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1 Einleitung

Am 18. Februar 1958 gelang in Deutschland erstmalig eine Operation am offe-
nen Herzen unter Einsatz einer Herz-Lungen-Maschine [42]. Nachdem Anfang
der 50er Jahre etliche Versuche gescheitert waren, eine Operation mit tota-
lem kardiopulmonalem Bypass am Menschen durchzufiihren, waren die ersten
Erfolge vor allem der Einfithrung der Hypothermie zu verdanken, welche in
den Anfiangen durch Oberflachenkiihlung induziert wurde. Die Absenkung der
Korperkerntemperatur unter den physiologischen Wert von etwa 37 °C fiihrt
zu einer Verlangsamung der metabolischen Vorgidnge und damit zu einem re-
duzierten Sauerstoffbedarf der Gewebe, wodurch die Organe, insbesondere das
Gebhirn, vor Schidigungen durch mangelhafte Durchblutung bzw. eine unzurei-
chende Oxygenierung des Blutes geschiitzt werden.

In den folgenden Jahrzehnten wurde die Technik der extrakorporalen Zirku-
lation entscheidend verbessert. Insbesondere wurden leistungsfidhigere Oxyge-
natoren entwickelt und die Oberflachenkiihlung wurde weitgehend durch die
effizientere Perfusion mit kaltem Blut ersetzt. Heute kommt die Herz-Lungen-
Maschine in Deutschland bei mehr als 90 000 Operationen jdhrlich zum Ein-
satz, in den meisten Féllen bei Patienten mit koronarer Herzerkrankung oder
erworbenen Herzklappenfehlern (siehe Abbildung 1.1). Im Jahr 2006 waren
46,1 % der Patienten 70 Jahre alt oder ilter, 9,6 % sogar ilter als 80 Jahre [28].
In Anbetracht dieser Altersstruktur und des massiven Eingriffes in die Korper-
integritét ist die Krankenhaussterblichkeit mit 3,2% bei koronaren Bypassope-
rationen und 4,8 % bei Herzklappenersatz bzw. -rekonstruktion [28] als niedrig
einzustufen. Das postoperative Auftreten neurologischer Defizite wird durch
diese statistischen Werte allerdings nicht erfasst.

Ein groBeres Risiko stellen nach wie vor Operationen an der Aorta dar, von
denen deutschlandweit ca. 5 000 pro Jahr durchgefiihrt werden. Auch Aorten-
operationen werden bei stillstehendem Herzen durchgefiihrt. Im Gegensatz zu
Herzoperationen ist es jedoch nicht moglich, wihrend des Korrektureingriffes
den gesamten Korperkreislauf durch die Einspeisung von oxygeniertem Blut in
ein einzelnes Gefil} zu versorgen. In aktuellen Verdffentlichungen und Lehr-
biichern der Kardiotechnik (z. B. [3, 42]) wird empfohlen, den Korper durch
Perfusion mit kaltem Blut iiber die rechte Schliisselbeinarterie (Arteria subcla-
via) in tiefe Hypothermie (ca. 24 °C) zu versetzen. Fiir die Dauer des Korrek-
tureingriffes wird durch Abklemmen der Abginge der supraaortalen Aste der



1 Einleitung

koronare
Operationen

sonstige

angeborene

Lsionen Abbildung 1.1 Relative Haufigkeit ver-
Herzklappen- Aorten- schiedener Operationen mit Einsatz der
Ceelaicnen operationen Herz-Lungen-Maschine in Deutschland
im Jahr 2006 (Quelle: [28])

Aorta ein Kreislaufstillstand eingeleitet, welcher aufgrund der niedrigen Kor-
pertemperatur fiir eine gewisse Zeit toleriert wird; lediglich das Gehirn wird
weiterhin durchblutet und dabei auf ca. 18 °C gekiihlt. Bei der hiufig prak-
tizierten unilateralen antegraden Gehirnperfusion wird die linke Hemisphire
nur indirekt tiber Kollateralgefa3e zwischen den Gehirnhilften versorgt. Die
Gefahr einer Mangeldurchblutung von Gehirnarealen besteht, wenn zerebrale
Arterien unzureichend ausgebildet oder verengt sind.

Operationen an der Aorta stellen somit eine deutlich groflere Belastung fiir
den Korper dar als Herzoperationen. Entsprechend lag die Mortalitit im Jahr
2006 mit 7,9 % signifikant hoher. Von den 875 Eingriffen, bei denen der Aor-
tenbogen ersetzt wurde, starben sogar 12,3 % der Patienten [28].

Vor diesem Hintergrund kommt dem Patientenmonitoring eine grofle Be-
deutung zu. Jede gemessene Grofe trigt dazu bei, den Zustand des Patienten
besser einschitzen zu konnen, um diesen optimal zu versorgen bzw. auf Kom-
plikationen angemessen reagieren zu konnen. Die messtechnisch verfiigbaren
GrofBen geben jedoch nur begrenzt Auskunft iiber die Perfusion des Gehirns
und anderer Organe. Auflerdem treten insbesondere bei Operationen mit tiefer
Hypothermie grofie Temperaturgradienten im Korper auf, so dass die punktu-
elle Messung von Korperkerntemperaturen (z. B. Nasopharynx und Harnblase)
nur ungenaue Riickschliisse auf den Grad der Hypothermie und somit den mo-
mentanen Sauerstoffbedarf an anderen Stellen zulisst.

Ein detailliertes Simulationsmodell der Himodynamik und der Wirmetrans-
portvorgiange im Korper zur Berechnung von Blutfluss, Blutdruck und Tempe-
ratur an samtlichen relevanten Stellen kann die Informationsbasis des Operati-
onsteams entscheidend erweitern. Voraussetzungen fiir den klinischen Einsatz
eines solchen Modells sind die einfache Parametrisierbarkeit anhand direkt ver-
fligbarer Patientendaten sowie die Echtzeitfahigkeit bei ausreichender Genau-
igkeit. Des Weiteren sollten keine Messwerte als Eingangsgroen erforderlich



1.1 Stand der Technik

sein, welche nicht im Rahmen des Standard-Monitorings erfasst werden.

Falls die Moglichkeit besteht, die zerebralen Gefil3e des Patienten im Vor-
feld einer Operation mit antegrader Gehirnperfusion angiographisch und echo-
graphisch zu untersuchen, kann ein Simulationsmodell zusitzlich bei der Ope-
rationsplanung hilfreich sein, um den Chirurgen bei der Entscheidung zu un-
terstiitzen, welches Perfusionsverfahren fiir den Patienten geeignet ist.

1.1 Stand der Technik

Wihrend der extrakorporalen Zirkulation stehen dem Kardiotechniker und dem
Anisthesisten nur wenige Messgroen und Informationen iiber den Patienten
zur Verfiigung, um dessen Zustand zu beurteilen und entsprechend zu handeln.
Dies sind in erster Linie der arterielle Druck in der Speichenarterie (A. radia-
lis), der zentrale Venendruck, die arterielle und vendse Bluttemperatur sowie in
der Regel die Korperkerntemperaturen an zwei Messorten. Des Weiteren wer-
den verschiedene Blutparameter iiberwacht, insbesondere Himoglobinkonzen-
tration, Sauerstoffpartialdruck, pH-Wert und die Konzentration der wichtigsten
Serumelektrolyte. Weitere Anhaltspunkte liefern die visuelle Kontrolle des Pa-
tienten sowie das Wissen um dessen Krankengeschichte. Unter anderem wird
im Vorfeld der Operation iiberpriift, ob Stenosen vorliegen, welche die zere-
brale Perfusion beeintrachtigen konnen.

Die Abkiihlung und Erwidrmung des Patienten geschieht durch Temperie-
rung des zugefiihrten Blutes iiber einen Warmetauscher, zudem konnen unter-
stiitzend Warme-Kilte-Matten zum Finsatz kommen. Um auf die himodyna-
mische Situation Einfluss zu nehmen, konnen der Fluss der arteriellen Pumpe
der Herz-Lungen-Maschine sowie der Gasfluss in den Oxygenator und die Zu-
sammensetzung des zugefiihrten Gases (Sauerstoff- und Kohlendioxidanteil)
variiert werden. Dariiber hinaus kénnen vasomotorisch wirksame Medikamen-
te verabreicht werden, um den systemischen GefdBwiderstand zu kontrollieren.

Wihrend der antegraden Gehirnperfusion wird die zerebrale Durchblutung
durch Beobachtung des Riickflusses des Perfusates iiberwacht [42]. Genauere
Informationen liefern transkranielle Doppler-Ultraschallmessungen und Mes-
sungen der venosen Sauerstoffsittigung, welche jedoch nur in wenigen Fillen
durchgefiihrt werden. Liegen Hinweise auf eine unzureichende Perfusion der
linken Hemisphire vor, wird zusitzlich die linke gemeinsame Kopfschlagader
(A. carotis communis) kaniiliert. Da dabei die Gefahr einer Traumatisierung
des Gefiles besteht [65], muss sorgfiltig zwischen Nutzen und Risiko fiir den
Patienten abgewogen werden.
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1.2 Stand der Forschung

Modelle der Himodynamik und des Temperaturverhaltens des Korpers wur-
den in der Vergangenheit fiir verschiedene Anwendungszwecke geschaffen.
Ansitze zur Modellierung des Kreislaufes unter den Bedingungen der extra-
korporalen Zirkulation existieren aus vorhergehenden Arbeiten am Institut fiir
Industrielle Informationstechnik.

Hamodynamikmodelle

Die Grundlage von Modellen der Himodynamik besteht in der Simulation von
Stromungen in einem System elastischer Schlauche. Erste Simulationen der ar-
teriellen Himodynamik wurden bereits in den 60er Jahren auf Analogrechnern
durchgefiihrt [58]. Ein bis heute etabliertes Modell, welches den gesamten arte-
riellen Teil des Korperkreislaufes detailliert nachbildet, wurde 1980 von Avo-
lio veroftentlicht [4]. Es basiert auf dem sog. Transmission-Line-Ansatz, bei
dem ein eindimensionales, lineares Stromungsmodell auf die elektrischen Lei-
tungsgleichungen abgebildet wird. Da Transmission-Line-Modelle die Elasti-
zitdt der GefdBBwinde explizit beriicksichtigen, ermoglichen sie eine realisti-
sche Simulation der pulsatilen Druck- und Flusskurven.

Andere Autoren befassen sich ausschlieBlich mit der zerebralen Himody-
namik, um die Perfusion des Gehirns bei Stenosierung oder Okklusion affe-
renter Gefdfle zu untersuchen. Die Modelle weisen einen noch héheren Detail-
lierungsgrad als das Modell von Avolio auf und beriicksichtigen insbesondere
den Circulus Willisii, eine ringférmige Struktur, welche bei der Versorgung
des Gehirns eine zentrale Rolle spielt. Durch die Beschrinkung auf einen Aus-
schnitt des arteriellen Systems kommen hier teilweise komplexere Ansitze der
Stromungssimulation zum Tragen. Dazu gehoren nichtlineare, eindimensiona-
le[1,9, 36] sowie zwei- [20] und dreidimensionale Modelle [50, 51]. In einigen
Fillen wird dabei die zerebrale Autoregulation beriicksichtigt.

Temperaturmodelle

Temperaturmodelle des menschlichen Korpers wurden in den vergangenen
Jahrzehnten fiir verschiedene Anwendungsbereiche erstellt, beispielsweise zur
Simulation von Wirme- und Kiltebelastung oder zur Bewertung des Komfort-
empfindens in verschiedenen Umgebungen. Die Form des Korpers wird hiufig
durch einfache geometrische Formen wie Zylinder und Kugelsegmente appro-
ximiert. Die Modelle weisen in vielen Fillen eine einfache Segmentierung auf,
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bei der nur wenige Gewebearten unterschieden werden, z. B. durch Beriick-
sichtigung der isolierenden subkutanen Fettschicht, und es werden nur Wir-
metransportvorgidnge in ein oder zwei Dimensionen berechnet.

Die 1948 von Pennes [61] formulierte Biowédrmegleichung beschreibt den
konduktiven Wirmetransport im Gewebe, die Freisetzung von Wirme durch
den Metabolismus sowie die Wirmeiibertragung zwischen Blut und Gewebe.
Trotz zahlreicher Verfeinerungen des Ansatzes [11] liefert bereits die urspriing-
liche Biowédrmegleichung eine gute Anndherung der Realitit und bietet den
Vorteil eines vergleichsweise geringen Rechen- und Parametrisierungsaufwan-
des. Sie stellt daher auch in aktuellen Temperaturmodellen [21, 89, 94] eine
wichtige Basis dar.

Grundlegende Veroffentlichungen zur Modellierung des Einflusses der Ther-
moregulation stellen die Arbeiten von Stolwijk und Hardy [78], Gordon et al.
[25] und Werner [86] dar. Ein aktueller Modellierungsansatz von Fiala et al.
[22] basiert auf empirischen Formeln, welche aus einer gro3en Anzahl physio-
logischer Experimente abgeleitet wurde.

Forschung am Institut fiir Industrielle Informationstechnik

Am Institut fiir Industrielle Informationstechnik wird seit 1996 an der Entwick-
lung von Modellen geforscht, die den Kardiotechniker bei seinen Entscheidun-
gen unterstiitzen sollen. Zusétzlich wurden Regler entworfen, welche die Be-
dienung der Herz-Lungen-Maschine vereinfachen und sicherer gestalten.

Im Rahmen dieser Forschungsarbeit entstand eine erste (nicht echtzeitfihi-
ge) Implementation des Avolio-Modells unter Matlab®/Simulink®, bei der Au-
toregulationsmechanismen fiir Gehirn und Niere implementiert wurden [68].
Zur individuellen Anpassung der Modellparameter an den Patienten wurde
die Altersabhingigkeit der Elastizitit der Gefidle untersucht [70]. Nach Ex-
perimenten mit einer Kombination aus dem Hamodynamikmodell von Avolio
und dem Modell der Kreislaufregulation von Guyton [29] wurde dieser An-
satz durch eine Beobachterstruktur ersetzt, bei dem eine Adaption des Modells
mithilfe des arteriellen Drucks erfolgt, der im Rahmen des Patientenmonito-
rings erfasst wird [54]. Fiir die tierexperimentelle Evaluation wurde zudem ein
Himodynamikmodell des Hausschweins entworfen.

Bei der Entwicklung eines Temperaturreglers fiir die Herz-Lungen-Maschi-
ne entstand ein einfaches Temperaturmodell zur Abschitzung des Verlaufes der
vendsen Bluttemperatur [47]. Die Form des Korpers wird dabei durch sechs
Kreiszylinder mit einem Kern-Schalen-Aufbau dargestellt. Dieses Modell eig-
net sich jedoch nicht zur Simulation von Gewebetemperaturen, da der Wiar-
meaustausch zwischen Blut und Gewebe nicht beriicksichtigt wird, keine dif-



1 Einleitung

ferenzierten Berechnungen der Wiarmeabgabe an die Umgebung erfolgen und
nur Wirmetransportvorginge in einer Dimension berechnet werden.

1.3 Zielsetzung

Das Ziel dieser Arbeit besteht in der Entwicklung eines echtzeitfdhigen Mo-
dells zur Uberwachung der Himodynamik und der Korpertemperatur von Pa-
tienten wihrend der extrakorporalen Zirkulation. Dieses soll auch bei Aorten-
operationen eingesetzt werden konnen und muss daher in der Lage sein, bei
der Anwendung der antegraden Gehirnperfusion den Blutfluss in verschiedene
Gehirnareale korrekt zu pradizieren. Dies erfordert die Implementierung va-
somotorischer Regulationsmechanismen sowie eine detaillierte Modellierung
der zerebralen GefiB3strukturen, bei der auch individuelle Gegebenheiten wie
verengte oder nicht vorhandene Arterien beriicksichtigt werden. Des Weiteren
wird ein Modell der vendsen Himodynamik ergénzt.

Zur Uberwachung des Abkiihlungs- und Erwirmungsvorganges ist ein Tem-
peraturmodell erforderlich, welches dreidimensionale Temperaturfelder des
gesamten Korpers berechnet. Dadurch ist die Temperatur des Gehirns und der
inneren Organe direkt bekannt und muss nicht aus der punktuellen Informati-
on weniger Messdaten erschlossen werden. Das Operationsteam ist somit bei-
spielsweise besser in der Lage, bei Operationen mit tiefer Hypothermie den
optimalen Zeitpunkt fiir die Einleitung des Kreislaufstillstandes zu bestimmen.
Um die notwendige Genauigkeit zu erzielen, muss das Temperaturmodell auf
die speziellen Bedingungen der extrakorporalen Zirkulation abgestimmt sein.
Dies beinhaltet zunédchst die Modellierung der Wirmeiibertragung zwischen
eingespeistem Blut und Gewebe, welche durch die individuellen Eigenschaften
und Perfusionsraten verschiedener Gewebearten bestimmt wird. Ferner miis-
sen die Auswirkung der Oberflichenkiihlung, die Temperaturabhéngigkeit des
Metabolismus und die thermoregulatorischen Reaktionen des Korpers Bertiick-
sichtigung finden.

Neben der Echtzeitiiberwachung des Patienten soll das System bereits im
Rahmen der Operationsplanung bei der Beantwortung entscheidender Fragen
helfen, welche die Sicherheit des Patienten betreffen:

= Welche Perfusionsmethode ist fiir den Patienten geeignet?
= Besteht die Gefahr einer regionalen Unterversorgung des Gehirns?

= Wird der Abkiihlungsprozess des Gehirns regional durch eine vermin-
derte Perfusion verlangsamt?



1.4 Gliederung der Arbeit

Die Entwicklung des Simulationsmodells erfolgt in Kooperation mit der Ab-
teilung fiir Herz- und Gefélichirurgie und der Abteilung fiir Kardiologie und
Angiologie des Universititsklinikums Freiburg. Zudem wurden im Rahmen
der vorliegenden Arbeit Stromungssimulationen in Zusammenarbeit mit dem
Institut fiir Stromungslehre der Universitit Karlsruhe (TH) durchgefiihrt und
es konnte auf einen Visible-Human-Datensatz zuriickgegriffen werden, wel-
cher am Institut fiir Biomedizinische Technik der Universitit Karlsruhe (TH)
segmentiert wurde.

1.4 Gliederung der Arbeit

Im folgenden Kapitel werden die verbreitetsten Herz- und GefdBerkrankun-
gen beschrieben, welche durch operative Eingriffe mit extrakorporaler Zirku-
lation therapiert werden. Es werden die Phasen einer Operation am offenen
Herzen beschrieben sowie verschiedene Perfusionstechniken, insbesondere die
Gehirnperfusion als MaBinahme zur Neuroprotektion wéhrend eines totalen
Kreislaufstillstandes. Ein weiterer Abschnitt befasst sich mit den verschiede-
nen Auswirkungen der Hypothermie auf den Korper, welche bei der Modell-
bildung beachtet werden miissen. Als Ausblick auf ein weiteres mogliches An-
wendungsgebiet des Simulationsmodells wird kurz auf die therapeutische Hy-
pothermie nach kardiopulmonaler Reanimation eingegangen.

Die Modellierung der Hamodynamik wird in Kapitel 3 nach einer Ein-
fiilhrung in die Physiologie und Anatomie des GefidBlsystems besprochen.
Der Transmission-Line-Ansatz wird ausfiihrlich diskutiert und einer Evaluati-
on mithilfe dreidimensionaler Stromungssimulationen unterzogen. Ausgehend
vom Hidmodynamikmodell von Avolio erfolgt eine strukturelle Erweiterung,
bei der der Circulus Willisii einschlieBlich seiner haufigsten anatomischen Va-
rianten integriert wird. Des Weiteren wird ein Modell der venosen Hamody-
namik entworfen. Bei der Modellierung der Blutdruckregulation wird auf die
Ergebnisse vorhergehender Arbeiten zuriickgegriffen (siehe Abschnitt 1.2), zu-
dem wird ein verbesserter Ansatz zur Simulation der Autoregulationsmecha-
nismen vorgestellt. Basierend auf Simulationsreihen wird der Einfluss fehlen-
der oder stenosierter Gefdfle auf den zerebralen Blutfluss bei Perfusion tiber
die Aorta bzw. bei der antegraden Gehirnperfusion untersucht.

Kapitel 4 befasst sich der mit Modellierung des thermischen Systems. Als
Grundlage wird ein Uberblick iiber die Thermoregulationsmechanismen des
Korpers gegeben und es werden wichtige Grundbegriffe der Thermodynamik
eingefiihrt. Nach einer Beschreibung des verwendeten Verfahrens zur Simu-
lation partieller Differenzialgleichungen werden die Struktur des Modells, die
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Segmentierung und die Schnittstelle zum Hamodynamikmodell, das zur Ab-
schitzung der Perfusionsraten in verschiedenen Korperregionen herangezogen
wird, erldutert. Es folgen die Herleitung der Gleichungen des Wérmetranspor-
tes und eine Beschreibung der Modellierung der Thermoregulation. Im letzten
Abschnitt werden Simulationsergebnisse den gemessenen Temperatursignalen
aus Operationen in milder und tiefer Hypothermie gegentibergestellt.

In Kapitel 5 wird der Aufbau eines Prototyps fiir die Uberwachung von Pa-
tienten in Echtzeit beschrieben. Als Plattform dient eine Rapid-Prototyping-
Hardware, welche iiber eine serielle Schnittstelle mit der Herz-Lungen-Ma-
schine verbunden ist, um deren aktuelle Einstellungen und die verfiigbaren
Messdaten auszulesen. Als weitere Komponente des Systems wird eine neu
entwickelte Software vorgestellt, die der Konfiguration des Modells und der
graphischen Visualisierung der Simulationsergebnisse dient.
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Als Hypothermie wird die Absenkung der Korperkerntemperatur unter den
physiologischen Wert von ca. 37 °C bezeichnet. Dabei wird zwischen milder
(32-36°C), mdpfliger (28-32 °C) und tiefer (15-28 °C) Hypothermie unterschie-
den! [64]. Nach der van’t Hoffschen Regel wird die Metabolisierungsrate um
ca. 7%/K gesenkt, wodurch der Sauerstoffbedarf des Korpers entsprechend
reduziert wird.

In den letzten Jahrzehnten hat die Verwendung der induzierten Hypothermie
zur Neuroprotektion grofle Bedeutung erlangt. Einsatzgebiete sind zum einen
Operationen am offenen Herzen mit extrakorporaler Zirkulation (EKZ), an-
dererseits therapeutische MaBlnahmen nach einem Schidel-Hirn-Trauma und
nach kardiopulmonaler Reanimation. Diese Anwendungsfelder werden nach-
folgend beschrieben und es werden die Auswirkungen der Hypothermie auf
den Organismus untersucht.

2.1 Hypothermie in der Herz- und GefaBchirurgie

Die Mehrzahl der herzchirurgischen Eingriffe wird am stillgelegten Herzen
durchgefiihrt, wobei das Pumpen und die Oxygenierung des Blutes in einem
extrakorporalen Kreislauf von der Herz-Lungen-Maschine iibernommen wer-
den. Technische Fortschritte in den vergangenen Jahrzehnten haben zu einer
Verbesserung der Oxygenierung gefiihrt, so dass die meisten Operationen am
offenen Herzen (koronare Bypassoperationen, Herzklappenersatz) mittlerwei-
le nahezu in Normothermie durchgefiihrt werden kénnen, ohne dass Ischdmie-
schédden zu erwarten sind. Dennoch wird der Patient haufig in milde bis méBige
Hypothermie versetzt, um eine zusitzliche Sicherheitsspanne beim Auftreten
von Komplikationen zu gewinnen [82]. Tiefe Hypothermie kommt bei Herz-
transplantationen und chirurgischen Eingriffen an der Aorta zum Einsatz und
ist in der Sduglingsherzchirurgie von Bedeutung [82].

2.1.1 Herz- und GefaBerkrankungen

Im Folgenden werden Herz- und Gefidlerkrankungen beschrieben, welche
durch Operationen am offenen Herzen therapiert werden. Bypassoperationen

Die Unterteilung unterscheidet sich in verschiedenen Quellen, vgl. z. B. [14, 42, 82].
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bei koronarer Herzerkrankung und Klappenersatz bzw. -rekonstruktion bei er-
worbenen Herzklappenfehlern stellen die hdufigsten Operationsarten dar. Aor-
tendissektionen und -aneurysmen sind seltener, erfordern jedoch Operationen
in tiefer Hypothermie und sind daher riskanter. Schlielich wird kurz auf typi-
sche Begleiterkrankungen eingegangen, welche den Operationsverlauf negativ
beeinflussen konnen.

Koronare Herzerkrankung

In den Industrienationen gehort die koronare Herzerkrankung zu den haufigs-
ten Todesursachen. Ausloser dieser Krankheit ist in den meisten Fillen Arte-
riosklerose in den Koronargefif3en. Bei einer Verengung des GefaSlumens iiber
50 % besteht die Gefahr der Ischidmie des Herzmuskels, welche sich in Form
von Angina pectoris oder Herzrhythmusstérungen du3ern kann. Zudem besteht
die Gefahr der Entwicklung von Thrombosen, welche durch einen kompletten
Verschluss des Koronargefifies einen Infarkt auslosen konnen.

Reicht die medikamentdse oder interventionelle Therapie nicht aus, kann ei-
ne chirurgische Revaskularisation durch eine koronare Bypassoperation durch-
gefiihrt werden. Dabei werden in der Regel mindestens eine A. thoracica inter-
na sowie Venenmaterial vom Bein entnommen, um das stenosierte Gefif3 zu
iberbriicken. Bypassoperationen werden in den meisten Fillen am stillgeleg-
ten Herzen durchgefiihrt [42].

Erworbene Herzklappenfehler

Erworbene Herzklappenfehler sind in den Industrienationen in erster Linie
durch altersbedingte degenerative Verdnderungen der Herzklappen bedingt, in
den Entwicklungsldndern ist hdufig rheumatisches Fieber die Ursache. Struk-
turelle Verdnderungen der Herzklappen verursachen eine eingeschrinkte Funk-
tionalitit, welche sich in einer mangelnden Offnung (Stenose), einer Schluss-
unfihigkeit (Insuffizienz) oder einer Kombination aus beidem &duflert und zu
einer erhohten Belastung des Herzens fiihrt.

Wihrend miBige Auspriagungen und langsam voranschreitende Entwicklun-
gen vom Herzen kompensiert werden konnen, kann eine schwerwiegende Er-
krankung nur durch einen operativen Eingriff therapiert werden, welcher die
zweithdufigste Operationsart am offenen Herzen darstellt. Dabei wird in den
meisten Fillen ein Klappenersatz vorgenommen, was durch eine Kunststoft-
prothese geschehen kann, eine Bio-Prothese, welche aus dem Perikard (Herz-
beutel) von Schweinen oder Rindern hergestellt wird, oder eine menschliche
Herzklappe (sog. Homograft). Alternativ kann eine Verbesserung der Funktion
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der fehlerhaften Herzklappe durch eine Klappenrekonstruktion erreicht werden
[42].

Aortendissektion und Aortenaneurysma

Eine Aortendissektion bezeichnet einen Einriss der Innenwand der Aorta und
eine damit verbundene Aufspaltung der Gefdlwand. Dabei wird zwischen ei-
ner proximalen (Typ A) Dissektion, bei der die Aorta ascendens betroffen ist,
und einer distalen (Typ B) Dissektion unterschieden, welche ausschlielich die
Aorta descendens betrifft. Eine proximale Dissektion bedeutet grundsitzlich
akute Lebensgefahr, da diese zu einer Ruptur der Aorta oder einer Myokard-
ischiamie fithren kann. Distale Dissektionen konnen dagegen oft zunéchst me-
dikamentos behandelt werden und erfordern nur beim Auftreten von Kompli-
kationen eine chirurgische Therapie. Diese besteht in beiden Fillen in einem
teilweisen oder vollstindigen Ersatz des Aortenbogens, bei proximalen Dissek-
tionen kann zusitzlich der Ersatz bzw. eine Rekonstruktion der Aortenklappe
erforderlich sein [42]. Derartige Eingriffe erfordern die Initiierung eines Kreis-
laufstillstandes in tiefer Hypothermie, wobei das Gehirn zur Neuroprotektion
weiter perfundiert werden kann. Dieses Verfahren wird in Abschnitt 2.1.5 be-
schrieben.

Aneurysmen, d. h. Aussackungen der Aorta bergen ebenfalls die Gefahr einer
Ruptur; der chirurgische Eingriff dhnelt der Therapie von Dissektionen.

Begleiterkrankungen

Patienten in der Herz- und Gefédfchirurgie leiden hdufig unter diversen Beglei-
terkrankungen, die nachfolgend kurz beschrieben werden [54]:

Hypertonie Bei Hypertonie (arteriellem Bluthochdruck) liegt ein erhohter
peripherer Widerstand vor. Ein vermehrter Fliissigkeitsiibertritt vom Intrava-
salraum in den interstitiellen Raum bewirkt eine erhohte Viskositit des Blu-
tes. Zudem treten langfristig Verdnderungen im Aufbau der GefiBBwénde der
groB3en Arterien auf.

Arteriosklerose Arteriosklerose fiihrt zu einer Abnahme der Elastizitit und
einer Zunahme der Dicke der GefiBwinde; dadurch ist das GefdaBBlumen ver-
kleinert.
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Stenosen Stenosen sind erworbene Verengungen im Gefédfsystem, die meist
als Folge von Arteriosklerose auftreten. Auf dieses Krankheitsbild wird in Ab-
schnitt 3.1.6 ausfiihrlicher eingegangen.

Infektionen Infektionen konnen mit einer erhohten Korperkerntemperatur
und einem erniedrigten peripheren Widerstand (d. h. einem verringerten Blut-
druck) verbunden sein. Bei der extrakorporalen Zirkulation kann dies durch
einen groBeren Blutfluss und eine hohere Zieltemperatur der induzierten Hy-
pothermie beriicksichtigt werden.

2.1.2 Ablauf der extrakorporalen Zirkulation

Bei der extrakorporalen Zirkulation (EKZ) wird ein kardiopulmonaler Bypass
iber die Herz-Lungen-Maschine aufgebaut. Der extrakorporale Kreislauf be-
ginnt mit der Drainage des vendsen Blutes aus den Venae cavae bzw. dem rech-
ten Atrium. Das Blut fliet aufgrund der Schwerkraft in das vendse Reservoir
und wird im nachfolgenden Oxygenator arterialisiert. Ein Warmetauscher, der
meist mit dem Oxygenator in einem Gehéduse untergebracht ist, sorgt fiir die
Temperierung des Blutes, welches schlieSlich durch eine Pumpe geleitet und
in der Regel in die Aorta ascendens eingespeist wird.
Der Ablauf der EKZ lasst sich in folgende Phasen unterteilen [54]:

Prabypassphase Eine Operation am offenen Herzen beginnt mit der Eroft-
nung des Thorax durch Léingstrennung des Brustbeins (Sternotomie) und der
Freilegung des Herzens. Durch Gabe von Heparin wird die Gerinnungsfzhig-
keit des Blutes herabgesetzt, dabei wird die Activated Clotting Time (ACT)
wihrend des gesamten Eingriffes oberhalb von 400s gehalten [82]. Es folgt
die Kaniilierung der Aorta ascendens und die Drainage der Hohlvenen; zu-
sitzlich wird das Blut, welches iiber die Bronchialvenen und die Thebesischen
Venen das linke Herz erreicht, durch einen sog. Linksvent drainiert. Schlief3-
lich wird die Herz-Lungen-Maschine (HLM) mit dem Kreislauf des Patienten
verbunden.

Bypass-Beginn Die Ubernahme der Funktion des Herzens und der Lunge
durch die HLM erfolgt schrittweise durch einen partiellen kardiopulmonalen
Bypass. Dabei wird die Primérfiillung (Priming) der HLM mit dem Blut des
Patienten vermischt, was zu einer Verdiinnung (Hdmodilution) des Blutes fiihrt.
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Totaler kardiopulmonaler Bypass Wihrend des totalen kardiopulmonalen
Bypasses wird der gesamte Blutfluss iiber die HLM aufrechterhalten. In diesem
Stadium wird mit der Absenkung der Bluttemperatur begonnen; Kiltezittern
wird durch die medikamentose Relaxation der Skelettmuskulatur verhindert.
Ist die Zieltemperatur erreicht, wird die Aorta kurz nach der Aortenklappe
abgeklemmt und so die Perfusion der Koronararterien unterbrochen. Infolge
der Ischdmie kommt es zum diastolischen Herzstillstand oder zu Herzflim-
mern. Die Injektion bzw. Infusion einer sog. Kardioplegielosung unterbindet
aufgrund der enthaltenen Elektrolyte die Erregung des Myokards und sorgt
dadurch fiir einen sicheren Herzstillstand (Kardioplegie). Durch die Unterbre-
chung der elektromechanischen Aktivitit und die schnelle Kiihlung durch die
kalte Elektrolytlosung (4-10°C) wird der Energiebedarf des Myokards stark
reduziert, so dass Ischdmieschdaden vermieden werden. Zusitzlich kann eine
Kiihlung des Herzens von auf3en erfolgen.

Ist das Herz stillgelegt, beginnt der eigentliche Korrektureingriff. Dabei wird
bereits kurz vor dem Abschluss mit der Wiedererwiarmung des Blutes begon-
nen. Ist der Stillstand des Herzens nicht mehr erforderlich, wird die Perfusion
der Koronararterien freigegeben, wodurch sich binnen Minuten ein normaler
Herzrhythmus einstellen sollte; andernfalls erfolgt eine Defibrillation des Myo-
kards.

Bypass-Endphase In der Endphase geht der totale kardiopulmonale By-
pass wieder in einen partiellen Bypass tiber. Dies geschieht durch stufenweise
Zuriicknahme der Pumpleistung ab einer Rektaltemperatur von 34 °C, bei re-
gelmiBig schlagendem Herzen und ausreichender Auswurfleistung. In dieser
Phase erfolgt die Auswaschung der Kardioplegielosung und eine Erholung des
Herzens vom ischdmischen Stillstand.

Postbypassphase Ist der Kreislauf stabilisiert, wird der Eingriff durch An-
tagonisierung des Gerinnungshemmers, Dekaniilierung und schichtweisen Ver-
schluss des Perikards und des Thorax beendet.

2.1.3 Komponenten der Herz-Lungen-Maschine

Die wichtigsten Aufgaben der Herz-Lungen-Maschine sind der aktive Trans-
port, die Oxygenierung, die Filterung und die Speicherung von Blut. Im Fol-
genden werden die Funktion der einzelnen Komponenten der Maschine erldu-
tert.
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Pumpen Das Blut wird von der HLM aktiv in den systemischen Kreislauf
des Patienten gepumpt. Dabei kommen in den meisten Féllen Rollerpumpen
zum Einsatz, in denen das Blut in einem elastischen Schlauch verlduft und von
einem Rotor gegen ein kreisformiges Lager gepresst wird. Das Blut wird durch
die Deformation des Schlauches vorangetrieben, wobei der Anpressdruck nicht
zu grof gewdhlt werden darf, um eine Traumatisierung des Blutes zu vermei-
den. Durch die Steuerung des Rotors kann einerseits ein konstanter, anderer-
seits ein pulsatiler Fluss erzeugt werden, der die physiologische Pulsform des
Herzens nachbilden soll.

Die Vor- und Nachteile von pulsatilem und nicht-pulsatilem Fluss werden
unter Medizinern kontrovers diskutiert [42, 54]. Als moglicher Vorteil des pul-
satilen Flusses wird eine verbesserte Mikrozirkulation betrachtet [65, 77]: Wird
in den prikapillaren Arteriolen ein kritischer Perfusionsdruck unterschritten,
kollabieren diese, was zu einem Anstieg des Stromungswiderstandes fiihrt. Die
groBlen Amplituden des pulsatilen Drucks sind in der Lage, kollabierte Gefide
wieder zu 6ffnen; dies ist insbesondere bei der Reperfusion nach einem Kreis-
laufstillstand von Bedeutung. In der klinischen Praxis wurden die Vorteile der
pulsatilen Perfusion jedoch bisher nicht bewiesen. Messungen des erzeugten
Flusses von Rollerpumpen zeigen zudem, dass dieser baulich bedingt auch im
kontinuierlichen Betrieb periodische Schwankungen aufweist, welche bei nied-
rigen Durchschnittsfliissen besonders stark ausgeprigt sind [47].

Neben der arteriellen Pumpe ist die HLM mit weiteren Pumpen ausgestattet,
welche zum Fordern der Kardioplegielosung, zum Absaugen von Blut aus dem
Operationssitus (Kardiotomiesauger) und zur Drainage des Blutes aus dem lin-
ken Ventrikel (Ventsauger) eingesetzt werden konnen.

Oxygenator Im Oxygenator wird das Blut mit Sauerstoff angereichert. In
Bubble-Oxygenatoren wird das Blut von Gasblidschen mit 2-6 mm Durchmes-
ser durchstromt, an deren Oberfliche der Gasaustausch stattfindet. Aufgrund
des direkten Kontaktes zwischen Blut und Gas muss das Blut entschiumt wer-
den. Diesen Nachteil weisen Membranoxygenatoren nicht auf, da der Gasaus-
tausch bei dieser Ausfiihrung iiber eine semipermeable Membran stattfindet.

Waéarmetauscher Der Wirmetauscher ist meist in den vendsen Teil des Oxy-
genators integriert. Wihrend das Blut schnell abgekiihlt werden kann, ist eine
Erwédrmung nur schrittweise moglich, da durch die Abnahme der Gasloslich-
keit die Gefahr der Bildung von Gasblidschen im Blut (sog. Mikrobubbles) be-
steht [82].
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Die innere Abkiihlung iiber die Perfusion mit kaltem Blut ist die effizientes-
te Methode zur Absenkung der Korpertemperatur. Oberflichenkiihlung durch
Wirme-Kilte-Matten oder Eispacks wird nur unterstiitzend eingesetzt. Was-
sertemperierte Wiarme-Kilte-Matten werden an die Hypothermieeinheit ange-
schlossen, welche auch den Wiarmetauscher speist.

Venoser Beutel Der venose Beutel dient als Reservoir fiir das aus den Hohl-
venen drainierte Blut, wodurch Volumenschwankungen ausgeglichen werden
konnen. Um zu verhindern, dass Luft in den Blutkreislauf des Patienten ge-
langt, ist der Beutel mit einer Entliiftung ausgestattet.

Kardiotomiereservoir Im Kardiotomiereservoir wird das Blut aufgefangen,
das von Vent- und Kardiotomiesauger abgesaugt wird. Da auf diese Weise Luft
und Gewebepartikel in das Reservoir gelangen, enthilt dieses einen Entschéu-
mer und einen Blutfilter. Neben der Speicherung und Aufbereitung des Blutes
ermoglicht das Kardiotomiereservoir die Zugabe von Medikamenten in den
Blutkreislauf [47].

2.1.4 Saure-Basen-Management

Durch das Gasgemisch (Sauerstoff, Kohlendioxid), welches dem Oxygenator
zugefiihrt wird, wird nicht nur die Sauerstoffsittigung des arterialisierten Blu-
tes beeinflusst, sondern auch sein pH-Wert. Die Frage nach dem besten Sdure-
Basen-Management bei der extrakorporalen Zirkulation ist bisher nicht geklért.
In Normothermie liegt der physiologische pH-Wert bei 7,43 (entsprechend ei-
nem Kohlendioxidpartialdruck von pco, =40mmHg). Durch die Zunahme
der Loslichkeit von Kohlendioxid in Blut bei niedrigeren Temperaturen &4n-
dert sich der pH-Wert temperaturabhingig mit —0,015K~! [24, 42]. Daraus
ergeben sich zwei mogliche Strategien fiir die Regulation des Sidure-Basen-
Haushaltes.

pH-stat-Verfahren

Beim pH-stat-Verfahren wird der pH-Wert 7,43 auch in Hypothermie als
physiologischer Wert angesehen. Da die Blutgasanalyse bei 37 °C durchge-
fiihrt wird, miissen die Werte auf die aktuelle Korpertemperatur umgerech-
net werden, weshalb dieses Verfahren auch als temperaturkorrigiertes Séure-
Basen-Management bezeichnet wird. Um in Hypothermie einen Anstieg des
pH-Wertes zu verhindern, wird dem Atemgas Kohlendioxid beigemischt. Der
erhohte Kohlendioxidpartialdruck bewirkt eine Dilatation der Hirngefif3e und
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2 Hypothermie in der kardiovaskularen Therapie

damit einen starken Anstieg des zerebralen Flusses um 50-100 % gegeniiber
dem physiologischen Fluss [54, 77]. Da die Autoregulation auler Kraft gesetzt
ist, hédngt der zerebrale Blutfluss direkt vom arteriellen Pumpenfluss ab [82].
Blutfluss und Metabolismus sind demnach weitgehend entkoppelt, so dass ein
hohes Sauerstoffangebot vorliegt. Die Aufnahme des Sauerstoffs wird durch
die Rechtsverschiebung der O,-Bindungskurve begiinstigt, welche ebenfalls
durch die Hyperkapnie verursacht wird [42]. Ein weiterer Vorteil ist die schnel-
lere Abkiihlung des Hirngewebes aufgrund der stirkeren Perfusion. Bei tiefer
Hypothermie kann die Dilatation der zerebralen Gefif3e als Reaktion auf den
erhohten Kohlendioxidpartialdruck gestort sein [82].

o-stat-Verfahren

Das o-stat-Verfahren basiert auf nicht korrigierten Blutgaswerten, d. h. ein nor-
motherm gemessener pH-Wert von 7,43 wird angestrebt. Bei einer niedrige-
ren Korpertemperatur liegt demnach ein niedrigerer Kohlendioxidpartialdruck
(Hypokapnie) vor. Bei diesem Verfahren wird dem Patienten reiner Sauerstoff
zugefiihrt. Im Gegensatz zum pH-stat-Verfahren bleiben die Autoregulation
und die physiologische Kopplung zwischen zerebraler Perfusion und Meta-
bolismus erhalten [65, 77], weshalb diese Strategie insgesamt als ,,physiologi-
scher* angesehen wird.

2.1.5 Gehirnperfusion in tiefer Hypothermie

Chirurgische Eingriffe an der Aorta erfordern ein Abklemmen der Aortenab-
giinge?. Die Perfusion des gesamten Korpers iiber einen zentralen Einspei-
sungspunkt ist daher nicht mehr moglich. Stattdessen kann der Patient in tie-
fe Hypothermie (ca. 18 °C) versetzt und ein totaler Kreislaufstillstand initiiert
werden. Durch die stark reduzierte Metabolisierungsrate wird die Ischdmieto-
leranz des Gehirns auf ca. 25 min erhoht [65]. Linger andauernde Eingriffe
erfordern eine noch tiefere Absenkung der Temperatur, wodurch jedoch das
Risiko hypothermiebedingter Schidigungen des Hirngewebes steigt [5].

Alternativ wird der Korper auf lediglich 24-25 °C gekiihlt und das Gehirn
weiterhin perfundiert. Klinische Studien zeigen, dass diese Technik dem tota-
len Kreislaufstillstand iiberlegen ist [14].

’Die Aortenabgiinge werden in Abschnitt 3.1.2 erliutert.
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2.1 Hypothermie in der Herz- und GefaBchirurgie

Antegrade Gehirnperfusion

In aktuellen Veroffentlichungen und Lehrbiichern der Kardiotechnik (z.B.
[3, 42]) wird empfohlen, den Korperkreislauf iiber die rechte Schliisselbeinar-
terie (A. subclavia) zu perfundieren und den systemischen Kreislaufstillstand
durch Abklemmen der Abgiinge der supraaortalen Aste bei einer Kerntempe-
ratur von ca. 25 °C einzuleiten, um eine ausreichende Protektion der Bauchor-
gane zu gewihrleisten. Eventuell kann die untere Korperhilfte zusétzlich tiber
eine Oberschenkelarterie (A. femoralis) versorgt werden. Zum Schutz vor re-
gionaler Minderperfusion des Gehirns wird dieses nachfolgend mit 18-20 °C
kaltem Blut perfundiert.

Bei dieser unilateralen antegraden Gehirnperfusion tiber die rechte A. sub-
clavia gelangt das Blut iiber den Circulus Willisii (sieche Abschnitt 3.1.3) und
zu einem geringeren Anteil iiber die cervicofacialen Verbindungen in die lin-
ke Hemisphire [65]. Ist der Circulus Willisii nicht voll ausgebildet (vgl. Ab-
schnitt 3.1.3), besteht das Risiko einer Minderperfusion von Gehirnarealen [3],
was perioperativ durch sorgfiltige Beobachtung des Riickstroms des Perfusates
festgestellt werden kann. Deutet ein schwacher Riickstrom auf einen unzurei-
chenden Fluss in der linken Gehirnhilfte hin, kann eine zusitzliche Perfusi-
on iiber die linke gemeinsame Kopfschlagader (A. carotis communis) erfolgen
[42]. Diese bilaterale Gehirnperfusion ist auch bei Verengung oder Okklusion
der rechten Wirbelsdulenarterie (A. vertebralis) oder der inneren Kopfschlag-
ader (A. carotis interna) indiziert [3]. Eine grundsitzliche bilaterale Perfusion
iber beide Aa. carotides communes wird jedoch von vielen Chirurgen nicht
bevorzugt, da die Gefahr einer Dissektion der Arterienwinde besteht und die
Durchblutung des Gehirns von einer genauen Positionierung der Kaniile inner-
halb des Gefiles abhingt [65].

Wihrend der Gehirnperfusion treten im Korper grofle Gradienten zwischen
Gehirntemperatur und der Kerntemperatur im Torso auf. Wesentlich ist eine
korrekte Bestimmung der Gehirntemperatur. Nasopharyngeal- und Osophagus-
temperatur gelten dabei nicht als zuverlissig, dagegen gibt die Tympanumtem-
peratur einen guten Anhaltswert [24, 42]. Zur Beurteilung der Perfusion kon-
nen zusitzlich transkranielle Messungen der Sauerstoffsittigung bzw. trans-
kranielle Doppler-Ultraschallmessungen der mittleren Hirnarterien (Aa. cere-
bri mediae) durchgefiihrt werden [3, 42]. Hiufig stehen diese Informationen
jedoch nicht zur Verfiigung.
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Retrograde Gehirnperfusion

Bei der retrograden Gehirnperfusion wird das Gehirn durch Einspeisung von
oxygeniertem Blut in die obere Hohlvene (V. cava superior) versorgt.’ Die
Effektivitit dieses Verfahrens ist umstritten, da Untersuchungen zeigen, dass
nur ein Bruchteil von etwa 10-20 % des retrograden Flusses tatsdchlich das
Hirngewebe erreicht [3, 23, 65], was sich in einem geringen Riickfluss zu den
Abgingen des Aortenbogens widerspiegelt. Der weit groflere Anteil des ein-
gespeisten Flusses gelangt in das Einzugsgebiet der unteren Hohlvene (V. cava
inferior) [65].

