Grid auf und endetletztendlih in der Pulmonal- bzw. Trikuspialklappe.Die wihtigsten Shritte sind in Abbildung 5.3 noh einmal dargestellt. Eine ausführlihereBeshreibung der Geometrieerzeugung und Netzgenerierung �ndet sih in [86℄ und [88℄.

1. Importieren der Ventrikeloberfläche

Import des Klappenmodells

2. Erzeugung des Splineschlauchs

4. Erzeugung der zwei O−Grids und

6. Modell mit fertiger Netztopologie

3. Projektion der Splines auf
die Oberfläche

5. Erzeugung der Blöcke anhand
der SplinesAbbildung 5.3: Netzerzeugung im rehten Ventrikel



5.2 Die Netzgenerierung 45Linker VentrikelDie automatisierte Netzerstellung für die linken Ventrikel wurde in Zusammenarbeit mitDonisi entwikelt [96℄ und basiert, entsprehend der Netzgenerierung beim rehten Ven-trikel, auf der Projektion eines Punkteshlauhs auf die aus dem CAD importierte Ober-�ähe. Das numerishe Rehennetz der linken Ventrikel ist in Abbildung 5.4 am Beispieldes linken Ventrikels des Datensatzes F001 dargestellt.

Abbildung 5.4: Netztopologie im linken Ventrikel [38℄Mit dem oben beshriebenen Verfahren wurden sowohl von Malvè die Rehennetze derlinken Ventrikel des Datensatzes F001 [38℄ als auh im Rahmen dieser Arbeit die Netzeder linken Ventrikel des Datensatzes F002 erstellt.5.2.2 VorhöfeModell des rehten Vorhofs mit Vena CavaDas Modell der beiden Hohlvenen und des rehten Vorhofs basiert auf Computer-Tomographie-Daten, die im Vergleih zu MRT-Daten eine bessere räumlihe Au�ösunghaben. Aufgrund der diesem bildgebendem Verfahren zugrunde liegenden Röntgenstrah-lung wird der Patienten aber auh mehr belastet. Die Geometrieinformationen wurdenmittels Segmentierung aus den Shihtaufnahmen extrahiert und dazu verwendet, eindreidimensionales Modell der Hohlvenen und des rehten Vorhofs zu erstellen [95℄.

Abbildung 5.5: Rehennetz des rehten Vorhofs und der beiden Hohlvenen



46 5 Erstellung der numerishen ModelleDie Untersuhungen von Malvè haben die Notwendigket eines kontrahierenden Vorhofsgezeigt. Daher wurde bei der Erstellung des numerishen Modells ein blokstrukturiertesNetz gewählt [94℄, welhes die Realisierung der Vorhofbewegung entsprehend der des Ven-trikels ermögliht. Abbildung 5.5 zeigt das numerishe Rehennetz der beiden Hohlvenenund des rehten Vorhofs.Modell des linken VorhofsDas Modell des linken Vorhofs des Datensatzes F001 wurde von Malvè anhand von Litera-turdaten erstellt. Aufgrund von numerishen Problemen berüksihtigt das Vorhofmodellniht alle vier Zuläufe des linken Vorhofs sondern nur einen. Für den Datensatz F002liegen keine Informationen zum linken Vorhof vor. Anstelle des linken Vorhofs wurdendaher im numerishen Modell des Datensatzes F002 Stutzen verwendet. Um eine realisti-she Einströmung zu gewährleisten, wurden am Datensatz F001 vershiedene Winkel derEinströmstutzen untersuht und mit Messungen verglihen [93℄.5.2.3 Angrenzende GefäÿePulmonalarterieDas numerishe Modell der Pulmonalarterie basiert auf dem Datensatz des Visible HumanProjet der National Library of Mediine of the National Institute of Health in Bethesda.Maryland, USA. Ziel des Projektes war ein hohaufgelöster stationärer Bild-Datensatzder menshlihen Anatomie [43℄. Unter Verwendung dieser Bilddaten hat das Institut fürBiomedizinishe Tehnik (IBT), Universität Karlsruhe ein anatomish korrektes dreidi-mensionales Herzmodell erstellt [66℄. Aus diesem Datensatz wurde die Pulmonalarterieextrahiert, im CAD-System Rhinoeros© bearbeitet und mittels der VernetzungssoftwareICEM-CFD© mit Tetraederzellen vernetzt [89℄ (siehe Abbildung 5.6).

Abbildung 5.6: In ICEM-CFD© erstelltes Rehennetz (Tetraederzellen) der Pulmonalar-terie



5.3 Bewegung des numerishen Rehengebiets 47AortaDas Aortenmodell wurde im Rahmen der Arbeit von Zürher [84℄ erstellt. Ziel dieserArbeit war es, die Interaktion zwishen dem die Aorta durhströmenden Blut und derGefäÿwand der Aorta zu bestimmen (Strömungs-Struktur-Kopplung). Die Lösung der Be-wegung der Aorta aus dieser Simulation kann den Rehennetzen linker Ventrikel zugeord-net werden [14℄. Für den Datensatzes F001 wurde dies von Malvè durhgeführt [38℄. Dafür den Datensatz F002 keine Informationen zur Anbindung der Aorta vorliegen, wurdebei diesen Simualtionen auf die Aorta verzihtet.5.3 Bewegung des numerishen RehengebietsDie MRT-Shnittbilder und die daraus gewonnenen dreidimensionalen numerishen Re-hennetze des Herzens bilden das Volumen zu diskreten Zeitpunkten während eines Herz-zyklus ab. Idealerweise sollte eine möglihst hohe Anzahl von Shnittbildern aufgenommenwerden. Da jedoh mit der Anzahl der aufgenommenen Daten der Zeitaufwand und damitauh die Belastung des Patienten steigt, ist es erforderlih einen Kompromiss zwishenzeitliher Au�ösung und Zumutbarkeit für den Patienten zu �nden. Für die zeitlih verän-derlihe (instationäre) Strömungssimulation mit bewegten Netzen führt die ausshlieÿliheVerwendung der aus den MRT-Aufnahmen gewonnenen Netze zu einer unzureihendenzeitlihen Au�ösung. Um die Genauigkeit zu erhöhen, wird in der vorliegenden Arbeitdurh ein mathematishes Verfahren ein Volumenverlauf mit höherer zeitliher Au�ösungerzeugt. Voraussetzung hierfür ist die topologishe Identität der Netze (vgl. Kapitel 5.2).Eine Zelle des numerishen Rehennetzes besteht aus aht Ekpunkten (Verties), wobeiein Vertex Ekpunkt für vier (an der Wand) bzw. aht Zellen ist. Durh Veränderungder Koordinaten eines Vertex ändert sih auh das Volumen der durh ihn beshriebenenZellen. Somit kann aus den bekannten Koordinaten der Zellekpunkte der aus denMRT-Aufnahmen stammenden Netze (Stützstellen), entsprehend einer geeignetenInterpolations- bzw. Approximationsvorshrift, für jeden Vertex eine Bahnkurve erstelltwerden. Die Raumkoordinaten des Vertex werden entsprehend dieser Bahnkurve fürjeden Zeitshritt angepasst. Damit kann der von den MRT-Daten grob vorgegebene Vo-lumenverlauf des Herzens beliebig genau aufgelöst werden. Im Rahmen der vorliegendenArbeit wurde die Approximationsvorshrift für das aktuelle KaHMo-Projekt entwikelt.Diese wird im Folgenden beshrieben.In der Arbeit von R. Keber [29℄ wurden die Koordinaten der Zwishenshritte durh lineareInterpolation zwishen zwei Netzen bzw. den jeweiligen Vertexkoordinaten ermittelt, wasjedoh zu geometrishen Unstetigkeiten am Übergang zwishen zwei Interpolationskurvenführte (shwarze Kurve in Abbildung 5.7). In den numerishen Ergebnissen ergaben sihbei der linearen Interpolation Druksprünge und -oszillationen, was unter anderem dieAuswertung des pV-Diagramms des berehneten Ventrikels behindert.Da die quantitative Auswertung der numerishen Strömungssimulation für die Therapie-planung unbedingt notwendig ist, wurde nah einer Möglihkeit gesuht, die Netzbewe-gung zu verbessern. Eine Vorgabe dabei ist jedoh, die Abweihungen vom Ventrikelvolu-men minimal zu halten. Daher wäre eine Interpolation geeignet, die durh die Stützpunkte,also die Vertexkoordinaten geht. Hierfür bietet sih eine sogenannte Splinefunktion an:



48 5 Erstellung der numerishen ModelleEin physikalishes Analogon ist ein elastishes Lineal (engl.: Spline), das um eingeshla-gene Nägel als Stützpunkte gebogen wird. Das Lineal wird sih zwishen den Nägelnso verformen, dass es sih in einem mehanishen Zustand kleinstmögliher potentiellerEnergie be�ndet. Diese Form des Lineals wird durh eine Splinefunktion beshrieben.Ein kritisher Punkt beim Einsatz einer Spline-Interpolation ist allerdings der hohe Re-henaufwand und die Tatsahe, dass sih die Veränderung eines Stützpunkt auf die ge-samte Kurve auswirkt. Als Alternative bietet sih die Verwendung sogenannter Bézier-Spline-Kurven an.Eine Bézier-Kurve der Ordnung n (n≥1) läÿt sih mit Hilfe von Bernstein-Polynomenn-ten Grades
Bn

j (t) =

(
n
j

)

(1 − t)n−j tj , j = 0, 1, .., n (5.1)und der n+1 Bézier-Punkte ~bj wie folgt darstellen:
~x(t) =

n∑

j=1

Bn
j (t) ~bj , t ∈ [0, 1]. (5.2)Mittels eines Bézier-Splines wird ein Kurvenstük (Segment) zwishen zwei Stützpunktende�niert. Diese Segmente werden dann zu einer segmentierten Kurve für alle Stützpunktezusammengesetzt. Die Übergänge zwishen den einzelnen Segmenten werden durh dieOrdnung des Bézier-Splines bestimmt. Die Vertex-Koordinaten der aus den MRT-Datenstammenden Netze dienen bei dieser Art der Netzbewegung nur als Gewihtungspunkte,liegen jedoh niht auf der bestimmten Kurve für die Netzbewegung. Die bestimmte Kurveinterpoliert somit niht, sondern approximiert zwishen den Stützpunkten.In einem ersten Shritt wurde die von Keber [29℄ benutzte lineare Interpolation durheinen Bézier-Spline zweiter Ordnung ersetzt (Gleihung 5.3):

~x(t) = ~b0 · (1 − t)2 +~b1 · 2t · (1 − t) +~b2 · t
2 t ∈ [0, 1]. (5.3)Für das Splinesegment i ergeben sih die Koe�zienten zu:

~b0,i = ~Vi−1 +
1

2
· (~Vi − ~Vi−1) , ~b1,i = ~Vi , ~b2,i = ~Vi +

1

2
· (~Vi+1 − ~Vi) . (5.4)Der Parameter t in Gleihung 5.3 stellt die Zeitvariable dar, so dass man sih zu jedemZeitpunkt an einem anderen Ort auf der Kurve be�ndet. Somit ist die Forderung naheiner gleihen Tangentensteigung an den Übergangsstellen gleihbedeutend mit der Forde-rung, dass an diesen Stellen die Geshwindigkeit, mit der die Kurven durhlaufen werden,übereinstimmt.Charakteristish für eine solhe Approximation ist, dass an den Übergangsstellen sowohldie Koordinaten als auh die Tangentensteigung der Approximationskurven übereinstim-men. Um dies zu gewährleisten, müssen die Informationen von drei Stützstellen (~xn−1, ~xnund ~xn+1) bei der Interpolation mit berüksihtigt werden. ~V steht hierbei für die Raum-koordinaten der einzelnen Verties, die Indizierung gibt die Stützstelle an.Abbildung 5.7 zeigt einen Vertex an den Stützstellen N − 1 bis N + 2, d.h. den gleihenVertex in untershiedlihen Netzen (zu vershiedenen Zeitpunkten). Die aus Gleihung 5.3resultierende rote Kurve gibt damit den zeitlihen Verlauf dieses einzelnen Vertex an.
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Abbildung 5.7: Bézier zweiter Ordnung [53℄Die Ergebnisse haben jedoh gezeigt, dass auh die Vorgabe einer gleihen Tangentenstei-gung der Approximationskurven an den Übergangsstellen niht ausreiht, um eine kon-tinuierlihe Netzbewegung an den Übergangsstellen zu gewährleisten. Der Grund hierfürliegt darin, dass eine Bézier-Approximation zweiter Ordnung an den Übergangsstellenzwar stetig bezüglih der Geshwindigkeit, allerdings unstetig bezüglih der Beshleuni-gung ist, mit der sie durhlaufen wird. Daher treten in diesem Fall �Beshleunigungskni-ke�an den Stützstellen auf. Das numerishe Netz, das sih mit solhen Unstetigkeitenbewegt, verursaht in der Berehnung des Drukverlaufs ebenfalls Unstetigkeiten in Formvon Stufen, während der rein geometrish bedingte Volumenverlauf kontinuierlih bleibt.Die Forderung nah geometrisher Stetigkeit und gleihzeitiger Übereinstimmung sowohlder Geshwindigkeit als auh der Beshleunigung an den Übergangsstellen der einzelnenBézier-Kurven wird durh Bézier-Kurven der Ordnung n=3 erreiht. Für sie ergibt sihmit (5.1) und (5.2):
~x(t) = (1 − t)3 ·~b0 + 3 · (1 − t)2 · t ·~b1 + 3 · (1 − t) · t2 ·~b2 + t3 ·~b3 , t ∈ [0, 1] (5.5)mit

• ~b0= Startpunkt,
• ~b1= Kontrollpunkt, der die Tangentensteigung in ~b0 festlegt,
• ~b2= Kontrollpunkt, der die Tangentensteigung in ~b3 festlegt,
• ~b3= EndpunktDamit sind

~x′(0) = 3 · (~b1 −~b0) , ~x′(1) = 3 · (~b3 −~b2) , (5.6)die Ableitungen in den Randpunkten.Die zweiten Ableitungen in den Randpunkten von Gleihung (5.5) sind
~x′′(0) = 6 · (~b0 − 2~b1 +~b2) , ~x′′(1) = 6 · (~b1 − 2~b2 +~b3) . (5.7)Es sind nun die Bézierpunkte ~b0, ~b1, ~b2 und ~b3 in Gleihung (5.5) als Koe�zienten sozu bestimmen, dass zum einen die Forderung nah übereinstimmender Geshwindigkeit



50 5 Erstellung der numerishen Modelle(Gleihungen 5.6), und zum anderen die Forderung nah übereinstimmender Beshleuni-gung (Gleihung 5.7) erfüllt wird.Für das Splinesegment i ergeben sih dann gemäÿ Gl. (5.5) für ~xi(t) zwishen den Stütz-stellen ~Vi und ~Vi+1 die Bézierpunkte zu [17℄
~b0,i =

1

6
(~Vi−1 + 4 · ~Vi + ~Vi+1) ,

~b1,i =
1

3
(2 · ~Vi + ~Vi+1) ,

~b2,i =
1

3
(~Vi + 2 · ~Vi+1) ,

~b3,i =
1

6
(~Vi + 4 · ~Vi+1 + ~Vi+2) . (5.8)Abbildung 5.8 zeigt, dass die Streken zwishen den Stützstellen ~V jeweils durh die Bé-zierpunkte ~b1 und ~b2 in drei gleih groÿe Abshnitte unterteilt werden.Die gerade Verbindung der Bézierpunkte ~b1 und ~b2 zweier benahbarter Bézier-Kurvensegmente bildet die Tangente an der Verbindungsstelle beider Segmente. DieseVerbindungstelle liegt auf der Hälfte der Geraden (Abbildung 5.8: Position der Interpo-lationspunkte ~b3 und ~b0 der benahbarten Segmente). In ähnliher Weise könnten dieseVerbindungen iterativ weiter unterteilt werden, um dadurh weitere Tangenten an derKurve zu �nden. Ein solhes Konstruktionsshema für Bézierkurven ist der Algorithmusvon de Casteljau [2℄.