2.1.6 Patientenmonitoring

Wiihrend der extrakorporalen Zirkulation ist die messtechnische Uberwachung
des Patienten von entscheidender Bedeutung, um kritische Situationen zeitnah
zu erkennen und entsprechende Maflnahmen einzuleiten. Das sog. Standard-
Monitoring umfasst folgende Messungen:

= invasive Messung des arteriellen Drucks in der Speichenarterie (A. ra-
dialis),

= Messung des zentralen Venendrucks im rechten Vorhof,

= Messung der arteriellen und vendsen Bluttemperatur im extrakorporalen
Kreislauf,

» Messung der Korperkerntemperatur, meist an zwei Stellen (iibliche
Messorte: Osophagus, Nasopharynx, Tympanum, Harnblase, Rektum,
Pulmonalarterie),

= eventuell Messung der Hauttemperatur,

= Uberwachung der Blutgerinnung (Bestimmung der Activated-Clotting-
Time),

= Uberwachung der Urinproduktion* und

= Analyse des Blutes [54].

3Die Venenklappen des Venenwinkels und der V. jugularis interna sind in den meisten Fillen fiir
retrograden Fluss durchlissig [3].
“4Die Sekretionsleistung der Niere erlaubt Riickschliisse auf die Volumen- und Kreislaufsituation.
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Zur Analyse des Blutes werden in Abstinden von 15-30min Proben des
arteriellen und des vendsen Blutes aus dem extrakorporalen Kreislauf ent-
nommen. In Analysegeriten werden die Hamoglobinkonzentration, der Sau-
erstoffpartialdruck, der Kohlendioxidpartialdruck, der pH-Wert und die Kon-
zentration der wichtigsten Serumelektrolyte (Natrium-, Kalium- und Kalziu-
mionen) gemessen. Daraus werden Hamatokrit, Sauerstoffsittigung, Gesamt-
Sauerstoffkonzentration, Gesamt-Kohlendioxidkonzentration, Bikarbonatkon-
zentration und Basenabweichung abgeleitet [54]. Alternativ kénnen Online-
Analysegerite zum Einsatz kommen, welche die Blutparameter in der arteriel-
len und vendsen Linie des extrakorporalen Kreislaufes in Echtzeit erfassen.

Durch ein modellbasiertes System zur Uberwachung des Patienten kann das
Wissen iiber dessen Zustand entscheidend erweitert werden. Das System sollte
einerseits moglichst viele Informationen nutzen, die durch das Standard-Moni-
toring verfiigbar sind, andererseits sollten zum Betrieb keine zusitzlichen Mes-
sungen erforderlich werden. Neben den oben aufgefiihrten Messgrofien konnen
Informationen iiber die Einstellungen der Herz-Lungen-Maschine verwendet
werden, welche iiber vorhandene Schnittstellen zur Verfiigung stehen. Dazu
gehoren der arterielle Blutfluss, die Temperatur des Wassers in der Hypother-
mieeinheit sowie Fluss und Temperatur der Kardioplegielosung.

2.1.7 Auswirkungen der extrakorporalen Zirkulation

Die hypotherme EKZ stellt einen schwerwiegenden Eingriff in die Korper-
integritdt dar. Korpertemperatur und Blutparameter (Viskositdt, Hamatokrit,
Kohlendioxidpartialdruck), die unter physiologischen Bedingungen konstant
gehalten werden, werden durch die EKZ massiv beeinflusst. Zudem wird das
Herz-Zeit-Volumen nicht durch den Korper geregelt, sondern der Aortenfluss
wird durch die arterielle Pumpe eingepriagt und vom Kardiotechniker manuell
gesteuert [42]. Anidsthesie, Hypothermie und der verinderte Blutfluss haben
vielseitige Auswirkungen auf den Organismus, deren bedeutenste im Folgen-
den zusammengefasst werden.

Blut Hypothermie bewirkt eine Linksverschiebung der O;-Bindungskurve,
d. h. bei gegebenem Sauerstoffpartialdruck wird mehr Sauerstoff an Himoglo-
bin gebunden als in Normothermie. Dadurch wird der Diffusionsgradient zum
intrazelluldren Raum verringert, was zu einer Verminderung des Sauerstoff-
transportes zum Gewebe fiihrt [43, 82]. Dieser Effekt wird durch das pH-stat-
Verfahren kompensiert [5].

Die erhohte Viskositit des Blutes wird wihrend der EKZ durch Hamodilu-
tion ausgeglichen [5, 82], wodurch allerdings die Sauerstofftransportkapazitit
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abnimmt. Zudem sind die verinderte Loslichkeit der Blutgase und die dadurch
bedingte Anderung des pH-Wertes (vgl. Abschnitt 2.1.4) sowie Storungen des
Elektrolythaushaltes zu beachten [64, 82].

Vaskuldres System Zu Beginn der extrakorporalen Zirkulation sinkt der to-
tale periphere Widerstand (TPR) infolge der Anésthesie [43] und der Himo-
dilution [42, 54]. Im weiteren Verlauf ist ein Anstieg des TPR zu beobach-
ten, der durch sympathische Erregung (Kéltestressreaktion) verursacht werden
kann oder durch die Zunahme des Hamatokrit (Himokonzentration) aufgrund
fortschreitender Fliissigkeitsverschiebungen vom intravasalen in den interstiti-
ellen Raum [5, 42]. Um einen konstanten Perfusionsdruck zu erhalten, muss
daher der Fluss der arteriellen Pumpe im Verlauf der EKZ angepasst werden.
Zusitzlich kann eine medikament6se Vasokonstriktion bzw. -dilatation einge-
leitet werden [54].

Die zu erwartende vendse Konstriktion aufgrund des Abfalls des Vorhof-
drucks, des niedrigen mittleren arteriellen Drucks und des nicht pulsatilen Flus-
ses bleibt wihrend der extrakorporalen Zirkulation aus [42].

Stoffwechsel Die Verlangsamung des Stoffwechsels durch die Hypothermie
wirkt sich auch auf die Metabolisierungsrate von Medikamenten aus. Dies fiihrt
zu einer verldangerten Wirkdauer [27, 64] und einer langsameren Erholung von
der Anésthesie [43].

Gehirn Wie in Abschnitt 2.1.4 erldutert, hdngen der zerebrale Blutfluss und
die Funktion der Autoregulation entscheidend vom pH-Wert des Blutes ab. Ne-
ben der Hypothermie bewirkt bereits die Anésthesie eine deutliche Reduktion
des Stoffwechsels [54, 77]. Abkiihlung unter 15 °C sowie grofle Temperaturdif-
ferenzen zwischen Blut und Gewebe konnen Schidigungen des Gehirns verur-
sachen [5]. Des Weiteren stellt die Wiedererwarmung eine kritische Phase fiir
das Gehirn dar, da dieses sich aufgrund der starken Perfusion besonders schnell
erwarmt.

Niere Hypothermie bewirkt eine Inhibition der ADH-Ausschiittung [64] und
verursacht dadurch eine erhohte Urinausscheidung (sog. Kiltediurese). Der
kiltebedingte Anstieg des renalen GefaBBwiderstandes fiihrt zu einer Abnah-
me des renalen Blutflusses (RBF) und der glomeruldren Filtrationsrate (GFR)
[27, 38]. RBF und GFR hingen in erster Linie vom Fluss der arteriellen Pumpe
und dem Blutdruck ab, weniger von autoregulatorischen Vorgédngen [43, 54].
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Dariiber hinaus ist die Resorption von Elektrolyten in den Tubuli [82] und die
Verarbeitung von Glukose [54] gestort.

Gastrointestinaltrakt Wihrend der hypothermen extrakorporalen Zirkulati-
on ist der Blutfluss in den Gastrointestinaltrakt vermindert. Zudem finden Um-
verteilungen des Blutflusses statt, so dass eine Pradiktion der lokalen Perfusion
in diesem Bereich kaum moglich ist [38].

Skelettmuskulatur Durch die Relaxation ist der Stoffwechsel der Skelett-
muskulatur stark reduziert. Phasen der Mangeldurchblutung kénnen zudem
durch anaerobe Energiegewinnung iiberbriickt werden [54].

Thermoregulation Unter EKZ-Bedingungen ist die Thermoregulation nur
eingeschriankt wirksam. Die Auswirkungen der Anisthesie, Relaxation und
Hypothermie werden in Abschnitt 4.1.3 diskutiert.

2.2 Therapeutische Hypothermie

Jedes Jahr erleiden in Europa ca. 350000 Menschen einen priahospitalen Kreis-
laufstillstand. Wenngleich 25-50% der Patienten primér stabilisiert werden
konnen, iiberleben dennoch lediglich etwa 10 %, von denen wiederum ein Teil
neurologische Schidigungen erleidet. Die Griinde fiir diese Schidigungen lie-
gen in der geringen Ischimietoleranz der Neuronen, die sowohl zu einer akut
einsetzenden Nekrose als auch zur verzogerten neuronalen Degeneration fiih-
ren kann [64].

Kontrollierte klinische Studien der letzten Jahre beweisen die positiven Ef-
fekte der milden Hypothermie nach Herz-Kreislauf-Stillstand [64]. In den Leit-
linien des International Liaison Committee on Resuscitation (ILCOR) [57] und
der American Heart Association (AHA) [80] wird daher nach der priméren Sta-
bilisierung des Kreislaufes eine Kiihlung der Patienten auf 32-34 °C fiir eine
Dauer von 12-24 Stunden empfohlen. Ziel dieser Therapie ist den neurona-
len Zelltod infolge der fehlenden Ischidmietoleranz und der Reperfusion ab-
zuschwichen. Dabei bewirkt die milde Hypothermie nicht nur eine Verlangsa-
mung des Stoffwechsels, sie reduziert auch die Bildung freier Radikale, welche
bei der Reperfusion freigesetzt werden, und trigt zur Stabilisierung von Mem-
branfunktionen, zur Vermeidung von Zellschdden durch Anhdufung exzitatori-
scher Neurotransmitter und zur Verminderung apoptosebedingter Schiden bei
[64].
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Bei der therapeutischen Hypothermie wird ein moglichst schneller Beginn
der Kiihlung (moglichst bereits prihospital) sowie eine kurze Dauer bis zum
Erreichen der Zieltemperatur angestrebt. Oberflachenkiihlung durch Kaltluft,
Eispacks oder Kiltematten sind mit einer Abkiihlrate von weniger als 1K/n
nicht effektiv genug, da die Kilteeinwirkung von auflen durch periphere Va-
sokonstriktion abgewehrt wird (siehe Abschnitt 4.1) und zuerst Muskel- und
Fettgewebe und erst spéter die inneren Organe gekiihlt werden [82]; der Nach-
teil der extrakorporalen Zirkulation als Kiihlmethode (12K/h) ist ihre Invasi-
vitdt. Als wenig invasive und dennoch ausreichend schnelle Alternative bie-
ten sich die Infusion kalter Fliissigkeiten oder die Verwendung endovaskulirer
Kiihlkatheter an (3-5K/h) [64]. Kiltezittern wird wie bei der extrakorporalen
Zirkulation durch Muskelrelaxation unterdriickt.

Die in den folgenden Kapiteln beschriebenen Modelle sind auf die Uber-
wachung von Patienten wihrend extrakorporaler Zirkulation ausgelegt. Durch
eine Anpassung des Himodynamikmodells an den geschlossenen Blutkreis-
lauf und das schlagende Herz sowie die Modellierung der Wirmeverluste, die
durch die Beatmung iiber die Lunge entstehen, konnte das beschriebene Sys-
tem auch fiir die therapeutische Hypothermie angewendet werden. Zusétzlich
miissten dafiir das verwendete Kiihlverfahren modelliert und eine geeignete
Schnittstelle zur Einspeisung der bendtigen Messdaten implementiert werden.
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Wihrend der extrakorporalen Zirkulation ist nur sehr wenig Information
iber die himodynamischen Parameter des Patienten messtechnisch zuging-
lich. Neben dem von der Herz-Lungen-Maschine vorgegebenen Fluss in die
Aorta (bzw. die A. subclavia) werden durch das Patientenmonitoring (Ab-
schnitt 2.1.6) nur der arterielle Druck in der Speichenarterie (A. radialis) und
der zentralvendse Druck erfasst.

Das Ziel der Modellierung der Himodynamik ist daher die Echtzeitsimula-
tion des Blutflusses und -drucks an moglichst vielen Stellen des menschlichen
Korperkreislaufes. Dabei sind nicht nur die Durchschnittswerte relevant, son-
dern auch die pulsatilen Verldufe der Fluss- und Druckkurven, da diese die Mi-
krozirkulation beeinflussen (siehe Abschnitt 2.1.3). Um diese Informationen
zur Verfiigung zu stellen, muss das Gefallsystem detailliert abgebildet werden.
Ferner miissen die elastischen Eigenschaften der Gefifle beriicksichtigt wer-
den, welche die Formen der Pulskurven maf3geblich beeinflussen.

Das Ziel der Echtzeitfihigkeit wird durch die Beschriankung auf eine eindi-
mensionale Stromungssimulation erreicht, was zu so genannten Transmission-
Line-Modellen (Abschnitt 3.2) fiihrt. Als Grundlage wird das Modell von Avo-
lio verwendet, welches den arteriellen Teil des Korperkreislaufes nachbildet.
Zur Uberwachung eines Patienten unter den Bedingungen der extrakorporalen
Zirkulation ist das Avolio-Modell in seiner urspriinglichen Form jedoch nur be-
dingt geeignet, weshalb eine strukturelle Erweiterung erfolgt: Zum einen wird
der Circulus Willisii in das Modell integriert (Abschnitt 3.4), was eine realis-
tischere Préadiktion der Durchblutung des Gehirns bei vorhandenen Stenosen
ermoglicht. In diesem Zusammenhang wird auch eine Variante des Himody-
namikmodells vorgestellt, die sich zur Simulation der antegraden Gehirnperfu-
sion eignet (Abschnitt 3.5). Des Weiteren wird ein Modell des venosen Teils
des Korperkreislaufes ergiinzt (Abschnitt 3.6).

Fiir die Kreislaufregulation spielt die Vasomotorik der Arteriolen und Kapil-
laren eine zentrale Rolle: Durch Konstriktion und Dilatation dieser Gefafe ist
der Korper in der Lage, den Blutkreislauf an seine wechselnden Bediirfnisse
anpassen. Vasomotorische Effekte werden bei der Modellierung beriicksich-
tigt, indem die Differenz zwischen gemessenem und simuliertem arteriellem
Druck ausgeregelt wird. Zudem werden in Abschnitt 3.7 Regler zur Simulati-
on der zerebralen Autoregulation in das Modell integriert.
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Carotis-Stenosen, d.h. Verengungen der inneren Kopfschlagadern, stellen
eine hidufige Begleiterkrankung von Patienten in der Herz- und Gefifchirurgie
dar und konnen die zerebrale Perfusion beeintrichtigen. Eine einfache Mog-
lichkeit zur Simulation von Gefidlverengungen in Abhingigkeit vom Steno-
sierungsgrad sowie eine Methode zur Abschitzung des Ausgleiches durch va-
somotorische Reaktionen werden in Abschnitt 3.8 beschrieben. AbschlieBend
werden in Abschnitt 3.9 Simulationsergebnisse der zerebralen Perfusion vor-
gestellt, welche den Einfluss von Stenosen und der Kollateralisierung des Cir-
culus Willisii verdeutlichen.

3.1 GefaBsystem und Kreislaufregulation

3.1.1 Aufbau des GefaBsystems

Das GefiBsystem teilt sich funktionell in den Korperkreislauf und den Lungen-
kreislauf. Der Korperkreislauf hat die Aufgabe sauerstoffreiches (arterielles)
Blut vom linken Herzen zum Gewebe zu transportieren und sauerstoffarmes
(venoses) Blut vom Gewebe zum rechten Herzen. Der Lungenkreislauf beginnt
am rechten Herzen, transportiert venoses Blut zur Lunge und das arterialisierte
Blut von der Lunge zum linken Herzen. Bei Operationen am offenen Herzen
wird der Lungenkreislauf durch den extrakorporalen Kreislauf ersetzt.

Arterien

Grundsitzlich werden in beiden Kreisldufen verschiedene Arten von Gefidflen
unterschieden. Arterien transportieren das Blut vom Herzen weg. Die herzna-
hen Arterien sind groen Druckschwankungen ausgesetzt und besitzen beson-
ders viele elastische Fasern (elastischer Typ). Dies fiihrt zu einer Gléttung der
pulsatilen Druck- und Flusskurven, was als Windkesseleffekt bezeichnet wird.
In den herzfernen Arterien liegt eine gleichméBigere Stromung vor; diese Ar-
terien sind vom muskuldren Typ und weisen eine geringere Elastizitit auf [69].

WiderstandsgefaBe

Die Arterien verzweigen sich zu immer kleineren Geféiflen bis hin zu den Ar-
teriolen und schlieBlich den Kapillaren, deren Wand nur aus einer einzigen
Zellschicht besteht, iiber welche der Stoffaustausch zwischen dem Blut und
dem umliegenden Gewebe bzw. dem interstitiellen Raum stattfindet [67].
Obwohl der Durchmesser der einzelnen Arterien von ca. 2,7cm (Aor-
ta ascendens) bis auf ca. 9 um (Kapillaren) abfillt, nimmt die Gesamtquer-
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schnittsfliche mit wachsendem Verzweigungsgrad aufgrund der hohen Anzahl
an Kapillaren (ca. 5 Milliarden) zu und betriigt bei den Kapillaren ca. 3 500cm?
[71]. Da allerdings der Stromungswiderstand nach dem Hagen-Poiseuille-Ge-
setz (vgl. Abschnitt 3.2.1) proportional zu 1/ ist, stellen die Arteriolen und
Kapillaren trotz ihrer groen Querschnittsfliche einen grofen Stromungswi-
derstand dar und werden daher auch als Widerstandsgefifie bezeichnet.

Der totale GefidBBwiderstand (total vascular resistance, TVR), also der Ein-
gangswiderstand des gesamten Gefilisystems, ist als Quotient aus dem Herz-
Zeit-Volumen (HZV) und dem mittleren arteriellen Druck (mean arterial pres-
sure, MAP) definiert. Er hiangt maB3geblich von den Widerstandsgefdfen ab,
weshalb der Begriff fotaler peripherer Widerstand (total peripheral resistan-
ce, TPR) héufig synonym verwendet wird. Vasomotorische Vorginge in den
WiderstandsgefiBien sind grundlegend fiir die Kreislaufregulation (siehe Ab-
schnitt 3.1.4).

Uber dem Korperkreislauf fillt der mittlere Blutdruck von ca. 100 mm Hg
in der Aorta auf ca. 2-4mm Hg in den Venae cavae ab [71]. Betrachtet man
Arterien, Widerstandsgefdie und Venen als Serienschaltung von Stromungswi-
derstidnden, wird deutlich, dass der grofite Druckabfall iiber den Widerstands-
gefiBlen stattfindet. Die Arterien und Arteriolen des Korperkreislaufes werden
daher als Hochdrucksystem bezeichnet, mit einem mittleren Druck von ca. 60-
100 mm Hg, wihrend die Venen dem Niederdrucksystem zugeordnet werden.
In den postkapillaren Venolen liegt der mittlere Druck bereits nur noch bei ca.
15-20mm Hg [67].

Venen

Die Venen sind fiir den Riicktransport des Blutes zum Herzen verantwortlich.
Sie sammeln das Kapillarblut in den Venolen und bilden netzartige Strukturen
und Anastomosen [83], die das Blut zu immer groeren Venen fithren. Im Ver-
gleich zu den Arterien besitzen Venen eine sehr viel gro3ere Volumendehnbar-
keit (Compliance) und sind daher in der Lage groe Mengen Blut zu speichern,
d.h. sie stellen Kapazitiitsgefiiffe dar. Im physiologischen Zustand befinden
sich ca. 70 % des gesamten Blutvolumens in den Venen [71]. Die Complian-
ce der Venen hingt vom transmuralen Druck ab. Bei geringem Druck weisen
die Venen einen elliptischen Querschnitt auf oder sind kollabiert. In diesem
Zustand ist die Dehnbarkeit besonders grof3. Wird bei erhohtem transmuralem
Druck ein kreisformiger Querschnitt erreicht, erfordert eine weitere Dehnung
einen weit groeren Druckzuwachs [67].

Bei horizontaler Korperlage liegt zwischen den Venolen und den Hohlve-
nen (Venae cavae) ein flaches Druckgefille vor. Dieses wird durch den zen-
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tralen Venendruck (ZVD) bestimmt, der etwa dem Druck im rechten Vorhof
entspricht. Der Venenpuls in den herznahen Venen héngt damit stark vom zeit-
lichen Druckverlauf im rechten Atrium ab und zeigt deutlich die Riickwirkung
der Herzaktion [67]. Wihrend eines kardiopulmonalen Bypasses wird der ZVD
gewohnlich bei etwa 0 mm Hg gehalten, um einen optimalen vendsen Riick-
fluss zu garantieren [42].

Bei aufrechter Korperhaltung (Orthostase) wirkt der durch die Gravitation
verursachte hydrostatische Druck je nach Lage (oberhalb oder unterhalb der
sog. hydrostatischen Indifferenzebene) unterstiitzend oder hemmend fiir den
venosen Riickfluss zum Herzen. Insbesondere von den Beinvenen zum Her-
zen entsteht ein negatives Druckgefille, was zu einem retrograden Fluss fiih-
ren wiirde, welcher jedoch durch die Venenklappen verhindert wird, die eine
Ventilwirkung besitzen und zudem durch die Untergliederung der Blutsédule
den resultierenden hydrostatischen Druck vermindern [67]. Zusétzlich wird der
Riickfluss durch verschiedene Transportmechanismen unterstiitzt, welche im
Folgenden kurz beschrieben werden.

Hiufig verlaufen Arterien und Venen nebeneinander und werden durch eine
Bindegewebshiille eingeschlossen. Die Erweiterung der Arterie durch die vom
Herzen kommende Pulswelle verursacht eine lokale Kompression der Vene,
welche das Blut oberhalb der Engstelle in Richtung Herz beschleunigt, wobei
die Venenklappen einen vendsen Blutfluss in die Gegenrichtung unterbinden.
Dieser Mechanismus wird als arteriovendse Kopplung bezeichnet. Die Mus-
kelpumpe unterstiitzt den Bluttransport in den tiefen Beinvenen. Diese sind
von der Beinmuskulatur umgeben, deren Aktivitit (beispielsweise beim Ge-
hen) ebenfalls zu rhythmischer Kompression der Venen fiihrt. Ferner unterstiit-
zen die von der Atmung verursachten intrathorakalen Druckschwankungen und
die Bewegung des Zwerchfells den Bluttransport in den Venen (Atmungspum-
pe), ebenso wie die rhythmische Verschiebung der Ventilebene des Herzens
(Ventilebenenmechanismus) [67].

Aufgrund des Stillstandes des Herzens und der Atmung sowie der Relaxati-
on der Muskulatur ist wihrend der extrakorporalen Zirkulation die arteriovend-
se Kopplung neben dem passiven Transport durch das Druckgefille der einzige
wirksame Transportmechanismus in den Venen, wobei dieser bei nicht-pulsa-
tiler Perfusion nur schwach ausgeprigt ist.
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3.1 GeféaBsystem und Kreislaufregulation

3.1.2 Anatomie der groBen GefaBe
Arterielles System

Der linke Ventrikel wirft das arterielle Blut in die Aorta aus. Diese beginnt
mit dem aufsteigenden Teil (Aorta ascendens) und fiihrt iiber den Aortenbogen
(Arcus aortae) in die Brust- (Aorta thoracica) und Bauchaorta (Aorta abdo-
minalis). Dem Aortenbogen entspringen (auf der rechten Seite indirekt iiber
den Truncus brachiocephalicus) die gemeinsamen Kopfschlagadern (Aa. caro-
tides communes) sowie die Schliisselbeinarterien (Aa. subclaviae), welche die
Blutversorgung der Arme liefern (siehe Abbildung 3.1). AuBerdem zweigen
von den Aa. subclaviae die Wirbelsdulenarterien (Aa. vertebrales) ab, welche
fiir die Versorgung des Gehirns von Bedeutung sind (vgl. Abschnitt 3.1.3).
Die Aorta abdominalis besitzt Abzweigungen, welche zu den inneren Orga-
nen (Magen, Milz, Leber, Nieren, Darm etc.) fithren und teilt sich schlieBlich
in die groen Beckenschlagadern (Aa. iliacae communes) auf.
Arteria carotis

communis
sinistra

Arteria carotis
communis
dextra

Arteria
subclavia

Arteria
dextra

subclavia
sinistra

Truncus
brachiocephalicus

Arcus aortae

Arteria
coronaria
dextra

SuapuaIsap EUOY

Arteria
coronaria
sinistra

Abbildung 3.1 Aortenbogen mit Abgingen (nach [26], iiberarbeitet)

In die Arme fiihrt als wichtigster Strang jeweils die Achselschlagader (A.
axillaris), welche aus der A. subclavia hervorgeht. Die A. axillaris geht in die
Armschlagader (A. brachialis) iber, welche sich in Hohe des Ellenbogens in
die Speichen- (A. radialis) und Ellenarterie (A. ulnaris) teilt.

Die unteren Extremititen werden jeweils tiber die duBlere Beckenschlag-
ader (A. iliaca externa), einem Zweig der A. iliaca communis versorgt. Sie
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geht unterhalb des Leistenbandes in die Oberschenkelarterie (A. femoralis) und
schlieBlich in die Kniekehlenarterie (A. poplitea) iiber, welche sich in Waden-
beinarterie (A. peronealis) sowie vordere (A. tibialis anterior) und hintere (A.
tibialis posterior) Schienbeinarterie teilt [18].

Die Blutversorgung des Gehirns wird in Abschnitt 3.1.3 ausfiihrlich behan-
delt. Der prinzipielle Verlauf der groBen Arterien kann anhand von Abbil-
dung 3.9(a) und Tabelle A.1 im Anhang nachvollzogen werden.

Venoses System

Allgemein existieren zu den meisten groferen Arterien eine oder zwei Venen,
welche diese begleiten [83]. Dabei haben die Venen eine etwa 200mal grof3ere
Elastizitit als die zugehorigen Arterien [67], eine geringere Wandstirke und
einen grofleren Durchmesser. Ein wesentlicher Unterschied zwischen arteriel-
lem und venosem System besteht zum einen darin, dass das venose Blut iiber
zwei grole Hohlvenen, die Vena cava superior und die Vena cava inferior zum
Herzen zuriickgefiihrt wird. Des Weiteren weisen nur die grofleren Venen ei-
ne konstante Lage auf, wihrend die kleineren eine netzartige Struktur bilden,
welche eine groBe individuelle Variabilitét aufweist [83].

In die Vena cava superior fliet das Blut aus der oberen Korperhilfte. Sie
geht aus der Anastomose der beiden Arm-Kopf-Venen (Vv. brachiocephali-
cae) hervor, welche am sog. Venenwinkel jeweils durch die Vereinigung der
Unterschliisselbeinvene (V. subclavia) und der inneren Halsvene (V. jugularis
interna) entstehen. Letztere ist fiir den Blutabfluss aus dem Gehirn von Be-
deutung und verlduft in weiten Teilen parallel zur A. carotis interna und com-
munis. Die V. subclavia sammelt das Blut aus den tiefen und oberfldchlichen
Venen des Arms und des Schulterbereiches. Aulerdem nimmt sie das Blut aus
der dauBeren Halsvene (V. jugularis externa) auf.

Die tiefen Venen der Arme konnen im Gegensatz zu den oberflichlichen
Hautvenen Arterien zugeordnet werden. So geht die V. subclavia aus der V.
axillaris hervor, welche aus der Anastomose von jeweils zwei Vv. brachiales
entsteht. Die Hautvenen der Arme sind grofer als die tiefen Venen, weisen
jedoch in ihrem Verlauf groBere individuelle Unterschiede auf.

Die V. cava inferior verlduft parallel zur Aorta abdominalis. Sie entsteht aus
dem Zusammenschluss der gemeinsamen Beckenvenen (Vv. iliacae commu-
nes) und sammelt das Blut aus der unteren Korperhilfte. Die wichtigsten Zu-
fliisse kommen von den zwei Nierenvenen (Vv. renales) und den drei kurzen
Lebervenen (Vv. hepaticae). Das venose Blut der unpaarigen Baucheingewei-
de (Magen, Darm, Milz, Bauchspeicheldriise) wird nicht direkt in die V. cava
inferior geleitet, sondern gelangt iiber die sog. Pfortader (V. portae) in ein wei-
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teres Kapillargebiet der Leber, wo es sich mit arteriellem Blut der A. hepatica
vermischt und schlieBlich in die Vv. hepaticae flief3t.

In den unteren Extremitéten liegt eine dhnliche Situation wie in den oberen
vor: Die tiefen Venen lassen sich Arterien zuordnen und liegen teilweise dop-
pelt oder mehrfach vor, bei den oberflachlichen Beinvenen ist keine Zuordnung
moglich. Das venose Blut gelangt iiber die Vv. iliacae externae und communes
in die V. cava inferior.

3.1.3 Der Circulus Willisii

Das Gehirn reagiert besonders empfindlich auf eine Unterversorgung mit ar-
teriellem Blut. Es droht die Gefahr irreversibler neuronaler Schiadigungen, die
bis zum Tode fithren konnen. Daher stehen redundante Versorgungswege zur
Verfiigung, um auch unter ungiinstigen Bedingungen, d. h. einer Verengung
oder Okklusion afferenter Gefille, eine ausreichende zerebrale Perfusion zu
ermoglichen.

Das arterielle Blut wird dem Gehirn iiber zwei Paare von Arterienstimmen
zugefiihrt: die inneren Halsschlagadern (Aa. carotides internae) und die Wir-
belsdulenschlagadern (Aa. vertebrales). Letztere verlaufen zur Hirnbasis und
vereinigen sich zur Hirnbasisarterie (A. basilaris). Diese ist mit den Aa. caroti-
des internae durch einen Arterienring zusammengeschlossen, welcher als Cir-
culus arteriosus cerebri, bzw. als Circulus Willisii' bezeichnet wird (sieche Ab-
bildung 3.2). In diesem Ring werden die beiden vorderen Hirnschlagadern (Aa.
cerebri anteriores) durch die vordere Verbindungsarterie (A. communicans an-
terior) verbunden und die Aa. carotides internae mit den hinteren Hirnschlag-
adern (Aa. cerebri posteriores) durch die hinteren Verbindungsarterien (Aa.
communicantes posteriores). Die Zweige der Aa. vertebrales und der A. ba-
silaris versorgen in erster Linie den Hirnstamm und das Kleinhirn (hinterer
Kreislauf), wihrend der Circulus Willisii dem Grof3- und Zwischenhirn arteri-
elles Blut zufiihrt (vorderer Kreislauf).

Durch den Circulus Willisii stehen alternative Versorgungswege zur Verfii-
gung, welche beide Hemisphéren miteinander verbinden und im schlimmsten
Fall die Durchblutung des gesamten Gehirns iiber ein einziges Hauptgefil er-
moglichen. Im physiologischen Fall haben die Aa. communicantes einen ge-
ringen Durchmesser und es kommt ihnen wenig Bedeutung fiir die Versorgung
des Gehirns zu. Insbesondere in der A. communicans anterior ist bei ausge-
glichenen Druckverhéltnissen zwischen den Hemisphéren ein mittlerer Fluss
von null zu erwarten. Bei eingeschrinkter Funktion oder Ausfall eines oder

Der englische Arzt Thomas Willis beschrieb den Arterienring erstmals in seinem Werk Cerebri
anatome [91].
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Abbildung 3.2 Circulus Willisii (nach [26], iiberarbeitet)

mehrerer Hauptgefif3e ist der Fluss durch die Aa. communicantes erhoht, was
mittelfristig zu einer VergroBerung der Gefal3e fiihrt [72, 76, 81].

Der Circulus Willisii ist nur bei etwa der Hilfte aller Menschen voll ausge-
bildet (Abbildung 3.3). Daneben existieren zahlreiche anatomische Varianten,
bei denen einzelne Gefilie hypoplastisch, d. h. verkleinert sind oder fehlen. Ab-
bildung 3.4 zeigt die verbreitetsten Varianten, welche von Alastruey et al. [1]
untersucht wurden, und die relative Haufigkeit ihres Auftretens. Das Fehlen
der A. communicans anterior (Abbildung 3.4(a)) tritt vergleichsweise selten
auf, wurde aber in die Untersuchung mit aufgenommen, da dieses Gefif3 bei
einer Verengung oder Okklusion der A. carotis interna eine wichtige Alterna-
tivroute bereitstellt.

Bei gesunden Menschen kann das Fehlen einzelner Gefifle des Circulus Wil-
lisii kompensiert werden. Beim Auftreten von Stenosen in afferenten Arterien
steigt jedoch das Risiko einer zerebralen Minderperfusion.
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Tabelle 3.1 Bezeichnungen der Gefilie

BA A. basilaris
ICA A. carotis interna
ACA A. cerebri anterior
MCA  A. cerebri media
PCA A. cerebri posterior
ACoA A.communicans anterior
PCoA  A.communicans posterior
Abbildung 3.3 Vollstindiger Cir-
culus Willisii (49 %) [1]
(a) Ohne ACoA (1 %) (b) Ohne PCoA (9 %) (c) Ohne beide PCoAs
9 %)
(d) Ohne ACA1 (9 %) (e) Ohne PCAL1 (6 %) (f) Ohne PCoA und
kontralaterale PCA1
9 %)

Abbildung 3.4 Varianten des Circulus Willisii [1]
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3.1.4 Kreislaufregulation

Der Korper verfiigt iiber eine Reihe von Regulationsmechanismen, die in der
Lage sind, das Kreislaufsystem an die wechselnden Umgebungsbedingun-
gen und Belastungszustinde anzupassen. Das Ziel besteht darin, eine Min-
destdurchblutung der Organe zu gewihrleisten und nach Moglichkeit samtli-
che Gewebe ihrem Bedarf entsprechend zu versorgen. Dies geschieht durch
die Kontrolle des Herz-Zeit-Volumens, des Konstriktionszustandes der Wider-
standsgefifie (Vasomotorik) und des intravasalen Fliissigkeitsvolumens.

StellgréBen der Kreislaufregulation

Herz-Zeit-Volumen Der Herzmuskel ist durch sympathische und parasym-
pathische Fasern innerviert, welche die Herzfrequenz (chronotrope Wirkung),
die Dauer der Pause zwischen Vorhof- und Kammeraktion (dromotrope Wir-
kung) sowie die Kontraktionskraft des Myokards (inotrope Wirkung) beeinflus-
sen. Auf diese Weise kann das Herz-Zeit-Volumen durch das vegetative Ner-
vensystem kontrolliert werden. Dariiber hinaus verfiigt das Herz tiber einen ei-
genen Mechanismus zur Anpassung des Schlagvolumens in Abhéngigkeit von
Fiillung und Aortendruck (Frank-Starling-Mechanismus), welcher hauptsich-
lich fiir die Synchronisation der Fordermenge beider Ventrikel von Bedeutung
ist [54].

Wihrend der extrakorporalen Zirkulation wird der Fluss in die Aorta durch
die Herz-Lungen-Maschine bestimmt und liegt dem Modell zur Uberwachung
des Patienten als Eingangsgrof3e vor. Auch in der therapeutischen Hypothermie
wird das Herz-Zeit-Volumen gemessen, so dass keine modellbasierte Bestim-
mung erfolgen muss.

Vasomotorik Vasomotorik bezeichnet die aktive Anderung des GefiBlu-
mens durch Konstriktion bzw. Dilatation der GefdBwand. Da sich der Stro-
mungswiderstand eines Gefdfles nach dem Hagen-Poiseuille-Gesetz (sieche Ab-
schnitt 3.2.1) umgekehrt proportional zur vierten Potenz des Radius &dndert,
sind Verdnderungen im Durchmesser der Widerstandsgefifle ein wirksames
Mittel zur Umverteilung des Blutflusses und zur Regulation des arteriellen
Drucks. Die Kapazititsgefale sind in der Lage sich durch Verdnderung des
Konstriktionszustandes an das aufgenommene Blutvolumen anzupassen.

Intravasales Fliissigkeitsvolumen Im Rahmen mittel- und langfristiger
Regulationsmechanismen wird das Verhiltnis des intravasalen Fliissigkeitsvo-
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lumens zur Gefilkapazitit beeinflusst. Dies geschieht durch transkapillare Vo-
lumenverschiebungen und die renale Fliissigkeitsausscheidung.

Allgemeine Kreislaufregulation

Wihrend die bedarfsgerechte Aufteilung des Blutflusses auf die Organkreis-
laufe durch lokale Regulationsmechanismen gewihrleistet wird, besteht die
wesentliche Aufgabe der allgemeinen Kreislaufregulation darin, den arteriel-
len Blutdruck durch Anpassung des Herz-Zeit-Volumens und des totalen peri-
pheren Widerstandes unter wechselnden Bedingungen konstant zu halten. Die
verschiedenen Mechanismen, die dabei zusammenwirken, werden nachfolgend
kurz beschrieben. Da die Messung des arteriellen Blutdrucks zum Standard-
Monitoring der extrakorporalen Zirkulation gehort (Abschnitt 2.1.6), kann auf
eine Modellierung der einzelnen Mechanismen und des medikamentdsen Ein-
flusses verzichtet werden; stattdessen wird das Modell durch eine Fehlerriick-
fiihrung adaptiert (Abschnitt 3.7.1).

Kurzfristige Mechanismen Schnelle Anpassungen des Herz-Zeit-Volu-
mens und des TPR werden durch das vegetative Nervensystem ausgelost. Eine
erhohte Sympathikusaktivitit und eine verminderte Aktivitidt des Parasympa-
thikus bewirkt eine Zunahme des HZV und des TPR sowie eine Abnahme des
Volumens der Kapazititsgefifle, so dass der arterielle Blutdruck steigt. Zu-
dem werden durch Erregung des Nebennierenmarks vermehrt Katecholamine
ins Blut abgegeben. Adrenalin unterstiitzt die Steigerung des HZV und fiihrt
zudem zu einer Dilatation der GefidBe der Skelettmuskulatur und einer Kon-
striktion der Haut- und Splanchikusgefifie, Noradrenalin wirkt grundsitzlich
konstriktorisch [54].

Die Sympathikusaktivitdt wird durch Barorezeptoren beeinflusst, welche
sich im Aortenbogen und im Carotissinus befinden. Thre Aktivitit hingt vom
mittleren arteriellen Druck ab, auflerdem vermitteln sie Informationen iiber
Druckamplitude und Steilheit des Druckanstiegs, so dass hier bei pulsatiler und
nicht pulsatiler Perfusion unterschiedliche Reaktionen zu erwarten sind [77].

Die kardialen Dehnungsrezeptoren registrieren in den Vorhofen den Fiil-
lungszustand des Gefidlsystems. Eine verstirkte Dehnung wirkt hemmend auf
die Sympathikusaktivitit und fiihrt zudem zu einer Abnahme der Freisetzung
von Renin und Adiuretin (ADH), daher spielen die Dehnungsrezeptoren auch
bei der langfristigen Kontrolle des Fliissigkeitshaushaltes eine Rolle.

SchlieBlich fiihrt eine Zunahme der Konzentration von Wasserstoff- und
Kohlendioxidionen aufgrund einer Hypoxie oder Durchblutungsstorung des
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Gehirns zu einer sympathischen Erregung, was als Ischdmiereaktion des zen-
tralen Nervensystems bezeichnet wird [54].

Mittelfristige Mechanismen Zu den mittelfristigen Mechanismen gehort
die Anpassung des Gefdfitonus an Volumenénderungen (vaskulire Stressrela-
xation), die vor allem in den Kapazititsgefien stattfindet und bei Lagewech-
seln (z. B. vom Liegen zum Stehen) von Bedeutung ist.

Einem erhohten Blutdruck wirken transkapillare Volumenverschiebungen
entgegen: Der erhohte Filtrationsdruck in den Kapillaren fiihrt zu einer gro-
Beren Filtrationsrate und senkt so das intravasale Volumen.

Das Renin-Angiotensin-System wird bei einer renalen Minderdurchblutung
aktiv: Die Freisetzung von Renin bewirkt die Umwandlung von Angiotensino-
gen in Angiotensin I, welches durch ein Enzym im Plasma in Angiotensin II
tiberfiihrt wird. Dieses wirkt stark vasokonstriktorisch und regt die Ausschiit-
tung von Aldosteron an [54].

Langfristige Mechanismen Die langfristigen Regulationsmechanismen be-
einflussen das Verhiltnis zwischen intravasalem Fliissigkeitsvolumen und Ge-
faBkapazitit. Die renale Fliissigkeitsausscheidung nimmt bei erhthtem Blut-
druck zu, wodurch das Blutvolumen reduziert wird. Denselben Effekt hat die
Hemmung der Freisetzung von Adiuretin bei einem zu hohen Blutvolumen.

Aldosteron steigert die Riickresorption von Natriumionen und erhoht den ex-
trazelluldren Fliissigkeitsbestand. Auflerdem verstirkt es die konstriktorische
Wirkung von Angiotensin II.

Das atriale natriuretische Peptid (ANP) wird bei erhohter Vorhofdehnung
ausgeschiittet. Es steigert die renale Fliissigkeitsausscheidung und hemmt die
Freisetzung von Renin und Adiuretin [54].

Lokale Kreislaufregulation (Autoregulation)

Die lokale Kreislaufregulation sorgt durch lokale vasomotorische Vorginge fiir
eine optimale Aufteilung des Herz-Zeit-Volumens auf die parallel geschalteten
Organkreisldufe. Wihrend die Anspriiche der Skelettmuskulatur stark variie-
ren, bendtigen einige Organe einen moglichst konstanten Blutfluss. Entspre-
chend existieren zwei verschiedene Regulationsmechanismen: die lokale me-
tabolische Autoregulation und der Bayliss-Effekt.

Lokale metabolische Autoregulation Steigt in einem Stromgebiet der nu-
tritive Bedarf des Gewebes (beispielsweise der Skelettmuskulatur bei korper-
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licher Belastung), dndert sich die Konzentration der Stoffwechselendprodukte
[71]. Dies wirkt sich direkt auf den Konstriktionszustand der GefiaSmuskulatur
aus, so dass durch eine Dilatation der lokale Blutfluss steigt. Die metabolisch
bedingte Dilatation kann dabei eine neural ausgeloste Konstriktion tiberlagern.

Bayliss-Effekt In Organen, die auf einen konstanten Blutfluss angewiesen
sind, fiihrt eine Zunahme des Blutdrucks zu einer Kontraktion der glatten Ge-
faBmuskulatur und umgekehrt. Dadurch wird der Fluss in einem weiten Druck-
bereich nahezu konstant gehalten. Im Bereich zwischen 70 und 175 mm Hg
steigt der Blutfluss nur um ca. 30 % [30]. Aus regelungstechnischer Sicht stellt
der Bayliss-Effekt eine Mitkopplung dar und ist deshalb nur als lokale Regula-
tion des Blutflusses in einigen Organen moglich. Eine Kontraktion der Gefal3-
muskulatur bei zunehmendem Blutdruck fiihrt zu einer Steigerung des totalen
peripheren Widerstandes und damit zu einem weiteren Anstieg des Blutdrucks,
wenn nicht gleichzeitig eine Dilatation in anderen Organstromgebieten stattfin-
det.

In den Nieren ist der Bayliss-Effekt besonders ausgeprigt, da die Filtrations-
rate durch diesen Mechanismus konstant gehalten wird, was fiir den Elektrolyt-
und Wasserhaushalt von wesentlicher Bedeutung ist [54]. Auch die zerebra-
le Perfusion wird auf diese Weise reguliert. Unter EKZ-Bedingungen ist die
Autoregulation der Nieren eingeschriankt und hiangt beim Gehirn vom Saure-
Basen-Management ab (sieche Abschnitt 2.1).

Einfluss des vegetativen Nervensystems Durch die unterschiedliche
Dichte der sympathischen Innervation reagieren die Gefifle verschiedener Or-
gane unterschiedlich stark auf sympathische Erregung. Dies fiihrt zu einer Um-
verteilung des Blutes und trigt so zur lokalen Regulation des Blutflusses bei
[54].

3.1.5 Rheologische Eigenschaften des Blutes

Die wichtigste Aufgabe des Blutes ist seine Transportfunktion. Es transportiert
Atemgase in physikalisch geloster oder chemisch gebundener Form, Néhrstof-
fe, Hormone und Vitamine. Auch Wirme, die durch den Metabolismus im Ge-
webe entsteht, wird vom Blut abtransportiert und iiber Haut und Lunge abge-
fiihrt [67].

Im physiologischen Zustand besteht das Blut aus ca. 55 Vol % Plasma und
45 Vol % zelluldrem Anteil. Letzterer Prozentsatz wird als Hédmatokrit bezeich-
net. Der zelluldre Anteil setzt sich aus 95 % Erythrozyten, 0,13 % Leukozyten
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sowie 4,9 % Thrombozyten zusammen [15]. Diese komplexe Zusammenset-
zung wirkt sich auf die rheologischen Eigenschaften des Blutes aus.

Die Viskositit des Blutes hingt in erster Linie vom Hédmatokrit und der Tem-
peratur ab [70]. Ferner bewirken die zelluldren Bestandteile des Blutes eine Ab-
hingigkeit vom GefdBdurchmesser (Fahreeus-Lindqvist-Effekt) und der FlieB-
geschwindigkeit (Abnahme der Viskositét bei hohen Geschwindigkeiten) [71].
Dariiber hinaus beeinflusst die Aggregationsneigung der Erythrozyten (Rou-
leaux-Bildung) die FlieBeigenschaften [15]. In groBen Gefidflen liegt bei nor-
malem Hiamatokrit die scheinbare Viskositit bei ca. 3-4 mPas [67].

Wihrend der extrakorporalen Zirkulation ist die Viskositit des Blutes auf-
grund der Hypothermie erhoht; dieser Effekt wird jedoch in der Regel durch
Himodilution kompensiert (vgl. Abschnitt 2.1.7).> Des Weiteren wird die Ag-
gregationsneigung durch die Gabe von Antikoagulantien (Heparin) gehemmt.

Fiir die Modellierung des Gefid3systems spielen Verdnderungen der Viskosi-
tdt nur eine untergeordnete Rolle. Da die groB3en Gefille einen deutlich geringe-
ren Stromungswiderstand als die Arteriolen und Kapillaren besitzen (vgl. Ab-
schnitt 3.1.1), wirkt sich eine Variation des Stromungswiderstandes in diesen
GefiBlen nur wenig auf das Gesamtsystem aus. Entscheidend ist dagegen die
Verianderung des Stromungswiderstandes der Widerstandsgefie. Diese wird
durch Messung des arteriellen Blutdrucks jedoch indirekt erfasst und dem Mo-
dell als Information zugefiihrt (Abschnitt 3.7).

In GefidBlen mit einem Durchmesser von mindestens 0,3 mm kann Blut als
homogene Fliissigkeit betrachtet werden und geniigt ndherungsweise dem Ha-
gen-Poiseuille-Gesetz (vgl. Abschnitt 3.2.1) [7, 63]. In kleineren Gefid3en ste-
hen die korpuskuldren Eigenschaften im Vordergrund, weshalb stromungsme-
chanische Gleichungen, welche ein Kontinuum voraussetzen, nicht angewen-
det werden konnen [15].

3.1.6 Stenosen

Stenosen sind hdufige Begleiterkrankungen von Patienten in der Herzchirurgie.
Dabei handelt es sich um Verengungen von Gefidllen, meist verursacht durch
arteriosklerotische Plaque, die sich infolge von Entziindungen der GefaBwand
vorzugsweise an Verzweigungsstellen, GefaSkriimmungen oder in Gefidl3en mit
groflen Druckamplituden bildet. Die Beldge verengen das GefdBlumen und
fiihren zu einer Verdickung und Verhirtung der Gefi3wand, so dass deren Elas-
tizitdt verringert wird. Durch die lokale Storung der Stromung (Turbulenzen,

2Eine Abschitzung der Viskositiit, welche Hypothermie und Himodilution beriicksichtigt, findet
sich bei Naujokat [54].