Abbildung 5.8: Approximation der Verbindung zwishen den Vorgabepunkten ~Vi−1 bis
~Vi+3 mit einer Bézierkurve dritter OrdnungEs hat sih gezeigt, dass die Approximation mit einer Bézierkurve dritter Ordnung dieStützstellen etwas shlehter approximiert als eine Bézierkurve zweiter Ordnung [92℄. DieAbweihungen liegen allerdings immer noh im Bereih der Segmentierungsungenauigkei-ten bei den MRT-Daten. Aufgrund der Vorteile bei der Simulation bezüglih der quan-titativen Auswertung wird in dieser Arbeit die Netzbewegung mittels einer Bézierkurvedritter Ordnung gemäÿ Gleihung 5.5 und den Koe�zienten nah Gleihung 5.8 imple-mentiert. Das bedeutet, dass für jeden Vertex des Rehennetzes eine Bézierkurve dritter



5.4 Herzklappenmodell 51Ordnung erstellt wird. Entsprehend dieser Kurve wird der Vertex während eines Herz-zykluses vershoben.Indem dieses Verfahren für alle Verties durhgeführt wird und die Rehennetze aus denMRT-Daten als Stützstellen für die Bézierapproximation dienen, kann der durh die MRT-Daten vorgegebene Herzzyklus mit beliebig vielen Zwishennetzen aufgelöst werden. Da-mit ist es möglih, bei vorgegebener Zellanzahl die zeitlihe Au�ösung der Simulation unddamit die Courant-Zahl (vgl. Kapitel 4.2) anzupassen.5.4 HerzklappenmodellDer Aufbau und die Funktion der Herzklappen wurden bereits in Kapitel 2.1.1 beshrie-ben. Es handelt sih um dreidimensionale Gebilde, die sih alleine aufgrund des herrshen-den Drukgradienten ö�nen und shlieÿen. Um dies im KaHMo realisieren zu können,müÿte eine strömungsstrukturgekoppelte Simulation durhgeführt werden, was aus teh-nishen Gründen zur Zeit jedoh noh niht realisierbar ist. Daher sind die Herzklappenim aktuellen KaHMo als zweidimensionale Projektion der realen Ö�nungs�ähe realisiert.Malvè hat in seiner Promotion diese realen Ö�nungs�ähen aus Eho-Doppler-Aufnahmenextrahiert und mittels dieser Daten ein Mitral- und Aortenkappenmodell entwikelt. InKooperation mit Malvè wurde in [87℄ diese Vorgehensweise auf die Trikuspidal- und Pul-monalklappe angewendet und ein Klappenmodell für die Klappen des rehten Herzensentwikelt.Der Ö�nungs- und Shlieÿungsvorgang wird durh eine Veränderung des Widerstandesin der Klappenebene realisiert und ist in jeweils vier Shritte unterteilt (siehe Abbildung5.9). Der Widerstand variiert dabei zwishen 0 und ∞.
Mitralklappenmodell

Aortenklappenmodell

Trikuspidalklappenmodell

Pulmonalklappenmodell

Linker

Ventrikel

Ventrikel

Rechter

Kein WiderstandHoher Widerstand Mittlerer Widerstand

Abbildung 5.9: Herzklappenmodell: Ö�nen und Shlieÿen der Klappen mittels Ba�e-Randbedingungen. Hoher Widerstand = Klappe geshlossen, Mittlerer Widerstand =Klappe ö�net/shlieÿt, Kein Widerstand = Klappe o�en [87℄



52 5 Erstellung der numerishen ModelleDie Einbindung in das numerishe Modell erfolgt über zweidimensionale Zellshihten,sogenannte Ba�ezellen, denen zeit- und ortsabhängige Widerstände zugeordnet werden.Über diese zeitlih und örtlih variablen Widerstände wird Ö�nen und Shlieÿen derKlappe gesteuert (siehe Abbildung 5.9)5.5 Numerishe Modelle der untersuhten HerzenIn dieser Arbeit werden zwei Datensätze numerish untersuht: Datensatz F001, derneben den beiden Ventrikeln auh die Vorhöfe und die angrezenden Gefäÿe beinhaltetund als Referenzdatensatz fungiert. Daneben standen die MRT-Daten eines am Herz er-krankten Patienten von vor der Operation, direkt nah der Operation und vier Monatenah der Operation zur Verfügung (Datensatz F002). Mit Hilfe dieser Bilddaten wur-den die entsprehendne Rehennetze erstellt, numerish untersuht und die Ergebnissemit denen des Datensatzes F001 verglihen. Da in den MRT-Daten weder Informationenzu den Vorhöfen noh zu den angrenzenden Gefäÿen enthalten sind, wurden die Zu-undAbläufe der Ventrikel durh Stutzen realisiert.Abbildung 5.10 zeigt sowohl das numerishe Modell des Referenzdatensatzes F001 alsauh die numerishen Rehennetze des Datensatzes F002.

Prae − OP

4−Monate nach der Op (4−Month)Post − OP

Referenz Herz (F001)

Abbildung 5.10: Numerishe Modelle der in dieser Arbeit untersuhten Ventrikel



6 Das KreislaufmodellKörper- und Lungenkreislauf bilden zusammen mit den beiden Herzhälften ein geshlosse-nes Transportsystem, bei dem das Transportmittel Blut in einem System von teils parallel,teils seriell geshalteten elastishen Röhren, den Gefäÿen, bewegt wird (siehe Kapitel 2.2).Das notwendige Drukgefälle zur Aufrehterhaltung der Strömung wird von den beidenVentrikeln erzeugt.Ziel des KaHMo-Projekt ist es, Simulationen von menshlihen Herzen durhzuführen.Die beiden Herzhälften sind jedoh Teil eines geshlossenen Transportsystems und be-ein�ussen sih daher gegenseitig. Die Blutströmung von den Ventrikeln zu den einzelnenOrganen bzw. von den Organen zurük zum Herz spielt bei den Simulationen keine Rolle.Für eine realistishe Simulation der Ventrikelströmung und vor allem für eine quantitati-ve Auswertung dieser Strömung sind jedoh physiologish korrekte Randbedingungen anden Rändern des Simulationsgebietes notwendig, zu deren Bestimmung das Gesamtsys-tem berüksihtigt werden muss. Aus diesem Grund wird das Modell des linken Ventrikelsmittels eines Kreislaufsystems mit dem numerishen Modell des rehten Ventrikels ver-bunden. Dieses Kreislaufsystem hat die Aufgabe, die für die Simulation benötigten Druk-randbedingungen an den in Tabelle 6.1 aufgelisteten Stellen des numerishen Modells zurVerfügung zu stellen. Abbildung 6.1 veranshauliht diese Zuordnung noh einmal.Formelzeihen Ort der Drukrandbedingung
ppta(t) Ende der Pars thoraia aortae
ptrb(t) Ende des Trunus brahioephalius
pacc(t) Ende der Aortae arotis ommunis sinistra
pass(t) Ende der Aortae sublavia sinistra
pmit(t) Vor Mitralklappe
pvcs(t) Vor Vena Cava superior
pvci(t) Vor Vena Cava inferior
ptrp(t) Ende des Trunus pulmonalisTabelle 6.1: Drukrandbedingungen GesamtherzDas gesamte Kreislaufmodell wurde mit dem Programm MATLAB Simulink erstellt undbasiert auf dem Modell von Naujokat et al. [45℄ vom Institut für Industrielle Informati-onstehnik (IIIT) der Universität Karlsruhe.Die Grundlage zur Darstellung der verzweigten Gefäÿe bildet die Aufteilung des Kreis-laufsystems in vershiedene Segmente. Jedes Segment entspriht einem dünnwandigen,elastishen und zylindrishen Rohrstük mit spezi�sher Länge l, Wandstärke d, Radius

r und Elastizitätsmodul E (vgl. Kapitel 6.1). Eine Besonderheit bilden die Kapillaren(Gefäÿe mit einem Durhmesser kleiner als 2mm), die mit einem gesonderten Wider-standsterm berüksihtigt werden (vgl. Kapitel 6.1.2).



54 6 Das Kreislaufmodell

Abbildung 6.1: KaHMo-KreislaufmodellDas implementierte Kreislaufmodell ist dabei analog zum Menshen in den groÿen Kreis-lauf (Körperkreislauf) (Kapitel 6.3) und in den kleinen Kreislauf (Lungenkreislauf) (Ka-pitel 6.4) unterteilt (vgl. Kapitel 2.2).Beide Abshnitte werden durh seperate Modelle simuliert, die wiederum in arterielleund venöse Systeme untergliedert sind. Ausgangspunkt für die Modellierung war ein amInstitut für Industrielle Informationstehnik existierendes Modell des arteriellen Körper-kreislaufs.Um das menshlihe Kreislaufsystem modellieren zu können, ist ein grundlegendes Ver-ständnis der Vorgänge im Blutkreislauf zwingend notwendig. Hierbei ist vor allem dasVerhalten der Flüssigkeit Blut in dehnbaren Röhren von elementarer Wihtigkeit. So-mit führen letztlih alle Modelle zur Beshreibung der hämodynamishen Vorgänge imKreislauf auf das Problem der Flüssigkeitsströmung in einem elastishen Shlauh hin.6.1 Flüssigkeitsströmung in einem elastishen ShlauhAusgehend von der allgemeinen Beshreibung der Strömung von Newtonshen Fluidengelten die in Kapitel 3.1.1 hergeleitete Kontinuitätsgleihung (Gleihung 3.3) und die inKapitel 3.1.2 beshriebene Navier-Stokes-Gleihung (Gleihung 3.11).Für eine Strömung in einem horizontalen (keine Berüksihtigung von Krümmung), dehn-baren Shlauh mit runder Quershnitts�ähe werden die Kontinuitätsgleihung und dieNavier-Stokes-Gleihungen in Zylinderkoordinaten r, ϕ, z formuliert.



6.1 Flüssigkeitsströmung in einem elastishen Shlauh 55Bei der weiteren Betrahtung wird von folgenden Vereinfahungen ausgegangen:� Annahme eines rotationssymetrishes Systems: ⇒ vϕ = 0; ∂
∂vϕ

= 0 ,� Vernahlässigung der äuÿeren Kräfte: ⇒ ~F = 0,� ausgebildete Strömung in z-Rihtung: ⇒ ∂
∂z

= 0 ; ∂2

∂z2 = 0,� Radialgeshwindigkeit vr vernahlässigbar klein gegenüber Axialgeshwindigkeit vz:
⇒ vr ≪ vz ⇒ vr ·

∂vr

∂r
≈ 0 ; vr ·

∂vz

∂r
≈ 0,� inkompressibles Fluid ⇒ ρ = konstant,� stationäre Strömung ⇒ ∂

∂t
= 0.Damit ergibt sih für die Kontinuitätsgleihung:
vr

r
+

∂vr

∂r
+

∂vz

∂z
= 0 (6.1)und für die Navier-Stokes-Gleihungen:

∂2vz

∂r2
+

1

r
·
∂vz

∂r
−

ρ

µ
·
∂vz

∂t
=

1

µ

∂p

∂z
. (6.2)Man de�niert mit dem Gefäÿradius r0 den Fluss q gemäÿ:

q =

∫

A

vz · ∂A =

r0∫

0

2 · π · r · vz dr . (6.3)Nah Umformungen (siehe Anhang B) ergibt sih Gleihung 6.4:
−

∂p

∂z
=

ρ

π · r2
0

·
∂q

∂t
+

8 · µ

π · r4
o

· q . (6.4)Gleihung 6.4 beshreibt den Druk p in Abhängigkeit des Flusses q, geometrisher Para-meter und Fluideigenshaften und stellt für die gemahten Einshränkungen die Bestim-mungsgleihung des Druks im betrahteten Rohrsegment dar.Im Folgenden wird nun die Gleihung zur Berehnung des Flusses für das betrahteteSegment hergeleitet. Unter Zuhilfenahme der Produktregel ergibt sih für ∂vz

∂z
aus derKontinuitätsgleihung (Gleihung 6.1):

∂vr

∂r
+

vr

r
+

∂vz

∂z
= 0

∂vz

∂z
= −

(
∂vr

∂r
+

vr

r

)

= −
∂vr · r + vr · ∂r

r · ∂r
= −

∂(vr · r)

r · ∂rBei der Herleitung dient die Kesselformel für dünnwandige Rohre (Wanddike d) unterInnendruk als Grundlage [83℄. Es wurde von folgenden Annahmen ausgegangen:



56 6 Das Kreislaufmodell� Gültigkeit des Hookeshen Gesetzes. (σ = E · ǫ)� Isotropie� geringe Wandstärke im Verhältnis zum Gefäÿdurhmesser.Nah einigen Umformungen ergibt sih für den Druk p:
p =

σφ · d

r
=

E

1 − ϑ2
·

(
xr

r
+ ϑ ·

∂xr

∂r

)

·
d

r
. (6.5)wobei d für die Wanddike und xr für die radiale Vershiebung steht. E ist das Elastizi-tätsmodul und ϑ die Poisonzahl.Für kleine radiale Vershiebungen xr gilt ∂xr

∂r
≈ 0. Mit der Annahme einer inkompressiblenGefäÿwand (ϑ = 0, 5) gilt an der Wand (r = r0):

∂p

∂t
=

4

3
·
E · d

r2
0

· vr

∣
∣
∣
∣
r=r0

. (6.6)Gleihung 6.6 bedeutet lediglih, dass Änderungen des Gefäÿradius proportional zuden Drukänderungen sind. Mit Gleihung 6.6 und 6.5 ergibt sih folgende Di�erential-gleihung zur Bestimmung des Flusses:
−

∂q

∂z
=

3 · π · r3
0

2 · E · d
·
∂p

∂t
. (6.7)Die ausführlihe Herleitung der Di�erentialgleihungen für Druk (Gleihung 6.4)und Fluss (Gleihung 6.7) ist im Anhang B zu �nden.Drükt man die unveränderlihen Gröÿen in den Gleihungen 6.4 und 6.7 durh die Kon-stanten

K1 =
ρ

π · r2
0

; K2 =
8 · µ

π · r4
o

; K3 =
3πr3

0

2Edaus, so erhält man folgende Di�erentialgleihungen zur Beshreibung von Druk und Flussinnerhalb eines Rohrsegments:
−

∂p

∂z
= C1 ·

∂q

∂t
+ C2 · q , (6.8)

−
∂q

∂z
= C3 ·

∂p

∂t
. (6.9)6.1.1 Elektrishes AnalogonIn Rihtung der Strömung durh das Rohrsegment werden die zeitlihen Druk- und Fluss-verläufe vor allem von der viskosen Reibung und der Trägheit der zu beshleunigendenBlutmasse beein�usst. In radialer Rihtung ist besonders die Speiherkapazität des Seg-ments für die Änderung von Druk und Fluss verantwortlih. Diese Eigenshaften werdenin der Elektrotehnik durh elektrishe Widerstände, Induktivitäten und Kapazitäten be-shrieben.
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Abbildung 6.2: Elektrishe RLC-ShaltungFür die in Abbildung 6.2 gezeigte elektrishe Shaltung gelten folgende Beziehungen zwi-shen Spannung U und Stromstärke I:
U(z) − U(z + ∆z) = L′ · ∆z ·

∂I(z)

∂t
+ R′ · ∆z · I(z) , (6.10)

I(z) − I(z + ∆z) = C ′ · ∆z ·
∂U(z + ∆z)

∂t
. (6.11)Hierbei steht L′ für die Induktivität, R′ für den elektrishen Widerstand und C ′ für dieKapazität, jeweils bezogen auf die Längeneinheit. Für ∆z → 0 gehen die Di�erenzen-Di�erentialgleihungen (6.10) und (6.11) in partielle Di�erentialgleihungen über:

−
∂U

∂z
= L′ ·

∂I

∂t
+ R′ · I , (6.12)

−
∂I

∂z
= C ′ ·

∂U

∂t
. (6.13)Vergleiht man die Gleihungen 6.8 bzw. 6.9 mit den Gleihungen 6.12 bzw. 6.13, erkenntman, dass die Gröÿen U und p bzw. die Gröÿen I und q analog zueinander sind. DieKoe�zienten der Gleihung 6.8 und 6.9 können daher als Elemente einer elektrishenShaltung interpretiert werden [41℄.

L′ =
ρ

π · r2
0

, R′ =
8 · µ

π · r4
o

, C ′ =
3 · π · r3

0

2 · E · d
(6.14)Der Koe�zient L′ wird dabei über die Dihte ρ des Fluids de�niert und beshreibt dieTrägheit der Blutströmung. Der Widerstand R′ wird durh die Viskosität µ bestimmt undstellt somit den Strömungswiderstand dar. Die Dehnbarkeit der jeweiligen Gefäÿwand gehtüber das Elastizitätsmodul E in den Koe�zienten C ′ ein und maht ihn somit zu einemParameter, der das kapazitive Verhalten des Gefäÿes beshreibt. Sowohl R′ als auh L′und C ′ sind jeweils auf die Längeneinheit bezogen.Sieht man das Di�erenzen-Di�erentialgleihungssystem der Gleihungen 6.10 und 6.11gemäÿ der Äquivalenz der Gröÿen p und U bzw. q und I als Näherung der partiellenDi�erentialgleihung 6.8 und 6.9 an, so lässt sih durh geeignetes verketten von entspre-hend der in Abbildung 6.2 gezeigten Shaltungen ein elektrishes Modell für ein Blutgefäÿbzw. ein ganzes Gefäÿsystem konstruieren [41℄.



58 6 Das KreislaufmodellEin Gefäÿabshnitt wird also durh das folgende Gleihungssystem beshrieben:
pi − pi+1 = Li ·

∂qi

∂t
+ Ri · qi ,

qi − qi+1 = Ci ·
∂pi+1

∂t
.Durh Laplae-Transformation dieser Gleihungen erhält man ein Gleihungssystem fürden Frequenzbereih, das für die Implementierung in SIMULINK besonders geeignet ist:

qi(s) =
1

Li · s + Ri

· (pi − pi+1) , (6.15)
pi+1(s) =

1

Ci · s
· (qi − qi+1) . (6.16)Durh die Rüktransformation erhält man den gesuhten Druk pi(t) bzw. den gesuhtenFluss qi(t) im i-ten Gefäÿabshnitt. Die Parameter Ri, Li und Ci sind jetzt auf den jewei-ligen Gefäÿabshnitt bezogen, li entspriht der Länge des betrahteten Gefäÿabshnittes:

Li = K1,i =
ρ · li
π · r2

i

, Ri = K2,i =
8 · µ · li
π · r4

i

, Ci = K3,i =
3 · π · r3

i · li
2 · Ei · di

. (6.17)6.1.2 Modell eines KapillargebietesIn dem bisherigen Modell, das aus Segmenten entsprehend Abbildung 6.2 aufgebaut ist,sind die kleinsten Gefäÿe, die Kapillaren, noh niht berüksihtigt. Grund dafür ist dieTatsahe, dass im bisher betrahteten Gleihungssystem zur Beshreibung der Hämody-namik nur Gefäÿe mit einem Durhmesser gröÿer oder gleih 2mm betrahtet werden,die Durhmesser der Kapillaren jedoh deutlih kleiner sind. Daher wird im Folgendendas Modell um das Kapillargebiet erweitert. Wie bereits in Kapitel 2.2 erwähnt, spielendie Kapillaren vor allem für den totalen peripheren Widerstand, d.h. für den Gesamtwi-derstand des Kreislaufs, eine wihtige Rolle. Dies zeigt sih auh bei der Betrahtung derGleihungen 6.17. Für sehr kleine Gefäÿradien, d.h. ri → 0, ergibt sih, dass sowohl dieStrömungsinduktivität als auh die Strömungskapazität vernahlässigt werden können:
lim
ri→0

Ri(ri) ≫ lim
ri→0

Li(ri)

lim
ri→0

Ci(ri) = 0Damit folgt für die Modellierung eines Kapillargebietes:
pi = Rt,i · qi (6.18)Somit können die Strömungsvorgänge in einer Arterie, die ein Kapillargebiet versorgt, mitdem in Abbildung 6.3 gezeigten elektrishen Ersatzshaltbild wiedergegeben werden.Um Kreislaufregulationsmehanismen berüksihtigen zu können, die auf den totalen pe-ripheren Widerstand, d.h. vor allem auf die kleinen Gefäÿe wie Ateriolen oder Kapillarenwirken, wird der Abshlusswiderstand Rt,i als veränderliher Widerstand gewählt. DieAnpassung erfolgt über die dimensionslose Gröÿe fi.
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iAbbildung 6.3: Elektrishes Ersatzshaltbild eines Gefäÿsegments mit Kapillargebiet6.1.3 Zusammenfassung: Analogien der StrömungsgröÿenDer Lösung der Navier-Stokes-Gleihung für die elastishe Rohrströmung werden für je-des Segment des Kreislaufmodells der elastishe Widerstand, Induktivität und Kapazi-tät entsprehend der physikalishen Eigenshaften der arteriellen Verzweigungen und derrheologishen Eigenshaften des Blutes zugeordnet. Tabelle 6.2 zeigt den Zusammenhangzwishen den Strömungsgröÿen und ihren elektrishen Entsprehungen.Strömungsgröÿe/Strukturmehanishe Gröÿe Elektrishe EntsprehungDruk p [mbar] Spannung U [V ]Fluss q

[
m3

s

] Stromstärke I [A]

8 · µ · l
π · r4

[
kg

m4
·s

] Widerstand R [V
A

]

ρ · l
π · r2

[
kg
m4

] Induktivität L [V ·s
A

]

3 · π · r3 · l
2 · E · d

[
m4

·s2

kg

] Kapazität C [A · s]Tabelle 6.2: Analogie zwishen den Strömungs- und den elektrishen Gröÿen beim Kreis-laufmodellGanz allgemein wird durh das Kreislaufmodell das Gefäÿsystem des Kreislaufes in Seg-mente unterteilt. Jedes dieser Segmente wird durh einen elektrishen Shaltkreis dar-gestellt (vgl. Abbildung 6.2), wobei die elektrishen Bauteile entsprehend der hämody-namishen Parameter dimensioniert werden [41℄. Das Kapillargebiet wird durh einenzusätzlihen, variablen Widerstand realisiert.Das Kreislaufmodell geht von einer quasistationären, ausgebildeten Durhströmung desKreislaufs aus. Es berüksihtigt niht die Einlaufströmung nah jeder Segmentverzwei-gung und ersetzt den Strömungspuls des Herzens durh eine mittlere Geshwindigkeit injedem Segment.



60 6 Das Kreislaufmodell6.2 Modell des Patientenkreislaufs unter extrakorpora-ler ZirkulationDas am Institut für industrielle Informationstehnik (IIIT, Universität Karlsruhe) ent-standene Kreislaufmodell basiert im Wesentlihen auf zwei Quellen: Die Modellierung derHämodynamik lehnt sih an Avolio [3℄ an, während der Modellierung der übrigen physio-logishen Teilsysteme das Modell von Guyton [23℄ zugrunde liegt. Ziel der Bemühungenam IIIT war die Beshreibung des Kreislaufzustandes unter extrakorporaler Zirkula-tion (EKZ), da bei vielen Herz-Operationen das Herz stillgelegt wird. Die Versorgungdes Körpers mit Blut wird von der Herz-Lungen-Mashine (HLM) übernommen. Das ur-sprünglihe Kreislaufmodell wurde entwikelt, um die Regelung der HLM zu verbessern.Da bei der Verwendung der HLM weder der Lungenkreislauf (die Anreiherung des Blutesmit Sauersto� übernimmt die HLM) noh der venöse Körperkreislauf (das aus dem Kör-per entnommene Blut wird in einem Reservoir gesammelt) eine Rolle spielt, beinhaltetdas Kreislaufmodell des IIIT lediglih den arteriellen Körperkreislauf [41℄.

Abbildung 6.4: Struktur des Modells des arteriellen Körperkreislaufes [45℄Die Modelle von Guyton und Avolio basieren auf der Annahme eines liegenden Men-shen in Ruhe [44℄. Da bei der Geometrieerstellung für das KaHMo-Modell MRT-Datenverwendet werden (vgl. Kapitel 5.1), die ebenfalls bei liegenden Menshen in Ruhe auf-genommen werden, kann dieses Kreislaufmodell als Basis für das arterielle KaHMo-Körperkreislaufmodell verwendet werden.Das Modell des Patientenkreislaufs unter EKZ wird durh ein System von 128 elastishenSegmenten mit anatomish korrekten Abmessungen und Wandeigenshaften nahgebildet(Abbildung 6.4). Blutdruk und -�uss in den einzelnen Segmenten werden mit Hilfe desbereits beshriebenen Gleihungssystems 6.15 - 6.16 berehnet. Dieses detaillierte Modellist in der Lage, die Pulsatilität des arteriellen Kreislaufsystems nahzubilden [41℄.



6.3 Das Körperkreislaufmodell 61Dieses Modell des arteriellen Körperkreislaufes diente als Ausgangspunkt für die Erstel-lung des KaHMo-Kreislaufmodells, welhes aus dem Modell des Körperkreislaufes unddem Modell des Lungenkreislaufs besteht. Im Folgenden werden die Teilsysteme näherbeshrieben.6.3 Das KörperkreislaufmodellAusgangspunkt des KaHMo-Körperkreislaufmodells stellt, wie bereits erwähnt, das Mo-dell von U. Kienke et. al. [45℄ dar (Abbildung 6.4). Dieses Modell setzt sih aus den inKapitel 6.1 vorgestellten Segmenten zusammen. Die notwendigen harakteristishen Da-ten der einzelnen Segmente beruhen auf anatomish korrekten Abmessungen und Wand-eigenshaften entsprehend [3℄. Das Modell von Kienke wird auf die für die numerisheSimulation des KaHMo-Herzmodells notwendigen Funktionen reduziert und anshlieÿendin den Zustandsraum überführt (Kapite 6.3.1). Des Weiteren wird das Modell auf Basisder in Kapitel 6.2 hergeleiteten elektrishen Analogie und mittels Literaturdaten um denvenösen Teil erweitert (Kapitel 6.3.2).6.3.1 Das arterielle KörperkreislaufmodellDas ursprünglihe Modell umfasst 128 Segmente und beeinhaltet, neben der Möglihkeitjedes einzelne Segment bezüglih Radius, Wanddike, E-Modul und Länge anzupassen,zusätzlihe Modelle, die z.B. die Änderung des Hormonspiegels berüksihtigen. Das ur-sprünglihe Modell steht aber in dieser Form niht zur freien Verfügung und kann daherniht als Kreislaufmodell für die Herzsimulationen benutzt werden.Aus diesem Grund wurden die 128 Segmente in einem ersten Shritt zu aht Gruppenzusammengefasst:
• linkes Hirn • Aorta
• rehtes Hirn • rehte Shulter
• linker Arm • Bauh
• rehter Arm • BeineDiese aht Gruppen wurden in den Zustandsraum überführt. In Abbildung 6.5 ist dieVereinfahung des ursprünglihen Körperkreislaufmodells des IIIT dargestellt.Durh die Überführung in den Zustandsraum besteht das KaHMo-Körperkreislaufmodellniht mehr aus den in Kapitel 6.2 beshriebenen Segmenten, sondern wird durh dieMatrizen A, B, C and D beshrieben:

~̇x = A~x + B~u , (6.19)
~y = C~x + D~u (6.20)mit:

~x = Zustandsvektor (n × 1) A = Zustandsmatrix (n × n)
~y = Ausgangsvektor (m × 1) B = Eingangsmatrix (n × p)
~u = Eingangsvektor (p × 1) C = Ausgangsmatrix (m × n)

D = Durhgangsmatrix (m × p)



62 6 Das Kreislaufmodell

Abbildung 6.5: Ergebnis der Vereinfahung. Links: ursprünglihes Modell; Rehts: verein-fahtes ModellDie Matrizen A, B, C and D beshreiben die Beziehung zwishen der Zustandsmatrixund den Eingangs- und Ausgangsgröÿen. Ein einfahes Beispiel für die Zustandsraum-darstellung ist in Anhang C zu �nden. Jede der aht Gruppen wird somit durh vierMatrizen beshrieben. Die aht Teile werden entsprehend der ursprünglihen Verbindun-gen miteinander verbunden und bilden so das arterielle KaHMo-Körperkreislaufmodell,das insgesamt durh 32 Matrizen beshrieben wird [59℄. Durh die Darstellung im Zu-standsraum ist eine Rükführung in das ursprünglihe Modell niht mehr möglih unddas Modell im Rahmen des KaHMo-Projekts verwendbar.
160

140

D
ru

ck
 [m

m
H

g]

120

100

0 1 2 210 

100

120D
ru

ck
 [m

m
H

g]

140

160

t t 

KaHMo

Original

KaHMo

Original

Abbildung 6.6: Vergleih der Ergebnisse des KaHMo-Kreislaufmodells mit dem Modelldes IIIT (T0 = 0,76 s). Links: Aorta; Rehts: HalsshlagaderZur Validierung des arteriellen KaHMo-Kreislaufmodells wurden die Ergebnisse zum einen



6.3 Das Körperkreislaufmodell 63mit den Ergebnissen des validierten Modells von Kienke [70℄ verglihen und zum anderenwurden Flussmessungen in Gefäÿen aufgenommen und ausgewertet [90℄.Die Au�ösung der Flussmessungen ist jedoh zur Zeit noh niht ausreihend, um ei-ne verlässlihe Validierung anhand dieser Daten durhführen zu können. Beim Vergleihdes arteriellen KaHMo-Kreislaufmodells mit dem Modell des IIIT ergeben sih sehr guteÜbereinstimmungen der bestimmten Kurven (siehe Abbildung 6.6).6.3.2 Das venöse KörperkreislaufmodellIm Gegensatz zum arteriellen Teil des Körperkreislaufs stand für den venösen Teil keinModell zur Verfügung. Um jedoh physiologish sinnvolle Drukrandbedingungen am Vor-hof des rehten Herzens vorgeben zu können, ist eine Verbindung zwishen den Kapillarenund dem rehten Herzen notwendig. Diese Verbindung bildet analog zur Realität das ve-nöse Kreislaufsystem, das aus den in Kapitel 6.1.1 hergeleiteten Segmenten aufgebautwird.

Abbildung 6.7: Shema des venösen KörperkreislaufsHierbei werden die Flüsse des Kapillargebiets der oberen Körperhälfte (Gehirn, Shul-tern, Arme) und für die untere Körperhälfte (Bauh, Beine) getrennt gesammelt. DieseInformation des Blut�usses dienen als Eingangssignal für die beiden Teile des venösenKörperkreislaufmodells. Darin wird in jeweils drei Segmenten ausgehend von den jeweili-gen Kapillargebieten der Druk und der Fluss über die Venen hin zur Vena Cava Superiorbzw. Vena Cava Inferior berehnet. Die damit erzeugten zeitlihen Drukverläufe an denbeiden Hohlvenen bilden die Drukrandbedingungen am Eingang des Simulationsgebietesdes rehten Herzens. In Abbildung 6.7 ist das venöse Körperkreislaufmodell shematishgezeigt.Da für den venösen Körperkreislauf nur wenige hämodynamishe Werte vorliegen, wirddas Modell aus nur wenigen Segmenten aufgebaut. Anhand von Literaturdaten ([7℄, [33℄,



64 6 Das Kreislaufmodell[54℄ und [68℄) konnten physiologish relevante Wertebereihe für die einzelnen in Abbil-dung 6.7 gezeigten Segmente bestimmt werden. Problematish bei der Bestimmung derhämodynamishenWerte des venösen Körperkreislaufsystems ist in erster Linie die geringeAnzahl an menshlihen Referenzdaten, da sih die Angaben meist auf medizinish rele-vante Gefäÿe wie etwa die Halsvene, die Shlüsselbeinvene und die Hohlvenen beziehen.Weiterhin sind die Daten für die Gefäÿe immer in einem reht groÿen Wertebereih ange-geben. Aus diesem Grunde wurden aus den oben genannten Quellen die Daten extrahiertund für jedes Segment ein zulässiger Bereih für die Segmentparameter Länge, Wanddi-ke, Radius und Elastizitätsmodul bestimmt [90℄. Durh die Vorgabe einer Zielfunktionergibt sih ein Optimierungsproblem mit 12 Ein�ussgröÿen, bei dem die Parameter nurim zuvor de�nierten Bereih variiert werden können. Als Zielfunktionen dienen aus derLiteratur entnommene Drukverläufe. Abbildung 6.8 zeigt einen simulierten Drukverlaufan der oberen Hohlvene im Vergleih zu Literaturdaten.Durh den modularen Aufbau ist das venöse Körperkreislaufsystem sehr �exibel und kanndaher bei Vorliegen detaillierter Daten beliebig erweitert werden.
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Abbildung 6.8: Vergleih simulierter Drukverlauf an der Oberen Hohlvene (links) mitDrukkurve aus der Literatur (rehts) [21℄
6.4 Modell des LungenkreislaufsDer Lungenkreislauf leitet das Blut vom rehten Ventrikel über die Lunge zum linkenHerzen (vgl. Kapitel 2.2). Bei der Modellierung des Lungenkreislaufs wurde analog zumKörperkreislauf zwishen arteriellem und venösem Bereih untershieden. Aufgabe desarteriellen Lungenkreislaufs ist es, den Drukverlauf an der Pulmonalarterie zu bereh-nen. Im venösen Lungenkreislauf wird der Drukverlauf am linken Vorhof berehnet. DieModellierung beider Bereihe erfolgt mit jeweils vier Segmenten, da auh hierfür einedetailliertere Modellierung niht genügend hämodynamishe Werte in der Literatur zurVerfügung stehen. Der Aufbau des Lungenkreislaufs ist in Abbildung 6.9 shematishskizziert. Der Atemgasaustaush in der Lunge wird im KaHMo-Lungenkreislauf nihtmodelliert.Die Bestimmung der Segmentparameter erfolgt analog zur Vorgehensweise beim venösenKörperkreislauf: Anhand von Literaturdaten wurde ein Wertebereih für Radius, Wand-dike, Länge und Elastizitätsmodul eines jeden Segments bestimmt. Mittels einer Para-
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Abbildung 6.9: Shema des Lungenkreislaufsmeterstudie wurden diese Gröÿen innerhalb des ermittelten Bereihs so angepasst, dasssowohl die Charakteristik des Drukverlaufs an der Arteria Pulmonalis als auh die amlinken Vorhof wiedergegeben werden [90℄,[91℄. Aufgrund der Tatsahe, dass sih es sih umaht Segmente mit jeweils vier Parametern handelt, ergibt sih ein Optimierungsproblemmit 64 Ein�ussgröÿen. Die Ergebnisse sind in Abbildung 6.10 gezeigt.
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Abbildung 6.10: Vergleih simulierter Drukverlauf an der Pulmonalarterie (links) mitDrukkurve aus der Literatur (rehts) [40℄Durh die Verwendung einzelner Segmente ist auh das Modell des Lungenkreislaufs sehr�exibel und beliebig erweiterbar.6.5 Implementierung des KreislaufmodellsSowohl für das Lungenkreislaufmodell als auh für das Körperkreislaufmodell dient derBlut�uss über die Tashenklappen (Aorten- bzw. Pulmonalklappe) als Eingangsgröÿe.Mit der Annahme von Blut als inkompressiblem Medium kann dieser Blut�uss direkt ausdem Volumenverlauf des jeweiligen Ventrikels berehnet werden. Dieser Vorgang ist inAbbildung 6.11 shematish für den linken Ventrikel dargestellt. Durh Di�erenzieren desVolumenverlaufs nah der Zeit erhält man den Volumenstrom für den gesamten linkenVentrikel über einen Herzzyklus. Ist der Volumenstrom positiv, so strömt Blut in denVentrikel ein; ist er negativ, so strömt Blut aus dem Ventrikel aus. Bei einem gesunden