36



3.1 GeféaBsystem und Kreislaufregulation

Stromungsablosung) wird zudem die weitere Anlagerung von Plaque gefor-
dert.

Als Maf fiir die Verengung eines betroffenen Gefifles wird der Stenosie-
rungsgrad

§—1— T'sten
1oy

angegeben. Dabei ist rge, der minimale verbleibende Radius an der verengten
Stelle, ry ist entweder der Radius des Gefilles ohne Stenose an derselben Stel-
le (lokaler Stenosierungsgrad) oder der Radius des distalen Gefid3abschnittes
nach der Stenose (distaler Stenosierungsgrad). Daneben existiert eine Defini-
tion, welche das Verhiltnis der Fldchen angibt. Im Folgenden soll unter dem
Stenosierungsgrad stets der lokale Stenosierungsgrad verstanden werden.

Relevante Symptome zeigen sich in der Regel erst ab einem Stenosierungs-
grad von ca. 80 %. Geringere Verengungen fithren noch nicht zu einer Redukti-
on des Blutflusses, da der Stromungswiderstand des verengten Gefia3abschnit-
tes klein ist im Vergleich zum peripheren Widerstand. Die Zunahme des Stro-
mungswiderstandes kann daher durch eine Dilatation der distalen Arteriolen
ausgeglichen werden. Solange keine Verminderung des Flusses stattfindet, tre-
ten im stenosierten Abschnitt groflere Stromungsgeschwindigkeiten auf. Wird
die maximale Dilatation der peripheren Gefile erreicht, nimmt der Fluss (und
damit die Stromungsgeschwindigkeit) bei weiterem Fortschreiten der Krank-
heit ab und es kommt zu einer Minderperfusion des Gewebes, welches iiber
das betroffene Gefidl3 versorgt wird. Der Zusammenhang zwischen Blutfluss
bzw. Stromungsgeschwindigkeit und Stenosierungsgrad wird in Abschnitt 3.8
veranschaulicht.

Neben der langsam fortschreitenden Einschrinkung der Durchblutung der
distalen Gefille besteht bei Stenosen das Risiko, dass sich Ablagerungen 16-
sen, mit dem Blutstrom weitertransportiert werden und kleinere nachfolgende
Gefille blockieren, wodurch Gewebe von der Blutversorgung abgeschnitten
wird und abstirbt. Besonders gefihrlich ist dies bei Stenosen in Gefifien, die
zu wichtigen Organen fiihren.

Stenosen stehen im Zusammenhang mit verschiedenen Krankheitsbildern,
darunter der koronaren Herzerkrankung (vgl. Abschnitt 2.1.1), der Angina ab-
dominalis (Stenosierung der A. mesenterica superior) und der peripheren arte-
riellen Verschlusskrankheit (Stenosierung grofler Beinarterien) [54].

Fiir die zerebrale Perfusion sind insbesondere Stenosen der Aa. carotides
internae von Bedeutung. Da fiir die Blutversorgung alternative Versorgungs-
wege iiber den Circulus Willisii zur Verfiigung stehen, verlauft die Krankheit
anfangs asymptomatisch. Bei einem Stenosierungsgrad zwischen 80 und 90 %
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konnen voriibergehende Ausfallserscheinungen auftreten (z. B. Sehstorungen
oder kurzzeitige Lidhmung eines Armes oder Beines). Carotis-Stenosen stellen
die Hauptursache fiir ischdmische Hirninfarkte dar und kénnen bei der extra-
korporalen Zirkulation, insbesondere bei der unilateralen Gehirnperfusion, den
Blutfluss einschrianken (vgl. Abschnitt 3.9).

3.2 Transmission-Line-Modelle

Hiamodynamikmodelle sind bereits seit mehreren Jahrzehnten Gegenstand der
Forschung. Die Ansitze hingen dabei stark von der Anwendung der Model-
le ab. Zur detaillierten Stromungssimulation in einzelnen Korperregionen wird
hiufig die Geometrie der Gefille exakt nachgebildet und eine zwei- oder drei-
dimensionale Simulation durchgefiihrt (z. B. Blutstromung im Circulus Wil-
lisii [10, 51]). Modelle des gesamten Korperkreislaufes beschrianken sich da-
gegen auf eindimensionale Stromungssimulationen, fiir die lediglich die To-
pologie des Gefillsystems benotigt wird. Diese sind mit wesentlich weniger
Rechenaufwand verbunden und somit fiir Echtzeitanwendungen geeignet.

Transmission-Line-Modelle gehoren zu den eindimensionalen Stromungs-
modellen. Sie beruhen auf der elektromechanischen Analogie zwischen der
Strémung in einem elastischen Schlauch und einer elektrischen Ubertragungs-
leitung, die in Abschnitt 3.2.1 hergeleitet wird. Sind die Topologie des Gefil3-
systems sowie die Dimensionen und mechanischen Eigenschaften der Gefille
bekannt, ermdglicht das Modell die Simulation der Blutfluss- und Blutdruck-
kurven.

Nach den frithen Implementationen auf Analogrechnern in den 60er Jah-
ren (z. B. Noordergraaf et al. [58]), wurde das 1980 von Avolio veroffentlich-
te Modell [4] bereits auf einem Digitalrechner simuliert. Avolios Ansatz, das
arterielle GefidB3system durch ein verzweigendes System aus 128 Segmenten
nachzubilden, findet noch heute vielseitige Anwendung (z. B. [6, 37, 39]) und
stellt auch die Grundlage dieser Arbeit dar.

Im Folgenden werden die grundlegenden Gleichungen der Transmission-Li-
ne-Modelle hergeleitet. Es werden verschiedene Moglichkeiten der Diskreti-
sierung der Ubertragungsleitung betrachtet, die im Rahmen dieser Arbeit ent-
wickelt wurden und eine wichtige Voraussetzung fiir die Simulation komplexer
Topologien darstellen. SchlieBlich wird die Struktur des Avolio-Modells vor-
gestellt sowie eine Methode zur Bestimmung initialer Parameter fiir die Wider-
standsgefille.
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3.2 Transmission-Line-Modelle

3.2.1 Herleitung des eindimensionalen Strémungsmodells

In diesem Abschnitt werden die wesentlichen Schritte der Herleitung des ein-
dimensionalen Stromungsmodells wiedergegeben, auf dem der Transmission-
Line-Ansatz basiert. Detaillierte Herleitungen finden sich bei Meyrowitz [47]
und Reik [66].

Bei Transmission-Line-Modellen wird zunichst eine Stromung in einem
einzelnen Gefidll betrachtet, welches als gerader, unverzweigter, elastischer
Schlauch mit kreisformigem Querschnitt angenommen wird. Die vereinfach-
ten Stromungsgleichungen haben hierbei die Struktur der elektrischen Lei-
tungsgleichungen. Verzweigungen der Gefille werden ohne Riicksicht auf de-
ren Geometrie modelliert, indem die Randbedingungen der beteiligten Gefilie
(Ein- und Ausgangsdruck, Ein- und Ausgangsfluss) iiber die Kirchhoffschen
Regeln zueinander in Beziehung gesetzt werden.

Strémungsmechanische Grundgleichungen

Zunichst wird Blut als inkompressibles Medium angenommen. Aus der Mas-
senerhaltung folgt damit die Kontinuitétsgleichung:

divy=0

Fiir kontinuierliche Stromungen gilt die Navier-Stokes-Gleichung, welche
aus der Impulserhaltung folgt. Fiir ihre Herleitung werden die Impulsstrome
iiber die Oberfliche eines infinitesimalen Volumenelementes betrachtet, sowie
die einwirkenden Normal- und Scherspannungen und die Volumenkrifte F,.
Der Zusammenhang zwischen den Spannungen und dem Geschwindigkeits-
vektor wird iiber den Stokesschen Reibungssatz hergestellt, welcher ein New-
tonsches Fluid voraussetzt. Somit ergibt sich:

p (% + (z-grad)z) = Fy —gradp+n-Vy

Da fiir die Gefife eine kreiszylindrische Geometrie angenommen wird, wird
die Navier-Stokes-Gleichung in Zylinderkoordinaten (r,¢,z) iiberfiihrt. Ferner
werden folgende vereinfachenden Annahmen getroffen:

» Da ein liegender Patient betrachtet wird, ist die Gravitation vernachlis-
sigbar. Die Volumenkrifte werden dadurch zu Null: £y, =0

= Durch die Rotationssymmetrie verschwinden die azimutalen Geschwin-
digkeitskomponenten v, = 0 sowie die Ableitungen nach dem Winkel

9 _
3¢ = 0.
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3 Modellierung der Hamodynamik

» Die Radialgeschwindigkeit ist gegeniiber der Axialgeschwindigkeit ver-
nachléssigbar klein: v, < v,.

Daraus ergibt sich eine vereinfachte Darstellung der Kontinuitétsgleichung

v, dv,  dv;
74—?4—8—2—0 3.1

und der Navier-Stokes-Gleichung in z-Richtung

-ty 2 e (3.2)

Im stationédren Fall folgt aus Gleichung (3.2) die Hagen-Poiseuille-Rohrstro-
mung

Daraus ergibt sich der Fluss

"o nry dp
= dA= [ 2 rdr=-20.-5
g // v.(r) /O o) rdr = —50. 5

Nach Einsetzen der vereinfachten Navier-Stokes-Gleichung (3.2) in die Defi-
nitionsgleichung des Flusses und einigen geeigneten Umformungen kann un-
ter der Voraussetzung einer laminaren Stromung der Zusammenhang zwischen
Druck und Fluss fiir den nicht-stationdren Fall hergeleitet werden:

dp _ p dq _8n
et e L 2, 2 3.3
dz  mry Jt 7y < (3-3)
Die zweite Beziehung zwischen Druck und Fluss wird ermittelt, indem die
vereinfachte Kontinuitétsgleichung (3.1) ebenfalls in die Definitionsgleichung

des Flusses eingesetzt und umgeformt wird. Es ergibt sich:

_ 1 dq
r=r0_ 2Try 0z

Vr

Der Ausdruck vr|r:,0 wird mithilfe der Kesselformel fiir diinnwandige Rohre
unter Innendruck bestimmt, wobei folgende Annahmen getroffen werden:

= Giiltigkeit des Hookeschen Gesetzes 6 = E - €,
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3.2 Transmission-Line-Modelle

= Isotropie und
= eine geringe Wanddicke d im Verhiltnis zum GefifBradius 7.

Ferner wird von einer inkompressiblen Gefilwand ausgegangen, weshalb die
Poisson-Zahl (Querkontraktionszahl) zu ¥ = 0,5 gesetzt wird. Daraus folgt
schlieBlich:

dq 3nry dp
"0z 2Ed Jr G4

Anmerkung 3.1 Aufgrund des pulsierenden Flusses und der zahlreichen Ver-
zweigungen des GefiBsystems weicht das Stromungsprofil in den Arteri-
en von der parabolischen Form ab, die fiir die Anwendung des Hagen-Poi-
seuille-Gesetzes vorausgesetzt wird, was zu einem hoheren Stromungswi-
derstand fiihrt. AuBBerdem wird zum einen die Tatsache vernachlissigt, dass
sich die elastischen Gefilie abhingig vom Druck dehnen, wodurch sich der
Radius verdndert, zum anderen die rheologischen Eigenschaften des Blutes,
welche denen eines Newtonschen Fluids nur nidherungsweise entsprechen
(vgl. Abschnitt 3.1.5). Dennoch gilt das Hagen-Poiseuille-Gesetz als akzep-
table Abschitzung des Stromungswiderstandes [67].

Elektrisches Analogon

Die Gleichungen (3.3) und (3.4) beschreiben das Ubertragungsverhalten eines
elastischen Schlauches unter den angegebenen Voraussetzungen. Durch Zu-
sammenfassen der Koeffizienten

0 0
_a_lz’:Lf.a_i]JrR'.q (3.5)
0 0
—a—z —C. a—’t’ (3.6)
mit
L/:LZ7 R/:8_774, C,:3TE}”8
TTry TTrg 2Ed

wird die Analogie zu den elektrischen Leitungsgleichungen deutlich, wobei der
Druck p der elektrischen Spannung und der Fluss g dem elektrischen Strom
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dR dL dR dL dR dL dR dL

I I E—

Abbildung 3.5 Ersatzschaltbild einer elektrisch langen Leitung

entspricht. Abbildung 3.5 zeigt das Ersatzschaltbild mit dR = R'dz, dL = L' dz
und dC = C'dz.

Die Koeffizienten lassen sich anschaulich deuten: Der Widerstandsbelag R’
entspricht dem Stromungswiderstand pro Lingeneinheit gemifl dem Hagen-
Poiseuille-Gesetz [44]. Der Induktivititsbelag L’ resultiert aus der Massentrig-
heit des Fluids und der Kapazititsbelag C’ entspricht der Compliance pro Liin-
geneinheit. Die Compliance ist ein MaB fiir die Dehnbarkeit des Gefifles und
spiegelt seine Fahigkeit wieder, aufgrund seiner Elastizitdt Volumen puffern zu
konnen. Ein Ableitungsbelag G’ tritt im Ersatzschaltbild abweichend von den
allgemeinen Leitungsgleichungen nicht auf.

Fiir ein harmonisches Anregungssignal der Kreisfrequenz @ lautet der Zu-
sammenhang zwischen den komplexen Amplituden des Eingangsdrucks und
-flusses und des Ausgangsdrucks und -flusses eines elastischen Schlauches der
Linge Az [33, 37]:

P = p°Ut. cosh(yAz) + g - Zysinh(yAz)
f]in _ qout . COSh(’)/AZ) +ﬁout 'Zal sinh(yAz)

mit
dem Wellenwiderstand Zo=+/ (R +jol)/joC’
und dem Ubertragungsbelag Y=V (R +jol)-joC' .

Durch Fourier-Reihenentwicklung kann auf diese Weise die Antwort fiir belie-
bige periodische Anregungssignale berechnet werden.

Zur Echtzeitsimulation mit zeitlich verdnderlichen Randbedingungen und
Parametern ist dieser Weg jedoch nicht geeignet. Daher wird im Folgenden ge-
zeigt, wie die Leitungsgleichungen durch Diskretisierung in gewohnliche Dif-
ferenzialgleichungen tiberfiihrt werden konnen, so dass eine Simulation mit-
hilfe eines ODE-Solvers moglich wird.
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3.2 Transmission-Line-Modelle

3.2.2 Diskretisierung der Ubertragungsleitung
Standardvierpol

Die einfachste Moglichkeit, die partiellen Differenzialgleichungen (3.5)
und (3.6) beziiglich der Flussrichtung z zu diskretisieren, besteht darin, die
Ableitung nach z durch einen Differenzenquotienten zu ersetzen:

in out
— d
L AP :Ll'd_?JrRl" 3.7
Z
qin_qout , dp
t _¢. =t 3.8
Az dr (3.8)

Dabei bezeichnen p'® bzw. p°" den Ein- bzw. Ausgangsdruck und g™ bzw. ¢°"

den Ein- bzw. Ausgangsfluss eines kurzen elastischen Schlauches der Linge
Az, der im Folgenden als Gefdfisegment oder schlicht als Segment bezeichnet
wird. Ein Segment ist hinreichend kurz, wenn es die Bedingungen einer elek-
trisch kurzen Leitung erfiillt, das bedeutet, dass die Linge Az klein sein muss
im Verhéltnis zur kleinsten auftretenden Wellenldnge Apin.

Der Stromungswiderstand groferer Gefélle ist gering und wird von manchen
Autoren bei der Simulation vernachldssigt [90]. Zur Abschitzung der Aus-
breitungsgeschwindigkeit der Welle wird daher von einer verlustfreien Leitung
ausgegangen:

1
VIT
Daraus folgt die Bedingung

c=A-f=

1
fmax Y L,Cl .

In physiologischen Blutdruck- und -flusssignalen spielen hierbei Frequenzen
bis zu fnax = 15Hz eine Rolle [4, 90].

Mit R:=R'Az, L:=L'Az und C:=C'Az kénnen die Gleichungen (3.7)
und (3.8) in folgende Zustandsraumdarstellung iiberfiihrt werden:

Az <€ Amin = (3.9)

deut 1

dt — E . (qin _qout) (310)
dqin o in out

= —. — 3.11
ar 774 T (" =p") (3.1
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Das elektrische Ersatzschaltbild dieses dynamischen Systems ist der in Abbil-
dung 3.6(a) gezeigte Vierpol, der im Folgenden als Standardvierpol bezeichnet
wird. Die Eingangsgroflien des Zustandsraummodells sind der Eingangsdruck
p™ und der Ausgangsfluss ¢°". Die Zustands- und AusgangsgroBen sind der
Ausgangsdruck p°' und der Eingangsfluss ¢'". Es wird also vorausgesetzt,
dass Eingangsdruck und Ausgangsfluss als Randbedingungen gegeben sind,
wihrend das System die Randbedingungen Ausgangsdruck und Eingangsfluss
liefert. Lingere Gefille, welche die Bedingung (3.9) nicht erfiillen, konnen
durch eine Kette von Standardvierpolen dargestellt werden.

qm R L qout qin R L qoul
pin J C TI J poul pin J C TI l poul
O . O O . O
(a) Standardvierpol (b) Inverser Vierpol
g" R L g™ g R/2 L2 R/2 L/2 jou
pm [ T C/2 C/2 T [ pout pin [ C T[ [ poul
O : : O o : e
(c) m-Vierpol (d) T-Vierpol

Abbildung 3.6 Verschiedene Diskretisierungen der Ubertragungsleitung. Die gegebe-
nen Randbedingungen sind grau hinterlegt.

Ferner lassen sich Verzweigungen von Gefidflen sehr einfach modellieren.
Transmission-Line-Modelle vernachldssigen dabei den Winkel der Verzwei-
gung sowie den Einfluss der Verzweigung auf das Stromungsprofil. Stattdes-
sen werden an den Segmentgrenzen die Kirchhoffschen Regeln angewendet.
Dieser Ansatz wird in Abschnitt 3.3 evaluiert. Abbildung 3.7 zeigt eine Bifur-
kation, bei der sich das Segment 1 in die Segmente 2 und 3 verzweigt. Fiir die
Randbedingungen an der Schnittstelle gilt:

= Die Eingangsdriicke der Nachfolgersegmente sind identisch mit dem
Ausgangsdruck des Vorgingersegmentes: py' = p' = p{*.
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3.2 Transmission-Line-Modelle

= Der Ausgangsfluss des Vorgiingersegmentes entspricht der Summe der
Eingangsfliisse in die Nachfolgersegmente: ¢{" = ¢5' + ¢¥'.

out

qiz" R L 9>

Abbildung 3.7 Ersatzschaltbild einer Bifurkation

Im Avolio-Modell (Abschnitt 3.2.3) wird als Topologie des arteriellen Ge-
faBsystems eine Baumstruktur angenommen, d. h. es treten ausschlieB8lich Ver-
zweigungen, jedoch keine Vereinigungen oder Nebenlaufigkeiten von Gefillen
auf. Eine solche Struktur lisst sich vollstindig mithilfe von Standardvierpolen
modellieren, indem die Druckrandbedingungen von der Wurzel des Baumes zu
den Zweigen propagiert werden und die Flussinformationen von den Zweigen
zur Wurzel. Auf diese Weise ist fiir jedes Segment die geforderte Konstella-
tion von Randbedingungen (bekannter Eingangsdruck und Ausgangsfluss) ge-
geben.

Weitere Diskretisierungsmoglichkeiten

Bei der Modellierung des Circulus Willisii (Abschnitt 3.4) und des Venen-
systems (Abschnitt 3.6) ist die Voraussetzung einer Baumstruktur nicht mehr
erfiillt, so dass andere Konstellationen gegebener Randbedingungen auftre-
ten. Theoretisch konnte eine solche Situation geldst werden, indem die Glei-
chungen (3.10) und (3.11) fiir die betroffenen Segmente entsprechend umge-
stellt werden. Wird das resultierende dynamische System als Laplace-Ubertra-
gungsmatrix dargestellt, treten Teiliibertragungsfunktionen auf, deren Zihler-
grad grofBer als der Nennergrad ist. Bei der Kopplung mit weiteren Segmenten
geht dadurch die geschlossene Darstellung des Gesamtsystems im Zustands-
raum verloren, welche fiir die Simulation vorteilhaft wire.

45



3 Modellierung der Hamodynamik

Als Alternative werden im Folgenden Varianten des Standardvierpols un-
tersucht, die in den Abbildungen 3.6(b)-(d) dargestellt sind. Zunéchst wird ge-
zeigt, dass alle Varianten Diskretisierungen der Ubertragungsleitung darstellen.
Dies ist der Fall, wenn die gewohnlichen Differenzialgleichungen, welche die
Vierpole beschreiben, fiir den Grenziibergang Az — dz in die partiellen Diffe-
renzialgleichungen der Ubertragungsleitung (3.5) und (3.6) iibergehen.

Der analytische Beweis wird in folgenden Schritten durchgefiihrt:

1. Aufstellen der Kettenmatrix A im Laplace-Bereich:
P _ [P A B [ps)
q"()] = [¢™®)] [ D] [¢™()
2. Durch Aquivalenzumformung folgt:
D p"(s) ~ detd- p(s) = B-q"(s)
§"(s) =D+ g™(s) = C-p™(5)
3. Transformation in den Zeitbereich

4. Bildung des Grenziibergangs Az — dz.

Die ausfiihrlichen Beweise fiir alle Vierpolvarianten sind in Anhang A.1 wie-
dergegeben.

Das dquivalente Verhalten der verschiedenen Vierpole fiir sehr kurze Seg-
mentldngen Az ldsst sich auch anschaulich erkldren: Mit Az gehen auch die
Parameter R, L und C gegen Null und damit der Druckabfall iiber Widerstand
und Induktivitit sowie der Fluss durch die Kapazitit. Daher ist die Position des
Kondensators fiir das Verhalten des Vierpols nicht mehr relevant.

Inverser Vierpol

Die Zustandsdifferenzialgleichungen des inversen Vierpols (Abbildung 3.6(b))
lauten:

dp™ 1 .
T _ = . (qm _ qout)
dg® R 1
‘ét _Z _qout z . (pm _pout)

Als Randbedingungen miissen hier Ausgangsdruck und Eingangsfluss bekannt
sein. Der inverse Vierpol eignet sich zur Konstruktion von Anastomosen und
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ist daher fiir die Modellierung des vendsen Systems von Bedeutung (sieche
Abschnitt 3.6). Abbildung 3.8 zeigt die Vereinigung von Segment 1 und Seg-
ment 2 zu Segment 3. Fiir die Randbedingungen an der Schnittstelle gilt:

» Die Ausgangsdriicke der Vorgidngersegmente sind identisch mit dem
out out

Eingangsdruck des Nachfolgersegmentes: p{" = po"" = pi3“.

= Der Eingangsfluss des Nachfolgersegmentes entspricht der Summe der
Ausgangsfliisse der Vorgiingersegmente: g5 = g™ + ¢3™.

qr Ry Ly g

Abbildung 3.8 Ersatzschaltbild einer Anastomose

n-Vierpol

Der 7-Vierpol (Abbildung 3.6(c)) ldsst sich durch ein System dritter Ordnung
beschreiben:

" 2 4
_Z. _ 3.12
& C (@"—q™) (3.12)
dpout 2 RL out
_Z. _ 3.13
i C (¢ q°") (3.13)
dqRL R RL 1 in out
— = +—- — 3.14
ar 74 I (p" = p°") (3.14)

Dabei bezeichnet g®F den Fluss durch Widerstand und Induktivitiit.
Diese Variante kommt zum Einsatz, wenn Ein- und Ausgangsfluss als Rand-
bedingungen vorgegeben sind und ist damit als Wurzel eines verzweigenden
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3 Modellierung der Hamodynamik

Systems geeignet, wenn der Eingangsfluss des Gesamtsystems vorgegeben
wird (beispielsweise der vom Herzen in die Aorta ascendens eingespeiste Blut-
fluss). Ferner findet der 7-Vierpol bei der Modellierung der Aa. communican-
tes posteriores Verwendung (Abschnitt 3.4).

T-Vierpol

Auch der T-Vierpol (Abbildung 3.6(d)) wird durch ein System dritter Ordnung
beschrieben:

%:l_(m_qout)
dt C
dg™ R 2 .
= :_Z' m_’_Z.(pm_pC)
dqout R out C out
a e e

Dabei bezeichnet p¢ den Druckabfall iiber dem Kondensator.

Fiir diesen Vierpol miissen Ein- und Ausgangsdruck vorgegeben sein. Er
wird beispielsweise zur Modellierung der A. communicans anterior eingesetzt
(Abschnitt 3.4).

Insgesamt decken die verschiedenen Vierpolvarianten alle Konstellationen
gegebener Randbedingungen ab, bei denen jeweils entweder Eingangsdruck
oder -fluss sowie Ausgangsdruck oder -fluss bekannt sind.

3.2.3 Das Avolio-Modell

Aufbauend auf den Studien von Noordergraaf et al. [58] veroffentlichte Avolio
im Jahr 1980 ein Transmission-Line-Modell, welches die Topologie des arte-
riellen Korperkreislaufes aus 128 Segmenten nachbildet [4]. Die Struktur des
Modells ist in Abbildung 3.9(a) wiedergegeben. Tabelle A.1 im Anhang enthélt
die Nomenklatur der Segmente sowie die zugehorigen Parameter.

Die Topologie des Avolio-Modells weist eine Baumstruktur auf. Fiir eine
graphentheoretische Betrachtung wird

= cine Knotenmenge K = {Ko, K|, ...} eingefiihrt, sowie

» cine Kantenmenge ¥ = {F|,F,,...}, welche die Gefifisegmente repri-
sentiert,
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(a) Topologie nach Avolio [4] (mit korri- (b) Relative Aufteilung des Herz-Zeit-Vo-
gierter Nummerierung) lumens auf die Terminalsegmente nach
Schulz [68], iiberarbeitet (Angaben in

Prozent)

Abbildung 3.9 Aufbau des Avolio-Modells

» eine Inzidenzabbildung ¥ : IF — K x KK,
= die Menge der Vorgingerindizes® I; = {i|¥(F) = (Ki,K;)} und
» die Menge der Nachfolgerindizes ]IJr {k|¥(F;) = (K;,Kk)}

An der Wurzel K beginnt die Aorta ascendens (Segment 1). Von diesem In-
itialsegment ausgehend verzweigt sich die Struktur bis zu den kleinsten erfass-

3 Aufgrund der Baumstruktur enthilt die Menge der Vorgiingerindizes (auBer der Wurzel) immer
genau ein Element.

49



3 Modellierung der Hamodynamik

ten GefilBen, welche einen Durchmesser von ca. 1-2 mm aufweisen. Segmente
ohne Nachfolger werden im Folgenden als Terminalsegmente bezeichnet. An
diese schlieBen sich die Widerstandsgefifle, d. h. die Arteriolen und Kapillaren
an, deren Modellierung in Abschnitt 3.2.4 behandelt wird.

Wie in Abschnitt 3.2.2 erldutert, kann eine Baumstruktur mithilfe des Stan-
dardvierpols modelliert werden. Fiir alle Segmente auBer dem Initialsegment
und den Terminalsegmenten gilt somit:

out

dp° 1 . .
J in in

I n__ E 3.15
¢ (qf p U ken;> (3-15)
dg R, 1

J J _in out out
L _gn .~ )¢ —p° 3.16
dr Lj i + Lj pi iEle_ Pj ( )

Als Randbedingung fiir das Initialsegment soll anstelle eines Eingangs-
drucks ein Eingangsfluss vorgegeben werden konnen. Im physiologischen Fall
handelt es sich hierbei um den aus dem linken Ventrikel ausgeworfenen Blut-
fluss, wihrend der extrakorporalen Zirkulation tritt an diese Stelle der von der
Herz-Lungen-Maschine in den Korper gepumpte Fluss. Somit liegt die Situa-
tion vor, dass Ein- und Ausgangsfluss vorgegeben sind, weshalb fiir das Seg-
ment 1 ein 7-Vierpol eingesetzt wird. Die Zustandsraumdarstellung entspricht
somit den Gleichungen (3.12) bis (3.14), wobei der Eingangsfluss qil“ eine Ein-
gangsgrofle des Himodynamikmodells darstellt.

Bei den Terminalsegmenten tritt an die Stelle der aufsummierten Fliisse in
die Nachfolgersegmente in Gleichung (3.15) der Fluss in die nachfolgenden
Widerstandsgefilie qj-ap.

3.2.4 Modellierung der WiderstandsgefaBe

An die kleinsten Arterien, die durch die Terminalsegmente noch erfasst wer-
den, schlief3t sich ein immer feiner verzweigtes Netzwerk von Arteriolen und
Kapillaren an, die wesentlich fiir den totalen GefdaBwiderstand verantwortlich
sind (vgl. Abschnitt 3.1.1). Diese Gefidlle werden nicht mehr einzeln model-
liert, sondern jeweils durch eine Abschlussimpedanz Z' zusammengefasst.

Da in den postkapillaren Venolen nur noch ein geringer Druck vorliegt (vgl.
Abschnitt 3.1.1), vernachlidssigen Transmission-Line-Modelle des arteriellen
Teils des Gefilsystems hdufig diesen vendsen Restdruck bzw. integrieren die
dynamischen Eigenschaften des Venensystems mit in die geerdete Abschluss-
impedanz (Abbildung 3.10).
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3.2 Transmission-Line-Modelle

Abbildung 3.10 Terminalsegment mit Abschlussimpedanz Z'

Die Abschlussimpedanzen bestimmen zum einen maf3geblich die Durch-
schnittsfliisse in den einzelnen Zweigen des arteriellen Systems sowie den arte-
riellen Blutdruck. Zum anderen beeinflussen sie das Wellenreflexionsverhalten
am Ende der Ubertragungsleitung. In der Literatur finden sich hiufig so ge-
nannte Wechselstrommodelle [4, 39, 59], welche mit mittelwertfreien Druck-
und Flusssignalen arbeiten und ausschlieBlich eine realistische Simulation der
Pulsformen zum Ziel haben. Zu diesen zéhlt unter anderem das Avolio-Modell.
Dagegen steht bei Gleichstrommodellen die Simulation realistischer Durch-
schnittswerte im Vordergrund. Einige dieser Modelle vernachlissigen dafiir die
Dynamik und bestehen aus reinen Widerstandsnetzwerken [10, 13]. Ein neue-
rer Ansatz von John [37] versucht beide Ziele zu vereinigen, indem ein Gleich-
und Wechselstrommodell superponiert werden. Im Folgenden werden die ver-
schiedenen Vorgehensweisen beleuchtet.

Gleichstrommodell

Gleichstrommodelle verwenden als Abschlussimpedanzen Widerstinde, die so
gewdhlt werden, dass eine realistische prozentuale Aufteilung des Herz-Zeit-
Volumens auf die Terminalsegmente sowie ein realistischer totaler GefaBwi-
derstand (TVR) erzielt wird.

Durch Vorgabe der Flussaufteilung und des TVR sind die Abschlusswider-
stinde eindeutig bestimmt und konnen mithilfe eines rekursiven Algorithmus
berechnet werden. Hierbei werden Durchschnittswerte vorgegeben, weshalb
bei der Berechnung der Abschlusswiderstinde das gesamte GefiBsystem als
Widerstandsnetzwerk betrachtet wird. Der Algorithmus wird von Schulz [68]
matrizenbasiert dargestellt, was zu einem Rechenaufwand fiihrt, der quadra-
tisch von der Anzahl der Segmente abhingt. Der folgende graphentheoretische
Ansatz fiihrt hingegen zu einer linearen Abhingigkeit und damit einer deutlich
schnelleren Berechnung.

Im ersten Schritt werden die relativen Fliisse (bezogen auf das Herz-Zeit-
Volumen) durch jeden Knoten des Graphen berechnet. Die Zuordnung erfolgt
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3 Modellierung der Hamodynamik

iiber eine Funktion ¢" : K — [0,1]. Die Blitter werden mit den vorgegebenen
Werten initialisiert, fiir alle anderen Knoten errechnet sich dann der relative
Fluss nach der Vorschrift

4i=> 4
k

Fiir die Wurzel Ky gilt g = 1.
Im zweiten Schritt wird der relative Fluss §" bezogen auf den Fluss durch
den Vorgéngerknoten ermittelt:

L
ke]lj

'y
L4
J . r
q;

lE]Ij

Uber die Funktion R:F — R* werden den Segmenten ihre Stromungs-
widerstinde zugeordnet. Als Knotenwiderstand RX : K — Rt wird der Wi-
derstand eingefiihrt, der von einem Knoten gegen ,,Erde* gemessen wird.
Die Wurzel wird mit dem vorgegebenen totalen Gefial3widerstand initialisiert:
RX(0) = TVR. Von dieser ausgehend konnen die Knotenwiderstinde der nach-
folgenden Knoten rekursiv berechnet werden:

K
RK_R_i_
J_qr' J
J

lE]Ij

Die Knotenwiderstinde der Blitter entsprechen den gesuchten Terminalwider-
stinden. Abbildung 3.11 veranschaulicht den Algorithmus an einem einfachen
Beispiel.

Wechselstrommodell

Wechselstrommodelle versuchen durch eine geeignete Wahl der Abschlussim-
pedanz realistische Wellenreflexionseigenschaften zu erzielen. Die Leitungs-
gleichungen haben die Struktur einer Wellengleichung. Sind bei einer harmo-
nischen Anregung die komplexen Amplituden p* bzw. §°* von Druck und
Fluss am Leitungsende bekannt*, lautet die Losung der Leitungsgleichungen:

p(z) = p*"-cosh (y- (z—Az)) — " Zosinh (y- (z - Az))
4(z) = ¢ - cosh (- (z— Az)) — p™™- Z; ' sinh (7 (z — Az))

4Zihlrichtung: z = 0 am Leitungsanfang, z = Az am Leitungsende.
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;=02 ;=03 G3=04 ;=06

~r

q, =Y,

TVR =1 TVR
(@) Initialisierung mit den  (b) Relative Fliisse §* be-  (c) Berechnung der Kno-
Vorgabewerten zogen auf den Fluss tenwiderstiinde RX
durch den Vorgénger-
knoten

Abbildung 3.11 Beispiel zur Berechnung der Terminalwiderstinde im Gleichstrom-
modell; vorgegeben werden der relativen Fliisse ¢" an den Blittern, der TVR an der
Wurzel und die Stromungswiderstinde der Segmente

Dies entspricht jeweils einer Uberlagerung aus hin- und riicklaufender Welle:

1 1
ﬁ(Z) _ E(ﬁout + éout 'ZO) . e—)/~(z—Az) + E(pf\out _ f]out . ZO) . e)/~(z—Az)
=:pr(z) =:pr(2)
1 1
4(z) = 5 (qout +ﬁout . Z(;l) e 1) + 5 (qout _ ﬁout . Zo—l) eV (E—42)

=:4r(2) =:4r(z)

Der Reflexionsfaktor I'(z) ist als Quotient der komplexen Amplituden der
riick- und hinlaufenden Welle definiert:

Aout A

_Pr() _dr(z) _ P82y opn

I'(z) == = = = = ~
) pr(z)  Gr(z) PO +q°-Z

Mit der Abschlussimpedanz Z* ergibt sich somit am Leitungsende der Reflexi-
onsfaktor
(_ VARSYA
7'+ 7y

Die Literaturwerte zu physiologischen Reflexionsfaktoren weisen eine grof3e
Bandbreite auf: Wihrend von Schmidt et al. [67] eine Spanne von I't = 0,1
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3 Modellierung der Hamodynamik

bei niedrigem bis I'* = 0,4 bei hohem peripherem Widerstand angegeben wird,
wiihlt Avolio [4] in seinem Modell den Wert ' = 0,8.

Als Abschlussimpedanz haben sich im Wesentlichen zwei Ansitze durchge-
setzt: Ein reeller Abschlusswiderstand R® fiihrt zu einem konstanten Reflexi-
onsfaktor fiir alle Frequenzen (z. B. Avolio [4]). Anliker et al. [2] stellen fest,
dass reelle Abschlusswiderstinde eine gute Approximation liefern, wenn Ge-
file mit einem maximalen Durchmesser von 1 mm in der Abschlussimpedanz
zusammengefasst werden.

Daneben findet sich hdufig das so genannte Drei-Elemente-Windkesselmo-
dell (Abbildung 3.12) mit einem frequenzabhingigen Reflexionsfaktor. Kara-
manoglu et al. [39] wihlen R} = Zy, so dass fiir hohe Frequenzen eine ange-
passte Abschlussimpedanz vorliegt: T'*(® — o) = 0; dadurch werden hochfre-
quente Anteile der riicklaufenden Welle geddmpft. Die weiteren Freiheitsgrade
werden genutzt, um (ggf. abhingig vom Konstriktionszustand) einen Reflexi-
onsfaktor fiir eine definierte Kreisfrequenz wy vorzugeben, sowie eine Zeitkon-
stante T =R, - C". Der Einfluss der Parametrierung auf die Eingangsimpedanz
wird von Liu et al. [45] untersucht.

R,
O .
Ct ‘L R}

Abbildung 3.12 Drei-Elemente-Wind-
kesselmodell als Abschlussimpedanz

©;

Gewaihlter Ansatz

Fiir die Uberwachung hypothermer Patienten sind in erster Linie die Durch-
schnittsfliisse in den einzelnen Arterien relevant, da diese dariiber Auskunft
geben, ob der Korper seinem Bedarf entsprechend mit sauerstoffreichem Blut
versorgt wird. Daher werden als Abschlussimpedanzen Widerstinde gewihlt,
die nach dem Prinzip der Gleichstrommodelle berechnet werden.

Als physiologischer Wert fiir den TVR werden 1,2mmHg/mi/s vorgegeben
(vgl. [68]). Dies entspricht einem mittleren arteriellen Druck (MAP) von etwa
100 mm Hg bei einem Herz-Zeit-Volumen (HZV) von 85ml/s. Abbildung 3.9(b)
zeigt die vorgegebene Aufteilung des HZV auf die einzelnen Terminalsegmen-
te, welche auf Vorarbeiten von Schulz [68] basiert. Zur Verfeinerung wurden
die Daten mit weiteren Quellen [15, 37] abgeglichen. Die Blutfliisse in die
Gehirnarterien (Aa. cerebri anteriores, mediae et posteriores) wurden [17] ent-
nommen, dieser Punkt wird in Abschnitt 3.4.1 diskutiert.
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3.2 Transmission-Line-Modelle

Anmerkung 3.2 Im Avolio-Modell sind die Aa. vertebrales (Segmente 9 und
13) Terminalsegmente. Nach der Integration des Circulus Willisii (Ab-
schnitt 3.4) vereinigen sie sich zur A. basilaris, von welcher die Aa. cere-
bri posteriores als Terminalsegmente abzweigen. Fiir den Fluss in die Aa.
vertebrales wird daher der Anteil angesetzt, der eigentlich in die Aa. cerebri
posteriores flief3t.

Die Vorgabe des TVR und der Aufteilung des HZV dienen der Initialisie-
rung des Modells. Die Abschlusswiderstidnde sind variabel gehalten und kon-
nen wihrend der Simulation adaptiert werden, um vasomotorische Reaktionen
des Korpers zu beriicksichtigen (vgl. Abschnitt 3.7).

Der Ansatz eines Gleichstrommodells fiihrt zu einem Missverhiltnis zwi-
schen Wellenwiderstand und Abschlusswiderstand und damit zu unphysiolo-
gischen Reflexionseigenschaften am Ende der Terminalsegmente, wodurch zu
starke Oszillationen der Pulskurven auftreten [37]. Als Losung wird von John
[37] vorgeschlagen, ein Gleich- und Wechselstrommodell zunichst getrennt zu
simulieren, wobei das Anregungssignal ebenfalls in einen Gleich- und Wech-
selstromanteil aufgespaltet wird, und die Ergebnisse zu superponieren. Auf
diese Weise konnen jeweils unterschiedliche Abschlussimpedanzen verwen-
det und somit gleichzeitig eine physiologische Aufteilung des Blutflusses und
realistische Reflexionseigenschaften erzielt werden.

Der Nachteil dieser Vorgehensweise besteht im erhohten Rechenaufwand,
der dem Ziel der Echtzeitfihigkeit widerspricht. Daher wurde ein anderer Weg
gewdhlt, um eine realistischere Dynamik zu erreichen. Eine Spektralanalyse
der pulsatilen Druck- und Flusskurven des reinen Gleichstrommodells zeigt
eine Uberhchung der hoherfrequenten Harmonischen aufgrund der starken Re-
flexionen am Ende der Terminalsegmente. Diese lassen sich durch eine Tief-
passfilterung des Eingangssignals mit geringer Filterordnung abschwéchen.
Hierbei erweist sich beispielsweise ein Butterworth-Filter 1. Ordnung mit der
fiinffachen Herzfrequenz als Grenzfrequenz als geeignet. Im Folgenden wird
dieses Verfahren anhand von Simulationsergebnissen mit dem Ansatz von John
verglichen.

Evaluation

Fiir die Evaluation wurden Druck- und Strompulsformen entlang des arteriel-
len Hauptrohres (Aorta ascendens — Aorta abdominalis — A. femoralis — A. ti-
bialis anterior) aus Schmidt et al. [67] als Referenz herangezogen. Die Kur-
ven wurden digitalisiert und geringfiigig modifiziert, damit ihre periodische
Fortsetzung stetig wird. Dariiber hinaus wurden die Strompulse (d. h. Flussge-
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3 Modellierung der Hamodynamik

schwindigkeiten) in Flusspulse umgerechnet. Zum besseren Vergleich mit den
Simulationsergebnissen wurden die Referenzkurven zyklisch verschoben, so
dass das Maximum der Kreuzkorrelation zwischen Referenz- und Simulations-
kurve bei Null liegt. Die Simulation wurde zum einen mit einem iiberlagerten
Gleich- und Wechselstrommodell durchgefiihrt, wobei fiir das Wechselstrom-
modell ein Reflexionsfaktor von I'* = 0,2 vorgegeben wurde. Zum anderen
wurde ein Gleichstrommodell mit tiefpassgefiltertem Eingangsfluss simuliert.

Der Fluss in der Aorta ascendens (Abbildung 3.13(a)) stellt das Eingangssi-
gnal beider Modelle dar. Die Referenzkurve weist am Ende der Systole einen
Riickstrom auf, der bis zum Verschluss der Aortenklappe andauert. Durch die
Tiefpassfilterung geht diese charakteristische Eigenschaft verloren. Die simu-
lierten Flusskurven beider Modelle weisen eine groBe Ahnlichkeit auf. Die
Druckverldufe in der Aorta ascendens (Abbildung 3.13(b)) und der Aorta ab-
dominalis (Abbildung 3.13(d)) werden durch das Modell mit gefiltertem Ein-
gangsfluss realistischer wiedergegeben.

Insgesamt weisen beide Modellvarianten eine vergleichbare Qualitit auf,
wobei die Filterung des Eingangssignals mit einem geringeren Rechenaufwand
verbunden ist. In beiden Fillen sind Abweichungen von den Referenzkurven
zu erkennen, allerdings unterscheiden sich auch veroffentlichte Messkurven in
verschiedenen Quellen deutlich voneinander (z. B. [30, 60]).

3.2.5 Moglichkeiten der patientenspezifischen Adaption

Bei der Parametrisierung des Avolio-Modells handelt es sich um Durch-
schnittswerte. Durch die modulare Architektur mit verteilten Parametern bie-
ten Transmission-Line-Modelle jedoch zahlreiche Moglichkeiten der patien-
tenspezifischen Adaption.

Geometrische Anpassung Die einfachste Form der Anpassung besteht in
der Skalierung der Segmentlidngen, abhingig von der KorpergroBe des Pati-
enten. Schwarzhaupt [70] setzt hierbei als NormgroBe die durchschnittliche
Grofe eines mannlichen Erwachsenen von 1,78 m an.

Alterungsprozess des GefaBsystems Mit steigendem Alter nimmt der
Anteil an kollagenen Fasern in den GefidBwinden zu und der Elastingehalt ab.
Dadurch erhoht sich das Elastizitdtsmodul zwischen dem 20. und 70. Lebens-
jahr auf das Drei- bis Vierfache. Des Weiteren kommt es, bedingt durch einen
erhohten Innendruck, zu einer Weitung der grolen Arterien sowie zu einer Er-
hohung des peripheren Widerstandes. Die daraus resultierenden Verdnderun-
gen der Parametrisierung wurden von Schwarzhaupt [70] untersucht.
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Abbildung 3.13 Gegeniiberstellung von — Referenzkurven [67], - Uberlagerung
von Gleich- und Wechselstrommodell, --- Gleichstrommodell mit gefiltertem Ein-

gangsfluss
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Anatomische Unterschiede Durch Verdnderung der Topologie des Modells
konnen individuelle anatomische Unterschiede beriicksichtigt werden. Fiir die
Uberwachung hypothermer Patienten ist die Modellierung verschiedener Vari-
anten des Circulus Willisii (Abschnitt 3.4.2) relevant, die sich auf die zerebrale
Perfusion auswirkt.

Stenosen Abschnitt 3.8 behandelt die Integration von Stenosen in das Hi-
modynamikmodell. Dazu muss einerseits das betroffene Arteriensegment mo-
difiziert werden, andererseits muss die Dilatation der distalen Widerstandsge-
faBle beriicksichtigt werden.

3.3 Evaluation des eindimensionalen Ansatzes

Der Transmission-Line-Ansatz gilt als etablierte Moglichkeit, die Himodyna-
mik in einem komplexen Gefidlsystem mit vertretbarem Rechenaufwand zu
simulieren. Die Einfachheit des Modells wird jedoch durch eine Reihe ver-
einfachender Annahmen erkauft (vgl. Abschnitt 3.2), von denen die Vernach-
lassigung der Verzweigungswinkel im Gefif3system als besonders gravierend
erscheint: Im eindimensionalen Modell wird davon ausgegangen, dass sich die
Aufteilung des Flusses an einer Verzweigung des Gefdllsystems ausschlie3-
lich nach dem Verhiltnis der nachfolgenden Stromungswiderstinde richtet.
Um die Frage nach dem Einfluss der Verzweigungsgeometrie zu kldren, wur-
den in Zusammenarbeit mit dem Institut fiir Stromungslehre der Universitit
Karlsruhe (TH) dreidimensionale Stromungssimulationen in einer Bifurkation
durchgefiihrt.