66 6 Das KreislaufmodellHerz tritt das Blut vollständig über die Aortenklappe in das Kreislaufsystem ein und dientals Eingangs�uss für das KaHMo-Kreislaufmodell. Daher werden beim Volumenstromver-lauf des Herzens nur die Bereihe berüksihtigt, in denen der Volumenstrom negativ ist.Die restlihen Bereihe werden auf Null gesetzt. Durh Vorzeihenumkehr erhält man nunden Volumenstrom in das Kreislaufsystem. Für den rehten Ventrikel ist die Vorgehens-weise identish. Dieses Verfahren ist automatisiert und in das KaHMo-Kreislaufmodellimplementiert.
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Abbildung 6.11: Shema zur Berehnung des Eingang�ussesUm die Ergebnisse des Kreislaufmodells als Randbedingung für die Strömungssimulationbenutzen zu können, werden neben den Volumenverläufen des rehten und linken Ven-trikels werden noh die zu berehnenden Zeitshritte, die Zykluszeit und die Anzahl derNetze als Eingangsgröÿen benötigt.Die Simulationsdauer des Kreislaufmodells beträgt SD = 120 s. Damit wird gewährleistet,dass die ausgewerteten Zyklen niht von den zu Beginn aufgrund von Einshwingvorgän-gen auftretenden Ungenauigkeiten beein�usst werden.Das KaHMo-Modell ist ein patientenspezi�shes Simulationsmodell. Das bedeutet, dassfür jeden Patienten neue Rehennetze erstellt werden und die Strömungsstruktur derindividuellen Ventrikel untersuht wird. Dementsprehend muss auh das Kreislaufmodellpatientenspezi�sh verwendbar sein. Dies ist aufgrund des Aufbaus aus Segmentenbei den entsprehendne Messdaten möglih. Allerdings sind die notwendigen Angabenbezüglih E-Modul, Wanddike, Durhmesser und Länge kaum ermittelbar. Aus diesemGrund werden in dieser Arbeit die ermittelten Drukverläufe an die bei der jeweiligenMRT-Aufnahme gemessenen Drukverläufe angepasst. In Zukunft ist zu prüfen, ob eineAnpassung über den TPR (siehe Kapitel 2.2) möglih ist.
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7 Ergebnisse der Strömungssimulationfür das Referenzherz (F001)Bei der Auswertung der numerishen Strömungssimulationen und der quantitativen Be-stimmung der Strömungsstruktur werden zwei untershiedlihe Ziele verfolgt. Zum einenwird die Strömungsstruktur in den Herzen mit projizierten Stromlinien der dreidimnsiona-len Strömungsstruktur, mit dreidimensionalen Stromlinien und mit der Lambda2-Methodegraphish dargestellt. Zum anderen werden die in Kapitel 3.4 eingeführten dimensions-losen Kennzahlen für die untershiedlihen Herzen ausgewertet.In diesem Kapitel werden im Folgenden die Ergebnisse des Referenzdatensatzes F001vorgestellt. In Tabelle 7.1 sind einige allgemeine Angaben zum Probanden aufgeführt.Parameter Kürzel [ ℄ F001Geshleht - - männlihGeburtsjahr Jahr a 1971Gröÿe H m 1, 76Gewiht G kg 70Rauher - - jaÜbergewiht - - neinTabelle 7.1: Allgemeine Angaben zum ProbandenDa es sih bei dem Probanden des Datensatzes F001 um einen gesunden jungen Mannhandelt, dienen die Ergebnisse der numerishen Strömungssimulation der Blutströmungin diesem Herz als Referenzdaten für die nahfolgende Auswertung der kranken Herzen.7.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels desDatensatzes F001Der linke Ventrikel des Datensatzes F001 wurde von Malvè im Rahmen seiner Promotionerstellt und hinsihtlih der zweidimensionalen Strömungsstruktur ausgewertet [38℄. Dain den MRT-Aufnahmen keine Informationen zum Vorhof enthalten sind, wurde dieseranhand von Literaturdaten generish erstellt. Aufgrund von numerishen Shwierigkeitenmusste auf die anatomish korrekte Modellierung mit vier Zuläufen verzihtet werden, sodass der Vorhof im vorliegenden Modell mit nur einem Zulauf realisiert ist [38℄.Die Simulation der Blutströmung im linken gesunden Ventrikel wurden mittels dieses nu-merishen Modells durhgeführt. In dieser Arbeit liegt bei der Auswertung der Fokus vor-



70 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)allem auf der dreidimensionalen Strömungsstruktur im Ventrikel und auf den dimensions-losen Kennzahlen.7.1.1 Volumenverlauf als Funktion der ZeitAbbildung 7.1 zeigt den Volumenverlauf des linken Ventrikels und des linken Vorhofs alsFunktion der Zeit. Die Kurven sind mit der Zykluszeit (Dauer eines Herzzyklus) und demdiastolishen Volumen des Ventrikels normiert. Die Mitralklappe ö�net bei t = 0,76 . DieZykluszeit kann direkt aus den MRT-Aufnahmen entnommen werden. Sie beträgt für denDatensatz F001
T0 = 0,76 s. Zusätzlih sind in Abbildung 7.1 für das Herz noh die Ö�nung der Mitral-klappe (OM) und der Aortenklappe (OA) sowie die Vorhofkontraktion markiert.

Abbildung 7.1: Volumenverlauf des linken Ventrikels des Datensatzes F001 [38℄7.1.2 Anatomishe und physiologishe ParameterIn der Tabelle 7.2 sind neben den Parametern, die sih aus den geometrishen und phy-siologishen Bedingungen ergeben, auh die Ergebnisse der numerishen Simulation unddie daraus bestimmten dimensionslosen Gröÿen erfasst. Die Berehnung der Kennzahlenerfolgt nah den in Kapitel 3.4 eingeführten Bestimmungsgleihungen.Parameter Kürzel [ ℄ F001 (linker Ventrikel)Ergebnisse der StrömungssimulationErgebnisse VolumenverlaufEndsystolishes Volumen ESV m3 0, 000064Enddiastolishes Volumen EDV m3 0, 000166Shlagvolumen VS m3 0, 000102Zykluszeit T0 s 0, 76Puls HR 1/min 79Systolishe Zeit tsys s 0, 27Diastolishe Zeit tdia s 0, 49



7.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F001 71Parameter Kürzel [ ℄ F001 (linker Ventrikel)Angaben zu den KlappenMitralklappendurhmesser Dmit m 0, 0285Mitralklappen�ähe Amit m2 0, 000640Aortenklappendurhmesser Daor m 0, 0218Aortenklappen�ähe Aaor m2 0, 000372Gemittelte StrömungsgröÿenMittlerer Vorhofdruk p̄vor,li mbar 7, 5Mittlerer Aortendruk p̄aor mbar 118Mittlere Geshw. (Systole) v̄sys m/s 1, 02Mittlere Geshw. (Diastole) v̄dia m/s 0, 33Mittlere Viskosität µ̄eff kg/(m · s) 0, 00537Dihte ρ kg/m3 1008EnergieauswertungpV-Arbeit ApV J 1, 84Leistung P W 2, 4Dimensionslose KennzahlenReynoldszahl (Systole) ReD,sys - 4150Wormersleyzahl (Systole) Wosys - 27Ejektionsfraktion EF % 61Durhmishungsgrad M1 % 33Durhmishungsgrad M4 % 2Verweilzeit tb,20 s 0, 93Dimensionslose Pumparbeit O - 3, 13 · 106Tabelle 7.2: Anatomishe und physiologishe Parameter des linken Ventrikels des Daten-satzes F001Die gemittelten Geshwindigkeiten werden entsprehend Gleihung 3.25 aus dem Shlag-volumen, dem Klappendurhmesser und der Dauer der jeweiligen Herzphase bestimmt.Die gemittelten Drüke erhält man durh eine zeitlihe Mittelung des Drukverlaufs, µ̄effberehnet sih entsprehend Gleihung 3.26.Die vom Ventrikel aufgebrahte Leistung ergibt sih aus der berehneten Arbeit dividiertdurh die Zykluszeit. Mit P=2,4W liegt die so ermittelte Leistung über dem Litera-turwert von PLit=1,7W [73℄. Allerdings beträgt der in der Literatur angegebene Puls
HRLit=70 /min während das Herz des des Probanden während der MRT-Aufnahme 79mal pro Minute (HR=79 /min) geshlagen hat.Mit einer Ejekionsfraktion von EF = 61% wird deutlih mehr als die Hälfte des sihim Ventrikel be�ndlihen Blutes während der Systole ausgeworfen. Dieser hohe Wert istharakteristish für gesunde Herzen. Die Werte für den Durhmishungsgrad und die Ver-weilzeit zeigen, dass der Ventrikel gut durhspült wird und die Gefahr der Trombenbildungdementsprehend gering ist. Nah einem Zyklus be�nden sih nur noh 33%, nah vierZyklen sogar nur noh 2% Restblut im Ventrikel.Die Werte für O, M , EF und tb,20 werden bei der Auswertung der Simulationen derkranken Herzen (Kapitel 8.1) erneut diskutiert, da sie dort als Referenzwerte dienen.



72 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)7.1.3 Darstellung der StrömungsstrukturDie graphishen Auswertungen der Strömungsstruktur erfolgten mit dem Software-PaketENSIGHT© Release 8.2. Aus den vielfältigen Möglihkeiten der Strömungsvisualisierungwurden für die vorliegende Arbeit drei Darstellungen ausgewählt:
• auf eine Langahsenshnittebene projizierte Stromlinien der dreidimensionalen Strömung
• dreidimensionale Stromlinien
• dreidimensionale Auswertung entsprehend der Lambda2-Methode.Die Shnittebene für die projizierten Stromlinien verläuft mittig durh beide Klappen unddurh die Herzspitze. Die Stromlinien sind mit dem Betrag der Geshwindigkeit kodiert,so dass ihre Farbe die lokale Geshwindigkeit in m/s angibt.Mit der Lambda2-Methode wird das Strömungssfeld auf durh Rotation bedingte lokaleDrukminimas untersuht (siehe Kapitel 3.6). Die Ergebnisse dieser Auswertung sind diein den Abbildungen 7.3 bis 7.5 in gelb dargestellten dreidimensionalen Hüll�ähen derWirbelkernlinien.Zur Darstellung der Ergebnisse werden sehs harakteristishe Zeitpunkte über einenHerzzyklus gewählt, die einen guten Überblik über die sih bildende Strömungsstrukturdarstellen. Die sehs Zeitpunkte sind in Abbildung 7.2 qualitativ in die Volumenzeitkurveder Lösung eingetragen.
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tAbbildung 7.2: Zuordnung zwishen den gewählten Auswertezeitpunkten und dem Volu-menverlauf



7.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F001 73Struktur der Strömung
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Abbildung 7.3: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t1 und t2
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Abbildung 7.4: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t3 und t4
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Abbildung 7.5: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t5 und t6



76 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)Interpretation der StrömungsstrukturIn vorangegangenen Arbeiten [52℄, [60℄ wurden die sih ergebenden Strömungs-strukturen jeweils mit Hilfe von Sattelpunkten und Foki zweidimensional dargestellt.Ergänzend dazu wird in diesem Abshnitt die dreidimensionale Strömungsstruktur mitSattellinien und dreidimensionalen Foki (vgl. Kapitel 3.6) im linken gesunden Ventrikelgraphish ausgewertet und an den in Abbildung 7.6 gezeigten Zeitpunkten dargestellt.
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tAbbildung 7.6: Ausgwertete Zeitpunkte während eines Herzzykluses

F1

Abbildung 7.7: Ausbilden des Ringwirbels zu Beginn der DiastoleAbbildung 7.7 zeigt das Einströmen des Bluts über die Mitralklappe zu Beginn der Dia-stole. Es bildet sih eine Jetströmung aus, deren Rihtung von der Lage der Mitralklappe



7.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F001 77abhängt. Das aus dem Vorhof kommende Blut tri�t dabei mit einer hohen Geshwindig-keit auf das ruhende Blut im Ventrikel, wodurh sih ein torusförmiger Ringwirbel (FokusF1) ausbildet. Die Drehrihtung ist in Abbildung 7.7 eingetragen.
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Abbildung 7.8: Asymmetrishes Anwahsen des RingwirbelsIm weiteren Verlauf der Diastole wandert der Ringwirbel von der Mitralklappe in RihtungVentrikelmitte und wähst dabei bedingt durh die Geometrie und das damit verbundenegröÿere Raumangebot an (siehe Abbildung 7.8). Der obere Teil des dreidimensionalenFokus F1 strömt entlang des Eingangs des Aortenkanals und induziert dort entsprehenddes Phänomens einer überströmten Kavität reibungsgekoppelt eine Wirbelwalze (F2).Diese bleibt bis zur Ö�nung der Aortenklappe bestehen. An der Wand des Aortenkanalsbildet sih durh diese Wirbelwalze eine Linie von Halbsatteln (S2).In der zweiten Hälfte der Diastole verformt sih der Ringwirbel asymmetrish. Dabei wirddie linke Seite gröÿer und der Ringwirbel kippt zur Seite. Der rehte Teil wandert dadurhin Rihtung Herzspitze. Das führt dazu, dass die Strömung in Rihtung Ventrikelwandgelenkt wird und dort ein Halbsattel (S1) entsteht. Der untere Teil des Ringwirbels durh-strömt die Ventrikelspitze (siehe Abbildung 7.9). Diese Struktur bleibt bis zum Ende derDiastole erhalten.Nah dem Erreihen des enddiastolishen Volumens und dem Shlieÿen der Mitralklap-pe ö�net nun die Aortenklappe. Gleih zu Beginn der Systole wird F2 ausgeshwemmt,F1 zerfällt in der ersten Hälfte der Systole, wobei die Drehrihtung des Ringwirbels eineinfahes und verlustarmes Ausströmen begünstigt (vgl. Abbildung 7.10).Der in diesem Modell verwendete generishe Vorhof erzeugt eine Strömung, wie sie auh inden MRT-Flussmessungen zu erkennen ist [38℄, [93℄. Allerdings ergibt sih bei einem phy-siologish korrekten Vorhof aufgrund der vier Zuläufe eine Stau�ähe und ein Ringwirbel,der die Einströmrihung in den Ventrikel maÿgeblih beein�usst. Der Ein�uss dieser Vor-hofströmung auf die Strömungsstruktur im Ventrikel ist ein Ziel der aktuellen Forshung



78 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)im Rahmen der Weiterentwiklung des Herzmodells.Die Lambda2-Methode identi�ziert den Ringwirbel F1 zu Beginn des Einströmvorgangs.Bei der Interpretation der Strömung im linken Ventrikel im weiteren Verlauf der Diastoleliefert die Methode allerdings kaum noh zusätzlihe Informationen.
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Abbildung 7.9: Asymmetrisher Ringwirbel und Verzweigung in die Herzspitze

Abbildung 7.10: Strömungsstruktur in der Systole



7.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F001 797.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikelsdes Datensatzes F001Ein Ziel dieser Arbeit ist die Erweiterung des KaHMo-Modells um den rehten Ventrikel.Aus den Erfahrungen vorangegangener Arbeiten wurde dabei der Vorhof mit seinen bei-den Zuläufe mitberüksihtigt. Aufgrund der groÿen Bedeutung für den Körperkreislaufund die Versorgung der Organe lag bisher der Fokus sowohl in der Medizin als auh inder Herzforshung auf dem linken Ventrikel. Allerdings entwikelt sih in letzter Zeit einVerständnis dafür, dass durh die wehselseitige Beein�ussung der beiden Herzhälften,das Gesamtsystem untersuht werden muss und damit eine Erweiterung der bisherigenSihtweise um den rehten Ventrikel sinnvoll ist. Somit bedeutet die Erweiterung desKaHMo-Modells um den rehten Ventrikel einen wihtigen Shritt im Verständnis desGesamtsystems.Im Folgenden werden die Ergebnisse der Strömungssimulation im rehten Referenzventri-kel vorgestellt.7.2.1 Volumenverlauf als Funktion der ZeitDer zeitlihe Verlauf der Volumenänderung des rehten Ventrikels entspriht dem deslinken Ventrikels. In Abbildung 7.11 ist neben dem Volumenverlauf des rehten Ventrikelsauh die Volumenänderung des Vorhofs über die Zeit gezeigt. Die Kurven sind ebenfallsmit der Zykluszeit und dem diastolishen Volumen des Ventrikels normiert. Im Falle derrehten Herzhälfte ö�net die Trikuspidalklappe bei t = 0, 76. In Abbildung 7.11 sindzusätzlih noh die Ö�nung der Trikuspidalklappe (OT) und der Pulmonalklappe (OP)sowie die Vorhofkontraktion eingetragen.

Abbildung 7.11: Volumenverlauf des rehten Ventrikels des Datensatzes F001



80 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)7.2.2 Netzunabhängigkeitsstudie zum rehten VentrikelUm einen Ein�uss des Rehennetzes auf die Strömungsstruktur zu vermeiden, wurde eineNetzunabhängigkeitsanalyse durhgeführt, deren Ergebnisse im diesem Kapitel vorgestelltwerden. Es wurden fünf topologish identishe Rehennetze mit 25.000, 50.000, 100.000,
200.000 und 300.000 Zellen erzeugt. Mit jedem dieser Rehennetze wurde eine numerisheSimulation mit identishen Randbedingungen durhgeführt. Die Ergebnisse der Auswer-tung der e�ektiven Viskosität, der Arbeit und der dimensionslosen Kennzahlen sind inTabelle 7.3 zusammengestellt.

µ̄eff

[
kg
m·s

]
ApV [J ] P [W ] ReD,sys Wosys tb,20 [s℄ O CFL25.000 0, 00519 0, 19 0, 25 5030 27 1, 02 3, 5 · 105 1, 0950.000 0, 00505 0, 19 0, 25 5169 27 0, 95 3, 3 · 105 1, 06100.000 0, 00503 0, 19 0, 25 5192 27 0, 98 3, 4 · 105 0, 95200.000 0, 00486 0, 19 0, 25 5369 28 0, 95 3, 4 · 105 0, 87300.000 0, 00511 0, 19 0, 25 5109 27 1, 06 3, 6 · 105 0, 74Tabelle 7.3: Ergebnisse der Netzunabhängigkeitsstudie zum rehten Ventrikels des Daten-satzes F001Die gemittelte e�ektive Viskosität µ̄eff variiert bei den fünf Rehennetzen um 6%, liefertaber keinen eindeutigen Hinweis bezüglih einer Netzunabhängigkeit. Die Leistung desrehten Ventrikels ist in allen Fällen gleih und mit P=0,25W deutlih geringer als dieLeistung des linken Ventrikels.Bei der Auswertung integraler Gröÿen konnte keine eindeutige Netzunabhängigkeit ge-funden werden. Allerdings zeigt sih bei den berehneten Volumenverläufen, dass erst abeiner Zellanzahl von 100.000 Zellen eine Volumenkonstanz gegeben ist.