3.3.1 Dreidimensionales Modell einer Bifurkation

Als Grundlage fiir die Simulation dient ein dreidimensionales, generisches Mo-
dell eines verzweigten Rohres, fiir das verschiedene Geometrien der Rohre so-
wie der Verzweigung vorgegeben werden konnen. Als einzige Einschrinkung
liegen die Symmetrieachsen der beteiligten Rohrsegmente in einer Ebene, so
dass die Verzweigungsgeometrie durch zwei Winkelangaben bestimmt wird.
Bei der Generierung des dreidimensionalen Modells wurde beachtet, dass bei
der Verbindung der Rohrsegmente keine scharfen Kanten, sondern gleichméfi-
ge Biegungen auftreten. Dadurch wird die natiirliche Form besser nachgebildet,
bei der keine scharfen, kantigen Richtungsinderungen vorkommen [85]. Simu-
lationen bestitigen, dass kantige Ubergiinge zu einer Ablosung der Stromung
nach dem Khnick fiihren wiirden.
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Zur Untersuchung des Einflusses der Geometrie wurden Stromungssimula-
tionen in vier Variationen der Bifurkation durchgefiihrt, von denen drei in Ab-
bildung 3.14 dargestellt sind. Die vierte Variante entspricht den Bifurkationen 2
und 3, allerdings mit einem Innenwinkel von 90°. Die Parametrisierung der drei
Rohrsegmente, welche im Folgenden mit Start, Rechts und Links bezeichnet
werden, konnen Tabelle 3.2 entnommen werden. Eine Verzweigung mit die-
ser Parametrisierung kommt im Avolio-Modell nicht vor, dhnliche Abmessun-
gen sind jedoch zu finden. Es wurde bewusst eine identische Parametrisierung
der Segmente Rechts und Links gewihlt, damit der Einfluss der Geometrie der
Verzweigung auf die Stromung nicht durch den Einfluss der unterschiedlichen

Gefillgeometrie iiberlagert wird.

(a) Bifurkation 1: (b) Bifurkation 2:

Innenwinkel 30° Innenwinkel 30°

(c) Bifurkation 3:
Innenwinkel 60°

Abbildung 3.14 Variationen der Bifurkation

Tabelle 3.2 Parametrisierung der Bifurkation

Segment Linge Radius  Wanddicke
Start 55cm  0,25cm 0,025 cm
Rechts 3,3cm 0,15¢cm 0,015 cm
Links 3,3cm  0,15¢cm 0,015 cm

Fiir das Segment Start wird als Randbedingung ein Eingangsfluss in Form
eines parabolischen Hagen-Poiseuille-Geschwindigkeitsprofils vorgegeben.
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3 Modellierung der Hamodynamik

3.3.2 Ausbildung der Strémung

Zur Simulation einer stationdren Stromung wird in das Segment Start ein kon-
stanter Fluss von ca. 1,7mls eingespeist. An den Ausgingen der Segmente
Rechts und Links wird die Druckrandbedingung p = 0 vorgegeben.

Mit dieser Simulation kann der Einfluss der Verzweigung auf die Stromungs-
profile in den einzelnen Segmenten untersucht werden. Bei den Bifurkationen
1 bis 4 ist prinzipiell ein dhnliches Verhalten erkennbar, welches in Abbil-
dung 3.15 exemplarisch fiir die Bifurkation 2 dargestellt ist. Direkt vor der
Verzweigung wird durch den Einfluss der Geometrie das Geschwindigkeitspro-
fil verformt, was sich auch auf den Bereich unmittelbar nach der Verzweigung
auswirkt. Im weiteren geraden Verlauf der Anschlusssegmente wird die Stro-
mung aufgrund des geringeren Querschnitts beschleunigt und es bildet sich
erneut ein parabolisches Geschwindigkeitsprofil aus. Somit liegt an den Enden
der Anschlusssegmente wieder eine ausgebildete Stromung vor, was aufgrund
der groBlen Linge der Gefifie im Verhiltnis zu ihren Durchmessern zu erwarten
war.

| —

Abbildung 3.15 Geschwindigkeitsprofile der stationdren Stromung in Bifurkation 2

Bei Vorgabe einer festen Druckrandbedingung an den Enden ergibt sich er-
wartungsgemail eine gleichmiBige Aufteilung des Flusses in der symmetri-
schen Bifurkation 1, wihrend bei den Bifurkationen 2 bis 4 ein gro3erer Anteil
in das Segment Rechts stromt (50,6 % / 52,0 % / 53,6 %). Da iiber beiden An-
schlusssegmenten der gleiche Druckgradient besteht, stellt das rechte Segment
die Vorzugsrichtung dar, da diese mit der Richtung des Startsegmentes iiber-
einstimmt, wihrend die Stromung beim Ubergang in das linke Segment einer
Richtungsédnderung unterworfen wird.
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3.3 Evaluation des eindimensionalen Ansatzes

3.3.3 Aufteilung des Flusses im instationaren Fall

Zur Simulation des instationédren Falls wird ein periodischer Flussverlauf mit
der Periodendauer 1 s und einem Durchschnittsfluss von ca. 1,7 mJs in das Start-
segment eingespeist (durchgezogene Linie in Abbildung 3.16). Als Randbedin-
gung am Ausgang der Segmente Rechts und Links wird nicht mehr ein fester
Druck vorgegeben, sondern die Segmente werden durch Stromungswiderstin-
de abgeschlossen. Diese werden so gewihlt, dass die Summe aus dem Hagen-
Poiseuille-Widerstand des Segmentes und dem Abschlusswiderstand im Ver-
hiltnis 1:2 liegen. Nach dem Transmission-Line-Ansatz sollte sich somit der
Fluss im umgekehrten Verhiltnis aufteilen, d.h. in das rechte Segment stro-
men 2/3, in das linke 1/3 des Gesamtflusses.

In dieser Konfiguration zeigt die Geometrie der Verzweigung keinen erkenn-
baren Einfluss auf die Stromung und die pradizierte Aufteilung des Flusses
wird exakt bestitigt. Der verringerte Einfluss der Geometrie gegeniiber der
ersten Konfiguration mit festen Druckrandbedingungen ldsst sich wie folgt er-
kldren: Bei den unsymmetrischen Bifurkationen 2 bis 4 sollte eigentlich das
rechte Segment aufgrund der Geometrie einen grofleren Flussanteil erhalten.
Ein Anstieg des Flusses bewirkt jedoch einen grofleren Druckabfall iiber dem
Abschlusswiderstand, so dass der Druckgradient tiber dem rechten Segment
sinkt, was einem weiteren Anstieg des Flusses entgegenwirkt.

Die Flussverldufe in den einzelnen Segmenten sind fiir die drei Variationen
der Bifurkation nahezu identisch und werden in Abbildung 3.16 exemplarisch
fiir Bifurkation 2 gezeigt.

Abbildung 3.16 Flussverldufe in Bi-
furkation 2 mit vorgegebenen Ab-

schlusswiderstinden: — Eingangs-
fluss, --- Segment Rechts, - Seg-
ment Links

3.3.4 Diskussion

Die vorangegangenen Untersuchungen belegen, dass die Geometrie von Ver-
zweigungen keinen signifikanten Einfluss auf die Aufteilung der Fliisse besitzt,
sondern dass diese mafBgeblich durch die nachfolgenden Stromungswiderstén-
de bestimmt wird. Dies ist eine wichtige Bestidtigung fiir den Transmission-
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3 Modellierung der Hamodynamik

Line-Ansatz und die Verwendung der Kirchhoffschen Regeln an den Segment-
grenzen. Diese Folgerung unterliegt jedoch zwei Einschrinkungen.

Zum einen wurde vorausgesetzt, dass die Gefidfie vor und nach der Verzwei-
gung hinreichend lang im Verhiltnis zu ihrem Durchmesser sind, so dass an
den Enden eine ausgebildete Stromung vorliegt. Dies diirfte an vielen Stellen
des Avolio-Modells erfiillt sein. Kritisch sind allerdings beispielsweise die A.
cerebri posterior (pars praecommunicans) und die A. communicans anterior.
Ciesdlicki und Ciesla [13] schlagen fiir kurze GefidBle einen Stromungswider-
stand vor, der fiir niedrige Strémungsgeschwindigkeiten dem Hagen-Poiseuil-
le-Widerstand entspricht, jedoch mit der Reynolds-Zahl steigt, so dass sich ei-
ne nichtlineare Abhingigkeit von der Stromungsgeschwindigkeit ergibt. Dieser
Zusammenhang wurde aus theoretischen und experimentellen Studien abgelei-
tet.

Die dreidimensionale Stromungssimulation erfolgte des Weiteren in ei-
ner Bifurkation, welche aus geraden Rohren gebildet wird. Biegungen in
Rohren fithren zu Verschiebungen des Stromungsprofils und zur Ausbildung
von Sekundirstromungen [13], welche das Stromungsverhalten beeinflussen.
Cieslicki und Ciesla geben auch fiir diesen Fall einen Stromungswiderstand an,
welcher nichtlinear von der Stromungsgeschwindigkeit abhéngt. Dieser hingt
von der Dean-Zahl ab, in welche neben der Reynolds-Zahl das Verhiltnis aus
Rohrdurchmesser und Kriimmungsradius einflief3t.

Viele Autoren verwenden lineare Ansitze und bezeichnen diese als ausrei-
chend genau (z. B. [10, 32]), was hdufig damit begriindet wird, dass die Stro-
mungswiderstinde groBerer GefidB3e klein sind im Vergleich zu den peripheren
Widerstianden [13]. Dagegen erreichen Cieslicki und Ciesla durch die nicht-
lineare Modellierung insbesondere bei der Untersuchung der Perfusion des
Gehirns in pathologischen Fillen (Okklusion afferenter Gefile) signifikante
Verbesserungen beim Vergleich mit experimentellen Ergebnissen. Allerdings
handelt es sich hierbei um ein statisches Gleichstrommodell, dessen Ergebnis-
se nicht direkt auf ein dynamisches Modell iibertragen werden konnen.

Moore et al. [50] stellen durch Vergleich von ein- und dreidimensionalen
Stromungssimulationen im Circulus Willisii fest, dass der Stromungswider-
stand in den Aa. communicantes deutlich grofer als der Hagen-Poiseuille-Wi-
derstand ist und schlagen eine Verneunfachung des Widerstandes der A. com-
municans anterior vor. Damit stimmen die Autoren in der qualitativen Aussa-
ge, ndmlich einer Erhohung des Widerstandes, mit Cieslicki und CieSla iiber-
ein, allerdings unterscheiden sich beide Korrekturansétze quantitativ deutlich.
Dieser Unterschied konnte darin begriindet liegen, dass Moore et al. pulsatile
Stromungen untersuchen, daher wird dieser Ansatz bei der Modellierung des
Circulus Willisii (Abschnitt 3.4) iibernommen. Als Folge des erhohten Stro-
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3.4 Integration des Circulus Willisii

mungswiderstandes ergibt sich eine geringere Leistungsfihigkeit des Circulus
Willisii beim Ausgleich von Unterschieden im Perfusionsdruck der beiden He-
misphiren im Vergleich zur Annahme von Hagen-Poiseuille-Widerstinden.

3.4 Integration des Circulus Willisii

Die Integration des Circulus Willisii stellt eine entscheidende Verbesserung bei
der Modellierung der zerebralen Himodynamik dar. Im physiologischen Fall
kommt den Kollateralfliissen iiber die Aa. communicantes wenig Bedeutung zu
(vgl. Abschnitt 3.1.3), daher ist die Struktur des Avolio-Modells ausreichend.
Dagegen liefert das Modell keine korrekten Ergebnisse, wenn Verengungen
oder Verschliisse in blutzufithrenden Gefifen vorliegen. Noch groBer ist die
Bedeutung des Circulus Willisii bei der Anwendung der antegraden Gehirn-
perfusion (vgl. Abschnitt 2.1.5), bei der die linke Hemisphére ausschlieBlich
iiber den Arterienring versorgt wird.

Dariiber hinaus ist es unerlisslich, die verschiedenen anatomischen Varian-
ten im Modell zu beriicksichtigen, welche in Abschnitt 3.1.3 vorgestellt wurde,
da diese die Leistungsfihigkeit der redundanten Strukturen mafigeblich beein-
flussen. Besonders interessant ist dabei die Fragestellung, inwieweit die Versor-
gung der linken Hemisphire bei der antegraden Gehirnperfusion beeintriachtigt
wird, wenn Gefille des Circulus Willisii hypoplastisch sind.

Gegeniiber Modellen des Blutflusses im Circulus Willisii anderer Autoren
[1, 10, 13, 19, 36, 50, 53] wird dieser im vorliegenden Ansatz nicht isoliert be-
trachtet, sondern in ein bestehendes, etabliertes Modell des gesamten arteriel-
len Systems des Korperkreislaufes integriert. Dabei wird wird eine geschlosse-
ne Darstellung im Zustandsraum entwickelt, welche eine effiziente Simulation
ermoglicht.

3.4.1 Volistandiger Circulus Willisii

Als erster Schritt wird die Integration des vollstindigen Circulus Willisii be-
trachtet, d. h. es wird angenommen, dass alle Gefidfle des Arterienringes voll
ausgebildet sind. Abbildung 3.17 zeigt die Struktur des Kopfes im erweiter-
ten Modell. Gegeniiber dem Avolio-Modell werden zehn neue Segmente (129-
138) hinzugefiigt, deren Nomenklatur und Parametrisierung Tabelle A.2 im
Anhang entnommen werden kann. Ferner wird die Topologie dahingehend ge-
dndert, dass die Aa. vertebrales (9/13) keine Terminalsegmente mehr sind, son-
dern sich zur A. basilaris (129) vereinigen. Die RLC-Parameter werden gemaf
Abschnitt 3.2 berechnet, wobei fiir die A. communicans anterior (138) die in
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3 Modellierung der Hamodynamik

Abschnitt 3.3.4 erlduterte Anpassung des Stromungswiderstandes vorgenom-
men wird.

Abbildung 3.17 Avolio-Modell mit integriertem Circulus Willisii: Topologie der Ge-
falle des Kopfes. Zur tibersichtlicheren Darstellung sind gegeniiber Abbildung 3.9 die
Richtungen der Zweige der Aa. carotides internae und externae jeweils vertauscht

Gegeniiber der in Abbildung 3.3 dargestellten Struktur befindet sich der Zu-
fluss der Aa. communicantes posteriores (136/137) jeweils am Ende der Aa.
carotides internae (32/36), so dass die Unterteilung der Aa. carotides inter-
nae in die Abschnitte ICA1 und ICA2 entfillt. Bei kurzen GefiaBabschnitten
wie der ICA2 sind Widerstand, Induktivitit und Kapazitit gering, daher wird
die Dynamik des Transmission-Line-Modells durch diese Vereinfachung der
Topologie nur wenig beeinflusst. Auch im Avolio-Modell werden an mehre-
ren Stellen dicht aufeinander folgende Verzweigungen von Gefédllen jeweils zu
einem Knotenpunkt zusammengefasst, um die Komplexitit der Topologie zu
reduzieren.

Eine weitere Vereinfachung besteht darin, dass der gewéhlte Detaillierungs-
grad des Modells einige der kleineren Gefifle nicht umfasst, die in Abbil-
dung 3.2 enthalten sind. Dies fiihrt zu folgender Problematik: Im physiolo-
gischen Fall flieBen bei einem durchschnittlichen Erwachsenen durch die af-
ferenten GefidBBe des Gehirns (Aa. vertebrales und Aa. carotides internae nach
dem Abzweig der Aa. ophthalmicae) in der Summe ca. 11,8 ml/s, durch die im
Modell beriicksichtigten efferenten Arterien (Aa. cerebri anteriores, mediae et
posteriores) jedoch nur ca. 7,8 ml/s [17]. Die Differenz wird im Korper iiber die
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3.4 Integration des Circulus Willisii

im Modell nicht beriicksichtigten kleineren Gefifle den Kapillargebieten zuge-
fithrt. Je nach Parametrisierung ist der Fluss in den afferenten Arterien daher
zu hoch bzw. in den efferenten Gefdllen zu niedrig. Die prozentualen Fliisse
in die Gehirnarterien, welche in Abbildung 3.9(b) aufgefiihrt sind, entsprechen
bei einem Herz-Zeit-Volumen von 85 mls einem von Fahrig et al. [17] vorge-
schlagenen Kompromiss, bei dem die Summe der Fliisse in den afferenten und
efferenten Geféfien jeweils 10ml/s betrdgt. Der relative Fluss in die Aa. cere-
bri posteriores (132/133) wurde in Abbildung 3.9(b) den Aa. vertebrales (9/13)
zugeordnet, welche von Avolio als Terminalsegmente modelliert werden. Ta-
belle 3.3 zeigt die Gegeniiberstellung einer Auswertung gemessener Fliisse in
den Gehirnarterien nach Fahrig et al. sowie die vorgeschlagenen Fliisse zur Pa-
rametrisierung des Himodynamikmodells. Die vorgegebenen Fliisse werden
durch das Modell exakt erreicht.

Tabelle 3.3 Gegeniiberstellung gemessener Fliisse (Spalte Messung), vorgeschlage-
ner Aufteilung fiir das Modell (Spalte Vorgabe) und Simulationsergebnissen (Spalte
Simulation)

Messung [17]  Vorgabe [17]  Simulation

ml/s ml/s ml/s
A. carotis interna* 4.6 3,9 3,9
A. vertebralis 1,3 1,1 1,1
A. cerebri anterior 1,1 1,4 1,4
A. cerebri media 2,0 2,6 2,6
A. cerebri posterior 0,8 1,0 1,0

* nach Abzweig der A. ophthalmica

Der erweiterte bzw. verdnderte Teil der Topologie ist in Abbildung 3.17 ge-
strichelt eingezeichnet. Diese Segmente sind in Abbildung 3.18 noch einmal
herausgegriffen, wobei sich insgesamt acht Schnittstellen zum urspriinglichen
Avolio-Modell ergeben, welche durch Pfeile und die Nummern der angrenzen-
den Segmente gekennzeichnet sind. Die Pfeile deuten hierbei die physiologi-
sche Flussrichtung an, wodurch sich die Schnittstellen in Ein- und Ausgénge
des Circulus-Willisii-Systems> aufteilen.

Ziel ist es nun, das System so in das Avolio-Modell einzugliedern, dass
die Gleichungen des Avolio-Modells moglichst wenig verdndert werden miis-
sen. Dies wird erreicht, indem das Circulus-Willisii-System an jedem Ein-

SMit Circulus-Willisii-System wird im Folgenden die gesamte Struktur bezeichnet, welche in
Abbildung 3.18 dargestellt ist.
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Abbildung 3.18 Transmission-Line-Modell des Circulus Willisii mit Schnittstellen
zum Avolio-Modell

gang zu einer gegebenen Druckrandbedingung eine Flussrandbedingung liefert
und umgekehrt an jedem Ausgang zu einer gegebenen Flussrandbedingung ei-
ne Druckrandbedingung. Dariiber hinaus soll auch das Circulus-Willisii-Sys-
tem als Zustandsraummodell dargestellt werden und als Zustandsgrofen die
Driicke an allen Knotenpunkten sowie die Fliisse durch alle Segmente besitzen.
Dies gelingt, indem die verschiedenen in Abschnitt 3.2.2 eingefiihrten Vierpole
geeignet eingesetzt werden.

Eine mogliche Konfiguration ist in Abbildung 3.18 bereits eingezeichnet.
Die Zihlrichtung der Fliisse ist dabei so gewihlt, dass fiir die physiologische
Flussrichtung das positive Vorzeichen gilt; in der A. communicans anterior
(138) verléuft die positive Flussrichtung per Definition von links nach rechts.
Diese Zihlrichtung wird auch fiir die verschiedenen Varianten des Circulus
Willisii (Abschnitt 3.4.2) und das Modell fiir die antegrade Gehirnperfusion
(Abschnitt 3.5) gewihlt, auch wenn sich bei diesen Konfigurationen der Fluss
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3.4 Integration des Circulus Willisii

in einigen Gefifen umkehrt.

Das Zustandsraummodell kann nun sukzessive hergeleitet werden, indem
die Grundgleichungen der Vierpole aufgestellt und iiber die jeweiligen Rand-
bedingungen zueinander in Beziehung gesetzt werden. Durch Auswertung der
Flussbilanzen in den Knotenpunkten konnen einzelne Gleichungen schlieB3lich
eliminiert werden. Die Vorgehensweise wird im Folgenden an einem Beispiel
verdeutlicht.

Die Aa. vertebrales werden durch Standardvierpole modelliert. Der Ein-
gangsdruck der linken A. vertebralis entspricht dabei dem Ausgangsdruck der
linken A. subclavia pg' = p$™, withrend der Eingangsdruck der rechten A. ver-
tebralis durch den Ausgangsdruck des Truncus brachiocephalicus bestimmt
wird: pit = p2t. Da sich die beiden Aa. vertebrales zur A. basilaris vereini-
gen, folgt weiterhin: p129 = p§" = pfy". Eingesetzt in die Grundgleichungen

der Aa. vertebrales ergibt sich somit:

Linke A. vertebralis (Segment 9):

dp129 1 in out
— - 3.17
& Gy (99 —q5") ( )
dqin Rg 1 ]
PP R ol ) (3.18)

Rechte A. vertebralis (Segment 13):

dP129 1 i out
. 3.19
dr C13 (a13 —413) ( )
dq11n3 R13 : 1 .
TR TR e D) (3.20)

Die beiden Differenzialgleichungen fiir den Eingangsdruck der A. basilaris
P59 werden nach dem Schema Cy - (3.17) + Ci3 - (3.19) zusammengefasst

dp!®
(Co+Ci3) - d'tzg a8 — g™ + g5 — 33"

out

und es wird die Flussbilanz qi1“29 = g9™ + ¢4’ eingesetzt:

dpfhy 1
dt  Co+Cp3

(g8 + 45— qi).- (3.21)
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Die Gleichungen (3.18), (3.20) und (3.21) sind die ersten drei Differenzialglei-
chungen des Zustandsraummodells. Durch systematische Fortsetzung dieses
Verfahrens ergibt sich schlielich ein Modell 20. Ordnung, welches das kom-
plette Circulus-Willisii-System beschreibt. Die vollstandigen Gleichungen sind
in Anhang A.3 zusammengestellt.

3.4.2 Unvollstéandiger Circulus Willisii

In Abschnitt 3.1.3 wurden die wichtigsten Varianten des Circulus Willisii vor-
gestellt, bei denen einzelne Gefil3e hypoplastisch sind. Im Modell werden diese
analog zu [1] als fehlend angenommen. Die implementierten Varianten sind in
Tabelle 3.4 zusammengestellt. Die Bezeichnungen orientieren sich an Abbil-
dung 3.4, wobei durch Beriicksichtigung der gespiegelten Versionen weitere
Fille entstehen, so dass insgesamt zehn Abwandlungen des Circulus Willisii
unterschieden werden.

Tabelle 3.4 Implementierte Varianten des Circulus Willisii

Variante Fehlende Segmente ~ Ordnung

vollstandig - 20
a ohne ACoA 138 19
bl  ohne PCoA links 134 17
b2  ohne PCoA rechts 135 17
¢ ohne PCoAs 134,135 14
dl  ohne ACAI links 136 19
d2  ohne ACAI rechts 137 19
el ohne PCALI links 130 17
e2 ohne PCAI rechts 131 17
f1 ohne PCoA links u. PCA1 rechts 134,131 14
f2  ohne PCoA rechts u. PCA1 links 135,130 14

Die Modellierung erfolgt analog zum vollstindigen Circulus Willisii, wo-
bei das fehlende Segment aus dem Ersatzschaltbild (Abbildung 3.18) entfernt
wird. Aufgrund der veridnderten Randbedingungen muss in einigen Fillen zu-
sétzlich der Vierpol eines angrenzenden Segmentes durch eine andere Variante
ersetzt werden. Insgesamt ergibt sich dabei eine Reduktion der Modellordnung,
welche je nach fehlendem Segment unterschiedlich ausfallen kann (siehe Ta-
belle 3.4).
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3.4.3 Parametrisierung der Terminalwiderstande

In Abschnitt 3.2.4 wurde ein Algorithmus vorgestellt, mit dessen Hilfe die Ter-
minalwiderstinde eines Transmission-Line-Modells so parametrisiert werden
konnen, dass eine vorgegebene prozentuale Aufteilung des Herz-Zeit-Volu-
mens auf die einzelnen Zweige erzielt wird. Dieses Verfahren setzt voraus,
dass die Topologie des Modells einer Baumstruktur entspricht, was durch die
Integration des Circulus Willisii nicht mehr gegeben ist. Im physiologischen
Fall ergeben sich nur geringe Fehler, wenn die Terminalwiderstinde auf Basis
der Topologie des einfachen Avolio-Modells berechnet werden. Soll dagegen
die Dilatation von Widerstandsgefillen bei vorhandenen Stenosen bestimmt
werden (vgl. Abschnitt 3.8), ist dieser Ansatz nicht mehr ausreichend. Statt-
dessen wird im Folgenden gezeigt, wie die Topologie des erweiterten Modells
im statischen Fall mit nur geringfiigigen Vereinfachungen auf eine Baumstruk-
tur zuriickgefiihrt werden kann.

Fiir die statische Betrachtung wird das Gefia3system als Widerstandsnetz-
werk betrachtet. In Abbildung 3.19(a) werden Segmente mit besonders kleinen
Widerstinden (R < 0,5mmHg/mi/min) als einfache Linien skizziert, Segmente
mit gréBerem Stromungswiderstand werden durch ein Widerstandssymbol ge-
kennzeichnet. Als Vereinfachung werden nun die kleineren Widerstdnde durch
Kurzschliisse ersetzt, wodurch mehrere Knoten des urspriinglichen Netzwerkes
zusammengefasst werden konnen. Abbildung 3.19(b) zeigt die resultierende
Topologie, dabei werden die nun parallel liegenden Widerstinde der Segmen-
te 32 und 134 bzw. 36 und 135 jeweils durch einen Ersatzwiderstand darge-
stellt. Die Dreieckanordnung der Widerstinde Rj33, R3p|134 und R3e) 135 wird
durch eine Dreieck-Stern-Transformation aufgelost:

Ri38 - R36)135 Ri38 - R32|134
Ri3s + R3y134 + R3|135 Ri3g + R3z134 + R3e|135
R ‘R
Re— 32)134 - Rag|135

" Ruisg+ Raj13s + Rag|135

Auf die resultierende Baumstruktur kann der beschriebene Algorithmus zur
Berechnung der Terminalwiderstinde angewendet werden.

Fiir die verschiedenen Varianten des Circulus Willisii ergeben sich Unter-
schiede in der vereinfachten Topologie, welche in Abbildung 3.20 dargestellt
sind. Abbildung 3.20(a) zeigt noch einmal die Struktur fiir den vollstandigen
Circulus Willisii. Die Varianten b und ¢ kénnen durch Entfernen der Wider-
stinde der fehlenden Aa. communicantes posteriores (Segmente 134, 135) be-
rechnet werden. Die Struktur in Abbildung 3.20(b) beriicksichtigt das Fehlen
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(a) 1. Schritt: Kleine GefdaBwiderstinde werden vereinfacht als Kurzschliisse dargestellt

(b) 2. Schritt: Kurzgeschlossene Knoten werden zusammengefasst

Abbildung 3.19 Berechnung der Terminalwiderstinde
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der A. communicans anterior (Segment 138, Variante a). Abbildung 3.20(c)
entspricht der Variante d1 (mit fehlender linker ACA1, Segment 136), Varian-
te d2 ist spiegelsymmetrisch dazu. Die Varianten e und f werden schlieBlich
durch Abbildung 3.20(d) abgedeckt. Gezeigt ist die Variante el (fehlende linke
PCAL1, Segment 130), Variante f2 entsteht durch Entfernen von Segment 135,
die Varianten e2 und f1 sind wiederum jeweils spiegelsymmetrisch.

N 138 g /W

(a) vollstandiger CoW;
Varianten b, ¢

T% 138 L?T

&

(c) Variante d (d) Varianten e, f

Abbildung 3.20 Berechnung der Terminalwiderstinde fiir die Varianten des Circulus
Willisii

Die vereinfachten Strukturen verdeutlichen die unterschiedlichen Folgen
beispielsweise einer Stenose oder Okklusion einer A. carotis interna. Eine der-
artige Einschridnkung der Blutversorgung kann bei vollstindiger Kollaterali-
sierung (bzw. dem Fehlen einer oder beider Aa. communicantes posteriores)
durch eine Dilatation der Aa. cerebri mediae et anteriores sowie der Aa. oph-
thalmicae in beiden Hemisphiren ausgeglichen werden. Bei fehlender A. com-
municans anterior (Variante a) findet dagegen nur in der direkt betroffenen He-
misphire eine Dilatation statt. Des Weiteren wird deutlich, dass das Fehlen der
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3 Modellierung der Hamodynamik

PCA1 (Varianten e und f) zur Folge hat, dass Stérungen in der Durchblutung
einer A. carotis interna Auswirkungen auf die Perfusion der ipsilateralen A.
cerebri posterior haben, was bei den iibrigen Varianten nicht der Fall ist.

3.4.4 Simulationsergebnisse

Im physiologischen Fall ergeben sich erwartungsgemifl keine signifikanten
Unterschiede zwischen dem Avolio-Modell und der Erweiterung mit integrier-
tem Circulus Willisii. Dagegen spielen die Kollateralgefdfie eine entscheidende
Rolle bei vorhandenen Carotis-Stenosen und bei der antegraden Gehirnperfusi-
on. Unterschiede, die sich dabei durch die verschiedenen anatomischen Varian-
ten ergeben, werden ausfiihrlich im Zusammenhang mit der Vorstellung der Si-
mulationsergebnisse des vollstindigen Himodynamikmodells in Abschnitt 3.9
diskutiert.

3.5 Modellvariante fur die antegrade Gehirnperfusion

Wie in Abschnitt 2.1.5 erldutert, wird bei Operationen in tiefer Hypothermie
mit antegrader Gehirnperfusion das von der Herz-Lungen-Maschine kommen-
de Blut nicht in die Aorta, sondern in die rechte A. subclavia eingespeist. Dies
geschieht durch eine seitlich angebrachte Kaniile. Wéhrend der Abkiihlungs-
phase wird auf diese Weise der gesamte Korperkreislauf mit oxygeniertem Blut
versorgt.

Fiir das Modell bedeutet dies, dass die Segmente der Aorta ascendens
(1 und 2) entfallen und die rechte A. subclavia (14) zum Initialsegment wird.
Die seitliche Einspeisung des Blutes wird durch eine Aufteilung in zwei Teil-
segmente der halben Linge modelliert, welche mit 14L und 14R bezeichnet
werden. Dazwischen wird der einstromende Fluss von der Herz-Lungen-Ma-
schine als Randbedingung vorgegeben. Durch die Anderung des Initialseg-
mentes ergeben sich auch verdnderte Randbedingungen im Truncus brachio-
cephalicus (6), dem ersten Abschnitt der linken A. subclavia (3) und den Aa.
vertebrales (9/13). Daher miissen diese Segmente anders modelliert werden
als im urspriinglichen Avolio-Modell, d. h. es kommen verschiedene Vierpol-
varianten zum Einsatz und es miissen wie bei der Modellierung des Circulus
Willisii Randbedingungen und Flussbilanzen aufgestellt werden, um zu einer
Zustandsraumdarstellung zu gelangen.

Abbildung 3.21 zeigt eine mogliche Konfiguration von Vierpolen fiir die be-
troffenen Segmente mit den Schnittstellen zum Avolio-Modell bzw. zum Cir-
culus Willisii. Die resultierenden Zustandsdifferenzialgleichungen sind in An-
hang A.4 zusammengestellt.
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Abbildung 3.21  Ausschnitt aus dem Transmission-Line-Modell fiir die antegrade Ge-
hirnperfusion

Die antegrade Gehirnperfusion wird durch Abklemmen der Aortenabgédnge
eingeleitet. Dies betrifft den Tr. brachiocephalicus (6), die linke A. carotis com-
munis (4) und die linke A. subclavia (3). Zusitzlich wird der Fluss in den linken
Arm unterbrochen. Das Himodynamikmodell erhilt die Information iiber den
Beginn der antegraden Gehirnperfusion durch ein entsprechendes Eingangssi-
gnal, woraufhin auf eine Modellvariante umgeschaltet wird, bei welcher der
Eingangsfluss in die abgeklemmten Gefélen zu null gesetzt wird. In den nicht
perfundierten Bereichen des Korperkreislaufes wird dadurch ein Entladevor-
gang der Kapazititen und Induktivititen der betroffenen Segmente eingeleitet,
so dass Fluss und Druck schnell abfallen. Bei der Reperfusion wird auf das ur-
spriingliche Modell zuriickgewechselt, wobei einige Zustinde neu initialisiert
werden.

Die bilaterale Gehirnperfusion, bei welcher zusitzlich die linke A. carotis
communis kaniiliert wird, sowie die optionale zusétzliche Perfusion der unte-
ren Korperhilfte tiber die A. femoralis sind bisher keine Bestandteile des Mo-
dells, lassen sich aber mit der vorgestellten Modellierungsmethodik prinzipiell
erginzen.

3.6 Modellierung der Venen

In Abschnitt 3.2.4 wurde erldutert, dass Transmission-Line-Modelle die veno-
se Hiamodynamik in der Regel vernachldssigen bzw. als konzentriertes Mo-
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dell in die Abschlussimpedanzen integrieren. Dies ist durchaus zu rechtferti-
gen, da die postkapillaren Druckschwankungen keine nennenswerte Riickwir-
kung auf die arterielle Himodynamik besitzen. Aus medizinischer Sicht ist
dennoch ein Venenmodell mit verteilten Parametern wiinschenswert, so dass
Druck- und Flussinformationen an wichtigen Punkten des Venensystems zur
Verfiigung stehen, da zur Uberwachung des vendsen Riickflusses normalerwei-
se ausschlieBlich der zentralvenose Druck einen Anhaltspunkt bietet. Zudem
bietet das hier vorgestellte Modell einen Ausgangspunkt fiir Weiterentwick-
lungen, welche die Simulation der retrograden Gehirnperfusion ermoglichen.
Im Folgenden wird daher untersucht, inwieweit sich der Transmission-Line-
Ansatz auf das Venensystem iibertragen ldsst.

Da weder eine ausreichende Datenbasis zur Parametrisierung noch Messda-
ten fiir eine aussagekriftige Evaluation zur Verfiigung stehen, sollte das Modell
lediglich als Demonstration der Methodik betrachtet werden, mit der prinzipi-
ell ein Venenmodell aufgebaut und mit dem vorhandenen arteriellen System
gekoppelt werden kann.

3.6.1 Transmission-Line-Ansatz fiir das venose System

Grundsitzlich lésst sich auch das Venensystem als System elastischer Schldu-
che betrachten, so dass dieselben Voraussetzungen wie beim Arteriensystem
gelten. Allerdings geht der Transmission-Line-Ansatz davon aus, dass die Blut-
stromung ausschlieBlich aufgrund eines Druckgefilles entsteht, wohingegen
bei den Venen weitere Mechanismen fiir den Bluttransport verantwortlich sind
(siehe Abschnitt 3.1.1) und in der Orthostase sogar vorherrschen. Bei einem
unbewegt liegenden Menschen tritt jedoch der passive Transport in den Vorder-
grund. Die Auswirkungen der Herzaktion auf das vendse Druckgefille konnen
durch Vorgabe des Druckverlaufes im rechten Atrium als Randbedingung fiir
die Vv. cavae beriicksichtigt werden.

Unter den Bedingungen der extrakorporalen Zirkulation ist der Transmissi-
on-Line-Ansatz zusitzlich zu rechtfertigen, da in diesem Fall der venose Blut-
transport, wie in Abschnitt 3.1.1 diskutiert, fast vollstindig aufgrund des beste-
henden Druckgefilles erfolgt. Als Randbedingung am Ende des Venensystems
kann hier der gemessene zentralvendse Druck verwendet werden.

Verglichen mit den Arterien fiihrt die groBe Elastizitit der Venen bei der Mo-
dellierung zu groferen Ungenauigkeiten und einem erhohten Rechenaufwand.
In Abschnitt 3.1.1 wurde erldutert, dass die Venen bei geringem transmura-
lem Druck kollabiert sind und somit keinen kreisférmigen Querschnitt auf-
weisen, was den Voraussetzungen des Stromungsmodells widerspricht. Hinzu
kommt die nicht beriicksichtigte Abhingigkeit der Compliance vom transmu-
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ralen Druck sowie durch die Dehnung verursachten Querschnittsinderungen,
welche weit groler ausfallen als bei den Arterien. Des Weiteren wirkt sich die
groBere Elastizitit auf die maximal zuldssige Segmentlinge Azmax aus. Diese
wird durch die Bedingung fiir eine elektrisch kurze Leitung (Gleichung (3.9))
bestimmt. Es gilt:

1
AZmaxN\/?N\/E

Da das Elastizititsmodul der Venenwinde um zwei Groflenordnungen unter
dem der Arterienwinde liegt, ist die maximale Segmentldnge bei den Venen
etwa um den Faktor 10 geringer. Daher werden fiir die Modellierung langer
Venen deutlich mehr Segmente benétigt, was zu einer hohen Systemordnung
und damit zu einem groflem Rechenaufwand fiihrt.

Zusitzlich wird die Modellierung durch die grofere individuelle Variabilitit
im Verlauf der Venen und die damit verbundenen Schwankungen in der Geo-
metrie der Gefifle erschwert. Detaillierte Literaturangaben tiber Durchmesser,
Lingen und Wandstirken der Venen liegen nicht vor. Diese Problematik wird
in den nachfolgenden Abschnitten diskutiert.

Zuvor soll jedoch geklirt werden, wie ein Transmission-Line-Modell der Ve-
nen aufgebaut und mit dem Arterienmodell verbunden werden kann. Da nur die
groferen Venen eine konstante Lage aufweisen, ist es sinnvoll, sich auf diese
zu beschrinken und die kleineren Venen, welche hiufig netzartige Strukturen
aufweisen, mit den Widerstandsgefdf3en zusammenzufassen. Durch diese Be-
schrinkung kann — #hnlich wie beim Avolio-Modell — von einer Baumstruktur
ausgegangen werden, mit dem Unterschied, dass zwei Wurzeln (die Vv. cavae)
existieren und dass das Blut auf die Wurzeln zu flief3t, d. h. die Venen bilden
keine Verzweigungen, sondern Anastomosen.

Fiir die weiteren Betrachtungen wird analog zum Arterienmodell eine
graphentheoretische Beschreibung eingefiihrt, wobei die Begriffe aus Ab-
schnitt 3.2.3 ibernommen werden. Als Richtung der Kanten wird die Blut-
flussrichtung gewéhlt, d. h. die Kanten sind (im Gegensatz zum Arterienmo-
dell) auf die Wurzeln zu gerichtet (sog. In-Tree). Somit besitzt die Menge der
Nachfolgersegmente ]Ij bei allen Knoten (auBBer den Wurzeln) die Michtigkeit
Eins.

Anastomosen lassen sich geméf Abschnitt 3.2.2 mithilfe inverser Vierpo-
le modellieren. Durch Einsetzen der Randbedingungen ergeben sich fiir alle
Segmente auBler den Initialsegmenten (den Blittern der Bdume) und den Ter-
minalsegmenten (den Wurzeln der beiden Biume) folgende Zustandsdifferen-
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zialgleichungen:
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Dabei ist ¢ der Zufluss von Kapillarblut in das Venensegment. Solche Zu-
fliisse sollen beim Venensystem an jeder Stelle moglich sein, nicht nur bei
den Initialsegmenten, was aufgrund der gewihlten einfachen Topologie (Ab-
schnitt 3.6.3) sinnvoll ist. In die Initialsegmente fliet ausschlieSlich Blut aus
den Kapillargebieten, bei den Terminalsegmenten wird der Eingangsdruck des
Nachfolgersegmentes durch eine vorgegebene Druckrandbedingung ersetzt.

3.6.2 Kopplung von Arterien- und Venenmodell

Um Arterien- und Venenmodell zu koppeln, werden die geerdeten Termi-
nalwiderstinde R durch Kapillarwiderstiinde R° ersetzt, durch die der Blut-
fluss in die nachgeschalteten Venensegmente weitergeleitet wird (siche Abbil-
dung 3.22). Dabei kann das Blut aus mehreren Kapillargebieten in eine Vene
geleitet werden. Wihrend die Terminalwiderstidnde die Stromungswiderstin-
de der Arteriolen und Kapillaren sowie des venosen Systems zusammenfas-
sen, reprisentieren die Kapillarwiderstidnde nur die Widerstandsgefif3e und die
kleinen Venen, jedoch nicht die groeren Venen, die mithilfe von Vierpolen
modelliert sind.
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Abbildung 3.22 Verbindung des arteriellen und vendsen Gefid3systems

Die Kapillarwiderstande werden so eingerichtet, dass sich eine vorgegebene
prozentuale Aufteilung des Herz-Zeit-Volumens und ein vorgegebener totaler
GefidBwiderstand einstellen. Dazu werden zunichst die Terminalwiderstinde
nach dem Algorithmus berechnet, der in Abschnitt 3.2.4 fiir das Gleichstrom-
modell vorgestellt wurde. Die Terminalwiderstinde stellen den erforderlichen
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Stromungswiderstand dar, der vom Ende der arteriellen Terminalsegmente ge-
gen ,,Erde* gemessen wird. Da nach den Kapillarwiderstdnden jedoch noch ein
venoOser Restdruck vorhanden ist, sind die Kapillarwiderstinde kleiner als die
Terminalwiderstdnde.

Zur Beschreibung der Beziehung zwischen Arterien- und Venenmodell wer-
den zwei zusitzliche Mengen eingefiihrt.

= Aus jeder Arterie j flieit Blut tiber einen Kapillarwiderstand in ein be-
stimmtes Venensegment. Dessen Index ist in der Menge der verbundenen
Venen V ; enthalten. Die Miéchtigkeit dieser Menge ist stets Eins.

= Umgekehrt existiert zu jeder Vene j eine Menge der verbundenen Arte-
rien A ;, die im allgemeinen mehrere Indizes enthalten kann.

Wie beim arteriellen System wird der relative Fluss (bezogen auf das Herz-
Zeit-Volumen) durch einen Knoten des Venensystems mithilfe einer Funkti-
on Q" : IK + [0,1] beschrieben®. Zusiitzlich wird der von einem Knoten gegen
,.EBrde* gemessene relative Druck P": K — Rt eingefiihrt, der ebenfalls auf
das Herz-Zeit-Volumen bezogen wird.

Der Algorithmus zur Berechnung der Kapillarwiderstinde arbeitet in drei
Schritten. Zunichst wird der relative Fluss in jedem Knoten des Venensystems
berechnet, welcher sich aus dem relativen Zufluss aus den Kapillargebieten
und gegebenenfalls dem relativen Fluss aus den vendsen Vorgéngersegmenten

zusammensetzt:
ro__ T r
Q=>4 lea, +Y 0
1 i
Im néchsten Schritt wird der relative Druck von jedem Knoten j gegen ,,Erde*

berechnet. Dieser ergibt sich aus dem Druck des Nachfolgerknotens und dem
Druckabfall iiber dem vendsen Segment j:

lE]Ij

Pi=Ff

s . r
i€t TR0
J

Die Wurzeln werden mit einem physiologischen Wert fiir den zentralvendsen
Druck bezogen auf das Herz-Zeit-Volumen initialisiert. Damit koénnen die Ter-
minalwiderstinde nach dem arteriellen Segment / schlieBlich in Kapillarwider-
stinde umgerechnet werden:

T

c_ pt J
R =R — —
1

Jjev;

SDer GroBbuchstabe dient der Unterscheidung vom relativen Fluss durch ein arterielles Seg-
ment g".
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3 Modellierung der Hamodynamik

Auch die Laufzeit dieses Algorithmus hingt linear von der Anzahl der ver-
wendeten Segmente ab und ist folglich mit einem geringen Rechenaufwand
verbunden.

3.6.3 Topologie und Parametrisierung des Venensystems

Abbildung 3.23 zeigt die Topologie des Venenmodells, welche deutlich einfa-
cher als die des Avolio-Modells ausfillt. Dies liegt zum einen an der bereits
angesprochenen Beschrinkung auf die grofen Venen, zum anderen werden
parallel verlaufende Venen zusammengefasst, um die Komplexitit moglichst
gering zu halten. Aufgrund der geringen maximalen Linge der Venensegmen-
te, die in der GréBenordnung von 1-2 cm liegt, werden dennoch mehr Segmente
fiir das vendse als fiir das arterielle System benotigt.

Das Venenmodell ist aus 13 Venenstringen aufgebaut, welche in Abbil-
dung 3.23 mit romischen Zahlen gekennzeichnet sind. Die Venenstridnge ent-
sprechen entweder einzelnen Venen oder fassen mehrere Venen zusammen, die
ineinander iibergehen oder parallel verlaufen. Die Bezeichnung erfolgt nach
der jeweils letzten enthaltenen Vene (siche Tabelle 3.5).

Da keine umfassenden Informationen iiber die Geometrie und die mechani-
schen Eigenschaften der Venen vorliegen, orientiert sich die Parametrisierung
des Venenmodells an den Arterien, welche die Venen begleiten. Dabei wird
von folgenden Annahmen ausgegangen:

= Die Linge der Vene entspricht der zugehorigen Arterie.

= Venen besitzen im allgemeinen eine groBere Querschnittsfliche, was
durch eine Vergroferung des Durchmessers um 20 % beriicksichtigt
wird.

= Die Wandstirke der Venen ist geringer, hier werden 50 % der arteriellen
Wandstirke angesetzt.

= Zusitzlich wird das Elastizititsmodul um den Faktor 100 verkleinert, so
dass sich insgesamt eine 200fach grofere Compliance ergibt (vgl. [67]).

Die Segmentnummern der Arterien, welche fiir die Parametrisierung der ein-
zelnen Abschnitte der Venenstringe verwendet wurden, sind in Abbildung 3.23
mit arabischen Zahlen angegeben. Wenn diese Abschnitte die Maximallidnge
eines Venensegmentes iiberschreiten, werden sie durch eine Kette identischer
Venensegmente modelliert.

Im Folgenden werden die Zusammensetzung der einzelnen Venenstriange so-
wie deren Schnittstellen zu den Kapillargebieten des Avolio-Modells erlédutert.
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Tabelle 3.5 Nomenklatur der Venen-
stringe

links rechts Bezeichnung

1 V. cava superior
II III V. brachiocephalica 107 104
v VI V. jugularis interna
\% VII V. subclavia 110 109
VIII V. cava inferior A Xl X1
IX X V. renalis 112 111
X1 V. cava inferior B » 113
X1I XIII V. iliaca communis
114 113
114 113
114 113

Abbildung 3.23 Topologie des Venen-
modells

Die Venenstriange V. cava superior und V. brachiocephalica entsprechen den
gleichnamigen Venen und besitzen keine direkten Zufliisse aus Kapillaren.

Der Strang V. jugularis interna entspricht ebenfalls der gleichnamigen Ve-
ne und verlduft parallel zur A. carotis interna und communis. Am Anfang des
Stranges werden das Blut der Gehirnarterien (Aa. cerebri anterior, media, pos-
terior) und der Augenarterie (A. ophthalmica) eingespeist. Vor dem letzten Ab-
schnitt erfolgt der Zufluss des Blutes aus der V. jugularis externa, welche das
Blut aus den Kapillargebieten sammelt, die iiber die A. carotis externa versorgt
werden.

Der Schulterbereich und die obere Extremitit einer Seite werden jeweils
durch den Venenstrang V. subclavia zusammengefasst, welcher sich aus den
Vv. subclavia, axillaris, brachiales, radiales und ulnares sowie den oberflich-
lichen Venen zusammensetzt. Die Teilung des arteriellen Systems in die Aa.
radialis und ulnaris wird dabei nicht iibernommen. Stattdessen wird fiir die Pa-
rametrisierung der Unterarme das letzte Segment der A. brachialis zugrunde
gelegt, welches mehrfach aneinander gesetzt wird, um die Lange der Unter-
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armvenen zu erreichen. Kapillare Zufliisse werden jeweils an den Stellen be-
riicksichtigt, an denen im Avolio-Modell Arterien abzweigen. Eine Ausnahme
stellen die Fliisse der Aa. radialis, ulnaris und interossea dar, welche am An-
fang des Venenstranges eingespeist werden.

Die V. cava inferior wird aus zwei Venenstriangen zusammengesetzt: der V.
cava inferior A oberhalb und der V. cava inferior B unterhalb des Zuflusses
der Vv. renales. Im oberen Teil wird vor dem letzten Abschnitt das Blut aus
den Vv. hepaticae zugefiihrt, welches nicht nur aus der Leberarterie (A. hepa-
tica) stammt, sondern auch das iiber die V. portae geleitete Blut aus Magen (A.
gastrica), Milz (A. splenica) und Darm (Aa. mesentericae superior et inferior)
enthilt.

Die beiden Nierenvenen werden jeweils als gesonderter Venenstrang (V.
renalis) beriicksichtigt und erhalten ihren Zufluss aus den Nierenarterien (Aa.
renales).

SchlieBlich wird das Blut aus dem Beckenbereich und der unteren Extremi-
tét einer Seite jeweils im Venenstrang V. iliaca communis gesammelt, welcher
die Vv. iliacae communis et externa, sowie die weiteren tiefen und oberflachli-
chen Beinvenen reprisentiert. Analog zu den Armen orientiert sich die Parame-
trisierung an den Becken- und Beinarterien, wobei wiederum auf die Teilung
unterhalb des Knies verzichtet und stattdessen das letzte Segment der A. pop-
litea verldngert wurde. Die Zufliisse erfolgen an den Abzweigungsstellen von
Arterien, das Blut der Aa. tibiales anterior et posterior und der A. peronealis
wird am Anfang des Venenstranges zugefiihrt.

3.6.4 Simulationsergebnisse

Um das kombinierte Modell der arteriellen und venésen Himodynamik unter
EKZ-Bedingungen zu simulieren, wird der Druck am Ende der Vv. cavae zu
null gesetzt und in die Aorta ascendens ein pulsatiler Eingangsfluss eingespeist,
der mithilfe eines Modells der arteriellen Pumpe einer Herz-Lungen-Maschine
[47] generiert wird. Es wird ein Fluss von 58 mls (Low-Flow-Perfusion) bei ei-
ner Frequenz von 80min~! eingestellt (Abbildung 3.24(a)). Die Druckschwan-
kungen in der Aorta ascendens fallen bei dem vorgegebenen Flussverlauf deut-
lich geringer aus als im physiologischen Fall.

Da nur grofe Venen modelliert werden, ergeben sich im vendsen System
erwartungsgemal geringe mittlere Driicke und eine schwach ausgeprigte Pul-
satilitit. Die Druckamplituden nach den Kapillarwiderstinden betragen bei
dieser Simulation maximal 0,3 mm Hg. Die Riickwirkung der vendsen Druck-
schwankungen auf das Arteriensystem ist daher so gering, dass der Ansatz zu-
lassig ist, die Modellierung der Venen zu vernachldssigen und das arterielle
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(d) V. cava inferior vor Zufluss der Vv. hepaticae

Abbildung 3.24 Simulationsergebnisse des Venenmodells mit pulsatilem Eingangs-
fluss
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System durch Terminalwiderstinde abzuschliefen, wenn nicht explizit die ve-
nose Hamodynamik iiberwacht werden soll.

Bei den simulierten Verldufen betrdgt der Druckabfall zwischen Anfang
(Abbildung 3.24(b)) und Ende (Abbildung 3.24(c)) der V. jugularis interna ca.
2 mm Hg. Dabei nimmt der Pulsatilitditsindex

Pl — Maximalwert — Minimalwert

Durchschnittswert

von 0,39 auf 0,26 ab, was den Glittungseffekt durch die elastischen Gefd3wén-
de demonstriert. Im Vergleich betrigt der Pulsatilitdtsindex 1,15 in der Aorta
ascendens und 0,15 in der V. cava inferior.

Die einfache Topologie des Venenmodells hat zur Folge, dass der Blutstrom
aus den Widerstandsgefiflen direkt in die groen Venen eingespeist wird. Tat-
sédchlich stromt das Blut zunéchst durch kleinere Venen, die den pulsatilen Ver-
lauf bereits in einem gewissen Malle glétten. Daher ist zu erwarten, dass der
Blutfluss in den Venen in der Realitét eine noch geringere Pulsatilitidt aufweist
als im Modell. Wihrend bei der extrakorporalen Zirkulation ein konstanter
zentralvendser Druck vorliegt, wird der Venenpuls bei schlagendem Herzen
wesentlich durch die Druckschwankungen im rechten Vorhof bestimmt.

3.7 Regulationsmechanismen

Bisher wurde das Gefifisystem als System elastischer Schlduche mit zeitinva-
rianten Parametern betrachtet. Die Verwendung variabler Terminalwiderstinde
ermoglicht die Modellierung von Regulationsmechanismen, die den arteriellen
Blutdruck und lokale Blutfliisse durch vasomotorische Vorginge beeinflussen.
Dieser aktive Eingriff lisst sich nicht auf Grundlage physikalischer Uberlegun-
gen modellieren, sondern kann nur auf Grundlage von Versuchen quantifiziert
werden, bei denen vasomotorische Reaktionen gezielt ausgelost und messtech-
nisch erfasst werden.

Ein experimentelles Modell zur Simulation der zahlreichen Mechanismen
der Kreislaufregulation wurde 1972 von Guyton [29] vorgestellt. Dieses wur-
de von Schwarzhaupt [70] mit dem Avolio-Modell kombiniert und in einigen
Punkten an die Bedingungen der extrakorporalen Zirkulation angepasst. Das
Guyton-Modell ist jedoch vor allem auf Fragestellungen beziiglich der mittel-
und langfristigen Blutdruckregulation ausgelegt [87] und eignet sich daher nur
bedingt fiir die Simulation der Verhiltnisse wihrend eines operativen Eingrif-
fes. Erschwerend kommt hinzu, dass die medikamentose Beeinflussung des
peripheren Widerstandes modelliert werden muss.
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Von Naujokat [54] wird ein alternativer Ansatz vorgeschlagen, bei dem die
Messung des arteriellen Blutdrucks im Rahmen des Patientenmonitorings ge-
nutzt wird, um das Modell iiber eine Fehlerriickfithrung anzugleichen. Eine
modifizierte Form dieses Ansatzes wird in Abschnitt 3.7.1 beschrieben. Ab-
schnitt 3.7.2 behandelt die Modellierung der lokalen Kreislaufregulation.

3.7.1 Regelung des arteriellen Blutdrucks

Da die Stromungswiderstinde der groen Arterien klein sind im Vergleich zu
denen der Arteriolen und Kapillaren, ist der Druckabfall tiber den groB3eren Ge-
faBlen gering. Das bedeutet, dass im gesamten System der grof3en Arterien ein
nahezu identischer Druck vorherrscht, der ma3geblich durch den totalen peri-
pheren Widerstand (TPR) bestimmt wird. Das Standard-Monitoring beinhaltet
die invasive Messung des Drucks in der A. radialis. Weicht dieser Druck vom
simulierten Wert ab, ist dies auf einen fehlerhaften TPR des Modells zuriick-
zufithren. Andere Modellungenauigkeiten, beispielsweise beziiglich des Blut-
flusses in der A. radialis, konnen als Ursache ausgeschlossen werden, da diese
den Druckwert nur wenig beeinflussen. Daher ist der Ansatz sinnvoll, die Ab-
weichung zwischen gemessenem und simuliertem Druck durch eine Adaption
der Terminalwiderstinde auszuregeln.

Als StellgroBe zur Beeinflussung des TPR wird ein Faktor atT'R eingefiihrt,
mit dem die Terminalwiderstinde R* (bzw. Kapillarwiderstinde R¢) multipli-
ziert werden. Da die grofen Arterien kleine Stromungswiderstinde besitzen,
wirkt sich eine Anderung der StellgroBe nur geringfiigig auf die Aufteilung
des Blutflusses aus. Zu Beginn der Simulation gilt «™™® = 1. Bei Abweichun-
gen p = p¥i™ — p™f zwischen dem simulierten mittleren Druck p¥™, der durch
Tiefpassfilterung aus dem pulsatilen Verlauf hervorgeht, und dem gemessenen
Referenzdruck p™f wird der Faktor nach folgender Vorschrift variiert:

—5-10"2.sgnp falls |[p| > 16mmHg
—5-1073-sgnp falls SmmHg < |5| < 16mmHg
da™R ] —2.1073-sgnj falls4mmHg < |p| < 8mmHg
d ) —1-103-sgnp falls2mmHg < || < 4mmHg
—5-10"*.sgnp falls ImmHg < || < 2mmHg
0 falls |5| < lmmHg

Die Regelstrecke weist ein stark verzogerndes Verhalten auf, was zum einen
auf die endliche Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulswellen zuriickzufiihren
ist, in erster Linie jedoch auf die Tiefpassfilterung des simulierten Signals,
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welche im vorliegenden Fall durch ein Butterworth-Filter 3. Ordnung mit der
Grenzfrequenz 0,25 Hz realisiert wird. Die nichtlineare Charakteristik des Reg-
lers ermdoglicht eine schnelle Reaktion bei grofen Abweichungen. Bei klei-
neren Fehlern wird die Dynamik deutlich verlangsamt, um ein starkes Uber-
schwingen zu verhindern. Liegt die Abweichung unter 1 mmHg, findet kein
Reglereingriff mehr statt, da in dieser Groenordnung Schwankungen des ge-
mittelten simulierten Drucks aufgrund der nicht idealen Tiefpassfilterung auf-
treten.

Die vasomotorische Regulation des Korpers ist nur innerhalb der Grenzen
zwischen maximaler Konstriktion und maximaler Dilatation wirksam. Theo-
retisch sollte das Angleichen des Modells an die gemessenen Groflen zwar
stets zu physiologisch sinnvollen Werten fiihren, fehlerhafte Messungen konn-
ten jedoch eine Instabilitdt des Modells verursachen. Daher ist es sinnvoll, auch
den Wertebereich von oTPR zu begrenzen, wobei im Vergleich zu den Grenzen
der zerebralen Autoregulation (Abschnitt 3.7.2) jedoch ein groBeres Intervall
a™R € [0,25; 4] vorgegeben wird. Wird die Grenze der maximalen Konstrikti-
on erreicht und der gemessene Druck liegt noch immer oberhalb des simulier-
ten Drucks, wird die Regeldifferenz p zu Null gesetzt, um ein weiteres Aufin-
tegrieren des Reglers (Windup) zu verhindern. Umgekehrt wird bei Erreichen
der maximalen Dilatation verfahren.

Abbildung 3.25(a) zeigt den Verlauf des gemessenen Drucks in der A. ra-
dialis wihrend der ersten 1000s des totalen kardiopulmonalen Bypasses einer
Herzoperation. Der simulierte Verlauf folgt durch den Eingriff des Reglers mit
einer Verzogerung. Das anfingliche Uberschwingen ist dadurch zu begriinden,
dass der Regler erst nach 10 s am Ende des Einschwingvorganges des Himody-
namikmodells aktiviert wird. Der Verlauf der Stellgrole (Abbildung 3.25(b))
zeigt, dass der periphere Stromungswiderstand durch die Dilatation der Wider-
standsgefidfle um bis zu 36 % reduziert wird.

3.7.2 Autoregulation

Gemil Abschnitt 3.1.4 wird die lokale Kreislaufregulation durch die meta-
bolische Autoregulation und den Bayliss-Effekt bestimmt. Unter den gegebe-
nen Bedingungen bei einem Eingriff am offenen Herzen ist zu erwarten, dass
der Energiebedarfin allen Stromgebieten hypothermiebedingt sinkt. Es gibt je-
doch Hinweise darauf, dass eine Umverteilung des Blutflusses stattfindet, die
zu einer Abnahme der Perfusion der Extremititen fiithrt, was unter anderem
durch eine thermoregulatorische Reaktion sowie die Relaxation der Skelett-
muskulatur zu erklédren ist. Das Temperaturmodell von Gordon et al. [25] (vgl.
Abschnitt 4.6) enthilt einen Mechanismus, welcher die Konstriktion der Ge-
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Part/mmHg

0 200 400 600 800 1000
t/s

(a) Druckverlauf in der A. radialis: — Modell, --- Messung

200 400 600 800 1000
t/s
(b) Verlauf der StellgroBe des Reglers

Abbildung 3.25 Anpassung des Modells an den gemessenen Verlauf des arteriellen
Drucks

fiBle der Extremititenmuskulatur bei Kiltebelastung simuliert. Fiir EKZ-Be-
dingungen lisst sich dieser Effekt jedoch auf Basis vorhandener Messdaten
nicht ausreichend genau quantifizieren, so dass eine Beriicksichtigung bei der
Modellierung bisher nicht sinnvoll ist.

Der Bayliss-Effekt spielt unter EKZ-Bedingungen in erster Linie in den ze-
rebralen Gefillen eine Rolle, sofern das a-stat-Verfahren Anwendung findet. In
den Nieren ist die Funktion der Autoregulation eingeschrinkt. Diese Zusam-
menhidnge werden im Modell beriicksichtigt, indem die Autoregulation aus-
schlieBlich im Gehirn aktiv ist. Wird das pH-stat-Verfahren angewendet, kon-
nen die Regler deaktiviert werden und es wird stattdessen eine Dilatation bis
zur maximalen Ausdehnung der zerebralen Widerstandsgefif3e eingeleitet.

Die Autoregulation wird realisiert, indem fiir jeden betroffenen Terminal-
widerstand ein eigener Regler eingesetzt wird, der durch Variation des Wider-
standswertes den Fluss durch den Widerstand auf einen vorgegebenen Sollwert
regelt. Die unabhingige Regelung des Flusses in den einzelnen Kapillargebie-
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ten stellt eine Weiterentwicklung gegeniiber den bestehenden Vorarbeiten dar.
Dieser Ansatz erscheint physiologisch sinnvoller und deckt sich mit den Mo-
dellen anderer Autoren [20, 51, 53].

Als Sollflisse werden 1,4mls fiir die Aa. cerebri anteriores vorgegeben,
2,6 mys fiir die Aa. cerebri mediae und 1,0 m)s fiir die Aa. cerebri posteriores
(vgl. Tabelle 3.3). Um eine lineare Regelung zu ermoglichen, wird als Stell-
groBe ein Faktor B'® = 1/ verwendet, welcher mit dem inversen Termi-
nalwiderstand 1/r! multipliziert wird.

Wihrend bei der Regelung des arteriellen Blutdrucks in Abschnitt 3.7.1 das
Ziel darin besteht, einer Messgrofie moglichst schnell zu folgen, muss fiir die
Modellierung der Autoregulation ein Regler entworfen werden, der die Ge-
schwindigkeit der vasomotorischen Reaktionen wiedergibt. In einer klinischen
Studie von Newell et al. [56] wurde die Antwort der Autoregulation durch
einen sprunghaften Abfall des arteriellen Drucks von 100 auf ca. 80 mm Hg
angeregt und der zeitliche Verlauf des Flusses in der A. cerebri media gemes-
sen. Das Ergebnis ist in Abbildung 3.26(a) dargestellt, wobei der Fluss vor
dem Druckabfall auf den Wert 1 normiert wurde. Die Reaktion kann idealisiert
als PT{-Antwort interpretiert werden (vgl. [20, 50, 51, 53]). Dies ist somit das
gewiinschte Verhalten des geschlossenen Regelkreises.

0’7—5 0 5 10 15 20 0 50 100 150 200 250
t/s p/mmHg
(@) Dynamische Reaktion auf einen (b) Statische Kurve: — Modell,
Druckabfall von 100 auf 80 mm Hg: --- Referenzkurve von Guyton [30],
— Modell, x gemessene Reaktion - Referenzkurve von Silbernagl
von Newell et al. [56] und Despopoulos [71]

Abbildung 3.26 Vergleich der dynamischen und statischen Kurve der Autoregulation
mit Referenzkurven
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Fiir den Fluss durch einen geregelten Terminalwiderstand gilt:

out
cap __ pauto | bi

1 1 R[

1

Die Strecke kann somit als P-Glied interpretiert werden, dessen Verstiarkung
vom arteriellen Druck abhéngt. Ein PT;-Verhalten des geschlossenen Kreises
wird durch einen I-Regler erzielt:

d ﬁ auto
i
dr

Der Verstirkungsfaktor K*"*° wird dabei so gewihlt, dass innerhalb eines phy-
siologischen Druckbereiches eine realistische Zeitkonstante resultiert. Die si-
mulierte Reaktion auf einen Druckabfall ist in Abbildung 3.26(a) den gemes-
senen Daten von Newell et al. gegeniibergestellt; in der Simulation féllt der
mittlere arterielle Druck anfangs nicht sprunghaft, sondern innerhalb von ca.
3 s auf 80 mm Hg, so dass sich ein glatterer Verlauf der Antwort ergibt.

Neben der dynamischen Antwort ist der funktionale Zusammenhang zwi-
schen dem arteriellen Druck und Fluss in den zerebralen Arterien von Bedeu-
tung. Dieser wird durch die Grenzen der Vasomotorik bestimmt. Wird bei nied-
rigem Druck die Grenze der Dilatation erreicht, kann ein weiterer Druckabfall
nicht mehr ausgeglichen werden, so dass sich der Fluss verringert. Umgekehrt
kann ein weiterer Druckanstieg nicht kompensiert werden, wenn die maximale
Konstriktion erreicht ist. Dies erklirt den prinzipiellen Verlauf der Kurven in
Abbildung 3.26(b). Die statische Kurve von Guyton [30] gibt die Autoregula-
tion der Skelettmuskulatur wieder, gilt jedoch nach Guyton ndherungsweise in
vielen Gewebearten und wird von Moorhead et al. [52] als Referenz fiir die ze-
rebrale Autoregulation verwendet. Bei dieser Kurve ist der Fluss im geregelten
Druckbereich nicht exakt konstant sondern steigt zwischen 70 und 175 mm Hg
um ca. 30 % und unterscheidet sich dadurch von der statischen Kurve von Sil-
bernagl und Despopoulos [71], welche die Autoregulation der Niere charakte-
risiert.

Fiir das Modell wurde in Ubereinstimmung mit Moorhead et al. [52] ange-
nommen, dass sich der geregelte Bereich von 75 bis 175 mm Hg erstreckt, was
einer Beschriinkung von a®"*° auf das Intervall [0,65; 1,9] gleichkommt. Inner-
halb des geregelten Bereiches wird das Regelziel exakt erfiillt, so dass sich ein
waagrechter Verlauf der statischen Kurve ergibt. Wie beim Regler fiir den ar-
teriellen Druck wurde ein Anti-Windup-Mechanismus implementiert, der das
Aufintegrieren des Reglers beim Uberschreiten der Begrenzungen der Stell-
grofBe unterbindet. Das Simulationsergebnis ist in Abbildung 3.26(b) den Re-
ferenzkurven gegeniibergestellt.

= KM (g — g mit K =0,1m]"!
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3.8 Stenosenmodell

Um eine Stenose in das Transmission-Line-Modell des arteriellen Systems
zu integrieren, wird das betroffene Gefdl in drei Teilsegmente unterteilt: den
proximalen, den stenosierten und den distalen Abschnitt. Der proximale und
der distale Abschnitt werden identisch parametrisiert. Dabei stimmen Radius,
Wanddicke und Elastizititsmodul mit dem unstenosierten Gefif} iiberein, die
Linge wird so gewihlt, dass die drei Abschnitte gemeinsam dieselbe Linge
wie das urspriingliche Segment besitzen.

Der stenosierte Abschnitt zeichnet sich dadurch aus, dass das Gefia3lumen
und somit der Radius verringert ist. Gleichzeitig ist die GefiaBwand dicker
und ihre Elastizitit herabgesetzt, so dass das Elastizitdtsmodul stark vergroBert
ist. Der Stromungswiderstand des stenosierten Teils ist somit deutlich erhoht,
wihrend die Kapazitit vernachlidssigbar ist. Die Induktivitét ist durch den ver-
ringerten Gefalradius zwar ebenfalls vergroflert, Simulationen zeigen jedoch,
dass ihre Vernachldssigung keinen signifikanten Einfluss auf die resultieren-
de Dynamik besitzt. Durch die Modellierung des stenosierten Abschnittes als
rein reeller Widerstand verbessert sich jedoch die numerische Stabilitéit. Abbil-
dung 3.27 zeigt das Ersatzschaltbild eines stenosierten Gefilies.

qil‘l Rprox Lprox Riten Rist Laist qoul

pin l Cprox T Cdisl T Jpom
o : ‘ 0

———
proximal stenosiert distal
Abbildung 3.27 Ersatzschaltbild eines stenosierten Gefédfes

Die GroBe des Stromungswiderstandes
R _ 81 Azgten _ 81 Azgten
T A a(1—s)

Ersten
hingt vom Stenosierungsgrad S und der Léange der Stenose Azgeen ab. Typische
Liangen liegen dabei zwischen 2 mm und 4 cm.

Anmerkung 3.3 Die Berechnung des Stromungswiderstandes nach dem Ha-
gen-Poiseuille-Gesetz stellt insbesondere bei hoheren Stenosierungsgraden
nur eine Niherung dar, da die Ablagerungen an der Gefialwand zu Turbu-
lenzen und Stromungsablosung fithren konnen (vgl. Abschnitt 3.1.6). Der
Ansatz findet jedoch bei vielen Autoren Verwendung (z. B. [62, 73]).
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Da sich Stenosen tiiber einen lingeren Zeitraum entwickeln, ist der Korper
in der Lage sich an die veridnderte Situation anzupassen. Zum einen geschieht
dies in Form einer Dilatation der Widerstandsgefifle, in denen die Perfusion
durch die Stenose vermindert ist. Bei Carotis-Stenosen konnen sich zudem die
Aa. communicantes anterior et posteriores vergrofiern, was zu einem signifi-
kant verbesserten Kollateralfluss fiihrt. Der Einfluss des Durchmessers der A.
communicans anterior wird von Cassot et al. [9] untersucht.

Um die Dilatation der Widerstandsgefifle zu beriicksichtigen, werden bei
der Initialisierung des Modells zunichst die Terminalwiderstinde R} ohne Be-
achtung der Stenose berechnet und anschlieBend die Terminalwiderstinde R}
unter Einbeziehung der Stenose. Der Algorithmus hierfiir wurde in den Ab-
schnitten 3.2.4 und 3.4.3 beschrieben. Da in beiden Fillen dieselben Vorgaben
fiir die relativen Fliisse in die Terminalsegmente gelten, folgt fiir die Zweige,
welche von der Stenose betroffen sind, Rit < R} bzw.

Diese Faktoren werden nach unten beschriankt, um die Grenze der maximalen
Dilatation zu beriicksichtigen. Liegt " vor der Beschrinkung unterhalb der
Grenze, bedeutet dies, dass die maximale Dilatation nicht ausreicht, um den
gewliinschten Fluss im betroffenen Zweig zu erzielen, d. h. die Stenose verur-
sacht eine lokale Minderperfusion.

Anmerkung 3.4 Da eine Grenze der maximalen Dilatation existiert, stellt die
Bestimmung der Terminalwiderstidnde streng genommen ein Optimierungs-
problem mit Nebenbedingungen dar. Die Fehler, die durch die nachtréagliche
Beschrinkung entstehen, sind jedoch geringfiigig und werden in den zere-
bralen Gefdlen durch die Autoregulation kompensiert.

Im Zusammenspiel mit den Regulationsmechanismen werden die Fakto-
ren of'" wie folgt beriicksichtigt: Wird ein Terminalwiderstand durch lokale
Autoregulation bestimmt, so wird o als Startwert fiir ™' angesetzt. Bei
Terminalwiderstinden, die durch den Regler fiir den arteriellen Druck beein-
flusst werden, wird " mit der StellgroBe des Reglers a ™R multipliziert.
Bei einem Abfall des Perfusionsdrucks wird daher in Gefilen mit off'*" < 1
die Grenze der Dilatation frither erreicht, wodurch der Fluss in das zugehorige
Kapillargebiet sinkt.

Fiir Carotis-Stenosen werden zur Beschreibung von Fluss und Geschwin-
digkeit im stenosierten GefdaBabschnitt hiufig die Spencer-Kurven als Referenz
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herangezogen, welche die Verhiltnisse fiir eine Stenose der Lange 2 mm wie-
dergeben. Die Kurven basieren auf einem einfachen Modell der zerebralen Hi-
modynamik, welches aus vier Widerstdnden aufgebaut ist. Spencer und Reid
[73] weisen darauf hin, dass die theoretische Kurve im Vergleich zu Dopp-
ler-sonographischen Messungen zu hohe Geschwindigkeiten liefert. In Abbil-
dung 3.28 sind die Spencer-Kurven den Simulationsergebnissen mit dem er-
weiterten Avolio-Modell gegeniibergestellt. Dieses pradiziert fiir eine Stenose
der Linge 2 mm bereits bei geringeren Stenosierungsgraden einen Abfall des
Flusses und fiihrt entsprechend zu niedrigeren und somit realistischeren Ge-
schwindigkeiten.

e 20
0,8 / ,//
fAS 15
§ 076 // / ’ E
g L £ 10
S04 i <
0,2 5
0 o hatms
0 04 06 08 1 0 02 04 06 08 1
Tnorm Tnorm
(@) Fluss im stenosierten Gefélab- (b) Geschwindigkeit im stenosierten
schnitt (normiert auf Fluss ohne Ste- GefidBabschnitt (normiert auf Ge-
nose) schwindigkeit ohne Stenose)

Abbildung 3.28 Fluss und Geschwindigkeit in der stenosierten A. carotis interna in

Abhingigkeit vom normierten Radius rpom = 1 —S. — Spencer-Kurve fiir eine Ste-
nose der Linge 2 mm [73], simulierte Kurven bei einer Stenose der Linge — 2 mm,
---5mm, - 1,5cmund - - 4cm.

In derselben Abbildung sind die Simulationsergebnisse fiir lingere Stenosen
dargestellt. Diese fiihren bereits bei einem grofleren Restlumen zu einer Re-
duktion des Flusses, wodurch insgesamt weniger hohe Flussgeschwindigkeiten
im stenosierten GefdBabschnitt auftreten. Der geringere Fluss in der verengten
A. carotis interna fiihrt bei vollstindiger Kollateralisierung nicht zu einer ze-
rebralen Minderperfusion, sondern kann bis hin zur vollstdndigen Okklusion
des Gefilles durch einen Anstieg des Flusses in den Kollateralrouten nahezu
vollstindig kompensiert werden. Abbildung 3.29 zeigt die Verhiltnisse in den
afferenten Gefdflen des Circulus Willisii fiir eine Stenose der Liange 1,5 cm.
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3.9 Simulation des zerebralen Blutflusses

Im Folgenden werden Simulationsergebnisse des Himodynamikmodells den
veroffentlichten Ergebnissen eines dreidimensionalen Stromungsmodells des
Circulus Willisii gegeniibergestellt. AnschlieSend wird der zerebrale Blutfluss
unter verschiedenen Randbedingungen anhand von Simulationsreihen unter-
sucht. Diese umfassen die Perfusion iiber die Aorta als Standardfall der ex-
trakorporalen Zirkulation und die Perfusion tiber die rechte A. subclavia bei
Operationen mit tiefer Hypothermie, insbesondere in der Phase des Kreislauf-
stillstandes mit antegrader Gehirnperfusion. Untersucht wird der Einfluss von
Carotis-Stenosen und der Kollateralisierung des Circulus Willisii. Bei den Si-
mulationen wird von einer intakten zerebralen Autoregulation ausgegangen.

3.9.1 Vergleich mit einem dreidimensionalen Strémungsmodell

Der Blutfluss im Circulus Willisii wird von Moore et al. [50] mithilfe ei-
nes dreidimensionalen Stromungsmodells untersucht. Als Simulationsergebnis
wird die Verteilung des Blutflusses in den zerebralen Gefiflen infolge eines
Druckabfalls um 20 mm Hg in der rechten A. carotis interna gezeigt, nachdem
die Reaktion der zerebralen Autoregulation abgeschlossen ist. Da Moore et al.
von einem hoheren physiologischen Fluss von jeweils 2 mls in den Aa. cerebri
posteriores ausgehen, wird die Parametrisierung des vorliegenden Modells fiir
die Gegeniiberstellung der Ergebnisse entsprechend angepasst. Der Druckab-
fall in der rechten A. carotis interna wird durch Simulation einer Stenose in
diesem Gefil} erzeugt.

Abbildung 3.30 zeigt, dass die pradizierten Fliisse beider Modelle gut iiber-
einstimmen. Der verminderte Fluss der stenosierten A. carotis interna wird in
beiden Fillen durch eine vergleichbare Erhohung des Flusses in den Kolla-
teralrouten kompensiert. Unterschiede in den Simulationsergebnissen ergeben
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sich unter anderem dadurch, dass das Modell von Moore et al. die Aa. cerebelli
superiores beriicksichtigt, was im vorliegenden Modell nicht der Fall ist.

5 ‘. 3D-Modell Transmission-Line-Modell
I | I n | I | I L
BA

ICAl ICAr ACoA PCoAl PCoAr ACA1l ACA1r PCA1r PCA1I

q/ml/s
W EN

- ™

(=]

Abbildung 3.30 Gegeniiberstellung der Simulationsergebnisse des dreidimensionalen
Stromungsmodells von Moore et al. [S0] mit dem vorliegenden Transmission-Line-
Modell bei einem Druckabfall von 20 mm Hg in der rechten A. carotis interna

Bei den Simulationen in den nachfolgenden Abschnitten wird die urspriing-
liche Parametrisierung des Transmission-Line-Modells angesetzt, bei welcher
der Fluss in die Aa. cerebri posteriores gemill Abschnitt 3.4.1 jeweils 1 mls
betragt.

3.9.2 Perfusion lber die Aorta

Die Perfusion iiber die Aorta entspricht der physiologischen Einspeisung des
Blutes in den Korperkreislauf. Sie sorgt fiir eine symmetrische Durchblutung
der afferenten Gefi3e des Circulus Willisii, so dass der Blutfluss zwischen den
Hemisphéren iiber die Aa. communicantes anterior et posteriores in einem ge-
sunden Gefilsystem von geringer Bedeutung ist. Das Fehlen einzelner Gefif3e
des Arterienringes hat daher kaum negative Auswirkungen auf die Versorgung
des Gehirns. Einzig das Fehlen der pars praccommunicans einer A. carotis in-
terna fiithrt in der Simulation zu einem reduzierten Fluss in der pars postcom-
municans. Moore et al. [50] gelangen zum gleichen Ergebnis.

Entscheidend werden die Kollateralrouten, wenn Stenosen vorliegen. Simu-
lationen mit einer 80 %igen Stenose in der linken A. carotis interna (Linge:
1,5 cm) zeigen, dass der Blutfluss je nach vorliegender anatomischer Variante
des Circulus Willisii in einigen afferenten Gefidllen auch bei maximaler Dilata-
tion der WiderstandsgefiBe reduziert ist, wiahrend der Einfluss der Stenose bei
vollstidndiger Kollateralisierung nahezu vollstindig kompensiert werden kann
(Abbildung 3.31).
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Abbildung 3.31 Fliisse in den zerebralen Gefidlen fiir verschiedene Variationen des
Circulus Willisii bei einer 80 %igen Stenose in der linken A. carotis interna

Abbildung 3.32(a) zeigt schematisch die Flussrichtungen im vollstindigen
Circulus Willisii bei vorhandener Stenose. Die Kompensation erfolgt durch
einen Fluss in Richtung der linken Hemisphére in der A. communicans anterior
sowie einen erhohten Fluss in der linken A. communicans posterior. Die Ver-
dnderung der Fliisse gegeniiber den Werten ohne Stenose ist in Abbildung 3.33
dargestellt.

Die groBten Beeintrachtigungen des Blutflusses in den efferenten Gefillen
bei Stenosierung der linken A. carotis interna werden bei folgenden Varianten
des Circulus Willisii beobachtet:

Ohne linke PCoA Fehlt die linke A. communicans posterior, muss die man-
gelhafte Versorgung tiber die stenosierte A. carotis interna vollstindig durch
die A. communicans anterior ausgeglichen werden (Abbildung 3.32(b)). Da
die Kapazitit dieses Gefiaes nicht ausreicht, kommt es zu einer unzurei-
chenden Perfusion der linken Aa. cerebri anterior et media.

Ohne rechte ACA1 Ohne den ersten Abschnitt der rechten A. cerebri anterior
muss die pars postcommunicans iiber die A. communicans anterior perfun-
diert werden (Abbildung 3.32(c)). In der Simulation liegt der Fluss in diesem
Gefall um 68 % unter dem Sollwert.

Ohne linke PCA1 Bei einem fehlenden oder hypoplastischen ersten Ab-
schnitt der A. cerebri posterior ist die Situation gegeniiber dem ersten be-
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(a) Vollstindig (b) Ohne linke (c) Ohne rechte (d) Ohne linke
PCoA ACALl PCAI

Abbildung 3.32 Richtung der Fliisse im Circulus Willisii bei einer 80 %igen Stenose
in der linken A. carotis interna
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Abbildung 3.33 Fliisse im vollstindigen Circulus Willisii ohne und mit einer
80 %igen Stenose in der linken A. carotis interna

trachteten Fall verschlechtert, da zusitzlich die pars postcommunicans die-
ses Gefifles iiber die A. communicans anterior und die stenosierte A. carotis
interna versorgt werden muss (Abbildung 3.32(d)). Entsprechend ergeben
sich hier noch niedrigere Fliisse in den betroffenen Gefélen.

Bei diesen Ergebnissen ist zu beachten, dass eine grofle Sensitivitit beziig-
lich der Radien der Aa. communicantes anterior et posteriores besteht, wel-
che auch von Cassot et al. [9] beobachtet wird. Diese Autoren geben an, dass
der Radius der A. communicans anterior in den meisten Fillen zwischen 0,2
und 0,8 mm betrdgt (Modell: 0,4 mm, vgl. Tabelle A.2). Simulationen mit ei-
nem Radius von 0,8 mm und einem geringfiigig vergroBerten Radius der Aa.
communicantes posteriores zeigen eine deutlich verbesserte Kompensation der
Stenose fiir alle Varianten des Circulus Willisii. Bei ausgeprigten Stenosen ist
zu erwarten, dass vergroB3erte Radien vorliegen, da sich die Kapazitit der Aa.
communicantes langfristig an die veridnderten Bedingungen anpasst (vgl. Ab-
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schnitt 3.1.3).

Die Ergebnisse von Moore et al. [S0] bestitigen, dass eine Stenose bei feh-
lender pars praecommunicans der A. cerebri anterior besonders schlecht kom-
pensiert werden kann. Alastruey et al. [1] pridizieren dagegen in allen Fillen
eine grofere Reduktion des Flusses in den efferenten Gefilien, was darauf zu-
riickzufiihren ist, dass das Modell dieser Autoren die zerebrale Autoregulation
nicht beriicksichtigt.

3.9.3 Perfusion liber die Arteria subclavia

Bei Operationen mit antegrader Gehirnperfusion in tiefer Hypothermie wird
der Korper des Patienten, wie in Abschnitt 2.1.5 erldutert, wéihrend der
Abkiihlungs- und Erwédrmungsphase vollstindig {iber die rechte A. subclavia
mit oxygeniertem Blut versorgt. Da dieses Gefél} iiber den Truncus brachioce-
phalicus direkt mit der Aorta verbunden ist, ergeben sich keine signifikanten
Unterschiede gegeniiber der Perfusion iiber die Aorta ascendens. In den Aa.
vertebrales ist der Fluss leicht unsymmetrisch, dies wirkt sich jedoch nicht auf
die Versorgung der zerebralen Geféa3e aus.

In der Phase des Kreislaufstillstandes mit antegrader Gehirnperfusion sind
die supraaortalen Aste abgeklemmt und es ergibt sich ein neues Muster der
zerebralen Blutfliisse: Das Blut erreicht den Circulus Willisii nur noch tiiber
die rechte A. carotis interna und die rechte A. vertebralis. Somit werden die
linken Aa. cerebri anterior et media ausschlieflich tiber die Aa. communicantes
versorgt (sieche Abbildung 3.34).

Abbildung 3.34 Richtung der Fliisse im
Circulus Willisii bei antegrader Gehirn-
perfusion

Die Verteilung des Blutflusses bei vollstdndiger Kollateralisierung zeigt Ab-
bildung 3.35. Fiir die Simulation wurde ein Gesamtfluss von 19 mJs eingespeist
und es wurde angenommen, dass der rechte Arm perfundiert wird, wiahrend der
Fluss in den linken Arm unterbunden ist.” Das Blut, welches die linke Hemi-
sphire erreicht, steht nicht vollstindig den zerebralen Arterien zur Verfiigung:
Da die linke A. carotis communis abgeklemmt ist, entsteht ein Druckgefille,
welches einen retrograden Blutfluss in der A. carotis interna verursacht, der

7Die tatsichlichen Gegebenheiten kénnen sich hier je nach Klinikum und Chirurg unterscheiden.
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Abbildung 3.35 Fliisse im vollstindigen Circulus Willisii bei antegrader Gehirnper-
fusion

tiber die A. carotis externa in deren nachfolgende Kapillargebiete fiihrt (siche
Abbildung 3.35(a)).

Eine Stenose in der rechten A. carotis interna kann weitgehend durch einen
erhohten Fluss in der rechten A. vertebralis kompensiert werden. Eine links-
seitige Carotis-Stenose verbessert die zerebrale Perfusion geringfiigig, da der
retrograde Fluss im stenosierten Gefd3 reduziert wird und somit mehr Fluss fiir
die Gehirnarterien der linken Hemisphére verfiigbar ist.

In Abschnitt 3.9.2 wurde gezeigt, wie sich eine Stenose in der linken A.
carotis interna bei verschiedenen anatomischen Varianten des Circulus Willisii
auf die Perfusion der efferenten Gefidl3e auswirkt (Abbildung 3.31). Das Gehirn
wird dabei im Wesentlichen iiber die kontralaterale A. carotis interna und die
A. basilaris versorgt. Ein geringer antegrader Fluss durch das stenosierte Gefif3
liefert einen weiteren Beitrag. Bei der antegraden Gehirnperfusion liegt prinzi-
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piell eine dhnliche Situation vor: Auch hier erfolgt die Perfusion iiber die rechte
A. carotis interna und die A. basilaris. Der Fluss in der linken A. carotis interna
ist ebenfalls gering, verlduft allerdings retrograd. Entsprechend ergibt sich ein
dhnliches Muster der Fliisse in den efferenten Arterien (Abbildung 3.36(a)).
Ein reduzierter Fluss in einzelnen Arterien tritt in denselben Fillen auf, die be-
reits in Abschnitt 3.9.2 besprochen wurden. Aufgrund der tiefen Hypothermie
ist die verminderte Perfusion jedoch nicht als kritisch einzustufen.

Liegt bei der antegraden Gehirnperfusion iiber die rechte A. subclavia eine
linksseitige Carotis-Stenose vor, gelten dieselben Uberlegungen. Wie bereits
erldutert, ist der retrograde Fluss im stenosierten Gefdll in diesem Fall redu-
ziert, so dass sich fiir simtliche anatomischen Varianten des Circulus Willisii
eine leichte Verbesserung der Gehirnperfusion ergibt.

Eine Stenose in der rechten A. carotis interna fiihrt dagegen je nach Aus-
priagung des Circulus Willisii zu drastisch reduzierten Fliissen in einigen Ge-
hirnarealen (siche Abbildung 3.36(b)). Die besonders kritischen Fille sind in
Abbildung 3.37 dargestellt. Ihre Gemeinsamkeit besteht darin, dass iiber die A.
basilaris nur eine oder beide Aa. cerebri posteriores perfundiert werden, wéh-
rend alle weiteren Gefdfle ausschlieBlich iiber die stenosierte rechte A. carotis
interna versorgt werden konnen. Dabei erhalten die ipsilateralen Arterien etwa
40 % des physiologischen Flusses, die kontralateralen dagegen nur ca. 7 %.

Die Simulationen zeigen, dass das gleichzeitige Auftreten von Stenosen und
fehlenden Gefiflen im Circulus Willisii bei der antegraden Gehirnperfusion
zu einer Unterversorgung von Gehirnarealen fithren kann, so dass die Gefahr
neurologischer Schadigungen besteht, auch wenn die Gefidllerkrankung zuvor
asymptomatisch verlduft (vgl. Ergebnisse in Abschnitt 3.9.2). Sofern Informa-
tionen iiber den Zustand der zerebralen Gefif3e eines Patienten im Vorfeld einer
Operation mit tiefer Hypothermie und antegrader Gehirnperfusion vorliegen,
konnen Simulationen der antegraden Gehirnperfusion dazu beitragen, bereits a
priori zu entscheiden, ob eine unilaterale Perfusion oder die Kaniilierung der
linken A. carotis communis ein geringeres Risiko fiir den Patienten darstellt.
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Abbildung 3.36 Fliisse in den zerebralen Gefidfen fiir verschiedene Variationen des
Circulus Willisii bei antegrader Gehirnperfusion
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Abbildung 3.37 Richtung der Fliisse im Circulus Willisii bei antegrader Gehirnper-

fusion und einer 80 %igen Stenose in der rechten A. carotis interna
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Wihrend der extrakorporalen Zirkulation wird die Korpertemperatur des Pa-
tienten durch Perfusion mit gekiihltem Blut abgesenkt. Durch den intensiven
Wirmeaustausch iiber die Arteriolen und Kapillaren wird das Gewebe effizient
gekiihlt, wobei die Geschwindigkeit des Abkiihlungsprozesses von der Perfu-
sionsrate des Gewebes abhidngt und damit lokale Unterschiede aufweist. So
ist beispielsweise eine schnelle Abkiihlung des Gehirns zu erwarten, welches
stark durchblutet ist. Neben der Perfusion mit kaltem Blut konnen Warme-Kal-
te-Matten zum Einsatz kommen, die dem Korper iiber die Oberfliche Wiarme
entziehen bzw. zufiihren.

Ziel der Modellierung des thermischen Systems ist die Echtzeit-Berechnung
von Temperaturfeldern im Korper des Patienten wihrend der extrakorporalen
Zirkulation zur Uberwachung des Abkiihlungs- und Erwirmungsvorganges.
Die Kopplung zwischen Himodynamik- und Temperaturmodell ermoglicht da-
bei die Kldrung interessanter Fragestellungen, beispielsweise, inwieweit die
reduzierte Durchblutung einer Gehirnhilfte wihrend der antegraden Gehirn-
perfusion den Abkiihlungsprozess beeintriachtigt.

Ein Temperaturmodell fiir diese Anwendung muss besonderen Anforderun-
gen geniigen. Ein- oder zweidimensionale Kern-Schalen-Modelle, wie sie in
der Literatur hiufig anzutreffen sind, sind fiir diese Zwecke nicht zureichend.
Inhomogenititen der Temperaturfelder, die durch die induzierte Hypothermie
verursacht werden, konnen nur durch ein dreidimensionales Modell erfasst
werden, welches die rdumliche Verteilung verschiedener Gewebearten im Kor-
per explizit beriicksichtigt. Dabei spielen die Transportwege des Blutes im Kor-
per eine wichtige Rolle, die durch den verbreiteten Ansatz eines zentralen Blut-
speichers nicht hinreichend genau beschrieben werden. Eine differenzierte Be-
trachtung der Warmestromdichten auf der Korperoberfliche ist notwendig, um
beispielsweise den Einfluss einer Wiarme-Kélte-Matte auf den Warmeverlust
des Korpers zu modellieren. Dariiber hinaus muss der Einfluss der Medikation
auf die Thermoregulation beachtet werden.

Nach einer Einfiihrung in die Physiologie des thermischen Systems und der
Thermoregulationsmechanismen werden in diesem Kapitel einige Begriffe der
Thermodynamik eingefiihrt, welche fiir die weiteren Betrachtungen grundle-
gend sind. Des Weiteren wird eine Methode zur numerischen Simulation der
Erhaltungsgleichungen dargestellt, bei der trotz hoher Rechengeschwindigkeit
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der Erhalt der konservativen Grofen garantiert ist. Nach der Beschreibung des
Aufbaus des Temperaturmodells werden die Modellierung des passiven (gere-
gelten) und des aktiven (regelnden) Teils sowie ein Verfahren zur Schitzung
des Temperaturfeldes im Korper bei Beginn der extrakorporalen Zirkulation
vorgestellt. AbschlieBend werden Simulationsergebnisse diskutiert.

4.1 Physiologie des thermischen Systems

Der Mensch gehort zu den homoothermen Lebewesen, deren Korperkerntem-
peratur nahezu unabhiéngig von den Umgebungsbedingungen und der korperli-
chen Aktivitit ist. Lediglich Gliedmaflen und Korperschale sind groeren Tem-
peraturschwankungen unterworfen. Als Korperschale werden dabei die Gewe-
beschichten unter der Haut bezeichnet, in denen ein nach auBlen gerichtetes
Temperaturgefille auftreten kann [67]. Eine konstante Korperkerntemperatur
kann nur erreicht werden, wenn ein Gleichgewicht zwischen Wérmeproduk-
tion und -aufnahme einerseits und Wirmeabgabe andererseits besteht. Dieses
Gleichgewicht zu halten ist Aufgabe der Thermoregulation [71].

4.1.1 Warmehaushalt

Durch den Stoffwechsel produziert der Korper Wirme. Die umgesetzte Leis-
tung bei ruhender Skelettmuskulatur, thermoneutraler' Umgebungstemperatur
und Niichternheit wird als Grundumsatz bezeichnet [67]. Verschiedene Gewe-
bearten weisen dabei unterschiedliche Leistungsdichten auf (siehe Tabelle B.1
im Anhang), weshalb die inneren Organe und das Gehirn im Vergleich zu ih-
rem Anteil am Korpergewicht einen groflen Beitrag zum Grundumsatz liefern.
Die unterschiedlichen Stoffwechselraten der verschiedenen Gewebearten fiih-
ren zu einer Abhingigkeit des Grundumsatzes von der Zusammensetzung des
Korpers; er kann mithilfe empirischer Formeln (siehe z.B. [15, 49]) in Ab-
hingigkeit von Geschlecht, Masse, Grofle und Alter abgeschétzt werden. Ty-
pische Werte fiir erwachsene Personen liegen im Bereich zwischen 72 W [16]
und 87 W [46]. Korperliche Arbeit fiihrt zu einem starken Anstieg des Ener-
gieumsatzes in den Muskeln, wodurch die Wéarmeproduktion des Korpers ein
Vielfaches des Grundumsatzes erreichen kann.

Neben dem Transport von Atemgasen, Néhrstoffen und Hormonen (siehe
Abschnitt 3.1.5) spielt das Blut auch beim Transport von Wérme eine entschei-
dende Rolle: Der Abtransport von Wirme aus Korperregionen mit grolem

' Thermoneutral bedeutet, dass unter den gegebenen Bedingungen kein Eingriff der Thermoregu-
lation stattfindet.
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Energieumsatz durch den Wirmeaustausch zwischen Blut und Gewebe ist
deutlich effizienter als der rein konduktive Wirmetransport aufgrund von Tem-
peraturgradienten [15] (vgl. Abschnitt 4.2.2). Daher ist die vasomotorische
Steuerung des Blutflusses auch bei der Thermoregulation von grof3er Bedeu-
tung.