25.000 Zellen 100.000 Zellen

Abbildung 7.12: Vergleih der Strömungsstruktur im rehten Ventrikel mit 25.000 Zellen(links) und 100.000 Zellen (rehts)



7.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F001 81Die Untersuhung der Strömungsstruktur ergibt, dass shon bei dem Netz mit 25.000 Zel-len die globale Strömungsstrukur sihtbar ist. Mit steigender Zellanzahl werden immerkleinere Strukturen aufgelöst. Diese tragen jedoh niht zum Verständnis der Hauptströ-mung im Ventrikel bei. Gerade bei dem Rehennetz mit der hohen Zellanzahl entstehensehr viele kleine Wirbelstrukturen, die ihren Ursprung zum Teil in der Numerik haben.Damit ist eine weitere Verfeinerung niht sinnvoll. Die mittleren Courantzahlen liegen beiallen Berehnungen im Bereih von 1 (vgl. Tabelle 7.3).Beim Vergleih der Strömungsstrukturen ergibt sih allerdinsg zwishen 25.000 und
100.000 Zellen beim Einströmen ein Untershied in der Form und der Ausdehnung desRingwirbels (siehe Abbildung 7.12). Ab 100.000 Zellen ändert sih die Strömungsstrukturniht mehr, so dass man ab dieser Anzahl von Zellen von einer netzunabhängigen Lösungsprehen kann. Die mit diesem Netz erzielte Lösung wird im Folgenden entsprehendder Tabelle 7.2 beim linken Ventrikel ausgewertet und hinsihtlih der Strömungsstruk-tur untersuht. Die Ergebnisse dienen bei den Auswertungen der rehten Ventrikel desDatensatzes F002 als Referenz.7.2.3 Anatomishe und physiologishe ParameterAnalog zur Auswertung beim linken Ventrikel sind in der Tabelle 7.4 neben den Para-metern, die sih aus den geometrishen und physiologishen Bedingungen ergeben, auhdie Ergebnisse der numerishen Simulation des in Kapitel 7.2.2 bestimmten Rehennetzesund die daraus bestimmten dimensionslosen Gröÿen zusammengefasst. Die Berehnungerfolgt nah den in Kapitel 3.4 eingeführten Bestimmungsgleihungen.Parameter Kürzel [ ℄ F001 (rehter Ventrikel)Ergebnisse der StrömungssimulationErgebnisse VolumenverlaufEndsystolishes Volumen ESV m3 0, 000072Enddiastolishes Volumen EDV m3 0, 000181Shlagvolumen VS m3 0, 000108Zykluszeit T0 s 0, 76Puls HR 1/min 79Systolishe Zeit tsys s 0, 250Diastolishe Zeit tdia s 0, 510Angaben zu den KlappenTrikuspidaldurhmesser Dtri m 0, 0277Trikuspidalklappen�ähe Atri m2 0, 000602Pulmonalklappendurhmesser Dpul m 0, 0212Pulmonalklappen�ähe Apul m2 0, 000354Gemittelte StrömungsgröÿenMittlerer Vorhofdruk p̄vor,re mbar 5, 5Mittlerer Pulmonaldruk p̄pul mbar 14, 8Mittlere Geshw. (Systole) v̄sys m/s 1, 22Mittlere Geshw. (Diastole) v̄dia m/s 0, 35Mittlere Viskosität µ̄eff kg/(m · s) 0, 00503Dihte ρ kg/m3 1008



82 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)Parameter Kürzel [ ℄ F001 (rehter Ventrikel)EnergieauswertungpV-Arbeit ApV J 0, 19Leistung P W 0, 25Dimensionslose KennzahlenReynoldszahl (Systole) ReD,sys - 5192Wormersleyzahl (Systole) Wosys - 27Ejektionsfraktion EF % 60Durhmishungsgrad M1 % 0, 39Durhmishungsgrad M4 % 0, 04Verweilzeit tb,20 s 0, 98Dimensionslose Pumparbeit O - 3, 4 · 105Tabelle 7.4: Anatomishe und physiologishe Parameter des rehten Ventrikels des Da-tensatzes F001Die gemittelten Geshwindigkeiten werden entsprehend Gleihung 3.24 aus dem Shlag-volumen, dem Klappendurhmesser und der Dauer der jeweiligen Herzphase bestimmt.Die gemittelten Drüke erhält man durh eine zeitlihe Mittelung des Drukverlaufs, µ̄effberehnet sih entsprehend Gleihung 3.26.Die Ejektionsfraktion liegt mit EF = 60% geringfügig niedriger als im linken Ventrikel(EFlinks = 60%). Rein physiologish pumpen die beiden Herzhälften die gleihe Men-ge Blut in die sih anshlieÿenden Arterien. Daher ergeben sih die Untershiede imShlagvolumen bei den numerishen Modellen (VS,rechts = 108ml, VS,links=102ml) ausSegmentierungsungenauigkeiten. Die Werte für die endsystolishen und die enddiastoli-shen Volumen zeigen, dass der rehte Ventrikel gröÿer ist als der linke Ventrikel. Diesstimmt mit den Angaben aus der Literatur überein [36℄.Die vom rehten Ventrikel aufgebrahte Leistung ist mit P=0,25W deutlih geringer alsdie Leistung des linken Ventrikels. Dies resultiert, wie bereits in Kapitel 2.1.1 besprohen,aus den untershiedlihen Drukniveaus im Körper bzw. Lungenkreislauf. Im Vergleih zuLiteraturdaten ist auh beim rehten Ventrikel die Ventrikelleistung erhöht, die in Ruhemit PLit=0,17W angegeben wird [73℄. Der angegebene Puls liegt jedoh auh hier bei
HRLit=70 /min, während der Proband einen Puls von HR=79 /min hatte.Die Verweilzeit alten Blutes im Ventrikel und der Durhmishungsgrad liegen in der selbenGröÿenordnung wie beim linken Ventrikel des Datensatz F001. Aufgrund der geringerenArbeitsleistung ist die dimensionslose Pumparbeit jedoh um etwa eine Gröÿenordnungkleiner als bei der linken Herzhälfte.7.2.4 Darstellung der StrömungsstrukturDie graphishen Auswertungen der Strömungsstruktur erfolgten wie bereits erwähnt mitdem Software-Paket ENSIGHT© Release 8.2. Analog zur Auswertung der Strömungs-struktur im linken Ventrikel werden auh hier projizierte Stromlinien der dreidimensio-nalen Strömungsstruktur, dreidimensionale Stromlinien und die Lambda2-Methode zurVisualisierung verwendet. Aufgrund der Geometrie von Vorhof und Ventrikel werden zwei



7.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F001 83Shnittebenen für die projizierten Stromlinien de�niert (siehe Abbildung 7.13): Shnit-tebene 1 (S1) verläuft mittig durh beide Klappen und durh die Herzspitze. Sie zeigt diezweidimensionale Strömungsstruktur im Ventrikel. Shnittebene 2 (S2) verläuft durh denVorhof und beide Hohlvenen. Die Stromlinien sind mit dem Betrag der Geshwindigkeitkodiert, so dass ihre Farbe die lokale Geshwindigkeit in m/s angibt.
Seitenansicht Draufsicht

S1

S1

S2

S2Abbildung 7.13: Auswerteebenen im rehten Ventrikel und im VorhofAnalog zum linken Ventrikel werden auh hier sehs Zeitpunkte innerhalb eines Herzzyklusausgewählt (siehe Abbildung 7.14), an denen die Strömung im rehten Ventrikel gezeigtwird.
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tAbbildung 7.14: Zuordnung zwishen den gewählten Auswertezeitpunkten und dem Vo-lumenverlauf
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Abbildung 7.15: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t1 und t2
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Abbildung 7.16: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t3 und t4
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Abbildung 7.17: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t5 und t6



7.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F001 87Interpretation der StrömungsstrukturAnhand der Ergebnisse der numerishen Strömungssimulation wird im Folgendendie Strömungsstruktur im rehten gesunden Ventrikel beshrieben und an den inAbbildung 7.18 gezeigten Zeitpunkten dargestellt.

Abbildung 7.18: Ausgwertete Zeitpunkte während eines HerzzyklusesNah dem Ö�nen der Trikuspidalklappe strömt das Blut über die beiden Hohlvenen inden Vorhof und von dort in den rehten Ventrikel. Da sih sowohl das Blut im Ventrikelals auh das im Vorhof kaum bewegt, das neu einströmende Blut aber eine reht hoheGeshwindigkeit hat, entstehen sowohl an den beiden Zuläufen als auh im Ventrikel selbstRingwirbel (F1, F4 und F5). Dieser Zustand zu Beginn der Diastole ist in Abbildung 7.19gezeigt.
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Abbildung 7.19: Ausbilden der Ringwirbel zu Beginn der Diastole



88 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)Durh das Einströmen des Blutes über die beiden gegenüberliegenden Hohlvenen bildetsih im Vorhof ein Sattelpunkt (S4) und eine an der Vorhofwand verlaufende Halbsat-tellinie (S5) aus. Die unteren Teile der Foki F4 und F5 vereinigen sih zu einem in denVentrikel einströmenden Jet (vgl. Abbildung 7.20). Im weiteren Verlauf der Diastole wer-den die unteren Teile der beiden Vorhof-Ringwirbel von der Strömung in den Ventrikelgespült.
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Abbildung 7.20: Asymmetrishe Anwahsen des Ringwirbels im VentrikelDer Ringwirbel im Ventrikel (F1) wähst aufgrund der geometrishen Verhältnisse auf derlinken Seite stärker als auf der rehten Seite. Diese asymmetrishe Verformung führt da-zu, dass der rehte Teil des Torus in Rihtung Ventrikelspitze wandert. Die Blutströmungwird dadurh auf die Ventrikelwand gelenkt, an der sih ein Halbsattel (S1) bildet (vgl.Abbildung 7.21). Aufgrund der Geometrie des rehten Ventrikels gelangt der untere Teildes Ringwirbels F1 niht bis in die Herzspitze, sondern überströmt diese. Dadurh formtsih reibungsbedingt eine Wirbelwalze F3 (siehe Abbildung 7.21) und an der Ventrikel-wand entsteht eine Linie von Halbsatteln (S3).Entsprehend der Strömungsstruktur im linken Ventrikel bildet sih im rehten Ventrikelim Ausströmkanal vor der Pulmonalklappe eine weitere Wirbelwalze (F2) und hierdurhan der Wand eine Linie aus Halbsatteln (S2). Allerdings ist diese Wirbelwalze im rehtenVentrikel nur shwah ausgeprägt und daher in Abbildung 7.21 nur gestrihelt dargestellt.Bedingt durh die Geometrie der rehten Herzhälfte tri�t der Jet sehr viel eher auf dieVentrikelwand als dies in der linken Herzhälfte der Fall ist. Dadurh zerfällt die vorhergeordnete Wirbelstruktur sehr shnell, so dass im zweiten Teil der Diastole keine geord-nete Strömungsstruktur mehr zu erkennen ist. Erst gegen Ende der Diastole erkennt manim Rahmen der Vorhofkontraktion kurzzeitig einen erneuten Einströmjet mit Ringwir-bel. Dieser Ringwirbel weist aber aufgund der niedrigen Einströmgeshwindigkeiten eine



7.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F001 89geringe Intensität auf und zerfällt sehr shnell wieder.Mit dem Ende der Diastole shlieÿt die Trikuspidalklappe, die Pulmonalklappe ö�net unddas Ausströmen des Blutes beginnt (vgl. Abbildung 7.22).
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Abbildung 7.21: Asymmetrishe Ringwirbel und Verzweigung in die Herzspitze

Abbildung 7.22: Strömungsstruktur in der Systole



90 7 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Referenzherz (F001)Bei der Bestimmung der Strömung im rehten Ventrikel hat sih die Lambda2-Methodevor allem hinsihtlih der Identi�kation groÿer Wirbelstrukturen wie F1, F4 und F5 alshilfreih erwiesen. Auh der Zerfall der Wirbelstrukturen im zweiten Teil der Diastole wirddurh die Lambda2-Methode dargestellt. Die Verzweigung der Strömung in die Herzspitzekonnte durh die Methode allerdings niht abgebildet werden.



8 Ergebnisse der Strömungssimulationfür das Patientenherz (F002)Nahdem im vorangegangenen Kapitel die Strömung in einem gesunden menshlihenHerzen simuliert und ausgewertet wurde, wird im Folgenden ein erkranktes Herz einesPatienten untersuht. Bei dem Patienten handelt es sih um einen Teilnehmer der STICH-Studie, bei der der Nutzen einer Ventrikelrekonstruktion untersuht wird. Die koronareHerzkrankheit des Patienten hat sih in Form eines Herzinfarkts manifestiert. Als Folgedieses Herzinfarkts hat sih eine Herzwandaussakung Aneurysma gebildet. Im Rahmender Operation wurde sein linker Ventrikel rekonstruiert und zwei Bypässe gelegt.Im Rahmen der STICH-Studie wurden die Patienten über mehrere Jahre begleitet und ihrGesundheitszustand beobahtet. Daher stehen für diesen Patienten sowohl Daten vor derOperation (Prä-OP) als auh einige Tage nah der Operation (Post-OP) und vier Monatenah der Operation (4-Month) zur Verfügung. Diese Datensätze enthalten jeweils Informa-tionen zu den linken und den rehten Ventrikeln und den Herzklappen. Allerdings stehenfür die Vorhöfe oder die angrenzenden Arterien keine Daten zur Verfügung. Wie bereitsin Kapitel 5.2 beshrieben, werden die Zu- und Abläufe in den numerishen Modellendaher durh Stutzen realisiert. Vorangegangene Untersuhungen haben den Ein�uss derVorhöfe auf die Ventrikelströmung gezeigt. In [93℄ wurden untershiedlihe Einströmwin-kel untersuht. Basierend auf diesen Erkenntnissen wurden die Stutzen in dieser Arbeiterzeugt. Allerdings ist es wünshenswert, wenn bei zukünftigen Untersuhungen das Herzmit Vorhöfen in den MRT-Aufnahmen enthalten wäre. In Tabelle 8.1 sind einige allge-meine Angaben zum Patienten zusammengefasst.Parameter Kürzel [ ℄ Prä-OP Post-OP 4 MonthGeshleht - - männlihGeburtsjahr Jahr a 1957Gröÿe H m 1,60Gewiht G kg 83Rauher - - neinÜbergewiht - - jaTabelle 8.1: Allgemeine Angaben zum PatientenAbbildung 8.1 zeigt die Volumenverläufe der linken und rehten Ventrikel für die dreiDatensätze. Die Volumenverläufe sind mit dem enddiastolishen Volumen des jeweiligenlinken Ventrikels und der Zykluszeit normiert. Wie bereits in Abbildung 5.10 angedeutet,sind die linken Ventrikel in allen drei Fällen deutlih gröÿer als die rehten Ventrikel.Allerdings ist der Untershied nah der Operation geringer geworden.
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Abbildung 8.1: Volumenverläufe des Datensatzes F002Nahfolgend werden zuerst die Ergebnisse der Untersuhungen zu den linken Ventrikelnund dann die Ergebnisse der rehten Ventrikel des Datensatzes F002 vorgestellt. Dabeiwird die Strömung zu jeweils sehs Zeitpunkten graphish ausgewertet. Darüberhinauswerden die dimensionslosen Parameter bestimmt. Beide Auswertungen werden mit denErgebnissen des Datensatzes F001 verglihen, der in dieser Arbeit als Referenzdatensatzfungiert.8.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels desDatensatzes F002In der Tabelle 8.2 sind neben den Parametern, die sih aus den geometrishen und phy-siologishen Bedingungen ergeben auh die Ergebnisse der numerishen Simulationen unddie daraus bestimmten dimensionslosen Gröÿen erfasst. Die Berehnung der Kennzahlenerfolgt nah den in Kapitel 3.4 eingeführten Bestimmungsgleihungen.Zum besseren Verständnis sind nahfolgend einige Erklärungen zur Tabelle 8.2 gegeben:� Akinesie: Ausbleiben der physiologish in der Systole auftretenden aktiven Einwärts-bewegung der Wand des linken Herzventrikels



8.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F002 93� Dyskinesie: Störung eines Bewegungsablaufs, insbesondere an den Hohlorganen� Cardia Output (CO): Gesamtblutvolumen, das in einer Minute aus dem Ventrikelgepumpt wird (CO = SV · Puls)� NYHA (New York Heart Assoiation): Die NYHA-Klassi�kation ist ein ursprüng-lih von der New York Heart Assoiation verö�entlihtes Shema zur Einteilung derHerzkrankheiten und wird zur Einstufung der Herzinsu�zienz in vershiedene Stadi-en entsprehend der Leistungsfähigkeit des Patienten verwendet. Die Einordnung desShweregrads einer Herzinsu�zienz erfolgt in vier Stufen (I-IV): I = keine Beshwer-den, II = Beshwerden bei shwerer körperliher Belastung, III = Beshwerden beileihter körperliher Belastung, IV = Beshwerden bei Ruhe.� MI: Shwere der Mitralklappeninsu�zienz� TI: Shwere der Trikuspidalklappeninsu�zienz� Angina: Angina petoris ist ein Hauptsymptom der koronaren Herzkrankheit (tho-rakaler Shmerz, ausgelöst durh Sauersto�unterversorgung des Herzens). Die Ein-teilung des Shweregrads der Angina petoris erfolgt nah der NYHA in vier Stufen(I-IV): I = keine Beshwerden, II = Beshwerden bei shwerer körperliher Belas-tung, III = Beshwerden bei leihter körperliher Belastung, IV = Beshwerden beiRuhe.� Maximalgeshwindigkeit vmax: Maximale Geshwindigkeit über die MitralklappeParameter Kürzel [ ℄ Prä-OP Post-OP 4 MonthMedizinishe DatenAngaben zur ErkrankungUrsahe - - HerzinfarktKrankheitsbild - - Aneurysma und koronareHerzkrankheitLage der Herzveränderung - - Dyskinsie im Apex, Akinesiean der VorderwandOperationsart - - Ventrikelrekonstruktion + BypassAktueller Zustand - - Verbesserung des Gesundheits-zustandes nah der OPMesswertePuls HR 1/min 72 103 95Endsystolishes Volumen ESV - 155, 55 107, 08 98, 00Enddiastolishes Volumen EDV - 193, 21 142, 54 135, 70Shlagvolumen VS - 37.66 35, 46 37, 70Ejektionsfraktion EF % 19, 49 24, 88 27, 80Cardia Output CO l/min 2, 82 3, 55 2, 74Blutdruk BD mmHG 110/70 125/80 125/72Hämatokritwert Hk % 46, 5 33, 9 -1Hämoglobin Hb g/ml 0, 15 0, 11 -1NYHA - - II -2 I1Entsprehend des STICH-Protokolls wurde 4 Monaten nah der OP kein Bluttest durhgeführt2Entsprehend des STICH-Protokolls wurde nah der OP kein Eho gemaht



94 8 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Patientenherz (F002)Parameter Kürzel [ ℄ Prä-OP Post-OP 4 MonthMI - - I - 2 ITI - - I - 2 0Angina - - II - 2 0Maximalgeshwindigkeit vmax m/s 0, 76 - 2 1, 0Ergebnisse der StrömungssimulationErgebnisse VolumenverlaufEndsystolishes Volumen ESVsim m3 0, 000214 0, 000155 0, 000126Enddiastolishes Volumen EDVsim m3 0, 000253 0, 000208 0, 000176Shlagvolumen VS,sim m3 0, 000039 0, 000054 0, 00005Zykluszeit T0 s 0, 833 0, 583 0, 632Systolishe Zeit tdia s 0, 332 0, 256 0, 304Diastolishe Zeit tsys s 0, 501 0, 327 0, 328Angaben zu den KlappenMitralklappendurhmesser Dmit m 0, 024 0, 024 0, 024Mitralklappen�ähe Amit m2 0, 000475 0, 000475 0, 000475Aortenklappendurhmesser Daor m 0, 0218 0, 0218 0, 0218Aortenklappen�ähe Aaor m2 0, 000372 0, 000372 0, 000372Gemittelte StrömungsgröÿenMittlerer Vorhofdruk p̄vor,li mbar 7, 5 7, 5 7, 5Mittlerer Aortendruk p̄aor mbar 89 103 102Mittlere Geshw. (Systole) v̄sys m/s 0, 32 0, 56 0, 45Mittlere Geshw. (Diastole) v̄dia m/s 0, 16 0, 35 0, 32Mittlere Viskosität µ̄eff kg/(ms) 0, 00732 0, 00547 0, 00578Dihte ρ kg/m3 1008 1008 1008EnergieauswertungpV-Arbeit ApV J 0, 47 0, 75 0, 68Leistung P W 0, 56 1, 29 1, 08Dimensionslose KennzahlenReynoldszahl (Systole) ReD,sys - 944 2266 1692Wormersleyzahl (Systole) Wosys - 22 31 29Ejektionsfraktion EFsim % 15 26 29Durhmishungsgrad M1 % 86 67 67Durhmishungsgrad M4 % 56 23 15Verweilzeit tb,20 s 9, 13 2, 52 2, 14Dimensionslose Pumparbeit O - 1, 5 · 107 6, 4 · 106 5, 0 · 106Tabelle 8.2: Daten zum linken Ventrikel des Datensatzes F002Obwohl der NYHA-Shweregrad II des Prä-OP-Herzens an sih niht zwingend eine Ope-ration erfordert, musste die Operation aufgrund der viel zu geringen Ejektionsfraktionvon unter 20% (vgl. Ejektionsfraktion des Referenzherzens beträgt 61%) dringend durh-geführt werden.Die Di�erenzen zwishen den Werten der Ejektionsfraktion aus den Messungen und ausden Simulationen ergeben sih aus den Untershieden zwishen den endsystolishen undenddiastolishen Volumina. Für die Messung der Volumina wird in den zweidimensiona-len Ehokardiographie-Aufnahmen die ungefähre Ausdehnung der Ventrikel gemessen. Die



8.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F002 95Volumina berehnen sih daraus entsprehend einer Näherungsformel. Daher sind die ausden MRT-Aufnahmen stammenden Volumina trotz Segmentierungsfehler genauer. Aller-dings zeigen sowohl die Messung als auh die Simulationsergebnisse die gleihe Tendenz:Vor der Operation ist die Ejektionsfraktion mit unter 20% sehr gering. Durh die Opera-tion wird dieser Wert auf etwa 26% verbessert. Aufgrund der Regeneration des Herzensnah der Operation erhöht sih die Ejektionsfraktion vier Monate nah der Operationnohmals geringfügig. In Abbildung 8.2 sind die Werte der Ejektionsfraktion aus den Si-mulationen im Vergleih zu den Referenzwerten des Datensatzes F001 aufgetragen.

Abbildung 8.2: Graphishe Auswertung der Ejektionsfraktion für die linken Ventrikel desDatensatzes F002 im Vergleih mit dem Referenzherz (F001)Entsprehend der Auswertung der Ejektionsfraktion sind in Abbildung 8.3 die Werte derdimensionslosen Pumparbeit für die drei linken Ventrikel im Vergleih zum Referenzven-trikel aufgetragen.

Abbildung 8.3: Graphishe Auswertung der dimensionslosen Pumparbeit für die linkenVentrikel des Datensatzes F002 im Vergleih mit dem Referenzherz (F001)Sowohl bei der dimensionsloasen Pumparbeit O als auh bei der Ejektionsfraktion EFuntersheiden sih die Werte vor der Operation stark von den Referenzwerten. Die Ejek-



96 8 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Patientenherz (F002)tionsfraktion des Referenzherzens beträgt EFref= 61%, der Wert für die dimensionslosePumparbeit ergibt sih zu Oref = 3, 13 · 106. Vor der Operation hat der linke Ventrikeldes Patienten dagegen nur noh eine Ejektionsfraktion von 15% und die dimensionslosePumparbeit beträgt 1, 5 · 107 (vgl. Abbildungen 8.2 und 8.3).Sowohl kurz nah der Operation als auh vier Monate nah der Operation haben sihdie Werte in Rihtung Referenzwerte verbessert. So beträgt die Ejektionsfraktion kurznah der Operation 26%, vier Monate nah der Operation 29%. Bei den Werten für O istebenfalls eine deutlihe Tendenz in Rihtung Referenzwert erkennbar (vgl. Abbildungen8.2 und 8.3). Sowohl die dimensionslose Pumparbeit O als auh die Ejektionsfraktion EFzeigen eine eindeutige und mit den Messergebnissen übereinstimmende Tendenz und sindsomit ein geeignetes Maÿ zur Beurteilung des Erfolgs einer Operation.Die Ergebnisse für den Durhmishungsgrad und die Verweilzeiten untersheiden sih beiallen drei untersuhten Ventrikeln deutlih von den Werten des Referenzventrikels. Aberauh hier ist die shon bei O und EF gefundene Tendenz erkennbar. Vor der Operationist die Durhmishung des Ventrikels sehr shleht, was sih sowohl in der langen Zeit,die altes Blut im Ventrikel verbleibt, als auh im Durhmishungsgrad zeigt. Nah derOperation sind die Ergebnisse bei beiden Parametern deutlih verbessert und haben sihdem Wert des Referenzventrikels angenähert. Allerdings sind die Verweilzeiten bei denoperierten Ventrikeln mit über zwei Sekunden immer noh mehr als doppelt so hoh wiebeim Referenzventrikel.
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Abbildung 8.4: Druk-Volumen-Diagramme der linken Ventrikel des Datensatzes F002



8.1 Ergebnisse der Simulation des linken Ventrikels des Datensatzes F002 97Die von den Herzen geleistete Arbeit ist in allen drei Fällen deutlih geringer als diebeim Referenzherz bestimmte Arbeit. Auh die Leistungswerte liegen mit Pprae=0,56W ,
Ppost=1,29W und P4month=1,08W sowohl unter den Werten des Referenzherzens(Pref=2,4W als auh unter den Literaturangaben (Plit = 1,7W ). In Abbildung 8.4 sinddie Druk-Volumen-Diagramme der drei linken Ventrikel gezeigt. Der aus der Simulationstammende Kurvenverlauf stimmt sehr gut mit dem theoretishen Kurvenverlauf überein.Bei der Auswertung der Drukverläufe wurden unphysikalishe Druksprünge, die beimÖ�nen und Shlieÿen der Klappen kurzfristig auftreten, niht berüksihtigt. Die Peaksentstehen in den kurzen Zeiträumen, in denen beide Klappen geshlossen sind. Da sihaufgrund der in Kapitel 5.3 beshriebenen Netzbewegung auh in diesen zwei bis dreiZeitshritten das Volumen ändert, Blut jedoh als inkompressibles Medium betrahtetwird, müssen diese Druksprünge entstehen. Zur Zeit ist es aus numerishen Gründennoh notwendig, kurzfristig beide Klappen geshlossen zu haben. Daher werden die Peaksbei der Auswertung herausge�ltert und niht berüksihtigt.8.1.1 Darstellung der StrömungsstrukturDie Auswertung der Strömungsstruktur erfolgte anhand von projizierten Stromlinien zusehs Zeitpunkten mit dem Software-Paket ENSIGHT© release 8.2. Die Auswertezeit-punkte entsprehen denen des Referenzherzens (siehe Abbildung 8.5).
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100 8 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Patientenherz (F002)Interpretation der StrömungsstrukturPrä-OP:Zu Beginn der Diastole bildet sih die harakteristishe Jetströmung mit dem beimDatensatz F001 ausführlih beshriebenen Ringwirbel aus. Allerdings ist aufgrund desgeringen Shlagvolumens die Geshwindigkeit der einströmenden Blutmenge sehr gering.Der Ringwirbel wähst kaum an und bewegt sih nur wenig in Rihtung Ventrikelspitze.In den Stromlinien ist eine Staupunktströmung in die Ventrikelspitze zu erkennen (vgl.Abbildung 8.6 und 8.7). Nah dem Shlieÿen der Mitralklappe am Ende der Diastoleö�net die Aortenklappe und das Blut strömt aus.Insgesamt �ndet nur eine sehr shleht Durhmishung des im Ventrikel vorhandenenRestblutes mit neuem Blut statt, was sih auh im Durhmishungsgrad und in derVerweilzeit zeigt (siehe Tabelle 8.2). Die im Referenzherz beobahtete Strömungsstrukturist nur im Ansatz zu erkennen.Post-OP:Zu Beginn der Diastole wird das einströmende Blut durh eine Wirbelstruktur imVentrikel zur rehten Seite abgelenkt (vgl. Zeitpunkte t1 und t2 in Abbildung 8.6).Da im weiteren Verlauf der Diastole die Stärke dieser Wirbelstruktur aber abnimmtund gleihzeitig die Geshwindigkeit des einströmenden Blutes zunimmt, bildet sihder bereits aus dem gesunden linken Ventrikel bekannte Ringwirbel aus. Dieser wähstim Folgenden an und wandert in Rihtung Herzspitze. Allerdings kommt es zu keinerasymmetrishen Verzweigung und damit auh zu keiner Wirbelwalze in der Herzspitze.Noh während sih der Ringwirbel in Rihtung Ventrikelspitze bewegt, shlieÿt dieMitralklappe. Zu Beginn der Systole steht daher der Einströmringwirbel weiterhin imVentrikel und behindert das Ausströmen des Blutes in die Aorta.Bedingt durh das vergröÿerte Shlagvolumen hat das einströmende Blut eine deut-lih höhere Geshwindigkeit und der Einströmringwirbel gelangt wesentlih weiter inRihtung Herzspitze als beim Ventrikel vor der Operation. Aufgrund des weiterhingeringeren Impulses der Strömung im Vergleih zum Referenzventrikel ergibt sih jedoheine andere Strömungsstruktur, die sih vorallem durh das Fehlen der asymmetrishenVerzweigung und durh eine shlehte zeitlihe Koordination auszeihnet. So beginntdie Ausströmphase noh während sih der Ringwirbel in Rihtung Herzspitze bewegtund noh bevor sih eine Verzweigung in die Herzspitze ergibt. Vorallem zu Beginn derSystole wird dabei das Ausströmen des Blutes durh den sih weiterhin im Ventrikelbe�ndlihen Ringwirbel beein�usst.4-Month:Beim linken Ventrikel vier Monate nah der Operation fällt auf, dass sih im Rahmen desRegenerationsprozesses zum einen das Volumen weiter verkleinert hat (siehe Tabelle 8.2)und zum anderen die Geometrie des Ventrikels verändert hat. Innerhalb der vier Monatenah der Operation hat sih eine Art Herzspitze ausgebildet.Bezüglih der Strömungsstruktur hat sih allerdings kaum eine Änderung ergeben. Auhhier wird der Einströmvorgang zu Beginn von bereits im Ventrikel vorhandenen Wirbel-strukturen beein�usst und die Geshwindigkeit des einströmenden Blutes ist sehr gering.Erst im weiteren Verlauf der Diastole nimmt die Einströmgeshwindigkeit zu und dieRestwirbel zerfallen. Das Ergebnis ist der aus dem Referenzherz bekannte Einströmring-



8.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F002 101wirbel. Bevor sih allerdings dieser Ringwirbel asymmetrish verzweigen kann und dieWirbelwalze in der Ventrikelspitze entsteht, ist die Diastole beendet und das Ausströmendes Blutes beginnt. Aufgrund der hohen Intensität des Ringwirbels zerfällt dieser nur sehrlangsam und beein�usst somit das Auswerfen des Blutes in die Aorta.8.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikelsdes Datensatzes F002Durh den Herzinfarkt ist nur der linke Ventrikel direkt betro�en. Da aber die beiden Herz-hälften Teil des Kreislaufsystems sind (vgl. Kapitel 2.3.1, Frank-Starling-Mehanismus)beein�usst eine gestörte Funktion des erkrankten linken Ventrikels auh den eigentlihgesunden rehten Ventrikel.Im folgenden Kapitel werden entsprehend den Untersuhungen zu den linken Ventrikelndes Datensatzes F002 die rehten Ventrikel untersuht und die Ergebnisse mit denender rehten Herzhälfte des Referenzdatensatzes F001 verglihen. Es ist anzumerken, dassdie MRT-Aufnahmen im Bereih der Herzspitze niht den Anforderungen des Lastenheftsentsprehen und die lükenhaften Daten in diesem Bereih der Ventrikel generish ergänztwurden.In der Tabelle 8.3 sind die geometrishen und physiologishen Parameter und die Ergeb-nisse der numerishen Simulationen mit den daraus bestimmten dimensionslosen Gröÿenerfasst. Die Berehnung der Kennzahlen erfolgt nah den in Kapitel 3.4 eingeführtenBestimmungsgleihungen.Parameter Kürzel [ ℄ Prä-OP Post-OP 4 MonthMedizinishe DatenAngaben zur ErkrankungEs liegen keine Angaben zu einer Erkrankung des rehten Ventrikels vorMesswerteEs liegen keine Messwerte für den rehten Ventrikel vor. Puls, Shlagvolumen,Blutdruk, Hämatokrit und Hämoglobin sind globale Messergebnisse und ent-sprehen daher den Angaben aus Tabelle 8.2Puls HR 1/min 72 103 95Shlagvolumen VS - 37.66 35.46 37.70Blutdruk BD mmHG 110/70 125/80 125/72Hämatokritwert Hk % 46, 5 33, 9 -3Hämoglobin Hb g/ml 0, 15 0, 11 -3Ergebnisse der StrömungssimulationErgebnisse VolumenverlaufEndsystolishes Volumen ESVsim m3 0, 000080 0, 000072 0, 000073Enddiastolishes Volumen EDVsim m3 0, 000119 0, 000124 0, 000122Shlagvolumen VS,sim m3 0, 000039 0, 000052 0, 000049Zykluszeit T0 s 0, 833 0, 583 0, 632Systolishe Zeit tdia s 0, 328 0, 262 0, 315Diastolishe Zeit tsys s 0, 505 0, 321 0, 3173Entsprehend Stih-Protokoll wurde bei der Untersuhung nah 4 Moanten kein Bluttest durhgeführt