Uber die Haut tauscht der Kérper Wirme mit seiner Umgebung aus. Als
Wirmetransportmechanismen kommen dabei Konduktion, Konvektion, Radia-
tion und Evaporation zum Tragen (siche Abschnitt 4.2.2). Die abgegebene
Wirmemenge wird dabei durch die variable Hautdurchblutung und die Pro-
duktion von Schweifl beeinflusst. Neben dem Wirmetransport iiber die Haut
wird Wirme iiber die Atmung abgegeben.

4.1.2 Thermoregulationsmechanismen

Das Thermoregulationszentrum befindet sich im Hypothalamus. Dieses emp-
fangt einerseits Signale der thermosensitiven Neuronen des zentralen Nerven-
systems, welche sich hauptsidchlich im Hypothalamus selbst sowie im Riicken-
mark befinden und die Kerntemperatur wiedergeben, andererseits werden die
Signale der Thermorezeptoren der Haut ausgewertet. Die Dichte der Wirme-
und Kiltesensoren der Haut weist dabei an verschiedenen Stellen der Kor-
peroberfliche Unterschiede auf [71, 86]. Die Regelgrofe setzt sich aus einer
gewichteten Summe aus Korperkerntemperatur und Hauttemperaturen zusam-
men, wobei die Gewichtungsfaktoren bei verschiedenen Modellierungsansiit-
zen in der Literatur variieren. Diese Fragestellung wird in Abschnitt 4.6 disku-
tiert.

Der Korper verfiigt tiber verschiedene Mechanismen zur Reaktion auf
Wirme- oder Kiltebelastung. Bei schwacher thermischer Belastung erfolgt zu-
nichst eine Konstriktion bzw. Dilatation der Hautgefiaf3e. Unter thermoneutra-
len Bedingungen betrigt der Hautblutfluss ca. 5-10 % des Gesamtblutflusses.
Um verstiarkt Wiarme abzugeben, wird die Perfusion der Haut auf bis zu 60 %
des Gesamtblutflusses erhoht [40], was zur Kiihlung des Blutes beitrdgt und
zu einem Anstieg der Hauttemperatur fiihrt. Durch die groere Differenz zwi-
schen Haut- und Umgebungstemperatur steigt der Wiarmestrom in die Umge-
bung. Umgekehrt wird durch eine Konstriktion der Hautgefifle die Warmeab-
gabe bei Kiltebelastung reduziert, wobei der Hautblutfluss auf einen Bruch-
teil des Normalwertes absinken kann. Die dadurch bedingte Verminderung der
Hauttemperatur fithrt zwar zu einem grofleren Temperaturgradienten zwischen
Korperkern und Haut, die geringe Wiarmeleitfdhigkeit der subkutanen Fett-
schicht verhindert jedoch einen groflen konduktiven Warmestrom nach auflen.
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Bei starker Kiltebelastung tritt Kéltezittern der Skelettmuskulatur ein, wel-
che durch den erhdhten Energieumsatz Warme produziert. Die metabolische
Wirmeproduktion steigt beim Erwachsenen dabei um 50-100 % [79]. Bei Neu-
geborenen kommt die zitterfreie Warmebildung im braunen Fettgewebe hinzu;
diese spielt bei erwachsenen Patienten, insbesondere unter dem Einfluss der
Andsthesie jedoch keine Rolle [41].

Ubersteigt die Umgebungstemperatur ca. 36 °C, ist keine konduktive Wiir-
meabgabe mehr moglich [71]. Der Wirmebelastung wird dann durch eine ver-
mehrte Schweillproduktion entgegengewirkt, wobei die Wirksamkeit der Wir-
meabfuhr durch Evaporation wesentlich von Luftgeschwindigkeit und Wasser-
dampfdruck abhingt. Ein Anstieg der Schweilproduktion ist ab einer Umge-
bungstemperatur von ca. 30 °C zu beobachten. Bei niedrigeren Temperaturen
ist der evaporative Wirmestrom nahezu temperaturunabhéngig, weist jedoch
auf der Korperoberflidche lokale Unterschiede auf [86].

Neben den vegetativen Regelmechanismen wird die Thermoregulation durch
das Verhalten des Menschen, z. B. Tragen geeigneter Kleidung, Aufsuchen von
Schatten etc. beeinflusst, was insbesondere bei extremen Temperaturverhéltnis-
sen ausschlaggebend ist [71].

4.1.3 Thermoregulation bei extrakorporaler Zirkulation

Wihrend der extrakorporalen Zirkulation ist die Thermoregulation nur einge-
schrinkt wirksam. Die Anisthesie bewirkt eine Herabsetzung der Konstrikti-
onsschwelle der Hautgefidle um 2-4 K und eine Erhohung der Schwelle fiir
Dilatation und Schweilproduktion um 1 K, so dass die neutrale Zone der Ther-
moregulation insgesamt von 0,2 K auf ca. 3-5K anwéchst [27, 41].2 In einer
klinischen Studie mit Patienten, die wihrend eines neurochirurgischen Eingrif-
fes in Hypothermie versetzt wurden, zeigte sich, dass bei etwa der Hilfte der
Patienten bei einer Kerntemperatur von ca. 34,5 °C eine Konstriktion der Haut-
gefile eintritt, bei den anderen erfolgte keine vasomotorische Reaktion. Da
die Kerntemperatur bei dieser Studie durch Kithlung der Haut abgesenkt wur-
de, ergab sich dadurch ein signifikanter Einfluss auf das Abkiihlungsverhalten
[41]. Die thermoregulatorische Wirksamkeit der variablen Hautdurchblutung
ist wihrend der extrakorporalen Zirkulation nicht nur durch die Herabsetzung
der Konstriktionsschwelle reduziert, sondern auch dadurch, dass kein geschlos-
sener Kreislauf vorliegt. Zwischen dem vendsen Blut der Hautgefidf3e und dem
Korpergewebe findet keine thermische Aquilibrierung statt, bevor das Blut den
Korper verlasst.

2Eine differenzierte Betrachtung der Verinderung der Schwellen in Abhiingigkeit von den ver-
wendeten Anisthetika und deren Konzentration findet sich bei Taguchi und Kurz [79].
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Kiltezittern ist wihrend der induzierten Hypothermie durch die Relaxati-
on der Skelettmuskulatur unterdriickt. Daher steigt der Stoffwechsel durch die
Kaltebelastung nicht an, sondern féllt gemif der van’t Hoffschen Regel expo-
nentiell mit einem Qpp-Wert von etwa 2-2,5 [82], d.h. bei einer Absenkung
der Korpertemperatur um 10K sinkt die Stoffwechselrate um diesen Faktor.
Zusitzlich kann die Anésthesie bereits in Normothermie eine deutliche Re-
duktion des zerebralen Metabolismus bewirken, ebenso ist der Stoffwechsel in
der Skelettmuskulatur durch die Relaxation reduziert (vgl. Abschnitt 2.1.7).

Der evaporative Wirmestrom befindet sich wihrend der extrakorporalen Zir-
kulation auf seinem temperaturunabhéngigen Grundwert. Experimente mit dif-
ferenzierter Erwdrmung des Korpers zeigen, dass lokal erhdhte Oberflachen-
temperaturen die Schweilproduktion nicht erhohen [31]. Daher kann davon
ausgegangen werden, dass der Kontakt mit einer Warme-Kélte-Matte in der
Erwédrmungsphase der Operation keinen signifikanten Einfluss auf die Evapo-
ration besitzt.

4.2 Grundlagen der Thermodynamik

4.2.1 Erster Hauptsatz der Thermodynamik
Der erste Hauptsatz der Thermodynamik beschreibt die Energieerhaltung.

Satz 4.1 (Erster Hauptsatz der Thermodynamik) Die innere Energie U ei-
nes geschlossenen Systems, d.h. ohne Massentransport iiber die System-
grenzen, dndert sich ausschlieBlich durch den Transport von Wirme Q iiber
die Systemgrenzen oder durch innerhalb des Systems dissipierte Arbeit W :

dU =dQ+dw
Betrachtet man ein endliches Volumen V mit dem Rand 9V, kann die Ener-

gieerhaltung mithilfe der Wirmestromdichte ¢ und der Leistungsdichte w wie
folgt formuliert werden:

e G ffasae [ s “n

Mit dem Integralsatz von GauB} [8] kann das Oberflichenintegral in ein Volu-
menintegral iiberfiihrt werden. Der Ubergang zu einer differenziellen Schreib-
weise ermoglicht dann eine punktuelle Betrachtung:

p-c-%—f:—divg—l—w “4.2)
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4.2.2 Mechanismen der Warmelibertragung

Als Wdirmeiibertragung wird der Transport thermischer Energie bezeichnet.
Dabei werden verschiedene Transportmechanismen unterschieden, welche im
Folgenden erldutert werden.

Konduktion

Konduktion (Wirmeleitung) ist der molekulare Wérmetransport in festen, fliis-
sigen oder gasformigen Medien unter dem Einfluss eines Temperaturgradien-
ten [84]. Der Zusammenhang wird durch das Fouriersche Gesetz beschrieben.

Satz 4.2 (Fouriersches Gesetz) Die durch Konduktion verursachte Wirme-
stromdichte ist proportional zum Temperaturgradienten:

g=—A-gradT.

Die Proportionalititskonstante A ist materialabhingig und wird als Wirme-
leitfahigkeit bezeichnet.

Fiir einen wirmeleitenden Korper, in dem keine Konvektion stattfindet, folgt
durch Einsetzen des Fourierschen Gesetzes in Gleichung (4.2) die Wdirmedif-
fusionsgleichung:

p'c'%—f:div(l'gradT)—l-w 4.3)

Konvektion

Konvektion bezeichnet den Wirmeaustausch zwischen einem bewegten Fluid
und einem Festkorper. Liegt die Ursache der Bewegung des Fluids ausschlie$3-
lich in vorhandenen Temperaturgradienten, spricht man von natiirlicher (frei-
er) Konvektion, bei einem Teilchentransport durch dulere Einwirkung von er-
zwungener Konvektion.

Die Wirmestromdichte unterliegt bei der Konvektion verschiedenen Ein-
flussfaktoren (Temperatur, Geschwindigkeit des bewegten Fluids, Oberflichen-
beschaffenheit). In Abschnitt 4.5.4 werden daher spezifische Modellannahmen
getroffen.
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4.2 Grundlagen der Thermodynamik

Radiation

Als Radiation wird der Warmeaustausch durch Warmestrahlung bezeichnet.
Die Strahlungsleistung eines schwarzen Korpers (Emissionsgrad € = 1) wird
durch das Stefan-Boltzmann-Gesetz [44] beschrieben:

Satz 4.3 (Stefan-Boltzmann-Gesetz) Die durch Wirmestrahlung verursach-
te Wirmestromdichte eines schwarzen Korpers ist proportional zur vierten
Potenz der Temperatur:

c']:6~T4.

Die Proportionalititskonstante wird als Stefan-Boltzmann-Konstante be-
zeichnet und betrigt ¢ ~ 5,6704 - 1078 W/m2k*,

Als einfachster Fall des Wirmeaustausches zwischen zwei Korpern werden
zwei unendlich ausgedehnte ebene schwarze Korper mit den Temperaturen 77
und 7, betrachtet. Die Warmestromdichte von Korper 1 zu Korper 2 entspricht
der Differenz der emittierten Wiarmestromdichten:

qia=o0-(T}' - T3)

Bei komplexeren Anordnungen (mehrere Korper endlicher Ausdehnung, keine
schwarzen Korper) werden fiir die Berechnung des Wirmeaustausches sog.
Formfaktoren eingefiihrt [44].

Fiir den Emissionsgrad eines grauen Korpers gilt € < 1. Die Wéarmestrom-
dichte der Wirmestrahlung betrigt somit:

g=oe-T*

Nach dem Kirchhoffschen Strahlungsgesetz ist der Absorptionsgrad o gleich
dem Emissionsgrad €. Stehen zwei unendlich ausgedehnte ebene graue Korper
im Wirmeaustausch, wird die von Korper 1 ausgestrahlte Wirmeleistung da-
her nur zum Teil von Korper 2 absorbiert. Die iibrige Leistung wird reflektiert
und trifft wieder auf Korper 1, der wiederum einen Teil reflektiert. Wird zu-
nichst angenommen, dass Korper 2 selbst nicht strahlt, ergibt sich als effektive
Wirmestromdichte von Korper 1:

- 1
I =o€ - 1—&)"(1—¢)"- T} = og - T
q1 1 nz:%( 2)"( )" T 1 —(—e)(l—e) 1
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4 Modellierung des thermischen Systems

Analoge Uberlegungen fiihren zur effektiven Wirmestromdichte von Korper 2.
Die Wirmestromdichte von Korper 1 zu Korper 2 ergibt sich wieder als Diffe-
renz der beiden Warmestromdichten:

. 1 4 d 4 md
6]1-2:0'L7L_1'(T1 -T,;)=cE- (T} - Ty)
€] &

Der Koeffizient E wird als Strahlungsaustauschgrad bezeichnet.

Liegen die Temperaturen 77 und 7, hinreichend dicht beieinander, kann
der Strahlungsterm linearisiert werden [44]. Mit der mittleren Temperatur
T = %(Tl + T») und der Temperaturdifferenz AT = T) — T, gilt:

g=0E-(T{ —T3)
=0E- (T - T)(T\ + B)(T{ + T5)
=GE-AT -2T - (2T% + 1AT?)
Fiir |AT| < 2T folgt die Nédherung

. 1
. (T] — T2) mit Rq =

i~ 0 E-AT? (T) - T) ~ e
1 (1 —1) R 4GET3

Fiir T, wird dabei eine konstante Temperatur gewihlt, die zwischen 77 und 75
liegt. Damit wird die Radiation ndherungsweise durch einen Wérmewiderstand
Ryaq beschrieben.

Evaporation

Wirmeiibertragung durch Evaporation (Verdunstung) findet zwischen zwei
Medien mit unterschiedlichem Dampfdruck py,0 statt. Die Wirmestromdichte
ist proportional zur Differenz der Dampfdriicke [86]:

g = hg-Apu,o

Dabei ist hr die Wirmeiibergangszahl fiir Evaporation. Wie die Konvektion
unterliegt auch die Evaporation zahlreichen Einflussfaktoren und wird daher in
Abschnitt 4.5.4 auf der Grundlage spezieller Annahmen modelliert.

4.2.3 Modellierung diinner Schichten

Im Folgenden wird eine diinne, ebene, unendlich ausgedehnte Wand der
Dicke d betrachtet, die sich in kartesischen Koordinaten von x = x; bis
x =x = x] +d erstreckt, mit T(x;) = T; und T(x,) = T». Die Wand besteht
aus einem homogenen Material und iiber ihr gesamtes Volumen gilt: w = 0,
d. h. es wird keine Energie im Inneren freigesetzt.
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4.2 Grundlagen der Thermodynamik

Statische Betrachtung

Aus der Warmediffusionsgleichung (4.3) folgt fiir das betrachtete System:
or A 9T

It p-c o2
Im stationiren Fall liegt ein lineares Temperaturprofil vor:

L-T
X

T(x) =T+ P

Der Koeffizient

_ A
- =

wird als Temperaturleitfihigkeit bezeichnet [84]. Materialien mit hoher Tem-
peraturleitfahigkeit (Metalle, ruhende Gase) erreichen schnell den stationdren
Zustand, daher konnen sie statisch betrachtet werden, d. h. es wird immer von
einem linearen Temperaturprofil ausgegangen. Mit dem Fourierschen Gesetz
(Satz 4.2) folgt dann fiir die Warmestromdichte in x-Richtung

a

qxz—/l-‘;—iz—k-Tszl :;—e-(Tl—Tz) mitR:%
Der Wirmedurchgang durch die Wand wird somit mithilfe des Warmewider-
standes R beschrieben.
Die Uberlegungen fiir eine ebene Wand konnen niherungsweise auch auf
eine gekriimmte Wand iibertragen werden, solange die Dicke d viel kleiner als
der Kriimmungsradius r ist [44].

Dynamische Betrachtung

Um dasselbe System einer dynamischen Betrachtung zu unterziehen, werden
zunichst anstelle der Randtemperaturen 77 und 7, die Wirmestromdichten an
den Oberflachen ¢, und ¢, vorgegeben. Unter der Annahme einer einheit-
lichen Temperatur 7 im gesamten Volumen ergibt sich aus Gleichung (4.1):

aT
C-qu'xl—c']xz mitC=p-c-d. 4.4

Dabei wird C als (flichenbezogene) Wiirmekapazitdit bezeichnet.
Um den konduktiven Wérmetransport mit einzubeziehen, wird die Tempe-
ratur 7 der Wand in deren Mitte x = %(xl +x;) gelegt und zwischen dieser
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4 Modellierung des thermischen Systems

Mittentemperatur und den Randtemperaturen 77 und 75 linear interpoliert. Mit
dem Wirmewiderstand R der Wand folgen die Warmestromdichten

2 2
C]xlzl—e-(Tl—T) und C]xzzl—e-(T—Tz).
Im stationdren Zustand gilt dann mit Gleichung (4.4)

1 1
T=-(+T) ud ¢g=¢= (T1-N).
2 R
Wie im stationdren Fall l4dsst sich auch dieses Ergebnis auf gekriimmte Wén-
de iibertragen, wenn die Wanddicke klein gegeniiber dem Kriimmungsradius
ist.

Elektrische Ersatzschaltbilder

Eindimensionale thermische Systeme konnen mithilfe elektrischer Ersatz-
schaltbilder dargestellt werden. Dabei entspricht die Temperatur dem elek-
trischen Potenzial und die Warmestromdichte dem elektrischen Strom. Wiér-
mewiderstand und -kapazitit entsprechen dann einem elektrischen Widerstand
bzw. Kondensator.

Abbildung 4.1 zeigt das elektrische Ersatzschaltbild des dynamischen Mo-
dells einer diinnen Materialschicht aus dem vorhergehenden Absatz.

RIZ 4 g B2
T Cc I T T, Abbildung 4.1 Elektrisches Ersatz-
schaltbild einer diinnen Materialschicht
O 78 O mit gegebenen Randtemperaturen

4.3 Simulation der Warmediffusionsgleichung

Fiir die Simulation der Wirmetransportvorgidnge im Korper muss eine Diskre-
tisierung des Raumes erfolgen. Die Umsetzung der partiellen Differenzialglei-
chung (4.2) in gewohnliche Differenzialgleichungen der Zeit muss dabei so er-
folgen, dass die Energieerhaltung exakt erfiillt wird. Nur so kann sichergestellt
werden, dass sich ein stationédrer Zustand einstellt, wenn sich die Warmepro-
duktion durch den Metabolismus und die Warmeverluste iiber die Korperober-
flache im Gleichgewicht befinden. Dies ist insbesondere fiir ein echtzeitfihiges
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4.3 Simulation der Warmediffusionsgleichung

Modell von Bedeutung, da eine hohe Berechnungsgeschwindigkeit nur durch
die Beschrinkung auf eine relativ geringe Anzahl an Volumenelementen, d. h.
eine grobe Diskretisierung erzielt werden kann.

Die exakte Einhaltung der Energieerhaltung wird durch Anwendung des Fi-
nite-Volumen-Verfahrens erfiillt, bei dem die Erhaltungsgleichungen in ihrer
integralen Form gelost werden. Das Temperaturmodell des menschlichen Kor-
pers wird in elliptischen Zylinderkoordinaten beschrieben, welche in radialer,
azimutaler und axialer Richtung jeweils gleichmifig unterteilt werden. Das Fi-
nite- Volumen-Verfahren erlaubt jedoch prinzipiell auch unregelméBigere Git-
terzellen, was in zukiinftigen Weiterentwicklungen des Modells eine prizisere
Nachbildung der Korperform und der Organformen ermoglicht.

4.3.1 Elliptische Zylinderkoordinaten

Das Temperaturmodell basiert auf einem Rechengitter in elliptischen Zylinder-
koordinaten. Dabei wird eine Zelle des Rechengitters durch ihren Mittelpunkt
(r%,91,2m) und die Diskretisierungsschrittweite Ar, A@ und Az definiert. Zur
Beschreibung der Rénder werden die Abkiirzungen

Ar Ar
+ _ - _
Iy —rk—f—? und 1 = -5
und analog @,", ¢, 7}, und z,, eingefiihrt.
Unter elliptischen Koordinaten soll kein System aus konfokalen Ellipsen
und Hyperbeln verstanden werden, sondern vielmehr ein System aus konzen-
trischen Ellipsen und Strahlen.

Definition 4.1 (Konzentrische elliptische Koordinaten) Konzentrische el-
liptische Koordinaten werden durch eine Einheitsellipse mit einem horizon-
talen Halbradius der Linge 1 und einem vertikalen Halbradius der Linge
K € R™ definiert. Der Punkt (r,¢) ergibt sich als Schnittpunkt aus der mit r
skalierten Einheitsellipse und einem Strahl, welcher den Ursprung unter dem
Winkel ¢ gegeniiber der horizontalen Achse verlésst (siehe Abbildung 4.2).

Als Umrechnung des Punktes (r,¢) in kartesische Koordinaten ergibt sich:

X K cos @
E_H_ r[ } “5)
Y \/sinz(p—i—chosz(p sne

In dieser Schreibweise wird deutlich, dass die radiale Komponente r nicht als
Abstand vom Ellipsenmittelpunkt zu interpretieren ist.
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4 Modellierung des thermischen Systems

(ro)

Abbildung 4.2 Zur Definition konzen-
trischer elliptischer Koordinaten

Réumliche Koordinaten entstehen durch zylindrische Erweiterung in
z-Richtung. Die Berechnung von Differenzialoperatoren, Volumen- und Fluss-
integralen wird in Anhang B.1 ausgefiihrt.

Anmerkung 4.1 Hiufig werden Ellipsen in der Form

I B cosy

= = ey
parametrisiert. Im Gegensatz zu ¢ ldsst sich der Parameter y jedoch nicht
als geometrischer Winkel deuten und ist damit fiir die Parametrisierung
des Temperaturmodells weniger anschaulich. Auch wenn die Darstellung

in Gleichung (4.5) komplexer erscheint, ergibt sich bei der Simulation des
Modells kein hoherer Rechenaufwand.

4.3.2 Finite-Volumen-Verfahren

Beim Finite-Volumen-Verfahren wird davon ausgegangen, dass jede Zelle des
Rechengitters aus einem homogenen Material besteht und iiber das gesamte
Volumen eine einheitliche Temperatur aufweist, sowie eine einheitliche Leis-
tungsdichte aufgrund dissipativer Vorgidnge. Wird nun die integrale Form des
ersten Hauptsatzes der Thermodynamik (Gleichung (4.1)) auf eine Zelle ange-
wendet, konnen die konstanten GroBen vor das Integral gezogen werden:

p-c-%—f./vf/dv——#gdéwfvf/dv

vV

Mit dem Volumen V der Zelle folgt die Darstellung:

Vv
A%

oT 1
p'c'W:——#gdA—f—w (4.6)
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4.3 Simulation der Warmediffusionsgleichung

Anmerkung 4.2 Mit der Definition der Divergenz als Volumenableitung eines
Vektorfeldes [8]

1
divg := lim — 7dA
vgi= iy dhaos
oV

wird deutlich, dass Gleichung (4.6) fiir infinitesimale Volumina in die dif-
ferenzielle Darstellung des ersten Hauptsatzes der Thermodynamik (Glei-
chung (4.2)) iibergeht.

Fiir die gegebene Einteilung des Rechennetzes kann das Flussintegral als
Summe der Wirmestrome iiber die sechs Grenzflichen der betrachteten Zelle
dargestellt werden:

#gdﬂz Qr(r]jv(plazm) +Qr(r]:a¢lvzm) +Q(p(rka§0;razm)
av
+Q(P(rk7(p[772m)+QZ(rk7(pl7ZrJ;)+QZ(rk7(plaZ;;)

Bei der Berechnung der einzelnen Wirmestrome miissen zwei Fille unter-
schieden werden: Wirmestrome aufgrund von Randbedingungen in Form kon-
stanter Warmestromdichten und Wirmestrome zwischen Zellen aufgrund von
Temperaturgradienten.

Warmestrom aufgrund einer konstanten Warmestromdichte

Als Randbedingung zwischen einzelnen Teilbereichen des Temperaturmodells
und insbesondere an der Korperoberflache werden Wérmestromdichten vorge-
geben, die liber die gesamte Grenzfliche einer Zelle konstant sind. Der Wir-
mestrom {iber diese Grenzfldche ist dann proportional zur Wirmestromdichte.
Fiir die duBere axiale Randfliche 7zt einer Zelle ergibt sich beispielsweise ein
Wiérmestrom der Form

O:(ri,@1,2) = A (ris @) - 4r(ri 91,2, - 4.7

Analoge Ausdriicke entstehen fiir die iibrigen Randfliachen. Die Koeffizienten
¢? hiangen von der Position der Zelle ab und konnen a priori berechnet wer-
den, um den Rechenaufwand zur Laufzeit der Simulation zu reduzieren. Die
Berechnung der Koeffizienten ist Anhang B.1.3 zu entnehmen.
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4 Modellierung des thermischen Systems

Warmestrom aufgrund eines Temperaturgradienten

Zwischen den einzelnen Zellen des Rechengitters entstehen Wirmestrome
durch Konduktion, welche durch den Temperaturunterschied in benachbarten
Zellen verursacht werden. Da die einzelnen Zellen iiber ihr gesamtes Volu-
men eine einheitliche Temperatur aufweisen, ist der Temperaturverlauf an den
Réndern nicht stetig, so dass sich der Gradient nicht direkt berechnen lésst.
Stattdessen wird angenommen, dass die aktuelle Temperatur einer Zelle nur in
deren Mittelpunkt gilt und es wird zwischen diesen Punkten linear interpoliert.
Der Gradient wird somit berechnet, indem die partiellen Ableitungen nach den
Raumrichtungen durch Differenzenquotienten ersetzt werden. In axialer Rich-
tung gilt also beispielsweise fiir die Grenzfliche 7™

. T @rzmer) =T (i @1,2m)
Az

Weisen die Zellen mit den Mittelpunkten (ry,9;,z,) und (7, 9,21 ) unter-
schiedliche Wirmeleitfahigkeiten A; und A, auf, wird jeweils nur vom Mit-
telpunkt der ersten Zelle bis zur Grenzfliche und von der Grenzfliche zum
Mittelpunkt der zweiten Zelle ein linearer Temperaturverlauf angenommen.
Daraus folgen zwei Bestimmungsgleichungen fiir die Wiarmestromdichte auf
der Grenzflache:

4z (re,@rzh) = — (4.8)

. T}"7 7Z;;_Tr7 JZm
G:(r,@1,zh) = —Ar - UR iz/z( s PL\Zm)

- - T(rkv(Plvszrl) - T(rk,(pl,z;;)
? Az/2

Aus diesen Gleichungen kann die Temperatur T (r,9;,z,,) auf der Grenzfliche
eliminiert werden:

2 T(rk7¢lazzn+1)_T(Vk,§0172m) 7 21112
A Az mit A = T

Der Vergleich mit Gleichung (4.8) zeigt, dass fiir die Grenzflidche eine effektive
Wiirmeleitfiihigkeit A angesetzt werden kann.

Die Berechnung des Wirmestromes iiber eine Grenzfldche ergibt bei dieser
Art der Interpolation Ausdriicke, bei denen der Warmestrom proportional zur
Differenz der Temperaturen in den angrenzenden Zellen ist. Fiir die duflere
axiale Grenzfliche z+ wiire dies beispielsweise ein Ausdruck der Form

O-(ri,p1.20y) = ¢ (re, 1) - (T(Vk,<Pz7Zm+1) - T(rk7(P17Zm)) . (4.9)

Ck(”k#’lﬂ;) =

Die Berechnung der Koeffizienten ¢? erfolgt in Anhang B.1.3.
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Zustandsraumdarstellung

Werden die Gleichungen (4.7) und (4.9) in die diskrete Darstellung des ersten
Hauptsatzes der Thermodynamik (4.6) eingesetzt, entsteht eine Zustandsraum-
darstellung. Die Zustdnde sind dabei die Temperaturen der Zellen des Rechen-
gitters, d. h. die Systemordnung wird durch die Anzahl der Zellen bestimmt.
Die Wirmestromdichten an der Oberfliache des betrachteten Volumens stellen
Eingangsgrofien des Systems dar. In dieser Form kann das Modell mithilfe ei-
nes ODE-Solvers simuliert werden.

4.4 Struktur des Modells

Ein verbreiteter Ansatz zum Entwurf von Temperaturmodellen besteht darin,
die Form des menschlichen Korpers durch einfache geometrische Objekte zu
approximieren, z. B. durch Zylinder [78, 94] oder eine Kombination aus Zy-
lindern und Kugeln bzw. Kugelsegmenten [21, 25]. Das vorliegende Modell
ist aus sechs Zylindern aufgebaut, wobei der Torso durch einen elliptischen
Zylinder représentiert wird, der Kopf, die Arme und die Beine durch Kreiszy-
linder (siehe Abbildung 4.3). Die Dimensionen der Zylinder werden in Abhén-
gigkeit von Korperlidnge und -masse des Patienten angepasst. Hierfiir werden
statistische Werte fiir den relativen Anteil von Kopf, Armen und Beinen am
Gesamtvolumen des Korpers genutzt, sowie deren relative Linge bezogen auf
die gesamte Linge des Korpers (siehe Tabelle 4.1). Das Volumen des Korpers
wird mithilfe der Dichte bestimmt, welche sich aus der angenommenen Zu-
sammensetzung des Korpers ergibt.

4.4.1 Aufbau der Zylinder

Die einzelnen Zylinder sind in drei Einheiten unterteilt, welche im Folgenden
als zentrale Gefifle, Gewebe und Haut bezeichnet werden. Diese Einheiten
sind, wie in Abbildung 4.4 dargestellt, {iber Randbedingungen (Randtempe-
raturen, Warmestrome) miteinander verkniipft. Nach auBen wird jeder Zylin-
der tiber die Funktionseinheit Umgebung abgeschlossen. Der Regler, welcher
in der Abbildung dargestellt ist, beeinflusst abhingig von der Hauttemperatur
und der Temperatur des Hypothalamus die Vasomotorik der Haut und damit
ihre Perfusionsrate.

Anmerkung 4.3 Im folgenden Verlauf dieses Kapitels bezeichnet der Begriff
Gewebe hiufig die entsprechende Einheit des Modells. Dies impliziert eine
Abgrenzung zwischen Gewebe und Haut, auch wenn die Haut aus physiolo-
gischer Sicht ebenfalls eine Gewebeart darstellt.
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== Tabelle 4.1 Dimensionierung der Zylin-
S der

Zylinder rel. Ldnge rel. Volumen

=1 [ [47] (88]
Kopf 12% 7.1%
Torso 38 % 54,9 %
Arm 40 % 5.25%
Bein 50 % 13,75%

Abbildung 4.3 Sechs-Zylinder-Modell
des menschlichen Korpers

Zentrale GefiaBe

Die Einheit zentrale Gefdfle besteht aus einer zentralen Arterie und einer zen-
tralen Vene, mit deren Hilfe der Bluttransport durch die groBlen Gefille des
Korpers modelliert wird. Die Gefille besitzen in allen Zylindern einen kreis-
formigen Querschnitt, verlaufen in axialer Richtung und ihre zentralen Achsen
fallen mit der des gesamten Zylinders zusammen, so dass sich Arterie und Vene
raumlich iiberlagern. Thre Parametrisierung orientiert sich an den Abmessun-
gen der groBten Gefidlle im jeweiligen Korperbereich.

Die Gefif3e sind so miteinander verkniipft, dass das Blut im oberen Bereich
des Torsos eingespeist wird und von diesem Punkt ausgehend in die Arterien
des Kopfes, der Arme und des Torsos flieBt. Die Arterien der Beine zweigen
vom Ende der Torsoarterie ab. Von den zentralen Arterien ausgehend, verteilt
sich das Blut entsprechend der jeweiligen Perfusionsraten in das umliegende
Gewebe. Die zentralen Venen sammeln das Kapillarblut und transportieren es
zum Ausgangspunkt des Kreislaufes zuriick, wobei das vendse Blut der Beine
in die zentrale Vene des Torsos eingespeist wird.
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Dieser Ansatz stellt eine Verbesserung gegeniiber dem héufig verwendeten
zentralen Blutspeicher dar, von welchem aus das Blut direkt in die Kapillar-
gebiete gelangt. Die zentralen Gefidf3e tauschen Wéarme mit dem umliegenden
Gewebe aus, wodurch bei einem geschlossenen Blutkreislauf und kiihler Um-
gebung das arterielle Blut entlang der Extremititen bereits abgekiihlt wird, be-
vor es die Kapillargebiete erreicht. Auf diese Weise ergeben sich realistischere
lokale Unterschiede in der arteriellen Bluttemperatur, die bei Verwendung ei-
nes zentralen Blutspeichers nur durch die Einfithrung sog. Gegenstromwdrme-
tauscher [21] angendhert werden kénnen.

Gewebe

Organe, Muskeln, Knochen, Fett und Bindegewebe werden in der Einheit Ge-
webe zusammengefasst. Diese wird durch einen Hohlzylinder dargestellt, des-
sen Innenradius so gewéhlt wird, dass die ausgesparte Querschnittsfliche der
Summe der Querschnittsflichen der zentralen Gefidfe entspricht.

Der Hohlzylinder ist in radialer, azimutaler und axialer Richtung diskreti-
siert, so dass ein raumliches Rechengitter entsteht, dessen Zellen individuelle
physikalische und physiologische Eigenschaften zugewiesen werden konnen.
Auf diese Weise ist es moglich, zwischen verschiedenen Organen und Gewe-
bearten zu differenzieren, deren Temperaturverhalten sich grundlegend unter-
scheidet. Die Segmentierung des Gewebes wird in Abschnitt 4.4.2 ausgefiihrt.

Im Gewebe wird durch Stoffwechsel Warme produziert. Die Stoffwechsel-
rate hingt dabei von der Gewebeart und von der Temperatur ab (van’t Hoff-
sche Regel). Zudem findet ein Warmeaustausch mit dem Kapillarblut statt,
der von der lokalen Perfusionsrate abhingt. Diese wird aus dem Himodyna-
mikmodell abgeleitet, indem die Blutfliisse der verschiedenen Kapillargebiete
iiber eine Schnittstelle den einzelnen Segmenten zugeordnet werden (siche Ab-
schnitt 4.4.3).

Haut

Nach auflen wird jeder Zylinder durch die Haut abgeschlossen, welche als diin-
ne Schicht (vgl. Abschnitt 4.2.3) modelliert ist. Auch in der Haut findet Stoff-
wechsel und Wirmeaustausch mit Kapillarblut statt, wobei die Perfusionsraten
durch die Thermoregulation beeinflusst werden (siehe Abschnitt 4.6).

Die von der Haut ausgehenden Wirmestrome in die Umgebung werden
durch die vorgegebenen Randbedingungen bestimmt. Diese konnen individuell
konfiguriert werden, so dass beriicksichtigt werden kann, dass Teile der Haut
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direkt der Umgebungsluft ausgesetzt oder abgedeckt sind bzw. in Kontakt mit
dem OP-Tisch oder einer Wirme-Kilte-Matte stehen.

4.4.2 Segmentierung des Gewebes

Die einzelnen Organe und Gewebe des Korpers weisen grofle Unterschiede
beziiglich ihrer physikalischen Eigenschaften auf. Die Wérmeleitfahigkeit A
beeinflusst den konduktiven Warmetransport, die Dichte p und die spezifische
Wirmekapazitit ¢ bestimmen die Fihigkeit Wéarme zu speichern. So weist bei-
spielsweise die isolierende Fettschicht der Korperschale eine geringe Wirme-
leitfahigkeit auf.

Dariiber hinaus unterscheiden sich die physiologischen Eigenschaften. Ein
groBer metabolischer Energieumsatz verursacht eine starke Warmeprodukti-
on, eine grofle Perfusionsrate sorgt fiir den schnellen Abtransport der lokal
produzierten Wirme und fiihrt bei einem kardiopulmonalen Bypass zu einer
effizienten Kiihlung bzw. Erwiarmung iiber das zirkulierende Blut.

Die Segmentierung der Modelleinheit Gewebe stellt somit einen entschei-
denden Schritt beim Entwurf eines Temperaturmodells zur Uberwachung des
Patienten unter EKZ-Bedingungen dar. Als Grundlage dient hierbei der Visible-
Human-Male-Datensatz, der vom National Library of Medicine (NLM) erstellt
wurde und iiber eine Public-Domain-Lizenz frei verfiigbar ist. Dieser enthilt
kongruente computertomographische und photographische Aufnahmen trans-
versaler Schnittflichen durch den menschlichen Kérper im Abstand von 1 mm,
sowie MRT-Aufnahmen in groBeren Abstinden [74, 75]. Auf diese Weise steht
eine hoch aufgeloste dreidimensionale Darstellung des menschlichen Korpers
fiir viele Anwendungsmoglichkeiten zur Verfiigung. Am Institut fiir Biome-
dizinische Technik der Universitit Karlsruhe (TH) wurde der Visible-Human-
Datensatz mit einer Auflosung von 5 mm segmentiert, indem jedem Volumen-
element eine Gewebeart zugeordnet wurde. Die so aufbereiteten Daten wurden
fiir die Entwicklung des Temperaturmodells zur Verfiigung gestellt.

Um die Gewebe-Hohlzylinder des Temperaturmodells zu segmentieren,
werden diese zunichst geeignet diskretisiert, indem sie in N, radiale, Ny azi-
mutale und N, axiale Zellen unterteilt werden (vgl. Abbildung 4.8). Die Anzahl
der Unterteilungen ist dabei in den Extremitiiten niedriger als im Kopf und im
Torso, da die letzteren Zylinder priziser segmentiert werden. Die Zahlenwerte
sind Tabelle 4.2 zu entnehmen.

Den einzelnen Zellen des Hohlzylinders werden entweder ,.echte Gewebe-
arten des Korpers zugeordnet oder so genannte Mischgewebe, deren Zusam-
mensetzung so gewahlt wird, dass die prozentualen Anteile der verschiedenen
Gewebearten im gesamten Zylinder denen eines durchschnittlichen Menschen
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Tabelle 4.2 Diskretisierung der Gewebe-Hohlzylinder

Zylinder N, Ny N;

Kopf 16 12 16
Torso 16 12 20
Arm 6 4 10
Bein 6 4 10

entsprechen, d. h. nicht zwangsldufig des Visible Human, welcher lediglich ei-
ne einzelne Person reprisentiert. Als Referenz dienen verschiedene Literatur-
quellen, insbesondere [21, 88]. Die genaue Parametrisierung ist Tabelle B.1 im
Anhang zu entnehmen.

Die physikalischen Eigenschaften und die metabolische Wéarmeproduktions-
rate der Mischgewebe werden entsprechend der relativen Volumen- bzw. Mas-
senanteile der enthaltenen Gewebearten aus deren Eigenschaften abgeleitet.

Fiir die Extremitéten wird ein einfacher Kern-Schalen-Aufbau angesetzt, wie
er in vielen Temperaturmodellen zu finden ist: Eine Schicht unter der Haut wird
als Schalengewebe modelliert, das Innere des Gewebe-Hohlzylinders wird ein-
heitlich als Kerngewebe deklariert. Dabei handelt es sich jeweils um ein Misch-
gewebe, wobei sich der Kern aus Muskeln und Knochen und die Schale aus Fett
und Bindegewebe zusammensetzt. Der letzte axiale Abschnitt der Extremitéten
erhilt eine eigene Zusammensetzung aus Muskeln, Knochen und Fett, welche
den Hénden bzw. Fiilen entspricht.

Im Kopfzylinder wird das Gehirn modelliert, dessen Form sich am Gehirn
des Visible Human orientiert (siche Abbildungen 4.5(a) und (b) sowie Ab-
bildung 4.6(a)). Es unterteilt sich in rechte und linke Gehirnhilfte sowie das
Stammbhirn, die aus dem gleichen Gewebe bestehen, jedoch von unterschiedli-
chen Blutfliissen gespeist werden (vgl. Abschnitt 4.4.3). Des Weiteren werden
Schiadelknochen, Fettschichten, Halsmuskulatur und Stirnhohle beriicksichtigt.
Den verbleibenden Gitterzellen wird ein Mischgewebe zugeordnet.

Im Torso werden Herz, Lunge, Gastrointestinaltrakt, Nieren, Leber, Wir-
belsdule, Riickenmuskulatur und Rippen in Anlehnung an den Visual Human
modelliert (sieche Abbildungen 4.5(c) und (d) sowie Abbildungen 4.6(b)-(e)).
Zusitzlich werden zwei Mischgewebe unterschiedlicher Zusammensetzung im
thorakalen und abdominalen Bereich definiert.

Eine Anpassung des Modells an einen individuellen Patienten geschieht le-
diglich durch die entsprechende Dimensionierung der Zylinder, die Segmentie-
rung bleibt dagegen stets gleich. In zukiinftigen Weiterentwicklungen des Mo-
dells konnte die Variabilitit des Korperfettanteils beriicksichtigt werden, wel-
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it

]
(a) Gehirn im Visi- (b) Gehirn im Zy- (c) Gastrointes- (d) Gastrointesti-
ble Human lindermodell tinaltrakt im naltrakt (mit
Visible Human Nieren) im
Zylindermodell

Abbildung 4.5 Gegeniiberstellung der Segmentierung des Visible Human und des Zy-

lindermodells

vl

(a) Gehirn (b) Lunge (c) Gastroin- (d) Leber und (e) Skelett
testinal- Nieren
trakt

Abbildung 4.6 Lage, Form und Grofe einzelner Bereiche im Zylindermodell
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che das Temperaturverhalten signifikant beeinflusst [46]. Des Weiteren konn-
ten Verbesserungen erzielt werden, indem der Torso an die verdnderten Verhalt-
nisse wihrend der extrakorporalen Zirkulation angepasst wird (offener Thorax,
kollabierte Lunge).

4.4.3 Schnittstelle zwischen Hamodynamik- und Temperaturmodell

Die Wirmeiibertragung zwischen dem zirkulierenden Blut und dem Gewebe
hingt maigeblich von der Perfusionsrate vy ab, welche als kapillarer Blutfluss
bezogen auf das perfundierte Gewebevolumen definiert ist. Der kapillare Blut-
fluss ist aus dem Himodynamikmodell bekannt und wird als Information in das
Temperaturmodell eingespeist. Da sich nicht alle 61 Kapillargebiete direkt be-
stimmten Gewebevolumina zuordnen lassen, wird eine Schnittstelle zwischen
die beiden Modelle geschaltet. In dieser werden die Blutfliisse aufsummiert,
denen ein gemeinsames Versorgungsgebiet zugewiesen wird, welches im Fol-
genden als Flussgebiet bezeichnet wird.

Die Extremititen werden jeweils zu einem einzigen Flussgebiet zusammen-
gefasst. Das Temperaturmodell erhilt so beispielsweise die Information, wel-
cher Blutfluss den linken Arm insgesamt erreicht. Der Arm ist aus zwei Gewe-
bearten (Kern- und Schalengewebe) aufgebaut, deren Perfusionsraten sich im
physiologischen Fall unterscheiden. Der Blutfluss wird innerhalb des Flussge-
bietes so aufgeteilt, dass das Verhiltnis der Perfusionsraten erhalten bleibt.

Im Kopf werden die Fliisse in die Aa. cerebri anteriores, mediae et poste-
riores zu den Flussgebieten linke und rechte Hemisphdre zusammengefasst.
Stammbhirn, Fett und Mischgewebe werden durch ein weiteres Flussgebiet ver-
sorgt, welches das Blut von den Kapillargebieten erhiilt, die iiber die Aa. caroti-
des externae perfundiert werden. In Abschnitt 3.4 wurde erldutert, dass die ze-
rebralen Arterien in der Realitit ca. 22 % weniger Blutfluss erhalten als durch
die Parametrisierung des Himodynamikmodells vorgegeben wird. Um diesen
Umstand zu beriicksichtigen, werden 22 % des zerebralen Flusses ebenfalls
dem zuletzt beschriebenen Flussgebiet zugeordnet.

Nieren, Leber und Gastrointestinaltrakt stellen jeweils eigene Flussgebiete
des Torsos dar. Die iibrigen Gewebearten, die im Torso unterschieden werden,
werden als weiteres Flussgebiet betrachtet.

Fiir die Hautdurchblutung existiert kein eigenes Flussgebiet, da das Avo-
lio-Modell keine entsprechenden Kapillargebiete enthélt. Stattdessen wird der
Blutfluss in die Haut von einem oder mehreren Flussgebieten abgezweigt. In
den Extremititen liegt nur ein Flussgebiet vor, so dass hier keine Alternativen
bestehen. Beim Kopfzylinder ist es sinnvoll, den Blutfluss nicht den Gehirnar-
terien zu entnehmen, deren Durchblutung durch die Autoregulation bestimmt
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wird (sieche Abschnitt 3.7.2), sondern dem dritten Flussgebiet, das die weiteren
Gewebearten des Kopfes zusammenfasst. Im Torso existieren ebenfalls zwei
Flussgebiete, die verschiedene Gewebearten gruppieren. Der Gesamtfluss in
diesen Gebieten reicht jedoch nicht aus, um das zugehorige Gewebe und die
Haut ausreichend zu perfundieren. Daher wird ein weiterer Anteil dem Fluss-
gebiet des Gastrointestinaltraktes entnommen. Auf diese Weise wird die Per-
fusionsrate der inneren Organe durch die variable Hautdurchblutung nur wenig
beeinflusst.

4.5 Modellierung des passiven Teils

Der folgende Abschnitt befasst sich mit der Modellierung der Wéarmetransport-
vorginge im menschlichen Korper, ohne den Eingriff der Thermoregulation zu
beriicksichtigen. Dariiber hinaus wird die Berechnung des Warmeaustausches
mit der Umgebung unter den speziellen Randbedingungen der extrakorporalen
Zirkulation betrachtet.

Anmerkung 4.4 Die folgenden Herleitungen erfolgen (aufer fiir die zentralen
Gefille) ausschlieBlich in elliptischen Zylinderkoordinaten. Die Ergebnisse
fiir Kreiszylinderkoordinaten gehen als Sonderfall K = 1 daraus hervor (vgl.
hierzu Abschnitt B.1.1).

4.5.1 Zentrale GefaBBe

Die zentralen Gefilie besitzen die Form von Kreiszylindern mit dem Radius
Fart DZW. ven und sind in axialer Richtung in N; Zellen segmentiert, es erfolgt
jedoch keine Segmentierung in radialer oder azimutaler Richtung. Als Vorzei-
chenkonvention wird vereinbart, dass die positive z-Richtung stets in Richtung
des arteriellen Blutflusses weist. In den Venen erhilt jedoch der Blutfluss ent-
gegen der z-Richtung ein positives Vorzeichen. Dieser Zusammenhang wird in
Abbildung 4.7 dargestellt.