102 8 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Patientenherz (F002)Parameter Kürzel [ ℄ Prä-OP Post-OP 4 MonthAngaben zu den KlappenTrikuspidaldurhmesser Dtri m 0, 0249 0, 0249 0, 0249Trikuspidalklappen�ähe Atri m2 0, 000487 0, 000487 0, 000487Pulmonalklappendurhmesser Dpul m 0.0202 0.0202 0.0202Pulmonalklappen�ähe Apul m2 0, 000319 0, 000319 0, 000319Gemittelte StrömungsgröÿenMittlerer Vorhofdruk p̄vor,re mbar 3, 5 3, 5 3, 5Mittlerer Pulmonaldruk p̄pul mbar 16 16 15Mittlere Geshw. (Systole) v̄sys m/s 0, 37 0, 62 0, 49Mittlere Geshw. (Diastole) v̄dia m/s 0, 16 0, 33 0, 32Mittlere Viskosität µ̄eff kg/(ms) 0, 00717 0, 00550 0, 00583Dihte ρ kg/m3 1008 1008 1008EnergieauswertungpV-Arbeit ApV J 0, 10 0, 13 0, 13Leistung P W 0, 12 0, 22 0, 21Dimensionslose KennzahlenReynoldszahl (Systole) ReD,sys - 1058 2304 1705Wormersleyzahl (Systole) Wosys - 21 35 26Ejektionsfraktion EFsim - 33 42 40Durhmishungsgrad M1 % 59 50 45Durhmishungsgrad M4 % 23 11 8Verweilzeit tb,20 s 2, 97 1, 39 1, 39Dimensionslose Pumparbeit O - 1, 0 · 106 6, 3 · 105 6, 3 · 105Tabelle 8.3: Daten zum rehten Ventrikel des Datensatzes F002Der Wert der Ejektionsfraktion beim rehten Ventrikel vor der Operation beträgt 33%und liegt damit deutlih unter dem Wert des Referenzherzens (EFref=60%). Durh dieVentrikelrekonstruktion des linken Ventrikels verbessert sih die Ejektionsfraktion desrehten Ventrikels deutlih auf 42%. Damit liegen die Ejektionsfraktionen des vermeintlihgesunden rehten Ventrikels sowohl vor als auh nah der Operation deutlih unter demWert des Referenzventrikels (vgl. Abbildung 8.8).Entsprehende Aussagen lassen sih auh bezüglih der Verweilzeit, dem Durhmishungs-grad und der dimensionslose Pumparbeit tre�en. Die Verweilzeit ist vor der Operationdreimal so hoh wie beim Referenzherz. Nah der Operation liegt die Verweilzeit mit tb,20= 1,39 s nur noh gering über dem Wert von 0,98 s des Referenzherzens.Die dimensionslose Pumparbeit des rehten Ventrikels vor der Operation (O = 1, 0 · 106)ist im Vergleih zum rehten Ventrikel des gesunden Herzens (Oref = 3, 4 · 105) erhöht.Nah der Operation hat sih der Wert von O deutlih verringert (vgl. Abbildung 8.9).Die Untershiede zwishen dem Datensatz direkt nah der Operation und dem Datensatzvier Monate nah der Operation sind dagegen sehr gering. Die durh die Regeneration deslinken Ventrikels vier Monate nah der Operation erfolgt Verbesserung der Werte wirktsih auf den rehten Ventrikel niht aus.
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Abbildung 8.8: Graphishe Auswertung der Ejektionsfraktion für die rehten Ventrikel desDatensatzes F002 im Vergleih mit dem Referenzherz

Abbildung 8.9: Graphishe Auswertung der dimensionslosen Pumparbeit für die rehtenVentrikel des Datensatzes F002 im Vergleih mit dem Referenzherz8.2.1 Probleme bei der Auswertung des Druk-Volumen-DiagrammsIn Abbildung 8.10 sind das Druk-Volumen-Diagramm des rehten Ventrikels vor derOperation und eine theoretishe pV-Kurve gezeigt. Stimmen die pV-Diagramme bei denlinken Ventrikeln noh sehr gut mit den Literaturkurven überein, ist dies sowohl bei denrehten Ventrikeln des Datensatzes F002 als auh beim rehten Referenzventrikel nihtmehr der Fall. Die Gründe hierfür liegen im Volumenverlauf.In Abbildung 8.11 ist der Volumenverlauf des rehten Ventrikels vor der Operation unddie erste Ableitung dieses Volumenverlaufs gezeigt. Es sind �Wellen� im Kurvenverlauf derersten Ableitung zu erkennen.
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Abbildung 8.10: Druk-Volumen-Diagramm des rehten Ventrikels des Prä-OP-Datensatzes (links) und Literaturkurve des pV-Diagramms eines gesunden rehten Ven-trikels (rehts)
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Abbildung 8.11: Volumenverlauf des rehten Ventrikels des Prä-OP-Datensatzes (links)und erste Ableitung dieses Volumenverlaufs (rehts)Betrahtet man nun noh die zweite Ableitung des Volumenverlaufs und trägt zusätz-lih den Drukverlauf in das Diagramm ein (Abbildung 8.12), ist zu erkennen, dass dieDruksprünge mit �Kniken� in der zweiten Ableitung korrelieren.Die Gründe für das Auftreten dieser Druksprünge nur bei den rehten Ventrikeln liegenzum einen in den Datensätzen selbst. Die Aufnahmequalität der MRT-Daten ist bei denrehten Ventrikeln zur Zeit immer noh shlehter als bei den linken Ventrikeln, was sihauh in der Segmentierung wiederspiegelt. Zum anderen müssen bei der Netzerstellung derrehten Ventrikel nah der Projektion des Punkteshlauhs (vgl. Kapitel 5.2.1) aufgrundder Geometrie die Punkte auf den Splines neu geordnet werden. Dies ist bei den linkenVentrikeln niht notwendig und führt zu einer zusätzlihen Torsion im Netz, die sih beider Netzbewegung und damit im Volumenverlauf bemerkbar maht.Neben einer Verbesserung der MRT-Aufnahmen würde eine Approximation oder Interpo-lation dritter Ordnung bei der Netzbewegung dieses Problem verbessern. Allerdings isteine Erhöhung der Ordnung mit einem merklihen Anstieg der Rehenzeiten gekoppelt.
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Abbildung 8.12: Gegenüberstellung von der zweiten Ableitung des Volumenverlaufs unddem Drukverlauf im VentrikelDa im Moment im Rahmen des KaHMo-Projekts eine Umstellung von strukturierten aufunstrukturierte Netze statt�ndet und hierfür auh ein Wehsel der Simulationssoftwareerfolgt, sollte diese Umstellung abgewartet werden. Mit der Methode der unstrukturiertenNetze ist eine Neuordnung der Verties auf den Splines niht mehr notwendig und damitist das Problem der zusätzlihen Verdrehung gelöst. Zur Auswertung der Arbeitsleistungder Ventrikel wurde der Drukverlauf von den Druksprüngen bereinigt.8.2.2 Darstellung der StrömungsstrukturDie Auswertung der Strömungsstruktur erfolgte anhand von projizierten Stromlinien zusehs Zeitpunkten mit dem Software-Paket ENSIGHT© release 8.2. Die Auswertezeit-punkte entsprehen denen des Referenzherzens (siehe Abbildung 7.14).Bei der Auswertung der Strömungsstruktur ist zu beahten, dass die MRT-Aufnahmenim Bereih der Herzspitze niht den Vorgaben des Lastenhefts [61℄ entsprehen und dielükenhaften Daten generish ergänzt wurden.
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Abbildung 8.13: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t1, t2 und t3
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Abbildung 8.14: Struktur der Strömung zum Zeitunkt t4, t5 und t6



108 8 Ergebnisse der Strömungssimulation für das Patientenherz (F002)Interpretation der StrömungsstrukturPrä-OP:Aufgrund des geringen Shlagvolumens ist der Blut�uss über die Trikuspidalklappezu Beginn der Diastole sehr gering, so dass sih der Ringwirbel nur shwah ausbildet(vgl. Abbildung 8.13, Zeitpunkte t1, t2undt3). In der zweiten Hälfte der Diastole kommtes zu einer Verstärkung und einem asymmetrishen Anwahsen des torusförmigenEinströmwirbels. Allerdings reiht der Impuls der Strömung niht aus, um Blut in dieuntere Hälfte des Ventrikels zu transportieren. Somit �ndet auh keine Verzweigungin die Herzspitze statt, woraus die shlehte Durhmishung und die lange Verweilzeitresultiert (vgl. Tabelle 8.3). Nah dem Shlieÿen der Trikuspidalklappe am Ende derDiastole ö�net die Pulmonalklappe und das Blut strömt aus.Insgesamt ist die im Referenzherz beobahtete Strömungsstruktur nur im Ansatz zuerkennen. Die fehlende Durhspülung der Herzspitze bedingt die shlehten Ergebnissebei den ausgewerteten Parametern im Vergleih zum Referenzherz. Die Erkrankung deslinken Ventrikels beein�usst somit unmittelbar die Strömung im rehten Ventrikel.Post-OP:Das zu Beginn der Diastole einströmende Blut hat nur einen geringen Impuls und wirdvon einer im Ventrikel stehenden Wirbelstruktur abgelenkt. Diese zerfällt im weiterenVerlauf des Einströmvorgangs jedoh sehr bald, so dass bereits zum Zeitpunkt t2 (sieheAbbildung 8.13) der für die erste Hälfte der Diastole typishe Ringwirbel erkennbarist. Dieser wandert im Folgenden in Rihtung Herzspitze und wird dabei kontinuierlihgröÿer. Alleine die im Referenzventrikel beobahtete Asymmetrie ist im rehten Ventrikelnah der Operation nur sehr shwah ausgeprägt, was die Entwiklung der Wirbelwalzein der Herzspitze verhindert. Der Ringwirbel gelangt jedoh deutlih weiter als beimrehten Ventrikel vor der Operation in Rihtung Herzspitze. Aufgrund von Reibungzwishen dem einströmenden und dem ruhenden, in die Ventrikelspitze gedrükten Blutentsteht gegen Ende der Diastole unterhalb des Einströmwirbels ein zweiter Ringwirbel,der die Herzspitze durhspült (vgl. Zeitpunkt t5 in Abbildung 8.14).Zu Beginn der Systole hat der beim Einströmen entstandene Ringwirbel noh immer einehohe Intensität, so dass er auh in der Systole noh einige Zeit bestehen bleibt und dasAusströmen behindert. Erst in der zweiten Hälfte der Systole hat er sih so weit aufgelöst,dass eine ungestörte Ausströmung des Blutes erfolgt.Trotz erhöhten Shlagvolumens und der dadurh verbesserten Ejektionsfraktion werdendie Werte des Referenzherzens niht erreiht. Das einströmende Blut hat einen geringernImpuls, was sih in einer veränderten Strömungsstruktur widerspiegelt.4-Month:Die Strömungsstruktur im rehten Ventrikel vier Monate nah der Operation entsprihtder gerade beshriebenen Struktur im rehten Ventrikel direkt nah der Operation(Post-OP). Es kommt zur Ausbildung des Ringwirbels, dessen Penetrationstiefe aberaufgrund des verringerten Shlagvolumens geringer ist als beim Referenzventrikel. DasErgebnis ist das Ausbleiben des asymmetrishen Anwahsen des Ringwirbels und dasFehlen der Verzweigung in die Herzspitze.Im Vergleih zum gesunden Herzen ist die zeitlihe Koordination im rehten Ventrikelnah der Operation zu beiden Aufnahmezeitpunkten deutlih shlehter. Dies beein�usst



8.2 Ergebnisse der Simulation des rehten Ventrikels des Datensatzes F002 109vorallem den Ausströmvorgang, da aufgrund der veränderten Strömungsstruktur das Aus-strömen niht shon gegen Ende der Diastole vorbereitet wird. Vielmehr bleibt der Ein-strömringwirbel in der ersten Hälfte der Systole erhalten und stört damit das Ausströmendes Blutes.





9 Zusammenfassung und Ausblik
9.1 ZusammenfassungDas am Institut für Strömungslehre entwikelte numerishe Herzmodell hat das Ziel, aufder Basis patientenspezi�sher Daten ein grundsätzlihes Verständnis der Blutströmungim Herzen zu entwikeln. Aufbauend auf diesen Erkenntnissen können erkrankte undoperierte Herzen simuliert und sowohl bezüglih der Strömungsstruktur als auh mittelsde�nierter Kennzahlen mit gesunden Herzen verglihen werden. Damit bietet das Karls-ruhe Heart Model die Möglihkeit, durhgeführte Operationen aus strömungsmehanisherSiht zu bewerten und Vorshläge zur Operationsdurhführung zu erarbeiten.Ziele der vorliegenden Promotion im Rahmen des Karlsruhe Heart Models waren die Wei-terentwiklung zum Gesamtherzen, die Automatisierung der Simulation in Hinblik aufeinen möglihen klinishen Einsatz, die Auswertung der dreidimensionalen Strömungs-struktur und die Anwendung des Modells auf erkrankte und operierte Herzen. So wurdeim Rahmen dieser Arbeit ein Modell des rehten Ventrikels mit Vorhof und angrenzendenGefäÿen entwikelt und mit dem bestehenden linken Ventrikel zu einem Gesamtherz ver-bunden. Hintergrund hierfür ist, dass der linke Ventrikel aufgrund der höheren Belastungdie gröÿere klinishe Relevanz hat, aber aufgrund der Wehselwirkung beider Ventrikeleine isolierte Betrahtung niht vertretbar ist. Für beide Ventrikel wurde eine automati-sierte Netzgenerierung entwikelt.Da die beiden Herzhälften in der Realität Teil des Kreislaufsystem sind, wurde zusätzlihein verbindendes Kreislaufmodell entwikelt. Für das Herzmodell bedeutet dies, dass dasKreislaufmodell die Randbedingungen für die numerishen Simulationen liefert. Basis die-ses Modells bildet ein am Institut für industrielle Informationstehnik (IIIT) entwikel-tes eindimensionales Modell des arteriellen Körperkreislaufsystems. Die Bestimmungs-gleihungen für Druk und Fluss werden in die Elektrodynamik überführt, so dass dieGefäÿe durh elektrishe Shaltungen bestehend aus Widerständen, Induktivitäten undKapazitäten simuliert werden. Aufgrund des hohen Detaillierungsgrads des bestehendenModells des arteriellen Körperkreislaufs wurden die 120 Segmente zu aht Blöken zu-sammengefasst und diese in den Zustandsraum überführt. Um das Kreislaufsystem zushlieÿen, wurde sowohl ein Modell des venösen Körperkreislaufs als auh ein Modell desLungenkreislaufs erstellt. Damit stehen dem numerishen Modell des Gesamtherzens phy-siologish korrekte instationäre Randbedingungen zur Verfügung.Bei der Auswertung des Druks hat sih gezeigt, dass eine lineare Interpolation zwishenden einzelnen Rehennetzen niht ausreiht, um das in der medizinishen Diagnose wihti-ge Druk-Volumen-Diagramm zu bestimmen. Aus diesem Grund wurde eine in der zweitenAbleitung stetige Approximation zwishen den Rehennetzen in das Modell integriert.



112 9 Zusammenfassung und AusblikMit diesen Erweiterungen des Karlsruhe Heart Models wurden zwei Datensätze simuliert:Das Herz eines gesunden Probanden und das Herz eines Patienten, der einen Herzinfarkterlitten hat. Dieser zweite Datensatz umfasst Aufnahmen des Herzens vor der Operation,kurz nah und vier Monaten nah der Operation.Es wurden bei allen Ventrikeln sowohl die Strömungsstrukturen als auh die Kennzah-len ausgewertet. Dabei ergibt sih sowohl für die dimensionslose Pumparbeit als auhdie Ejektionsfraktion und die Verweilzeit ein eindeutiger Verlauf: Zeigen die Ergebnissedes Ventrikels vor der Operation eine groÿe Diskrepanz zu den Referenzwerten der Pro-bandenventrikel, so verbessern sih die Werte sowohl beim linken als auh beim rehtenVentrikel nah der Operation deutlih. Allerdings ist nur beim linken Ventrikel eine wei-tere Verbesserung nah vier Monaten zu erkennen. Beim rehten Ventrikel ändern sih indiesem Zeitraum weder die Strömungsstruktur noh die Kennzahlen. Insgesamt zeigen dieSimulationen in Übereinstimmung mit Messergebnissen, dass die Ventrikelrekonstruktionerfolgreih war, wenn auh der Referenzwerte des gesunden Ventrikels nah der Operationniht erreiht werden.Zum ersten Mal ist es im Rahmen des Karlsruhe Heart Models gelungen, neben demEin�uss der Operation auf die Strömungsstruktur auh den Ein�uss der Regeneration desHerzens nah der Operation zu untersuhen. Des Weiteren konnte im Rahmen der Simula-tionen gezeigt werden, dass der eigentlih gesunde rehte Ventrikel durh die Erkrankungdes linken Ventrikels ebenfalls beeinträhtigt wird. Die Auswertung der dimensionslosenPumparbeit O hat gezeigt, dass dieser dimensionslose Parameter geeignet ist, den Erfolgeiner Herzoperation aus strömungsmehanisher Siht zu beshreiben.9.2 AusblikDerzeit �ndet im Rahmen der Weiterentwiklung des Herzmodells eine Umstellung vonstrukturierten auf unstrukturierte Netze statt. Hierbei ist auh eine Umstellung der Si-mulationssoftware von StarCD auf Fluent notwendig. Mit diesem neuen Modell auf Basisunstrukturierter Netze sollte es möglih sein, die numerishen Probleme bei der Vernet-zung des linken Vorhofs mit seinen vier Zuläufen zu lösen. Des Weiteren wird es mitdiesem neuen Modell möglih sein, das Klappenmodell zu erweitern und den Herzklap-penring dreidimensional zu gestalten. Die Trikuspidal- und die Mitralkappe sind überPapillarmuskeln mit der Herzinnenwand verbunden. Diese Papillarmuskeln und ihr Ein-�uss auf die Strömungsstruktur sollen in Zukunft ebenfalls im Karlsruhe Heart Modelmitberüksihtigt werden.Hinsihtlih weiterer Entwiklungen im Rahmen des Herzmodells ist vorallem darauf zuahten, dass die Geometriedaten entsprehend den Vorgaben des Lastenhefts aufgenom-men werden. Dies bedeutet konkret, dass zukünftige MRT-Aufnahmen die Vorhöfe unddie angrenzenden Gefäÿe beinhalten müssen. Darüberhinaus muss darauf geahtet wer-den, dass die Ventrikelspitzen beider Ventrikel vollständig in den Datensätzen enthaltensind.Die beshriebenen Shwierigkeiten beim Erstellen der Druk-Volumen Diagramme derrehten Ventrikel basieren auf Unstetigkeiten in den zweiten Ableitungen der Volumen-verläufe. Bevor allerdings eine Erweiterung der Approximationsvorshrift erfolgt, solltendie ersten Ergebnisse mit unstrukturierten Netzen abgewartet werden. Hier sollte die bei



9.2 Ausblik 113der bisherigen Vernetzungsmethode unvermeidbare zusätzlihe Torsion der Rehennetzeniht mehr auftreten.Das Kreislaufmodell besteht im Bereih des Lungenkreislaufs und des venösen Körper-kreislaufs aus relativ wenigen Segmenten. Aufgrund des modularen Aufbaus ist eine Er-weiterung der Modelle ohne weiteres möglih. Aktuell ist eine solhe Erweiterung aufgrundniht vorhandener Messwerte niht realisierbar. Im Zuge weiterer Koorperationen mit denKliniken in Freiburg, Bonn und Leipzig sollte eine Erweiterung des Kreislaufmodells inErwägung gezogen werden. Aufgrund niht oder nur bedingt zur Verfügung stehender pa-tientenspezi�sher Daten ist zu prüfen, ob eine Anpassung des Kreislaufmodells über einglobales Kriterium wie dem totalen peripheren Widerstand hinsihtlih der Patientenspe-zi�gkeit zielführend ist.