Arterie

Zunichst wird die zentrale Arterie betrachtet. Der Volumenstrom des Blutes
Vart(z) verursacht eine erzwungene Konvektion in axialer Richtung. Demge-
geniiber kann axiale Konduktion vernachlidssigt werden. Der Blutfluss entlang
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Vart >0
e
Arterie’ Z0 ‘ 21 ‘ ‘ ‘ZNz—l‘
sz
Vene’ 20 ‘ 21 ‘ ‘ ‘ZM—I‘
-—
Vven>o

Abbildung 4.7 Vorzeichenkonvention fiir die Blutflussrichtung in den zentralen Ge-
fallen

der z-Achse dndert sich aufgrund des abzweigenden Kapillarblutes. Der Wiir-
mestrom iiber die axialen Grenzflachen einer Zelle betrigt

0:(z,y) = po1- cv1 - Tart(zm—1) - Var(2,,)  bzw.
0:(z5) = —por- cor - Tart (zm) - Vare () -

Die Differenz aus dem zu- und abflieBenden axialen Blutfluss der Zelle ent-
spricht dem Anteil, der in die Kapillargebiete der Einheiten Gewebe und Haut
abgegeben wird. Er richtet sich nach den aktuellen Perfusionsraten, welche aus
dem Hiamodynamikmodell abgeleitet werden.

Vcap (zm) = Van(z,,) — Vart(zm
Daraus ergibt sich der Warmestrom in die Kapillaren:

Qcap (Zm) = —Po1 - Cpl * Tart (Zm) : Vcap (Zm)

Der arterielle Zufluss in den Zylinder Vyy(z0) wird ebenfalls dem Himodyna-
mikmodell entnommen.

Zu den bisher betrachteten Warmestromen kommt der Wéarmeaustausch mit
dem umliegenden Gewebe iiber die GefdBwand. Der Wirmestrom Q'r,art (zm)
wird zunéchst als bekannt angenommen. Unter der Voraussetzung, dass in den
GefiBen keine Energie freigesetzt wird, folgt aus dem ersten Hauptsatz der
Thermodynamik:

AT (Zm) _
dt Vart (Zm)

Mit dem Zellvolumen

Pol  Cbl -

' (Qz (Z;) + QZ(ZE) + Qcap (Zm) + Qr(Zm))

Vart(zm) = 7 - rfn Az
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und durch Zusammenfassen der Wirmestrome folgt eine gewohnliche Diffe-
renzialgleichung fiir jede Zelle:

dT (Zm) _ 1 B
dr B PoICh1 T ranz Qr,an (Zm )
1 Tart(zm) - Tart(zm—l) - _
_ . -V
77”311 Az art (2

Bei einer kontinuierlichen Betrachtung wird der Wirmetransport in den Arte-
rien durch die partielle Differenzialgleichung

0Tt 2 1 OTu -
=— “Grat(z) — —5 - —=— Var(z
ot PbICbIart Gran(2) 2, 0z n(2)
beschrieben.

Vene

In der zentralen Vene fiihren analoge Uberlegungen zum Wirmestrom iiber die
axialen Grenzflachen, wobei die Vorzeichenkonvention beachtet werden muss:

QZ (Z;;) = Po1 - Cbl * Tven (Zm+l) : Vven(z;;) bzw.
Qz (Z,;) = —Pbl - bl * Tven (Zm) : Vven(Z,;)
Es wird angenommen, dass in jedem Abschnitt dieselbe Menge an Kapillarblut
zuflieB3t, wie im entsprechenden Abschnitt der Arterie abgezweigt wird; daher
gilt:
Vcap (Zm) = Vven (Zr;) - Vven (Zjn_)

Das zuflieBende Kapillarblut besitzt nach dem Warmeaustausch mit dem Ge-
webe die Temperatur Tt (zm). Daraus ergibt sich der Wirmestrom

Qcap (Zm) = Pbl - Cbl - Tcap (Zm) : Vcap (Zm) .

Der Wirmestrom Q',,Ven (zm), welcher durch den Wirmeaustausch iiber die
GefidBwand zustande kommt, wird wieder als bekannt vorausgesetzt. Aus dem
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ersten Hauptsatz der Thermodynamik folgt dann die Zustandsdifferenzialglei-
chung:

dTyen (Zm) . 1 .
dr a PoiChl T r%enAz Qr,ven (Zm )
1 Tyen (Zm+1 ) — Tyen (Zm) . +
o (e )
Veen(Z,h) —Vyen (2,
_ (Tz;ap(zm)_Tven(Zm)) X VCl’l( m)AZ VCl’l( m) )

bzw. die partielle Differenzialgleichung:

aTven 2 ) ( )
- *qryven\Z
Jt PblIChblTven ar,
1 0T ven - S
ke <a—z'vve“(z)— (Teap(@) = Tren(2)) -5 )

Warmeaustausch lber die GefaBwande

Wie in Abschnitt 4.4 erldutert, werden die zentrale Arterie und Vene als Kreis-
zylinder mit einer gemeinsamen zentralen Achse angenommen, deren ge-
meinsame Querschnittsfliche der ausgesparten Querschnittsfliche des Gewe-
be-Hohlzylinders entspricht. Der Warmeiibergang wird dennoch so modelliert,
als ob beide Gefidle mit ihrer gesamten Oberfliche in direktem Kontakt mit
dem umliegenden Gewebe stehen. Im Folgenden wird der Wérmeaustausch
zwischen zentraler Arterie und Gewebe hergeleitet. Das Ergebnis ldsst sich di-
rekt auf den Austausch zwischen zentraler Vene und Gewebe iibertragen.

Im Gegensatz zu den Gefillen ist der Gewebe-Hohlzylinder in Ny, Winkel-
abschnitte unterteilt. Dadurch ergibt sich eine Winkelabhingigkeit der Wirme-
stromdichte durch die GefiaBwand

é]r,art((Pl 7Zm) = : (Tart(zm) - Ttis("Ov (Plazm)) )

Ran
wobei ry die innerste Gewebeschicht kennzeichnet. Der Wirmewiderstand der
GefiaBBwand R, wird als Quotient aus Dicke und Warmeleitfahigkeit der Ge-
faBwand berechnet. Fiir den Wirmestrom iiber die Gefalwand folgt:

. 27rarAzZ
Qr,art (Zm ) = Rdn :
art

(Tdrt(zm) - Ttis(rO;Zm)) (4.10)
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Dabei ist Tijs(r0,2,) das gewichtete Mittel der Temperaturen der innersten Ge-
webeschicht, wobei die Gewichtung entsprechend des relativen Anteils jedes
Segmentes an der Bogenlinge der Ellipse® erfolgt:

No—1

- L
Ttis(Zm) = Z (Iipl) 'Ttis(r()a(Plem)
I—

(=]

Aufgrund der Unstimmigkeit in der Geometrie kann der Wérmestrom iiber
ein einzelnes Gewebesegment Q’,’m(ro,(pl ,Zm) nicht direkt aus der Wirme-
stromdichte §;ari(,2m) berechnet werden. Vielmehr muss beachtet werden,
dass die Summe der Warmestrome iiber alle Winkel dem Warmestrom iiber die
GefidBwand gemiB Gleichung (4.10) entspricht. Daraus folgt die Gleichung

Qr,art(roa(Pl;Zm) = — (Tart(zm) - Ttis(’"Ov¢lJm)) .
Rart L

4.5.2 Gewebe

Die Temperatur in der Einheit Gewebe wird durch Konduktion in alle Raum-
richtungen, Wirmeproduktion durch den Stoffwechsel und den Warmeaus-
tausch mit dem Kapillarblut beeinflusst. Die Beschreibung der Wirmetrans-
portvorginge basiert auf der Warmediffusionsgleichung (4.3).

Stoffwechsel

Unter den Bedingungen, die wihrend einer Operationssituation vorliegen, kann
davon ausgegangen werden, dass der Stoffwechsel des Korpers dem Grund-
umsatz (siehe Abschnitt 4.1.1) entspricht. Zwar liegt die typische Tempera-
tur eines Operationssaales mit ca. 23 °C unterhalb des thermoneutralen Berei-
ches, doch aufgrund der Erweiterung der neutralen Zone der Thermoregulation
durch die Anisthesie und die Relaxation der Muskeln sind keine Kiltereaktio-
nen des Korpers zu erwarten, welche die Stoffwechselrate erhohen (vgl. Ab-
schnitt 4.1.3).

Wird der Korper in Hypothermie versetzt, sinkt die Stoffwechselrate unter
den Grundumsatz. Die freigesetzte Leistungsdichte e wird fiir jede Gewebe-
art gemiB der van’t Hoffschen Regel aus ihrem Grundwert bei Normothermie
Tiis,0 = 37 °C berechnet:

Wmet(Ttis) = Wmet(Ttis,O) : QIOO’I.(T&S_T&S’O) 4.11)

3Zur Definition von L(¢) und L siehe Anhang B.1.1.
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Fiir das Modell wird in Ubereinstimmung mit Fiala et al. [21] ein Q;o-Wert
von 2 angesetzt. Eine Ausnahme stellt das Gehirn dar: Michenfelder und Mil-
de stellen in einer Studie [48] fest, dass der Q1¢-Wert des Gehirns bei milder
Hypothermie ca. 2,2 betrégt, unterhalb von 27 °C jedoch aufgrund des Riick-
gangs der neuronalen Aktivitit auf nahezu 4,5 steigt. Dieser Umstand wurde
bei der Implementierung des Modells beriicksichtigt.

Warmeaustausch mit dem Kapillarblut

Das gesamte Gewebe des Korpers ist von einem dichten Kapillarnetz durch-
zogen. Durch den geringen Durchmesser und die hohe Anzahl der Kapilla-
ren entsteht eine grofe Austauschoberflache zwischen Kapillaren und Gewe-
be. Dies fiihrt zu der Annahme, dass zwischen Kapillarblut und Gewebe stets
ein vollstandiger Wirmeaustausch, d.h. bis zum thermischen Gleichgewicht
stattfindet.

Um die iibertragene Wirmeleistung zu bestimmen, wird zunéchst ein klei-
nes Gewebevolumen Vj;; mit der einheitlichen Temperatur T;;; betrachtet, das
von Kapillarblut mit dem Fluss Vi, durchstrémt wird. In der infinitesimalen
Zeit dt stromt das Blutvolumen Vi - df mit der Temperatur Ty in das Gewebe,
gleichzeitig verlésst die gleiche Menge postkapillares Blut das betrachtete Ge-
webevolumen mit der Temperatur Tijs. Die iibertragene Wirmemenge betrigt
somit:

dQ = pui- e Vor - dt - (T — This)

Der Ausdruck wird durch die infinitesimale Zeit und das Gewebevolumen Vi
geteilt und es wird der Grenziibergang Viis — O vollzogen. Als Ergebnis folgt
die Leistungsdichte

Wol = Pot - ¢l - Vol - (Tart — Tiis) -

Die Perfusionsrate vy, ist dabei der kapillare Blutfluss bezogen auf das perfun-
dierte Gewebevolumen (Einheit: 1/s).
Der Term kann durch einen Gegenstromfaktor B erweitert werden [61, 94]

Wol = o1~ Col B Vb1 - (Tane — Tiis) mit0 < f <1, (4.12)
um den Wirmeaustausch zwischen arteriovendsen Gefid3paaren zu Beriick-

sichtigen. Dieser sog. Gegenstromeffekt reduziert den Wiarmeaustausch im Ka-
pillarbett, da bereits auf der Ebene grofierer Gefille sowie zwischen Arteriolen
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und Venolen ein Temperaturausgleich stattfindet [93]. Die Temperatur des ve-
nosen Blutes entspricht fiir § < 1 nicht der Gewebetemperatur, sondern es gilt:

Tyen = (1_ﬁ)'Tart+ﬁ'Ttis

Ein Gegenstromfaktor B < 1 ist zwar sinnvoll, allerdings ldsst sich der Wert
nur empirisch ermitteln [55], weshalb viele Autoren 8 = 1 wihlen.

Der Gegenstromfaktor spielt insbesondere bei Modellen mit einem zentralen
Blutspeicher (z.B. [21, 78, 94]) eine bedeutende Rolle, da bei diesem Ansatz
im gesamten Korper eine einheitliche arterielle Bluttemperatur vorliegt. Dem-
gegeniiber beriicksichtigt das vorliegende Modell durch den Wérmeaustausch
der zentralen Gefidfle mit dem umliegenden Gewebe indirekt den Gegenstrom-
effekt zwischen den groBen Arterien und Venen und fithrt so (im normother-
men Fall) zu einer Abkiihlung des arteriellen Blutes entlang der Extremititen,
der auch von Cooney [15] beschrieben wird. Werner und Buse [88] bestitigen,
dass die Gewebetemperatur in der Umgebung groerer Gefdle durch den Wir-
metransfer iiber die GefiBwinde beeinflusst wird, was sich ebenfalls in den
Simulationsergebnissen widerspiegelt.

Biowarmegleichung

Werden die Terme fiir die Leistungsdichte durch den Stoffwechsel (4.11) und
den Wirmeaustausch mit dem Kapillarblut (4.12) in die Warmediffusionsglei-
chung (4.3) eingesetzt, ergibt sich die Biowdrmegleichung

0T . . .
Ptis'Ctis'a—:5 = div(Asis- grad Tiis ) + Wimet (Ttis) + Poi-Co1- B Vo1 (Tare — Tiis)

(4.13)

die in einer spezielleren Form bereits 1948 von Pennes [61] veroffentlicht wur-
de und bis heute in zahlreichen Temperaturmodellen verschiedener Anwen-
dungsbereiche eingesetzt wird, beispielsweise bei der Simulation von Wirme-
und Kiltebelastung [78, 88, 92, 94], in Komfortmodellen [21, 22] oder bei
der Simulation therapeutischer Hyperthermie in der Krebsbehandlung [12]. In
der Literatur finden sich Ansitze zur Verbesserung der ,,klassischen* Biowér-
megleichung,* diese sind jedoch mit einem deutlich hoheren Rechenaufwand
und einer groBeren Zahl an Parametern verbunden, welche sich nur ungenau
bestimmen lassen.

4Eine umfassende Ubersicht findet sich in [11].
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4 Modellierung des thermischen Systems

Fiir die Simulation der Biowdrmegleichung wird der Gewebe-Hohlzylinder
gemil Abbildung 4.8 in N, radiale, Ny azimutale und N, axiale Zellen un-
terteilt. Die diskreten Gleichungen werden wie in Abschnitt 4.3.2 ausgefiihrt
bestimmt.

Abbildung 4.8 Diskretisierung des Gewebe-Hohlzylinders

Verschiedene Gewebearten werden beriicksichtigt, indem jeder Zelle indi-
viduelle physikalische Eigenschaften (Dichte py, spezifische Wérmekapazi-
tit cys, Wirmeleitfihigkeit Ags) und ein Grundwert fiir die Leistungsdichte
durch den Metabolismus bei einer Referenztemperatur wmet (Tiis 0) Zugewiesen
werden (siehe Tabelle B.1 im Anhang). Die Perfusionsrate vy wird wie in Ab-
schnitt 4.4.3 beschrieben aus den Kapillarflissen des Himodynamikmodells
und dem perfundierten Gewebevolumen abgeleitet.

Als Randbedingungen werden die Warmestromdichten an der Oberflidche
des jeweiligen Hohlzylinders vorgegeben. An der inneren Mantelfliche wird
die Warmestromdichte durch den Wirmeaustausch mit den zentralen Gefiaflen
wie in Abschnitt 4.5.1 ausgefiihrt bestimmt. Die Wirmestromdichte iiber die
duBere Mantelfliche entspricht dem Austausch mit der Haut und wird in Ab-
schnitt 4.5.3 erldutert. Die Warmestrome iiber die axialen Grenzflichen werden
vernachlissigt.

4.5.3 Haut

Die Haut tiberzieht im Modell die Mantelflichen aller Zylinder. Sie wird aus
zwei Schichten mit unterschiedlichen Eigenschaften und einer Dicke von je-
weils ca. 1 mm zusammengesetzt (vgl. [21]). Die duBlere Hautschicht ist im
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4.5 Modellierung des passiven Teils

Zusammenhang mit Schweiproduktion und Evaporation von Bedeutung. Per-
fusion und Metabolismus sind in dieser Schicht vernachlidssigbar, so dass sie
als Wirmewiderstand modelliert werden kann.

Die innere Hautschicht reprisentiert das Nervengeflecht der Haut. Sie ist
starker durchblutet und weist einen groferen Stoffwechsel auf. Hier wird
die Biowdrmegleichung (4.13) angesetzt, wobei eine Modellierung als diinne
Schicht (vgl. Abschnitt 4.2.3) erfolgt:

oTwi . . . .
Coki* —=—> = 4. — 4o +dskic (Wmet(Tsk,i) + poti-cvi- B -vor- (Tart — Tsk,i))

ot
Dabei ist dy ; die Dicke der inneren Hautschicht. Die Leistungsdichte des Me-
tabolismus wpe; unterliegt wie im Gewebe-Hohlzylinder der van’t Hoffschen
Regel. Die Perfusionsrate der Haut vy, wird maf3geblich durch thermoregulato-
rische Vorginge beeinflusst, welche in Abschnitt 4.6 besprochen werden.
Die Wirmestromdichte vom Gewebe in die innere Hautschicht g berechnet
sich iiber den halben Warmewiderstand der inneren Hautschicht

2
=" (Ttis(erfl P1Zm) — Tsk,i((Pth)) :

qs_k((Pl;Zm) = Ry
sk,i

Da die duflere Hautschicht als Warmewiderstand modelliert wird, ist die Wér-
mestromdichte von der inneren in die duflere Hautschicht c];{( identisch mit dem
Wirmestrom in die Umgebung ey, der als Randbedingung vorgegeben wird
(siehe Abschnitt 4.5.4). Fiir dessen Bestimmung wird die Oberflachentempera-
tur der Haut Ty , bendtigt, welche aus dem Zusammenhang

1
qenv((Pth) = q:i((Pl;Zm) = Ry ’ (T%k,i((Pl;Zm) - Tﬂk,O((pl 7Zm))

o +Rsk,o

berechnet werden kann. Die Zusammenhinge werden durch das Ersatzschalt-
bild in Abbildung 4.9 veranschaulicht.

4.5.4 Warmeverluste an die Umgebung

Die Wirmeabgabe des Korpers an die Umgebung geschieht normalerweise in
Form eines Wirmestromes iiber die Haut sowie tiber die Atemluft. Wahrend
der extrakorporalen Zirkulation wird dem Korper iiber die Einspeisung von ge-
kiihltem Blut Wérme entzogen, was bei der Modellierung der zentralen Gefilie
beriicksichtigt wird, indem Fluss und Temperatur des eingespeisten Blutes als
Randbedingung vorgegeben werden (vgl. Abschnitt 4.5.1). Ein Warmeverlust
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4 Modellierung des thermischen Systems

q:k Rsk,i/2 Rsk,i/2 Rsk,o q:i

Tiis dgx Wk i Cok i

% To i Tsx o
O . O

Abbildung 4.9 Ersatzschaltbild des Modells der Haut; vy ; ist der Gesamteffekt der
Leistungsdichte durch den Metabolismus und den Wirmeaustausch mit dem Kapil-
larblut, welcher mit dyy ; gewichtet formal als Wirmestromdichte dargestellt werden
kann

tiber die Atmung tritt nicht auf, da diese aufler Kraft gesetzt ist und durch die
Oxygenierung des Blutes im extrakorporalen Kreislauf ersetzt wird.

Der Wirmestrom iiber die Haut hingt mafgeblich von der Umgebung des
Korpers ab. Im Operationssaal liegt normalerweise eine konstante Temperatur
von ca. 23 °C vor. Der Patient liegt unbekleidet auf dem OP-Tisch und ist mit
einem Abdecktuch bedeckt. Zusitzlich konnen zur Unterstiitzung des Abkiih-
lungsprozesses Wirme-Kilte-Matten zum Einsatz kommen. Da sich die Ge-
gebenheiten je nach Operation und Klinikum unterscheiden konnen, muss das
Temperaturmodell konfigurierbar gehalten werden. Dies wird durch eine Kon-
figurationsmatrix erreicht, die jedem Oberflichensegment (¢;,z,) eines Zylin-
ders einen Zahlenwert zuweist, iiber den unterschieden werden kann, ob das
Segment erstens unbedeckt oder zweitens durch ein Abdecktuch bedeckt ist,
sich drittens in Kontakt mit einer Warme-Kalte-Matte oder viertens mit dem
OP-Tisch befindet. Die flexible Implementation ermoglicht die Erweiterung
auf weitere Fille, beispielsweise die oberflichliche Kiihlung durch Eispacks.

Warmestromdichte bei unbedeckter Haut

Ist die Haut direkt der Umgebungsluft ausgesetzt, treten an der Oberfliche Eva-
poration, Konvektion und Radiation auf. Wie in Abschnitt 4.1.3 diskutiert, be-
findet sich die Leistung der evaporativen Wirmeabgabe bei den vorliegenden
Temperaturen im Operationssaal auf ihrem nahezu temperaturunabhéngigen
Grundwert. Der durch Verdunstung verursachte Warmestrom in die Umgebung
wird daher als konstanter Faktor modelliert, wobei fiir Kopf, Torso und Extre-
mitidten unterschiedliche Konstanten angesetzt werden. In der Literatur findet
sich dieser Ansatz bei verschiedenen Autoren wieder [25, 86, 94]; die Zah-
lenwerte der Warmestrome unterscheiden sich teilweise jedoch deutlich. Die
Werte fiir die evaporativen Grundwirmestromdichten geyvap des vorliegenden
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4.5 Modellierung des passiven Teils

Modells (siehe Tabelle B.2 im Anhang) wurden von Gordon et al. [25] abge-
leitet.

In einem geschlossenen Raum kann von natiirlicher Konvektion ausgegan-
gen werden, wobei sich um den Korper eine Grenzschicht aus ruhender Luft
von ca. 4-8 mm Dicke ausbildet [86], durch die ein konduktiver Wirmeiiber-
gang erfolgt. Diese Luftschicht wird als Wirmewiderstand R¢ony modelliert:

d
Rconv - Ac/o'nv 5 /,Lair = 0,026W/mK
ai

Fiir den konvektiven Wirmewiderstand werden in einigen Quellen korper-
teilabhiingige Zahlenwerte angegeben, welche empirisch ermittelt wurden
[25, 94]. Im vorliegenden Modell wird die Dicke der Grenzschicht einheitlich
ZU deony = 6,8 mm gewiihlt, woraus Reony = 0,26 m*K/w folgt.

Die Wirmeabgabe durch Radiation wird entsprechend Abschnitt 4.2.2 linea-
risiert und ebenfalls als Warmewiderstand modelliert. Mit einem Emissions-
grad von € = 0,98 verhilt sich die Haut fiir Infrarotstrahlung nahezu wie ein
schwarzer Korper [86], so dass sich mit einer angenommenen Mittentempera-
tur von Ty, = 299K in guter Ubereinstimmung mit [94] ein Wirmewiderstand
von Rpg ~ 0,168 m*K/w ergibt.

Als Gesamteffekt folgt die Wirmestromdichte

1
Rconv | ‘ Rrad

denv =

. (Tsk,o - Tenv) + Qevap .

Der an die Umgebung abgegebene Wirmestrom eines unbekleideten Men-
schen folgt aus der Integration der Wiarmestromdichte tiber die Hautoberfliache.
Im Zylindermodell ist dies die Summe der Mantelflichen aller Zylinder. Die-
se ist etwa 10 % geringer als die tatsichliche Hautoberfliche eines Menschen,
welche in Abhingigkeit von Koérpermasse m und -hohe /2 mithilfe der DuBois-
Formel [15]

m 0,425 h 0,725
Ag = <0,2025- (—) : (—) ) m?
kg m

abgeschitzt werden kann. Im Modell wird die Wiarmestromdichte daher korri-
giert, indem sie mit dem Quotienten aus DuBois-Fliche und der Hautoberfla-
che des Modells multipliziert wird. Diese Korrektur wird auch bei den nach-
folgend betrachteten Fillen vorgenommen.
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4 Modellierung des thermischen Systems

Warmestromdichte bei abgedeckter Haut

Durch die isolierende Wirkung wird der Wirmestrom von der Haut in die Um-
gebung durch ein OP-Abdecktuch reduziert. Die Berechnung der Warmestrom-
dichte basiert auf einem Kleidungsmodell von Xu und Werner [94], daher wird
im Folgenden fiir die Parameter und die Temperatur der OP-Abdeckung der
Index cl (Kleidung, clothing) verwendet. Da wihrend des operativen Eingrif-
fes an der Korperoberflache nur wenig Verdunstung stattfindet, wird gegeniiber
dem Modell von Xu und Werner der Massentransfer durch die Abdeckung ver-
nachlissigt, so dass von der Abdeckung lediglich die Dichte p.;, die spezifische
Wirmekapazitiit ¢ j, die Warmeleitfahigkeit A.j, der Emissionsgrad & sowie
die Dicke d.; bekannt sein miissen. Die Abdeckung wird als diinne Schicht
(vgl. Abschnitt 4.2.3) beschrieben:

a 72:1 - .+
Ca- o1 =dq —4q

Zwischen Haut und Abdeckung besteht eine Luftschicht der Dicke dy;;. Der
Wirmetransport durch diese Luftschicht erfolgt durch Konduktion, Radiation
und Evaporation. Konduktion und Radiation werden durch die parallel geschal-
teten Wiarmewiderstande

dy; 1
Rair,cond = /,L_ und Ra.ir,rad = A~ . . .73
air 40- Esk,cl : Tm

beschrieben. Dabei ist Egy ¢ der Strahlungsaustauschgrad zwischen Haut und
Abdeckung. Fiir die durch Evaporation verursachte Wirmestromdichte geyap
wird derselbe konstante Wert wie im nicht abgedeckten Fall angesetzt. Mit der
Oberflichentemperatur der Haut T, und der Temperatur 7;; an der Grenz-
fliche zwischen Luftschicht und Abdeckung ergibt sich somit insgesamt als
Wirmestromdichte zwischen Haut und Abdeckung:

=  (Tgo—T7)+¢g 4.14)
Tl Rair,cond”Rair,rad ( 0 Cl) Tevap

Bis zur Mitte der Abdeckung, in der die Temperatur T, definiert ist, findet
ein konduktiver Ubergang durch den halben Wirmewiderstand der Abdeckung

statt:

2 -
daq — R_cl : (Tcl - Tcl) (4.15)
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4.5 Modellierung des passiven Teils

Durch Elimination der Temperatur 7; folgt aus den Gleichungen (4.14)
und (4.15):

1 Rair,cond ||Rair,rad

(Tok,o — Ta1) + “Gev:
Ra.ir,condHRair,rad + %Rcl e ¢ Rair,condHRair,rad + %Rcl v

4o =

Der Wiérmestrom von der Abdeckung in die Umgebung erfolgt durch Ra-
diation und Konvektion. Beide Effekte werden durch Wirmewiderstinde be-
schrieben, wobei fiir die Radiation Re,y rad der Emissionsgrad der Abdeckung
&1 angesetzt werden muss, die Konvektion wird wie im unabgedeckten Fall
durch den Wirmewiderstand Repy conv beschrieben. Zusitzlich muss wieder der
halbe Wirmewiderstand der Abdeckung R.|/2 beriicksichtigt werden, so dass
fiir die Warmestromdichte in die Umgebung folgt:

1

1
Renv,rad ||Renv,conv + chl

qenv = 6]:1 = ' (Tcl - Tenv)

Abbildung 4.10 zeigt das elektrische Ersatzschaltbild des gesamten Kleidungs-
modells.

R air,rad

]
]
9,

Luftschicht OP-Abdeckung

Renv,rad

Abbildung 4.10 Ersatzschaltbild des Kleidungsmodells fiir die OP-Abdeckung

Warmestromdichte beim Kontakt mit einer Warme-Kalte-Matte

Wassertemperierte Wirme-Kaélte-Matten werden von Wasser durchstromt, des-
sen Temperatur durch die Hypothermieeinheit bestimmt wird. Dadurch wird
Wirme, die durch den Kontakt mit dem Korper des Patienten aufgenommen
wird, schnell abgefiihrt, so dass angenommen werden kann, dass die Tempera-
tur im Inneren der Matte identisch mit der des eingespeisten Wassers ist. Sind
die Dicke dpx und die Wirmeleitfihigkeit Ay des Oberflichenmaterials der
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4 Modellierung des thermischen Systems

Wirme-Kilte-Matte bekannt, kann der konduktive Warmeiibergang mithilfe
eines Wirmewiderstandes modelliert werden. Hinzu kommt wie in den zuvor
betrachteten Fillen die evaporative Wirmestromdichte geyap. Somit ergibt sich
insgesamt fiir die Warmestromdichte zwischen Korperoberfliche und Wiarme-
Kilte-Matte:

o1 . . _ doik
denv = 75— (Tﬂk,o - Tblk) + Gevap mit Rpjx = — .
Ryix Ablk

Warmestromdichte beim Kontakt mit dem OP-Tisch

Befindet sich die Haut in direktem Kontakt mit dem gepolsterten OP-Tisch,
wird nach kurzer Zeit ndherungsweise ein thermisches Gleichgewicht erreicht,
so dass kaum noch ein Wirmetransport zwischen Korper und Polstermaterial
stattfindet. Die Warmestromdichte §eqy wird daher an der Kontaktfliche zu null
gesetzt.

4.6 Regulation der Hautdurchblutung

In Abschnitt 4.1.3 wurde diskutiert, dass wihrend der extrakorporalen Zirku-
lation als einzige Stellgro3e der Thermoregulation die Vasomotorik der Haut-
gefiBe bleibt. Auch wenn diese durch den Einfluss der Anisthesie nur einge-
schriankt funktionsfihig ist, sollte die Variabilitit der Hautperfusion im Modell
beriicksichtigt werden. In der Literatur existieren verschiedene Modellierungs-
ansitze, welche grundlegende Unterschiede aufweisen, die sich bereits bei der
Wabhl der Einflussgréen zeigen.

Stolwijk und Hardy [78] formulieren den Blutfluss der Haut als Funktion der
Durchschnittstemperatur der Haut sowie der Kerntemperatur des Kopfes. Das
Modell von Gordon et al. [25], welches auf Kéltebelastung ausgelegt ist, ent-
hilt ein Konstriktionssignal, welches unabhingig von der Kerntemperatur des
Kopfes ist, was damit begriindet wird, dass deren Einfluss auf die Vasomoto-
rik der Haut nicht geklrt sei. Stattdessen wird fiir jeden modellierten Korper-
teil die Abweichung der Temperatur und der Wiarmestromdichte der Haut von
ihren jeweiligen Sollwerten berechnet und daraus eine gewichtete Summe ge-
bildet. Die Gewichtungsfaktoren ergeben sich dabei aus der Abschitzung der
Anzahl der Thermorezeptoren im betrachteten Korperteil bezogen auf die Ge-
samtzahl der Thermorezeptoren des Korpers. Die Sollwerte des Reglers wur-
den aus dem stationdren Zustand des Modells ermittelt, welcher sich bei inak-
tiver Thermoregulation in thermoneutraler Umgebung einstellt.
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4.6 Regulation der Hautdurchblutung

Als Grundlage fiir das vorliegende Modell dient eine neuere Veroffentli-
chung von Fiala et al. [22]. Die Vorgehensweise der Autoren bestand darin,
eine groflere Anzahl physiologischer Experimente, welche in der Literatur ver-
fiigbar sind, zusammenzutragen und neu auszuwerten. Mithilfe der Regressi-
onsanalyse wurden so die Einflussgroflen und der funktionale Zusammenhang
ermittelt, durch den sich Steuersignale fiir Vasodilatation, Vasokonstriktion,
Muskelzittern und Schweillproduktion darstellen lassen. Auf diese Weise ent-
stand ein Modell der Thermoregulation, welches fiir eine gro3e Bandbreite an
Umgebungsbedingungen Giiltigkeit besitzt.

4.6.1 Steuersignale

Fiir Vasokonstriktion und -dilatation werden zwei getrennte Steuersignale be-
rechnet. Das dimensionslose Konstriktionssignal Cs hingt von der Abwei-
chung ATy zwischen der mittleren Hauttemperatur Ty und der Referenztem-
peratur Ty o = 34,4°C ab. Zusitzlich wirkt sich ein Absinken der Hauttempe-
ratur im Fiala-Modell auf das Konstriktionssignal aus, wohingegen ein Anstieg
keine Auswirkungen zeigt.

Cs = 35K 1. AT, - (tanh (0,34K - ATy +1,07) — 1)

dek] -

o (4.16)

+1,4-10%s/k2 - ATy - {
Der zweite Summand ldsst sich so interpretieren, dass bei einer Unterschrei-
tung der Referenztemperatur und einem weiteren Absinken der Hauttempera-
tur eine stirkere konstriktorische Reaktion erfolgt. Fragwiirdig erscheint dage-
gen, dass der Summand einen negativen Beitrag liefert, wenn die Hauttempe-
ratur die Referenztemperatur tibersteigt, jedoch im Fallen begriffen ist. Zudem
zeigt sich, dass der Term bei dem von Fiala et al. gegebenen Koeffizienten von
1,4-10%s/k? extreme Auswirkungen auf die Perfusion zeigt, die physiologisch
nicht sinnvoll erscheinen. Aus diesem Grund wird nur der erste Summand von
Gleichung (4.16) fiir das vorliegende Modell tibernommen.
Das Dilatationssignal DI (Einheit: W/K) héngt sowohl von der Abweichung
der mittleren Hauttemperatur ATy als auch der Abweichung der Temperatur
des Hypothalamus ATy, von ihren jeweiligen Referenzwerten ab.

DI = 21W/k2 - ATy - (tanh(0,79K ' - ATy —0,70) 4 1)
+32W/K? - ATy, - (tanh(3,29K - ATy — 1,46) + 1) (4.17)
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Die Temperatur des Hypothalamus wird bei der Simulation dem Hirngewe-
be im Kopfzylinder entnommen; die zugehorige Referenztemperatur betragt
Thyp,o = 37,0°C.

Die mittlere Hauttemperatur wird bestimmt, indem zunéchst die Temperatu-
ren der inneren Hautschicht jedes Zylinders® gemittelt werden:

M |
M

sk i (Pl 7Zm)

Anschliefend wird eine gewichtete Summe iiber alle Zylinder gebildet:

cyl cyl
sk = § Ay

(cyl)

Die Gewichtungsfaktoren agy sind Tabelle B.3 im Anhang zu entnehmen. Im
Fiala-Modell wird zusétzlich ein gleitender Mittelwert iiber einen nicht nidher
definiertes Zeitintervall gebildet; dieser Schritt wird im vorliegenden Modell
nicht beriicksichtigt.

4.6.2 Einfluss der Anasthesie

Um den Einfluss der Anésthesie zu modellieren, muss eine neutrale Zone von
ca. 4K um die Referenztemperatur eingerichtet werden, in der kein thermore-
gulatorischer Eingriff erfolgt (vgl. Abschnitt 4.1.3). Dazu wird die Referenz-
temperatur der Haut T o in den Gleichungen (4.16) und (4.17) in Abhiingigkeit
von der mittleren Hauttemperatur Ty nach folgendem Schema angepasst:

Tocmin  falls Tk < Teg min
Tsk,O =4 T falls Tsk,min <Tg < Tsk,max
Tsk,max falls ’I_;k > Tﬂk,max

Dabei sind Tsk,min und Tsk,max die Rénder der neutralen Zone. Durch diese Maf-
nahme wird erreicht, dass innerhalb der neutralen Zone keine Abweichung von
der Referenztemperatur vorliegt (ATyx = 0) und somit Konstriktions- und Dila-
tationssignal den Wert null annehmen. Die Anpassung der Referenztemperatur
des Hypothalamus erfolgt analog.

Abbildung 4.11 zeigt den Verlauf der beiden Steuersignale Cs und DI bei ei-
ner Abweichung der mittleren Hauttemperatur von +5 K um den Referenzwert
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D1/W/k
o
(=]

Cs/1,
I
(=]

Ok-cc>
-4 =2 0 2 4
ATy /K

Abbildung 4.11 Steuersignale fiir — Konstriktion und --- Dilatation der Hautge-
fale unter Anisthesie

bei einer symmetrischen neutralen Zone von 4 K. Dabei wurde angenommen,
dass die Temperatur des Hypothalamus ihrem Referenzwert entspricht.

4.6.3 Berechnung der Perfusionsrate

Unter dem Einfluss des Konstriktions- und des Dilatationssignals ergibt sich
nach Fiala et al. [22] in jedem Zylinder eine globale (d.h. den gesamten Zy-
linder betreffende) Verinderung des Hautblutflusses V, gegeniiber dem Wert
unter thermoneutralen Bedingungen Vi o gemiB folgender Vorschrift:

3 . —1
Ve (Cs,DI) = (Vsk,o Faa- ) (1 + s - CS-e*"D‘) (4.18)

PbICbl

Dabei sind aq; und acs korperteilabhingige Gewichtungsfaktoren (siehe Ta-
belle B.3). Der Exponentialterm wurde von Fiala et al. zur Vermeidung
von Instabilititen eingefiihrt. Gegeniiber dem angegebenen Koeffizienten von
n= 81—0 K/w wird im vorliegenden Modell n = zLo K/w gesetzt, da der Original-
wert zu einem {ibermédBigen Anstieg des Blutflusses bei geringer Uberschrei-
tung der Referenztemperatur fiihrt.

Das Fiala-Modell geht von einer konstanten Gewebeperfusion aus. Andert
sich die Perfusion der Haut aufgrund vasomotorischer Vorginge, veridndert sich
dadurch der Gesamtblutfluss in den betreffenden Korperteil abhéingig von den
Steuersignalen Cs und DI.

SDas Fiala-Modell wird aus anderen geometrischen Formen aufgebaut als das vorliegende Mo-
dell, die folgende Darstellung erldutert den angepassten Ansatz.
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Bei der extrakorporalen Zirkulation richtet sich der Blutfluss im Korper je-
doch nicht direkt nach dem verianderten Bedarf, sondern ist durch die arterielle
Pumpe der Herz-Lungen-Maschine vorgegeben. Daher bewirkt eine Veridnde-
rung des Konstriktionszustandes der Hautgefile lediglich eine Umverteilung
des Blutflusses zwischen Gewebe und Haut.

In Abschnitt 4.4.3 wurde erldutert, dass der Blutfluss in die Haut im vor-
liegenden Modell von einem oder mehreren Flussgebieten des Gewebes ab-
gezweigt wird. Betrdgt der physiologische Fluss im Gewebe, welches zu den
betroffenen Flussgebieten gehort, Vtisp und der momentane Fluss in das Fluss-
gebiet V(¢), wird die momentane Hautdurchblutung V) (Cs,DI) durch Skalie-
rung des Flusses Vg (Cs,DIl) aus Gleichung (4.18) berechnet:

i . V()
V! (Cs,D1) = Vg (Cs,DI) - = .
Sk( ) bk( ) Vtis,O + Vsk(Csle)

Mit dieser Modifikation liegt der Blutfluss der Haut V} stets zwischen 0 und
100 % des Gesamtblutflusses V (¢); dieser Anteil wird durch eine nachgeschal-
tete Begrenzung nach oben limitiert, um zu verhindern, dass die Flussgebiete
im Gewebe-Hohlzylinder zu schwach perfundiert werden. Unter hypothermen
Bedingungen ist eine solche Situation jedoch nicht zu erwarten, da die Kilte
eine konstriktorische Reaktion der Hautgefif3e hervorruft.

Zusitzlich zur globalen Regelung der Hautdurchblutung spielen lokale
Hauttemperaturen eine Rolle: Eine Erhohung bzw. Erniedrigung der Hauttem-
peratur um 10 K bewirkt lokal eine Verdoppelung bzw. Halbierung der Perfu-
sionsrate [22]. Dies wird im Modell durch einen entsprechenden Exponential-
term in jedem Oberflichensegment der Haut beriicksichtigt.

4.7 Schatzung der Anfangstemperatur

Das Modell zur Uberwachung hypothermer Patienten ist fiir die Simulation
wihrend des totalen kardiopulmonalen Bypasses ausgelegt, da erst bei Beginn
dieser Phase Messwerte des arteriellen Blutflusses, der arteriellen Bluttempe-
ratur und gegebenenfalls der Temperatur der Wirme-Kiélte-Matte vorliegen.
Zu diesem Zeitpunkt liegt der Patient bereits lingere Zeit unbekleidet bzw.
leicht bedeckt auf dem OP-Tisch. Da durch die Medikation die Kélteabwehr-
mechanismen weitgehend auBler Kraft gesetzt sind, kiihlt der Korper bereits vor
Beginn der extrakorporalen Zirkulation merklich ab.

Um das Temperaturfeld im Korper am Anfang der Simulation zu schitzen,
werden die gemessenen Korperkerntemperaturen ausgewertet und es wird mit-

138



4.7 Schatzung der Anfangstemperatur

hilfe eines Giitemal3es aus zuvor gespeicherten Temperaturfeldern das geeig-
netste ausgewdihlt.

Zur Bestimmung realistischer Temperaturverteilungen wird zunéchst ein
eingeschwungener Zustand des Temperaturmodells unter thermoneutralen Be-
dingungen (unbekleidet, 30 °C Umgebungstemperatur) bestimmt. Dazu wird
das Modell mit einem einheitlichen Temperaturfeld von 37 °C initialisiert und
eine Simulation iiber einen ldngeren Zeitraum durchgefiihrt bis der stationdre
Zustand erreicht ist. Abbildung 4.12 zeigt, dass sich ein realistisches Ergebnis
einstellt: Die Korperkerntemperatur liegt im Kopf und im Torso bei ca. 36,7 °C,
die Temperatur der Haut am Torsozylinder bei ca. 34,0 °C. Die Extremitéten
sind aufgrund ihrer groen Oberfliche im Verhiltnis zum Volumen kiihler; der
Temperaturgradient in axialer Richtung ist auf den Gegenstromeffekt in den
zentralen Gefédlen zuriickzufiihren.

37,0°C
36,0°C

35,0°C ‘ ‘ ’ | ‘

34,0°C
33,0°C
i

Abbildung 4.12 Eingeschwungener Zustand des Temperaturmodells bei thermoneu-
tralen Bedingungen

Ausgehend von diesem stationdren Zustand wird eine weitere Simulation
durchgefiihrt, bei der angenommen wird, dass der Patient bei einer Umge-
bungstemperatur von 23 °C unbekleidet auf dem OP-Tisch liegt. Die resultie-
renden Temperaturfelder werden in regelméBigen Zeitabstinden abgespeichert
und stellen die moglichen Anfangstemperaturfelder dar, mit denen das Modell
zu Beginn der extrakorporalen Zirkulation initialisiert wird.

Um die bestmogliche Verteilung aus diesen Kandidaten auszuwéihlen, wer-
den die gemessenen Korperkerntemperaturen Tieas (z. B. Nasopharynx und

139



4 Modellierung des thermischen Systems

Rektum) ausgewertet und mit den Temperaturen an den entsprechenden Or-
ten in den gespeicherten Temperaturfeldern Ty, verglichen. Die Bewertung
erfolgt iiber die Berechnung einer gewichteten Summe der Fehlerquadrate an
allen Messorten:

1
F= Z V_z : (Tmeas,i - Tﬂim,i)z

1

Die Gewichtungsfaktoren sind hierbei umgekehrt proportional zu den physio-
logischen Perfusionsraten. Dadurch wird vor allem an Messorten mit schwach
perfundiertem Gewebe (z.B. Rektum) eine gute Ubereinstimmung erzielt,
wihrend an Messorten mit starkerer Perfusion (z. B. Nasopharynx) eine gro-
Bere Abweichung toleriert wird. Dies ist sinnvoll, da der Temperaturverlauf
in stiarker durchblutetem Gewebe schneller der Temperatur des eingespeisten
Blutes folgt, so dass hier anfingliche Differenzen zwischen Messung und Si-
mulation schneller ausgeglichen werden.

4.8 Simulationsergebnisse

Zur Evaluation des Temperaturmodells wurden wihrend Operationen in milder
und tiefer Hypothermie Datensitze aufgezeichnet, welche den zeitlichen Ver-
lauf der Einstellungen der Herz-Lungen-Maschine sowie aller relevanter Mess-
daten mit einer Abtastzeit von 10 s enthalten (vgl. Abschnitt 5.1). Die Tempera-
tursignale wurden wertdiskret mit einer Genauigkeit von 0,1 K erfasst. Da das
Modell als Eingangssignale ausschlieBlich den Fluss und die Temperatur des
eingespeisten Blutes (im Folgenden arterielle Temperatur) benotigt, konnen
die gemessenen Korperkerntemperaturen sowie die Temperatur des aus den
Vv. cavae drainierten Blutes (im Folgenden vendse Temperatur) herangezogen
werden, um die simulierten und gemessenen Verldufe zu vergleichen.

4.8.1 Operationen in milder Hypothermie

Die Abbildungen 4.13 und 4.14 zeigen die Auswertung zweier Operationen in
milder Hypothermie, bei denen ein Mitral- bzw. Aortenklappenersatz durchge-
fiihrt wurde. Als Korperkerntemperaturen stehen jeweils die Rektaltemperatur
sowie Temperaturmesswerte des Pulmonalarterienkatheters zur Verfiigung. Die
Anfangswerte der Kerntemperaturen zeigen, dass der Kérper zu Beginn der ex-
trakorporalen Zirkulation bereits passiv um ca. 1,5 K abgekiihlt ist, was durch
die Schitzung des Anfangstemperaturfeldes gut erfasst wird.
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36

T/°C

34,5
0 20 40 60 80

20 40 60 80
t/min t/min
(a) Bluttemperaturen: arteriell (b) Rektaltemperatur: — gemessen,
(gemessen), vends (gemessen), --- simuliert
--- venos (simuliert)
36 36,5
36
O 35,5 ;
= \ '
& 35 !
34,5 J
7Y E—
80 0 20 40 60 80
t/min t/min
(d) Gehirntemperatur (simuliert)

(c) Temperatur in der Pulmonalarterie
— gemessen, --- simuliert
Abbildung 4.13 Simulationsergebnisse einer Mitralklappenersatz-Operation mit mil-

der Hypothermie
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Abbildung 4.14 Simulationsergebnisse einer Aortenklappenersatz-Operation mit
milder Hypothermie
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Die venose Bluttemperatur ergibt sich aus der Vermischung des vendsen
Blutes der einzelnen Zylinder, dessen Temperatur durch den Warmeaustausch
mit dem umliegenden Gewebe bestimmt wird. Sie stellt somit ndherungswei-
se ein gewichtetes Mittel der Gewebetemperaturen im Korper dar, wobei die
Gewichtung entsprechend den lokalen Perfusionsraten erfolgt. Somit ist zu er-
warten, dass der Verlauf der venosen Temperatur der arteriellen Temperatur
verzogert folgt. Die kurzzeitigen Einbriiche der vendsen Temperatur, welche
in den Messsignalen zu beobachten sind, sind unbekannten Ursprungs und
spiegeln sich nicht im Verlauf der gemessenen Kerntemperaturen wieder. Zu
den iibrigen Zeitpunkten zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen
Messung und Simulation, was darauf hindeutet, dass auch die berechneten Ge-
webetemperaturen im Mittel mit der Realitit iibereinstimmen.

Die Rektaltemperatur wird in der Umgebung von schwach durchblutetem
Gewebe gemessen, so dass sich hier relativ langsame Temperaturdnderungen
ergeben. Bei beiden betrachteten Operationen liegen die Abweichungen zwi-
schen gemessenem und simuliertem Verlauf unter 0,2 K.