Teil IVAnhang





A NomenklaturLateinishe Symbole
A Flähe
A Geshwindigkeitsgradientenfeld
P, Q, R Invarianten des Geshwindigkeitsgradientenfelds
A, B, C, D Zustandsraummatrizen
ApV Drukvolumenarbeit
~b0, ~b1, ~b2, ~b3 Punkte für Bézierkurve
C Kapazität
CFL Courant-Zahl
D Durhmesser
d Wanddike
E Elastizitätsmodul
EO2

zum Sauersto�verbrauh des Herzmuskels äquva-lente Energie
Eextern Aufgebrahte Arbeit des Herzmuskels
Ewirksam Nutzarbeit
EDV Enddiastolishes Volumen
EF Ejektionsfraktion
ESV Endsystolishes Volumen
e Innere Energie
~f Volumenkraft mit den Komponenten fx, fy, fz

HR Puls
HZV Herzzeitvolumen
I Stromstärke
~I Impulsvektor
K Wandspannung
L Induktivität
Lchar Charakteristishe Länge
M Mishungsparameter
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m Masse
O Dimensionslose Pumparbeit
P Leistung
p Druk
p̄ Gemittleter Druk
q Fluss
q̇s Wärmestrom
R Elektrisher Widerstand
r Radius
Re Reynoldszahl
S Zellober�ähe
S Sherratentensor
IS, IIS, IIIS Invarianten des Sherratentensors
T Temperatur
T0 Zykluszeit
TPR Totaler periphere Widerstand
t Zeit
tb,20 Verweilzeit
U Spannung
Uchar Charakteristish Geshwindigkeit
V Volumen
VS Shlagvolumen
~v Geshwindigkeitsvektormit den Komponenten u, v, w
v̄ Gemittelte Geshwindigkeit
Wkin Kinetishe Energie
Wo Womerleyzahl
~x Ortsvektor mit den Komponenten x, y, z
~x, ~y, ~u Zustandsraumvektoren
Griehishe Symbole
α, β Ba�elkoe�zienten
γ̇ Sherrate
λ Wärmeleitfähigkeit
ηMuskel Wirkungsgrad der Herzmuskulatur
ηF luid Fluidmehanisher Wirkungsgrad
ϑ Poisonzahl
µ Dynamishe Viskosität
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µ0 Grenzviskosität für kleine Sherraten
µ∞ Grenzviskosität für groÿe Sherraten
µeff E�ektive dynamishe Viskosität
µ̄eff Gemittelte e�ektive dynamish Viskosität
ν Kinematishe Viskosität
ρ Dihte
τ Shubspannungstensor
ω Kreisfrequenz
Θ Transportgröÿe
Φ Dissipationsfunktion
Indizes
aor Aorta
D Durhmesser
dia Diastole
li Links
mit Mitralklappe
pul Pulmonalklappe
r Radial
re Rehts
rel Relativ
sim Simulation
sys Systole
tri Trikuspidalklappe
vor Vorhof
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B Flüssigkeitsströmung in einemelastishen ShlauhAusgehend von der allgemeinen Beshreibung der Strömung von Newtonshen Fluidengelten die in Kapitel 3.1.1 hergeleitete Kontinuitätsgleihung (Gleihung 3.3) und die inKapitel 3.1.2 beshriebene Navier-Stokes-Gleihung (Gleihung 3.11).Für eine Strömung in einem horizontalen (keine Berüksihtigung von Krümmung), dehn-baren Shlauh mit runder Quershnitts�ähe lautet die Kontinuitätsgleihung in Zylin-derkoordinaten r, ϕ, z:
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. (B.2)In dem obigen System von Di�erentialgleihungen (Gleihung B.1 bis B.2) vereinfahensih mit:



122 B Flüssigkeitsströmung in einem elastishen Shlauh� der Annahme eines rotationssymetrishes System: ⇒ vϕ = 0; ∂
∂vϕ

= 0� und der Vernahlässigung der äuÿeren Kräfte: ⇒ ~F = 0die Navier-Stokes-Gleihungen zu:
ρ ·

[
∂vr

∂t
+

vr · ∂vr

∂r
+

vz · ∂vr

∂z

]

=

−
∂p

∂r
+ µ ·

[
∂2vr

∂r2
+

∂vr

r · ∂r
−

vr

r2
+

∂2vr

∂z2

]

, (B.3a)
ρ ·

[
∂vz

∂t
+

vr · ∂vz

∂r
+

vz · ∂vz

∂z

]

=

−
∂p

∂z
+ µ ·

[
∂2vz

∂r2
+

∂vz

r · ∂r
+

∂2vz

∂z2

]

. (B.3b)Mit den Annahmen� ausgebildete Strömung in z-Rihtung: ⇒ ∂
∂z

= 0 ; ∂2

∂z2 = 0,� Radialgeshwindigkeit vr vernahlässigbar klein gegenüber der Axialgeshwindigkeit
vz: ⇒ vr ≪ vz ⇒ vr ·

∂vr

∂r
≈ 0 ; vr ·

∂vz

∂r
≈ 0,� inkompressibles Fluid ⇒ ρ = konstant,� stationäre Strömung ⇒ ∂

∂t
= 0,ergibt sih für die Kontinuitätsgleihung:
vr

r
+

∂vr

∂r
+

∂vz

∂z
= 0 (B.4)und für die Navier-Stokes-Gleihungen:

∂2vr

∂r2
+

1

r
·
∂vr

∂r
−

vr

r2
−

ρ

µ
·
∂vr

∂t
=

1

µ

∂p

∂r

!
≈ 0 (B.5a)

∂2vz

∂r2
+

1

r
·
∂vz

∂r
−

ρ

µ
·
∂vz

∂t
=

1

µ

∂p

∂z
. (B.5b)Der Druk p kann dabei als nahezu unabhängig vom Radius r angesehen werden. Damitwird bei den nahfolgenden Untersuhungen nur noh die Gleihung B.5b berüksihtigt.De�niert man den Fluss q gemäÿ:

q =

∫

A

vz · ∂A =

r0∫

0

2 · π · r · vz dr , (B.6)



123mit dem Gefäÿradius r0.Durh di�erenzieren nah der Zeit folgt aus Gleihung B.6:
∂q

∂t
= 2 · π

r0∫

0

r ·
∂vz

∂t
dr . (B.7)Indem man Gleihung B.5b nah ∂vz

∂t
au�öst und in Gleihung B.7 einsetzt, erhält man:

∂q

∂t
= 2 · π ·

µ

ρ
·

r0∫

0

(

r ·
∂2vz

∂r2
+

∂vz

∂r
−

r

µ

∂p

∂z

)

dr

⇔
ρ

π
·
∂q

∂t
= 2 · µ

r0∫

0

(

r ·
∂2vz

∂r2
+

∂vz

∂r

)

dr −
∂p

∂z
· r2

0 . (B.8)Nah der Produktregel gilt:
r ·

∂2vz

∂r2
+

∂vz

∂r
=

r · ∂2vz

∂r
+ ∂vz

∂r
=

r · ∂2vz

∂r
+ ∂vz

∂r
· ∂r

∂r
=

∂
(

∂vz

∂r
· r

)

∂r
.Setzt man nun dies in Gleihung B.8 ein, ergibt sih:

⇒
ρ

π
·
∂q

∂t
= −

∂p

∂z
· r2

0 + 2 · µ

r0∫

0

∂

∂r
·

(

r ·
∂vz

∂r

)

dr

⇔
ρ

π · r2
0

·
∂q

∂t
= −

∂p

∂z
· r2

0 + 2 · µ
∂

∂r

r0∫

0

(

r ·
∂vz

∂r

)

dr

⇔
ρ

π · r2
0

·
∂q

∂t
= −

∂p

∂z
+

2 · µ

r0
·

∂vz

∂r

∣
∣
∣
∣
r=r0

. (B.9)Im stationären Fall ergibt sih somit:
∂p

∂z
=

2 · µ

r0
·

∂vz

∂r

∣
∣
∣
∣
r=r0

. (B.10)Andererseits folgt ebenfalls aus Gleihung B.5b für den stationären Fall durh Integrationder Di�erentialgleihung nah r die Hagen-Poiseuille Rohrströmung:
vz(r) = −

r2
0

4 · µ
·
∂p

∂z
·

(

1 −
r2

r2
0

)

. (B.11)
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q =

∫

A

vz(r) dA =

ro∫

0

vz(r) · 2 · π · r · dr

=

ro∫

0

−
r2
0

4µ
·
∂p

∂z
·

(

1 −
r2

r2
0

)

· 2 · π · r dr

=
−π

2µ
·
∂p

∂z
· r2

0

ro∫

0

(

r −
r3

r2
0

)

dr

⇒ q = −
π

8 · µ
·
∂p

∂z
· r4

o . (B.12)Damit ergibt sih als weitere Bedingung für die Drukänderung in z-Rihtung:
∂p

∂z
= −

8 · µ

π · r4
o

· q . (B.13)Mit den Gleihungen B.10 und B.13 ergibt sih daraus die Beziehung
2µ

r0
·

∂vz

∂r

∣
∣
∣
∣
r=r0

= −
8 · µ

π · r4
o

· q . (B.14)Setzt man ein laminares Strömungspro�l in den einzelnen Segmenten voraus, kann mandie Lösung des stationären Falls (Gleihung B.14) in die allgemeine Lösung (GleihungB.9) einsetzen und man erhält:
−

∂p

∂z
=

ρ

π · r2
0

·
∂q

∂t
+

8 · µ

π · r4
o

· q . (B.15)Gleihung B.15 beshreibt den Druk p in Abhängigkeit des Flusses q, geometrisherParameter und Fluideigenshaften und stellt für die gemahten Einshränkungen die Be-stimmungsgleihung des Druks im betrahteten Rohrsegment dar.
Im Folgenden wird nun die Gleihung zur Berehnung des Flusses für das betrahteteSegment hergeleitet. Unter Zuhilfenahme der Produktregel ergibt sih für ∂vz

∂z
aus derKontinuitätsgleihung (Gleihung B.4):

∂vr

∂r
+

vr

r
+

∂vz

∂z
= 0

∂vz

∂z
= −

(
∂vr

∂r
+

vr

r

)

= −
∂vr · r + vr · ∂r

r · ∂r
= −

∂(vr · r)

r · ∂rund dient so zur Herleitung einer Bestimmungsgleihung für den Fluss:
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q =

r0∫

0

vz · 2 · π · r ∂r

⇒
∂q

∂z
=

r0∫

0

2 · π · r ·
∂vz

∂z
∂r

⇔
∂q

∂z
= −2 · π

r0∫

0

∂(vr · r)

r · ∂r
· r ∂r

⇔
∂q

∂z
= −2 · π

r0∫

0

∂(vr · r)

⇒ 2 · vr|r=r0
=

1

π · ro
·
∂q

∂z
. (B.16)Zur Bestimmung des Ausdruks vr |r=r0

dient die Kesselformel für dünnwandige Rohre(Wanddike d) unter Innendruk als Grundlage [83℄. Es wurde von folgenden Annahmenausgegangen:� Gültigkeit des Hookshen Gesetzes. (σ = E · ǫ)� Isotropie� geringe Wandstärke im Verhältnis zum Gefäÿdurhmesser.Für die Umfangsspannung gilt dann zum einen:
σφ = p ·

r

d
, (B.17)wobei d für die Wanddike d steht. Zum anderen lässt sih σφ auh mittels folgenderFormel bestimmen:

σφ =
E

1 − ϑ2
·

(
xr

r
+ ϑ ·

∂xr

∂r

)

. (B.18)Darin steht xr für die radiale Vershiebung, E das Elastizitätsmodul und ϑ die Poisonzahl.Für den Druk p ergibt sih somit:
p =

σφ · d

r
=

E

1 − ϑ2
·

(
xr

r
+ ϑ ·

∂xr

∂r

)

·
d

r
. (B.19)Für kleine radiale Vershiebungen xr gilt ∂xr

∂r
≈ 0 und Gleihung B.19 vereinfaht sih zu:

p =
E

1 − ϑ2
·
xr

r
·
d

r
. (B.20)



126 B Flüssigkeitsströmung in einem elastishen ShlauhDurh Di�erenzieren nah der Zeit folgt mit ∂xr

∂t
= vr :

∂p

∂t
=

E

1 − ϑ2
·
vr · d

r2
. (B.21)Mit der Annahme einer inkompressiblen Gefäÿwand (ϑ = 0, 5) gilt an der Wand (r = r0):

∂p

∂t
=

4

3
·
E · d

r2
0

· vr

∣
∣
∣
∣
r=r0

. (B.22)Gleihung B.22 bedeutet lediglih, dass Änderungen des Gefäÿradius proportional denDrukänderungen sind. Mit Gleihung B.22 und B.16 ergibt sih folgende Di�erential-gleihung zur Bestimmung des Flusses:
−

∂q

∂z
=

3 · π · r3
0

2 · E · d
·
∂p

∂t
. (B.23)Somit ergeben sih folgende Di�erentialgleihungen für Druk (Gleihung B.15)und Fluss (Gleihung B.23):

−
∂p

∂z
=

ρ

π · r2
0

·
∂q

∂t
+

8 · µ

π · r4
o

· q ,

−
∂q

∂z
=

3 · π · r3
0

2 · E · d
·
∂p

∂t
.Drükt man die unveränderlihen Gröÿen in den Gleihungen B.24 und B.24 durh dieKonstanten

C1 =
ρ

π · r2
0

; C2 =
8 · µ

π · r4
o

; C3 =
3πr3

0

2Edaus, so erhält man folgende Di�erentialgleihungen zur Beshreibung von Druk und Flussinnerhalb eines Rohrsegments:
−

∂p

∂z
= C1 ·

∂q

∂t
+ C2 · q , (B.24)

−
∂q

∂z
= C3 ·

∂p

∂t
. (B.25)



C Beispiel für die Darstellung imZustandsraumZum besseren Verständnis der Überführung des arteriellen Kreislaufystems in den Zu-standsraum wird die Darstellung eines Problems im Zustandsraum exemplarish für einenEinmassenshwinger gezeigt.Abbildung C.1 zeigt shematish den Aufbau eines Einmassenshwingers, der im wesent-lihen aus einer masselosen, linearen Feder mit einer Federkonstanten c und einem ge-shwindigkeitsproportionalem Dämpfer mit einer Dämpfungsbeiwert d besteht und beidem eine Masse m durh die Kraft F gegen Federkraft und Dämpfer um den Weg xvershoben wird.
Abbildung C.1: Shematisher Aufbau eines EinmassenshwingersDie Kräftebilanz lautet:

m · ẍ =
∑

F = F + Fc + Fd (C.1)mit� F : äuÿere Kraft� Fc = −c · x : Federkraft� Fd = −d · v = −d · ẋ : Kraft durh den Dämpfer� ẋ = v : Geshwindigkeit� ẍ = v̇ : Beshleunigung.Damit läÿt sih Gleihung C.1 wie folgt shreiben:
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m · ẍ = F − c · x − d · ẋ ,

v̇ = −
c

m
· x −

d

m
· v +

1

m
· Fa . (C.2)Die allgemeine Zustandsraumdarstellung zeigt Gleihungsystem C.3:

~̇x = A~x + B~u ,

~y = C~x + D~u (C.3)mit:
• A = Zustandsmatrix (n x n) • ~x = Zustandsvektor (n x 1)
• B = Eingangsmatrix (n x m) • ~y = Ausgangsvektor (m x 1)
• C = Ausgangsmatrix (p x n) • ~u = Eingangsvektor (p x 1)
• D = Durhgangsmatrix (p x m)Die Gleihung C.2 in der Zustandsraumdarstellung lautet somit:

(
ẋ
v̇

)

︸ ︷︷ ︸

~̇x

=

[
0 1

− c
m

− d
m

]

︸ ︷︷ ︸

A

·

(
x
v

)

︸ ︷︷ ︸

~x

+

[
0
1
m

]

︸ ︷︷ ︸

B

· F
︸︷︷︸

~u

x
︸︷︷︸

~y

=
[

1 0
]

︸ ︷︷ ︸

C

·

(
x
v

)
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+ 0
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D

· F
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