Der gemessene Verlauf der Temperatur in der A. pulmonalis weist deutliche
Schwankungen auf, welche auf die raumliche Nihe des Messortes zum Ope-
rationssitus zuriickzufiihren sind. Hier konnen durch den offenen Thorax, das
aus der Operationswunde austretende Blut sowie die kalte Kardioplegielosung
[24] Einfliisse auf den Temperaturverlauf entstehen, welche durch das Modell
nicht erfasst werden. Diese MessgroBe ist somit zur Evaluation des Modells nur
eingeschrinkt geeignet. Prinzipiell ist jedoch ersichtlich, dass sich der Verlauf
im Vergleich zur Rektaltemperatur stirker an der Temperatur des arteriellen
Blutes orientiert. Dieser Zusammenhang ist auch im simulierten Verlauf zu er-
kennen, der insbesondere in der Erwdrmungsphase die Geschwindigkeit des
Temperaturanstiegs sehr gut wiedergibt.

Ergéinzend zeigen die Abbildungen 4.13(d) und 4.14(d) die simulierte Ge-
hirntemperatur, welche in beiden Hemisphiren erwartungsgemaif einen identi-
schen Verlauf aufweist.

4.8.2 Operationen in tiefer Hypothermie

Operationen in tiefer Hypothermie mit Kreislaufstillstand und antegrader Ge-
hirnperfusion stellen eine grolere Herausforderung an das Modell dar, da die
Abkiihlungs- und Erwdrmungsvorginge iiber einen deutlich grofleren Tempe-
raturbereich verlaufen. Dariiber hinaus ist die Entwicklung der Gewebetem-
peratur wihrend des Kreislaufstillstandes in den nicht perfundierten Regionen
von den Eingangssignalen (arterieller Fluss und arterielle Temperatur) unab-
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hingig und wird ausschlieBlich durch den Metabolismus und den konduktiven
Wirmetransport bestimmt.

Bei den ausgewerteten Operationen (Abbildungen 4.15 und 4.16) handelt es
sich jeweils um Korrekturen proximaler Aortendissektionen. Da diese Eingrif-
fe seltener sind als Operationen in milder Hypothermie, lag hier zur Bewer-
tung des Modells nur eine geringe Datenbasis mit teilweise fehlerhaften oder
unvollstdndigen Messsignalen vor. Bei den ausgewéhlten Datensitzen sind die
Messungen der vendsen Temperatur in Abbildung 4.15(a) sowie der Nasopha-
ryngealtemperatur in Abbildung 4.16(b) als fehlerhaft einzustufen. Als Kern-
temperaturen wurden in beiden Féllen die Nasopharyngeal- und die Harnbla-
sentemperatur gemessen.

Die Nasopharyngealtemperatur wird bestimmt, um einen Anhaltspunkt fiir
die Gehirntemperatur zu erhalten, sie gilt jedoch gerade in der tiefen Hypo-
thermie nur als begrenzt zuverldssig (vgl. Abschnitt 2.1.5). AuBerdem kann
das Messergebnis von der Platzierung der Messsonde abhéingen.

Die Harnblasentemperatur gilt als zuverlédssiger Messwert fiir die Korper-
kerntemperatur im Torso, welche schnellere Anderungen aufweist als die Rek-
taltemperatur, sie kann jedoch bei Unterbrechung der Urinproduktion zeitlich
verzogert sein [24].

Aortenoperation 1

Die erste untersuchte Aortenoperation (Abbildung 4.15) beginnt mit einer fast
60-miniitigen Abkiihlungsphase, bei der die Nasopharyngealtemperatur auf
16,4 °C sinkt. In der anschlieBenden Phase des Kreislaufstillstandes (grau hin-
terlegt) wird die Gehirntemperatur durch die Perfusion mit kaltem Blut kon-
stant auf ihrem niedrigen Wert gehalten, wihrend sich der restliche Korper
leicht erwérmt. Nach ca. 30 min wird die Perfusion des Korpers wieder einge-
leitet und die Erwdrmungsphase beginnt unmittelbar.

Aufgrund der fehlerhaft gemessenen venosen Temperatur konnen lediglich
die Kerntemperaturen zur Beurteilung der Simulation herangezogen werden.
Die simulierte Nasopharyngealtemperatur (Abbildung 4.15(b)) fillt in der Ab-
kiithlungsphase schneller ab als der Messwert, so dass sich zeitweise Abwei-
chungen von bis zu 2K ergeben. Wihrend der Gehirnperfusion und der Wie-
dererwidrmung werden deutlich bessere Ergebnisse erzielt. Die Blasentempera-
tur wurde nur unvollstindig gemessen, die vorhandenen Teile des Messsignals
bestitigen jedoch das Modell.

Abbildung 4.15(e) zeigt den simulierten Verlauf der Gehirntemperatur in
beiden Hemisphiren. Dabei wurde davon ausgegangen, dass keine Carotis-Ste-
nosen vorliegen und der Circulus Willisii vollstindig ausgeprigt ist. Da die Ge-
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Abbildung 4.15 Simulationsergebnisse einer Aortenoperation. Die Phase des Kreis-
laufstillstandes mit antegrader Gehirnperfusion ist grau hinterlegt.
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Abbildung 4.16 Simulationsergebnisse einer Aortenoperation. Die Phase des Kreis-
laufstillstandes mit antegrader Gehirnperfusion ist grau hinterlegt.
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hirnhélften nahezu gleich gut perfundiert werden, sind die Temperaturverldufe
auf beiden Seiten identisch.

In Abschnitt 3.9.3 wurde gezeigt, dass das Fehlen der rechten A. commu-
nicans posterior sowie der linken A. cerebri anterior (pars praecommunicans)
bei gleichzeitiger Stenosierung der rechten A. carotis interna die ungiinstigste
Konstellation fiir die unilaterale antegrade Gehirnperfusion darstellt. In diesem
Fall ergibt sich der in Abbildung 4.15(f) dargestellte Verlauf der Gehirntempe-
raturen. Obwohl die linke Hemisphire wihrend der antegraden Gehirnperfusi-
on deutlich schwicher durchblutet wird als die rechte ergeben sich nur geringe
Temperaturunterschiede, da die Abkiihlung auf die Zieltemperatur bereits vor
Beginn des Kreislaufstillstandes erfolgt.

Aortenoperation 2

Die zweite betrachtete Operation (Abbildung 4.16) weist beziiglich der Tem-
peraturverldufe signifikante Unterschiede gegeniiber der ersten auf. Die Ab-
kiihlungsphase dauert hier nur ca. 23 min, wodurch der Kreislaufstillstand bei
einer deutlich hoheren Korpertemperatur initiiert wird (simulierte Nasopha-
ryngealtemperatur: 25 °C). In der 20-miniitigen Phase des Kreislaufstillstandes
wird das Gehirn mit 19 °C kaltem Blut perfundiert, um die Gewebetemperatur
weiter zu reduzieren.

Zu Beginn der Reperfusionsphase ist ein Anstieg der venosen Temperatur zu
beobachten, da sich das riickstromende Perfusat aus dem Kopf und dem rech-
ten Arm mit dem wirmeren vendsen Blut aus dem restlichen Korper vermischt.
Da die arterielle Bluttemperatur fiir weitere 7 min auf 19 °C gehalten wird, ist
ein erneutes Absinken der vendsen Temperatur zu beobachten, bevor die Phase
der Wiedererwidrmung beginnt. Dieser charakteristische Verlauf der vendsen
Temperatur spiegelt sich in der simulierten Kurve mit groBer Genauigkeit wie-
der.

Da die Nasopharyngealtemperatur offensichtlich nicht korrekt gemessen
wurde, kann ein Vergleich der Kerntemperaturen nur anhand der Blasentempe-
ratur erfolgen. Das Messsignal wurde nicht ganz vollstindig erfasst und weist
bei 100 min einen Sprung auf, welcher im Zusammenhang mit der Urinpro-
duktion stehen konnte. Insgesamt stimmt der Verlauf der simulierten und ge-
messenen Kurve in der Abkiihlungs- und Erwiarmungsphase gut iiberein. Die
konstante Differenz in der Erwarmungsphase konnte durch die angesproche-
ne zeitliche Verzogerung der Harnblasentemperatur verursacht sein. Wahrend
des Kreislaufstillstandes steigt die Temperatur bedingt durch die metabolische
Wirmeproduktion im Modell stirker an, als dies in der Messkurve zu beob-
achten ist. Die exakte Wiedergabe des Anstiegs der venosen Temperatur bei
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der Reperfusion spricht jedoch dafiir, dass das Modell insgesamt die Tempera-
turdnderungen im nicht durchbluteten Gewebe gut beschreibt.

Unter der Annahme, dass keine Stenosen in der A. carotis interna sowie eine
vollstindige Kollateralisierung des Circulus Willisii vorliegen, ergeben sich in
der Simulation nahezu identische Temperaturverldufe in beiden Gehirnhilften
(siche Abbildung 4.16(e)). Liegt die im Zusammenhang mit der ersten Aorten-
operation beschriebene Konstellation einer vorhandenen Stenose bei unvoll-
standig ausgebildetem Circulus Willisii vor, ergeben sich dagegen signifikante
Unterschiede zwischen den Hemisphiren (Abbildung 4.16(f)): In der Phase
der antegraden Gehirnperfusion gelingt die weitere Absenkung der Tempera-
tur in der linken Gehirnhilfte nicht, da nur noch ein Bruchteil des erforderli-
chen Flusses die Kapillargebiete erreicht, so dass Temperaturdifferenzen von
bis zu 2 K gegeniiber der rechten Hemisphére auftreten, was einem etwa 15 %
hoheren Metabolismus entspricht. Dadurch wichst die Diskrepanz zwischen
verfiigbarem Sauerstoff und dem Bedarf und somit die Gefahr neurologischer
Schédigungen.

Abbildung 4.17 zeigt das Temperaturfeld im Korper im Koronarschnitt zum
Zeitpunkt 45 min, d.h. kurz vor Beginn der Reperfusion, fiir den Fall einer
schlechten Perfusion der linken Hemisphéare. Dabei ist die unterschiedliche
Temperaturverteilung in den beiden Gehirnhilften zu erkennen.

| =
I35,00c
30,0°C
o |
25,0°C
20,0°C

Abbildung 4.17 Temperaturfeld kurz nach Beginn der Reperfusion (Zeitpunkt:
45 min) bei Stenosierung der rechten A. carotis interna und unvollstdndigem Circulus
Willisii
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Das kombinierte Modell zur Simulation der Himodynamik und der Tempera-
turfelder im Korper des Patienten wurde auf der Plattform Matlab®/Simulink®
implementiert. Die wesentlichen Funktionen sind dabei in der Sprache C pro-
grammiert, wodurch eine hohe Rechengeschwindigkeit erzielt wird. Simulink®
wird fiir die Kommunikation zwischen den Funktionseinheiten eingesetzt und
stellt ODE-Solver zur Simulation der Differenzialgleichungen bereit.

Fiir die Echtzeit-Simulation wéhrend eines chirurgischen Eingriffes wird das
Modell compiliert und auf eine Rapid-Prototyping-Hardware geladen, die iiber
eine serielle Schnittstelle mit der Herz-Lungen-Maschine verbunden ist und
auf diese Weise alle notwendigen Messsignale erhilt. Die Konfiguration des
Modells, die Ansteuerung der Hardware und die Visualisierung der Simulati-
onsergebnisse werden iiber eine graphische Benutzeroberfliche realisiert.

5.1 Integration in eine Echtzeitumgebung

Rapid-Prototyping-Hardware

Die Echtzeitsimulation des entwickelten Modells erfordert die Implementie-
rung auf einer leistungsfihigen Hardware, welche mit einem Echtzeitbetriebs-
system ausgestattet ist. Eine Rapid-Prototyping-Hardware mit direkter Anbin-
dung an Matlab®/Simulink® bietet den Vorteil, dass der Programmcode fiir die
Hardware automatisch generiert wird. Bei der verwendeten dSPACE AutoBox
handelt es sich um ein modular aufgebautes System, das im vorliegenden Fall
mit zwei Prozessor-Boards des Typs DS1005 ausgestattet ist, dessen techni-
sche Daten Tabelle 5.1 entnommen werden konnen. Die Prozessor-Boards sind
jeweils mit einem DS910 Gigalink-Modul ausgestattet, iiber das sie zu einem
Multiprozessorsystem verbunden sind.

Datenakquisition

Der entwickelte Prototyp wurde auf die zurzeit sehr verbreitete Herz-Lungen-
Maschine Slll der Sorin Group abgestimmt. Diese verfiigt iiber eine serielle
Schnittstelle, die zur Ausgabe von Datenpaketen fiir ein Dokumentationssys-
tem (DMS, Data Management System) vorgesehen ist. Die Datenpakete wer-
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Tabelle 5.1 Technische Daten des Prozessor-Boards DS1005

Prozessortyp PowerPC 750, 480 MHz
Bustaktfrequenz 80 MHz

Level 2 Cache 1 MB

Arbeitsspeicher 128 MB

Flash EPROM Speicher 16 MB

Erweiterungen DS910 Gigalink-Modul

den im Abstand von 10s versendet und auf die Rapid-Prototyping-Hardware
tibertragen. Sie umfassen sowohl Einstellungen der Herz-Lungen-Maschine als
auch Messdaten des Patienten, die auf dem Patientenmonitor angezeigt werden.

Ein schnellerer Zugriff auf die aktuellen Einstellungen ist moglich, indem
die Daten direkt aus dem CAN-Bus der Herz-Lungen-Maschine ausgelesen
werden. Auf diese Moglichkeit wurde jedoch vorerst bewusst verzichtet, um
eine Gefihrdung des Patienten durch eine eventuelle Fehlfunktion des Proto-
typs auszuschlieBen.

Das Modell verwendet als Eingangsgrofien zurzeit den Fluss der arteriellen
Pumpe, die Temperatur des eingespeisten Blutes, den arteriellen Blutdruck so-
wie die Wassertemperatur der Hypothermieeinheit. Zur Abschitzung der An-
fangstemperatur fiir das Temperaturmodell werden zusitzlich die gemessenen
Kerntemperaturen genutzt. Weitere Messdaten konnen flexibel ausgelesen und
gemeinsam mit den Simulationsergebnissen auf der graphischen Benutzerober-
fliche dargestellt werden.

Aufbau des Echtzeitprogrammes

Die Struktur des Echtzeitprogrammes ist in Abbildung 5.1 dargestellt.
Temperatur- und Himodynamikmodell werden auf die beiden verfiigbaren Pro-
zessoren verteilt. Das Temperaturmodell befindet sich auf dem Masterboard
und wird bei einer Abtastzeit von 15 ms mit dem Euler-Verfahren simuliert,
das Himodynamikmodell (ohne Venensystem) wird auf dem Slaveboard nach
dem Runge-Kutta-Verfahren mit einer Abtastzeit von 0,15 ms berechnet. Die
Turnaround-Zeiten betragen 6,7 ms bzw. 0,13 ms. Je nach Konfiguration des
Hamodynamikmodells (ausgeprigte Stenosen, unvollstindiger Circulus Wil-
lisii) wire eine Reduktion der Abtastzeit auf 0,1 ms erstrebenswert, um die
Stabilitit des Modells zu gewihrleisten. Dieses Ziel kann durch den Einsatz
eines DS1005 Prozessor-Boards neuerer Generation erreicht werden, welches
mit einem leistungsfihigeren PowerPC-Prozessor ausgestattet ist.
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Abbildung 5.1  Struktur des Echtzeitprogrammes auf der dSPACE AutoBox

Neben der Simulation des Temperaturmodells ist der Prozessor des Master-
boards fiir die Verarbeitung der Nachrichten verantwortlich, welche iiber die
serielle Schnittstelle von der AutoBox empfangen werden. Die Verarbeitung
erfolgt in einem interruptgesteuerten Task, in welchem die Daten byteweise
empfangen und gepuffert werden, bis eine vollstdndige Nachricht vorliegt. Die-
se wird an einen Interpreter weitergeleitet, welcher den Wert des zugehorigen
Signals aktualisiert.

Zwischen den Prozessorboards werden die benotigten Messdaten und Ein-
stellungen der Herz-Lungen-Maschine fiir das Himodynamikmodell sowie die
berechneten Kapillarfliisse fiir das Temperaturmodell ausgetauscht. Speziel-
le Funktionsblocke fiir die Interprozessorkommunikation (IPC) sorgen dabei
fiir einen konsistenten Dateniibergang zwischen den unterschiedlich getakte-
ten zeitgefiihrten Tasks.
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5.2 Benutzeroberflache

Die Bedienung des Systems zur modellbasierten Patienteniiberwachung und
die Visualisierung der Simulationsergebnisse erfolgt iiber eine graphische
Benutzeroberfliche. Das Programm ist in Matlab® implementiert und wird
auf einem Computer ausgefiihrt, welcher iiber eine LAN-Verbindung mit
der AutoBox kommuniziert. Der gesamte Aufbau des Prototyps ist in Abbil-
dung 5.2 dargestellt.

Herz-Lungen-
Maschine

DMS-
Nachrichten

a|[eISHIUYOS
ENES

dSPACE Simulati
AutoBox imulation
)
Upload %‘_ ~ Simulations-
Steuerung gz ergebnisse
a
Konfiguration
e Visualisierung

Abbildung 5.2 Aufbau des Prototyps zur Patienteniiberwachung

Konfiguration

Vor Beginn der Operation ist eine Konfiguration des Uberwachungssystems
erforderlich. Dazu gehoren zunédchst Angaben iiber den Patienten wie GroBe,
Masse und Alter, die fiir die Parametrisierung des Modells benotigt werden.
Falls entsprechende Untersuchungen vorliegen, konnen zusétzlich die Steno-
sierungsgrade der Aa. carotides internae angegeben werden sowie Informatio-
nen iiber hypoplastische oder fehlende Gefille des Circulus Willisii. Weitere
Angaben iiber den Patienten werden fiir die Simulation nicht benétigt, konnen
jedoch zu Dokumentationszwecken erginzt werden.

Zur Berechnung des Wirmeaustausches zwischen Korper und Umgebung
werden auf graphischem Wege Konfigurationsmatrizen fiir die Korperoberfla-
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5.2 Benutzeroberflache

che festgelegt. Auf diese Weise kann beispielsweise eine optional eingesetzte
Wirme-Kilte-Matte beriicksichtigt werden.

Um dem modularen Aufbau der Herz-Lungen-Maschine gerecht zu wer-
den, werden weiterhin Informationen tiber die Belegung der Pumpen sowie
der Druck- und Temperatursensoren erfasst.

Inbetriebnahme des Systems

Im Anschluss an die Konfiguration wird das parametrisierte Modell automa-
tisch compiliert, auf die AutoBox geladen und in einen Wartezustand versetzt,
in welchem die Simulation noch nicht gestartet wird, sondern lediglich die
Nachrichten der Herz-Lungen-Maschine eingelesen werden. Erst bei Beginn
des totalen kardiopulmonalen Bypasses liefern die Sensoren giiltige Werte und
die arterielle Pumpe erhélt den gesamten Blutfluss aufrecht, so dass die DMS-
Nachrichten der Herz-Lungen-Maschine als Eingangsdaten fiir das Modell in-
terpretiert werden konnen.

Der Benutzer kann nun das Modell aktivieren, wodurch ein Initialisierungs-
prozess ausgelost wird. Dabei werden zunichst die aktuellen Sensorsignale von
der AutoBox auf den angeschlossenen Computer tibertragen, anschlieBend wird
die Applikation auf der AutoBox gestoppt. Mithilfe der gemessenen Tempera-
turwerte wird wie in Abschnitt 4.7 beschrieben aus zuvor gespeicherten Tem-
peraturfeldern ein geeignetes Anfangstemperaturfeld ausgewéhlt und auf die
AutoBox geladen. Des Weiteren wird ein Enable-Signal gesetzt, welches das
Temperaturmodell und das Hamodynamikmodell aktiviert. Durch den Neu-
start der Applikation werden die Initialisierungsroutinen des Modells erneut
ausgefiihrt, so dass das Anfangstemperaturfeld iibernommen wird, bevor die
Simulation startet.

Visualisierung der Simulationsergebnisse

Wihrend der Phase der extrakorporalen Zirkulation werden die gemessenen
und simulierten Werte fortlaufend von der AutoBox ausgelesen. Ausgewihl-
te Blutfluss- und Temperaturwerte werden auf dem Bildschirm angezeigt und
im Abstand weniger Sekunden aktualisiert. Die Temperaturfelder werden gra-
phisch visualisiert, indem die Temperaturskala auf ein Farbschema abgebildet
wird, wie in den Abbildungen 4.12 und 4.17 zu sehen ist. Dabei ist die Darstel-
lung von Transversal-, Koronal- und Sagittalschnitten des Korpers moglich.

Die Simulationsergebnisse werden gemeinsam mit Messsignalen und den
erfassten Informationen iiber den Patienten zu Dokumentationszwecken in ei-
nem Datensatz abgelegt.

153



154



6 Zusammenfassung und Ausblick

In der vorliegenden Arbeit wurde ein detailliertes, echtzeitfahiges Modell zur
Uberwachung von Patienten withrend der hypothermen extrakorporalen Zirku-
lation entwickelt. Es liefert Informationen iiber Blutfluss, Blutdruck und Tem-
peratur im Korper des Patienten, die messtechnisch nicht erfasst werden kon-
nen und stellt damit einen bedeutenden Beitrag zur Verbesserung der Sicher-
heit von Operationen unter Einsatz der Herz-Lungen-Maschine dar. Mithilfe
des Modells kann erstmals die regionale Durchblutung des Gehirns bei der an-
tegraden Gehirnperfusion simuliert werden, welche als MaBBnahme zur Neuro-
protektion bei Operationen mit hypothermem Kreislaufstillstand durchgefiihrt
wird. Die Kopplung von Himodynamik- und Temperaturmodell ermoglicht
préazise Aussagen tiber lokale Gewebetemperaturen wihrend des Abkiihlungs-
und Erwdrmungsprozesses.

Das Himodynamikmodell basiert auf dem Transmission-Line-Ansatz, d. h.
einem eindimensionalen, linearen Stromungsmodell des GefiaBsystems, bei
dem die Leitungsgleichungen als elektrisches Analogon dienen. An Verzwei-
gungsstellen werden die Randbedingungen unter Anwendung der Kirchhoff-
schen Regeln verkniipft, wobei die Geometrie der Verzweigung vernachléssigt
wird. Die Zulassigkeit dieser Vereinfachung wurde in dieser Arbeit mithilfe
von Stromungssimulationen in einem dreidimensionalen, generischen Modell
einer Bifurkation verifiziert.

Ausgehend von einem etablierten Himodynamikmodell des arteriellen Ge-
faBsystems nach Avolio wurden strukturelle Erweiterungen vorgenommen.
Das Avolio-Modell weist einen hohen Detaillierungsgrad auf, besitzt jedoch
eine verzweigende Topologie und vernachldssigt daher den Circulus Willisii,
eine ringformige Gefallstruktur, welche redundante Versorgungswege zu den
Kapillargebieten des Gehirns bereitstellt. Diese sind bei Stenosierung oder Ok-
klusion afferenter Arterien von grofer Bedeutung; bei der antegraden Gehirn-
perfusion iiber die rechte A. subclavia hdngt die Durchblutung der gesamten
linken Hemisphire von den Kollateralrouten ab. Die Integration des Circulus
Willisii ist somit fiir eine korrekte Vorhersage der regionalen Perfusion des
Gehirns unerlésslich. Die Modellierung der erweiterten, komplexen Topologie
gelingt durch einen neu entwickelten Ansatz zur Diskretisierung der Ubertra-
gungsleitung mithilfe verschiedener RLC-Vierpole. Er erméglicht die effizien-
te Simulation des Gesamtsystems im Zustandsraum.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Der Circulus Willisii ist nur bei etwa der Hilfte der Patienten voll ausgebil-
det. Daher beriicksichtigt das Simulationsmodell zehn anatomische Varianten,
bei denen ein oder zwei Gefidlle des Arterienringes hypoplastisch sind oder
fehlen. Besteht die Moglichkeit, die vorliegende Situation durch Angiographie
oder Echographie im Vorfeld einer Operation zu klédren, kann das Modell ent-
sprechend parametrisiert werden. Durch zusétzliche Informationen iiber vor-
liegende Stenosen kann so bereits im Rahmen der Operationsplanung durch
Simulationen tiberpriift werden, ob kritische Situationen beziiglich der Versor-
gung des Gehirns zu erwarten sind.

Fiir die Anwendung des Uberwachungssystems bei Aortenoperationen wur-
de eine Variante des Modells geschaffen, bei der die Perfusion des Korper-
kreislaufes iiber die rechte A. subclavia erfolgt. Wihrend der Phase des hypo-
thermen Kreislaufstillstandes wird die unilaterale antegrade Gehirnperfusion
simuliert. Durch die flexible Implementation des Modells sind weitere Varian-
ten denkbar, bei denen die bilaterale Perfusion des Gehirns bzw. die Perfusi-
on des unteren Korperbereiches tiber die A. femoralis simuliert werden. Das
vorgestellte Modell der venosen Himodynamik kann als Ausgangspunkt fiir
Erweiterungen dienen, welche die Simulation der retrograden Gehirnperfusion
ermoglichen.

Bei der Modellierung der Kreislaufregulation wurde auf einen Ansatz aus
bestehenden Vorarbeiten zuriickgegriffen, das Modell mithilfe des gemessenen
arteriellen Drucks zu adaptieren. Die bestehende Implementation der zerebra-
len Autoregulation wurde durch einen physiologisch sinnvolleren Ansatz er-
setzt, bei dem die einzelnen Kapillargebiete des Modells unabhingig voneinan-
der geregelt werden. Die Simulation der vasomotorischen Reaktionen zeigt gu-
te Ubereinstimmungen mit veroffentlichten Ergebnissen einer klinischen Stu-
die. Das Aussetzen der Autoregulation bei Anwendung des pH-stat-Verfahrens
wird ebenfalls im Modell beriicksichtigt.

Die Simulationsergebnisse der zerebralen Perfusion bei einseitiger Stenosie-
rung der A. carotis interna werden durch die verdffentlichten Resultate eines
dreidimensionalen Stromungsmodells des Circulus Willisii bestitigt. Des Wei-
teren wurden Simulationsreihen durchgefiihrt, welche den Einfluss von Steno-
sen sowie verschiedenen anatomischen Varianten des Circulus Willisii auf den
regionalen Blutfluss bei der antegraden Gehirnperfusion demonstrieren; da-
bei wurde eine intakte zerebrale Autoregulation vorausgesetzt. Die Ergebnisse
weisen darauf hin, welche Konstellationen zu einer regionalen Minderperfusi-
on fithren, die moglicherweise irreversible neuronale Schidigungen nach sich
zieht.

Zur Berechnung der Temperaturfelder im Korper des Patienten wurde ein
Modell erstellt, das die Form des Korpers durch sechs Zylinder mit ellipti-
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schem Querschnitt approximiert, welche Kopf, Torso, Arme und Beine repri-
sentieren. Zur Unterscheidung verschiedener Gewebearten erfolgt eine Seg-
mentierung, die sich an den Visible-Human-Datensatz anlehnt. Dadurch wer-
den die groBen Unterschiede beziiglich physikalischer Eigenschaften, meta-
bolischer Wirmeproduktion und Perfusion berticksichtigt. Konduktiver Wr-
metransport in alle Raumrichtungen, lokale Freisetzung von Wirme durch den
Stoffwechsel und der Warmeiibergang zwischen Kapillarblut und Gewebe wer-
den durch die Biowidrmegleichung nach Pennes beschrieben. Die lokalen Per-
fusionsraten werden aus dem Hamodynamikmodell abgeleitet, indem die si-
mulierten Blutfliisse in den verschiedenen Kapillargebieten den Gewebeseg-
menten des Temperaturmodells zugeordnet werden. Auf diese Weise wird das
Temperaturverhalten in jeder Phase der Operation, d. h. auch wihrend eines
Kreislaufstillstandes korrekt wiedergegeben.

Eine weitere Besonderheit des vorliegenden Modells besteht darin, dass der
konvektive Warmetransport in den gro3en zentralen Gefidlen und der Wirme-
austausch iiber die Gefiwinde explizit beriicksichtigt werden. Dies ist not-
wendig, da bei der extrakorporalen Zirkulation grole Temperaturdifferenzen
zwischen Blut und umliegendem Gewebe auftreten. Der Wirmestrom tiiber
die GefiBBwinde fiihrt zu Temperaturgradienten innerhalb der zentralen Ge-
fdBe und somit zu einer realistischen rdaumlichen Abhingigkeit der arteriellen
Bluttemperatur.

Der Wirmeaustausch zwischen Korper und Umgebung wurde detailliert mo-
delliert und beriicksichtigt nicht nur die isolierende Wirkung der verwendeten
OP-Abdeckungen, sondern auch den Effekt von Wirme-Kilte-Matten, welche
teilweise zur Unterstiitzung des Abkiihlungs- und Erwdrmungsprozesses ein-
gesetzt werden. Das Modell lisst sich durch einfache Parameterdnderungen
flexibel an die vorliegende Konfiguration anpassen.

Bei der extrakorporalen Zirkulation stellt die Vasomotorik der Hautgefie
den einzigen wirksamen Mechanismus der Thermoregulation dar. Diese wurde
basierend auf dem Modell von Fiala implementiert, wobei Anpassungen vor-
genommen wurden, um den Einfluss der Anésthesie zu beriicksichtigen.

Die Simulation der partiellen Differenzialgleichungen erfolgt mithilfe des
Finite-Volumen-Verfahrens, wodurch die Energieerhaltung der diskretisierten
Modellgleichungen sichergestellt ist. Die vorgestellte Vorgehensweise erlaubt
prinzipiell die Verwendung komplexer, unregelméfiger Rechengitter, ohne den
Berechnungsaufwand bei der Simulation zu erhohen. Im Zuge moglicher Wei-
terentwicklungen des Modells ist somit eine noch genauere Anniherung der
Form des Korpers und der Organe moglich.

Die Simulationsergebnisse wurden Messdaten aus realen Operationen in
milder bzw. tiefer Hypothermie gegeniibergestellt. Dabei zeigen sich sehr gu-
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6 Zusammenfassung und Ausblick

te Ubereinstimmungen beziiglich der venosen Temperatur und der messtech-
nisch erfassten Korperkerntemperaturen. Die Simulationsergebnisse zeigen au-
Berdem, dass durch eine unsymmetrische Perfusion Temperaturunterschiede
zwischen den Gehirnhilften auftreten konnen, welche zu einem erhdhten Sau-
erstoffbedarf in schlecht perfundierten Regionen fithren. Da sich dieser Sach-
verhalt aus den Messwerten des iiblichen Patientenmonitorings nicht direkt ab-
leiten ldsst, ist solch eine Situation nur mithilfe der Simulation zu erkennen.

Trotz der Komplexitit des Modells ist es gelungen, das Ziel der Echtzeit-
fahigkeit zu erreichen und das Modell auf eine Rapid-Prototyping-Hardware
zu iibertragen, welche die fiir die Simulation benétigten Messdaten iiber ei-
ne Schnittstelle von der Herz-Lungen-Maschine erhilt. Uber eine graphische
Oberflache, die ebenfalls im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelt wur-
de, kann das Modell binnen Minuten konfiguriert und in Betrieb genommen
werden. Des Weiteren dient die Software der iibersichtlichen Darstellung der
Simulationsergebnisse wihrend der Operation. Mit dieser technischen Reali-
sierung steht ein Prototyp zur modellbasierten Uberwachung hypothermer Pa-
tienten fiir die klinische Evaluation bereit.
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A Anhang zum Hamodynamikmodell

A.1 Beweise zur Diskretisierung der Ubertragungsleitung

In Abschnitt 3.2.2 wurden verschiedene Moglichkeiten gezeigt, die Gleichun-
gen der Ubertragungsleitung zu diskretisieren. Im Folgenden wird bewiesen,
dass die in Abbildung 3.6 dargestellten Vierpole als Diskretisierungen der
Ubertragungsleitung interpretiert werden konnen. Gemif Abschnitt 3.2.2 wird
dabei in folgenden Schritten vorgegangen:

1. Aufstellen der Kettenmatrix A im Laplace-Bereich:
POy [P A B] [P(s)
q"(s)] = [a™)] € DI [g™(s)
2. Durch Aquivalenzumformung folgt:
D-p'"(s) — detA - p®(s) = B-¢""(s) (A.D)
q"(5) =D q™(s) =C - p*(s) (A2)

3. Transformation in den Zeitbereich

4. Bildung des Grenziibergangs Az — dz.
Standardvierpol
1. Aufstellen der Kettenmatrix (vgl. [32]):

A B] _ [t R+sL] [1 0] _[1+sRC+s’LC R+sL
C D] |0 1 sC 1] sC 1

2. Einsetzen in Gleichungen (A.1) und (A.2):

P (s) = p™(s) = (R+sL) - 4" (s)
_ qout(s) _ SC-pom(S)
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A Anhang zum H&modynamikmodell

3. Transformation in den Zeitbereich:

pr=p™ g dg”
Az dr
qin _ qout iy dpout
Az dr

4. Grenziibergang Az — 0:

P _praip. 94
9 Ratleg
dg ., dp
5. o

Inverser Vierpol

1. Aufstellen der Kettenmatrix:

A B 1 0.1 R+sL| |1 R+ sL
C D sC 1| |0 1 T |sC

1 +sRC+ s’LC
2. Einsetzen in Gleichungen (A.1) und (A.2):

(1+sRC+s*LC) - p™ — p®* = (R+sL) - g™
qin _ (1 —l—SRC—l—SzLC) .qout _ SC-pom

3. Transformation in den Zeitbereich:

p"—p" ! dpin 1 At dzpm / / dqin
£ F LR -2 Az+1/C = Ar=R-g., +L-
AT a Nt az Gint 5 g
qin _ qout .y qout 'y d2 qout , d pout
1 7 _Rc. Az—L'C'- Az=C-
Az a az o dr

4. Grenziibergang Az — 0:

dp

_E_FR. +L’.%
97 ARy,
dg ., dp

T
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A.1 Beweise zur Diskretisierung der Ubertragungsleitung

n-Vierpol

1. Aufstellen der Kettenmatrix:
A B| |1 0] |1 R+sL 0
e o=l
1+ st—C + sz% R+sL
sC - (l —|—s¥ +s2%) l—i—% +s2%
2. Einsetzen in Gleichungen (A.1) und (A.2):

RC : :
(1 +S—+S2—) .pm_pout: (R+SL)-C]1H

2 2
: RC ,LC RC*  LC?
q" — <1 +5 +s27> g™t = <sC+s2T +S3T> ™
3. Transformation in den Zeitbereich:
in __ out R'C d in Lc d2pin . dgi™
T
qi“ _ qout B R C' . dqout Ao Lc . dzqout Az
Az 2 dt 2 dr?
B C, dpout N R/C/Z d2pout A 2+ L/C/z d3pout
T 4 a2z T4 A

4. Grenziibergang Az — 0:

dp R I/ dq
5q / 6p

T-Vierpol

1. Aufstellen der Kettenmatrix:

A B 1 R T1oo0] 10 BB
[C D]_{o 1}LC 1}'{0 1]
1+ 84208 (R+sL) - (1+ 8 452L6)

RC | 2LC
sC 1+ST+S =
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A Anhang zum H&modynamikmodell

2. Einsetzen in Gleichungen (A.1) und (A.2):

RC LIC ;
1 -~ —~~\).,n__ jout
< +s 2 +s 2) )4 p
RetsLt R2c+ 2RLC | JL2CN 4
= sL+s— 45— 45— | -
4 2 g )1
; RC LC
qln_ (1_’_5,7_’_5,27) 'qout:sc.pout

3. Transformation in den Zeitbereich:
pin _ pout RC . dpin A Lc d2pin

A T2 T Mt e
. dqin RIZCI dqin
—R -4+ . A 2
TRy T
R/L/C/ d2 in L/2C/ d3 in
4 A2 i BN
2 dr? 4 dr3
qin_ qout RC dqout 'c d2 qout , dpout
S S S Vi SUNY VR o e S
Az 2 a7 T2 Ta? R dr
4. Grenziibergang Az — 0:
dp dq
L _R. L. =2
9 L atEg
_%:C’.a_p
0z ot

In allen vier Fillen fiihrt der Grenziibergang auf die partiellen Differenzi-
algleichungen der Ubertragungsleitung (3.5) und (3.6). Die Vierpole stellen

damit Diskretisierungen der Leitungsgleichungen dar.

A.2 Parametrisierung des Hamodynamikmodells

A.2.1 Avolio-Modell

Tabelle A.1 gibt die Parameter der Arteriensegmente des Avolio-Modells wie-
der. Die Elastizititsmoduln wurden von Avolio so gewihlt, dass die Abnahme
der Elastizitit von den herznahen zu den herzfernen Arterien abgebildet wird.
Gegeniiber den Angaben in [4] wurden bei der Nomenklatur und der Parame-

trisierung einige Korrekturen vorgenommen.
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A.2 Parametrisierung des Hdmodynamikmodells

Tabelle A.1 Parameter des Avolio-Modells
Bezeichnung links rechts Az r d E
cm cm cm  109Pa
Aorta ascendens 1 4 1,45 0,163 04
Arcus aortae A 2 2 1,12 0,132 04
A. subclavia A 3 3,4 042 0,067 04
A. carotis communis A 4 12 89 037 0063 04
Arcus aortae B 5 3,9 1,07 0,127 04
Tr. brachiocephalicus 6 3,4 0,62 0,08 04
A. mammaria interna 7 15 15 0,1 0,03 0,8
A. subclavia B 8 14 6,8 04 0,066 04
A. vertebralis 9 13 14,8 0,19 0,045 0,8
A. carotis communis B 10 22 89 037 0063 04
Aorta thoracica A 11 52 1 0,12 0,4
Tr. costocervicalis 16 26 5 0,1 0,03 0,8
A. axillaris A 17 25 6,1 036 0,062 04
A. suprascapularis 18 24 10 02 0,052 08
Tr. thyrocervicalis 19 23 5 0,1 0,03 0,8
A. carotis communis C 20 3,1 0,37 0,63 0,4
Aorta thoracica B 21 52 095 0,116 04
A. thoraco-acromialis 27 41 3 0,15 0,035 1,6
A. axillaris B 28 40 56 031 0,057 04
A. circumflexa scapulae 29 39 5 0,1 0,03 1,6
A. subscapularis 30 38 8 0,15 0,035 1,6
A. carotis externa A 31 37 59 0,18 0,045 0,8
A. carotis interna 32 36 11,8 0,15 0,042 0,8
A. thyroidea sup. 33 35 4 0,07 0,02 0,8
Aorta thoracica C 34 52 095 0,116 04
A. brachialis A 42 57 6,3 028 0,055 04
A. lingualis 43 56 3 0,1 0,03 0,8
A. carotis externa B 44 55 59 0,13 0,039 0,8
A. facialis 45 54 4 0,1 0,03 1,6
A. cerebri media 46 53 3 0,06 0,02 1,6
A. cerebri anterior B2 47 52 5,9 0,08 0,026 1,6
A. ophthalmica 48 51 3 0,07 0,02 1,6
Tr. coeliacus 49 1 0,39 0,064 04
Aorta abdominalis A 50 53 087 0,108 04
A. profunda brachii 1 58 70 15 0,15 0,035 0,8
A. brachialis B 59 69 6,3 026 0,053 04
A. carotis externa C 60 68 5,9 0,08 0,026 1,6
A. gastrica 61 7,1 0,18 0,045 0,4
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Tabelle A.1 Parameter des Avolio-Modells (fortgesetzt)

Bezeichnung links rechts Az r d E
cm cm cm  10°Pa

A. splenica 62 6,3 028 0,054 04
A. hepatica 63 6,6 022 0049 04
A. renalis 64 67 32 026 0,053 04
Aorta abdominalis B 65 53 0,57 0,08 0,4
A. mesenterica sup. 66 59 043 0,069 04
A. brachialis C 71 79 6,3 025 0,052 04
A. collateralis ulnaris sup. 72 78 5 0,07 0,02 1,6
A. temporalis superficialis 73 77 4 0,06 0,02 1,6
A. maxillaris 74 76 5 0,07 0,02 1,6
Aorta abdominalis C 75 53 0,57 0,08 0,4
A. collateralis ulnaris inf. 80 86 5 0,06 0,02 1,6
A. brachialis D 81 85 46 024 0,05 0,4
A. iliaca communis 82 84 58 0,52 0,076 04
A. mesenterica inf. 83 5 0,16 0,043 04
A. ulnaris A 87 94 6,7 021 0,049 0,8
A. radialis A 88 93 11,7 0,16 0,043 0,8
A. iliaca externa A 89 92 83 0,29 0,055 0,4
A. iliaca interna 90 91 5 0,2 0,04 1,6
A. ulnaris B 95 102 85 0,19 0,046 08
A. interossea 96 101 79 0,09 0,028 1,6
A. radialis B 97 100 11,7 0,16 0,043 1,6
A. iliaca externa B 98 99 6,1 0227 0,053 04
A. ulnaris C 103 108 85 0,19 0046 0,8
A. femoralis A 104 107 12,7 0,24 0,05 0,8
A. profunda femoris 105 106 12,6 0,23 0,049 1,6
A. femoralis B 109 110 12,7 0,24 0,05 0,8
A. poplitea A 111 112 9,4 0,2 0047 0,8
A. poplitea B 113 114 94 02 0,05 0,4
A. tibialis anterior A 115 118 25 0,13 0,039 1,6
A. tibialis posterior A 116 117 16,1 0,18 0,045 1,6
A. tibialis anterior B 119 124 15 0,1 0,02 1,6
A. peronealis (fibularis) A 120 123 15,9 0,13 0,039 1,6
A. tibialis posterior B 121 122 16,1 0,18 0,045 1,6
A. tibialis anterior C 125 128 15 0,1 0,02 1,6
A. peronealis (fibularis) B 126 127 15,9 0,13 0,019 1,6

1 pars praecommunicans, 2 pars postcommunicans
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A.3 Modell des vollstandigen Circulus Willisii

A.2.2 Circulus Willisii

Die Parameter der fiir die Modellierung des Circulus Willisii ergénzten Ar-
terien wurden Alastruey et al. [1] entnommen. Es zeigt sich jedoch, dass der
von diesen Autoren angegebene Radius der Aa. communicantes posteriores zu
einem iibermifBigen Fluss in diesen Arterien fiihrt (verglichen mit Daten von
Fahrig et al. [17]). Er wird daher auf 4 mm reduziert; Fahrig et. al sowie weitere
Autoren [9, 13, 34] geben zum Vergleich 5 mm an, Hillen et al. [35] einen Be-
reich zwischen 3,5 und 6 mm. Der Radius der A. communicans anterior wird
entsprechend angeglichen. Des Weiteren wird der Stromungswiderstand der A.
communicans anterior zur Anpassung an nichtlineare Effekte gemifl Moore et
al. [50] um den Faktor 9 erhoht (vgl. Abschnitt 3.3.4).

Tabelle A.2 Parameter der erweiterten Gefial3e

Bezeichnung links rechts Az r d E
cm cm cm  10°Pa
A. basilaris 129 2,9 0,162 0,04 1,6
A. cerebri posterior Al 130 131 0,5 0,107 0,027 1,6
A. cerebri posterior B2 132 133 8,6 0,105 0,026 1,6
A. communicans posterior 134 135 1,5 0,04* 0,018 1,6
A. cerebri anterior Al 136 137 1,2 0,117 0,029 1,6
A. communicans anterior 138 0,3 0,04 0,019 1,6

! pars praccommunicans, 2 pars postcommunicans, * angepasste Radien

A.3 Modell des vollstandigen Circulus Willisii

Die folgenden Zustandsdifferenzialgleichungen beschreiben das Circulus-Wil-
lisii-System (Abbildung 3.18).

A. vertebralis links:

d‘qi9[1 R9 in 1 out in
—_— = — — A3-1
ar Lo q9 + Lo (P$™ = p'fh) ( )
A. vertebralis rechts:
dqi1n3 Rz in 1 out in
=——" — - A.3-2
ar Lis q13+ Ins (Pg" — pi) ( )
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A. basilaris:

dqi1n29 Ri29 in 1 in out
& Lo 61129+L—129 - (P — P739)
dPi1n29 1 in , in in

ar CotCpa (619 q13 61129)
dpiy _ 1

_ (,in _ in _ _in
ar _C129 (61129 4130 61131)

A. cerebri posterior A links:

=—7 91307 7~ \P129 — P130
dr Ly3o Li3o
out

dpis 1 in in in
ar 7C130 (6]130 q134 6]132)

dqlSO_ R130 in + 1 (out out)

A. cerebri posterior A rechts:

dq131 _ _R131 in 1 ( out out)

a Tm 4131 m P129 — P131
dpisi _ 1 i i
= : (61m31 —qi35— Cllln33)

&t Ciar

A. communicans posterior links:

d51134 Riza i 2 out _ C
=== quzat+t 77— (P13o— P
ar Liss 134 Liss ( 130 134)
dp?34 1 in out
@ Craa (61134 61134)
dq134 Ri34 out c out
=—7——qat+7—"Pi3a—P
dr Liss 134 Liss ( 134 32)

A. communicans posterior rechts:

dé]i1“35 Rizs i 2 out C
=—7 9 T \P131—P
dr L135 135 L135 ( 131 135)

dplc35 1 in out
dt  Cias : (6]135 C1135)

dg?3s Rizs o, 2 c out
=5+ (s —p
it L 35+~ (Pi3s — PS6)
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(A.3-10)

(A3-11)

(A.3-12)

(A.3-13)

(A3-14)

(A3-15)



A.4 Modell fiir die antegrade Gehirnperfusion

A. cerebri anterior A links:

dqiﬁ% Ry 36 in 1 out out
_ 20 A.3-16
dr Lixe 61136+L13 -(P$3' = Pi36) ( )
dp(l)g% 1 in in RL
_ (g — gt —g (A.3-17)

A. cerebri anterior A rechts:

dg'y Rz 1
S T gk (R 1Y) (A3-18)
dp(l)% 1 in in RL

. — A.3-19
ar (Cl C1238) (ats7 — a5h+4153) ( )

A. communicans anterior:

dq%s Rizs gL 1 t t
@& L ST (P56 — Pi%7) (A.3-20)

A.4 Modell fiir die antegrade Gehirnperfusion

Die folgenden Zustandsdifferenzialgleichungen geben das Teilsystem des Mo-
dells fiir die antegrade Gehirnperfusion aus Abbildung 3.21 einschlie3lich Seg-
ment 129 (A. basilaris) wieder.! Die weiteren Gleichungen des Circulus Willi-
sii entsprechen den Gleichungen (A.3-6) bis (A.3-20).

A. subclavia rechts:

Pl 2l ol ol (A4
% = —IZ—II:: g+ L214 (Pl — pih) (A4-2)
d’iil:L = Cim : ( - qilnz - Clis 6113 +q¢" — qll%L) (A.4-3)
ol _ R s 2 (o) (Ad-4)
d’f& = CiM - (q¥ir — a5 — a5y — 455 — a5%) (A4-3)

I Dargestellt ist die Modellvariante mit offenen Aortenabgingen.
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A. vertebralis rechts:

dpie
dr

dgy _

dr

1 . .
- (g1 — g'tho + q8")

Riz 4 in in
—— g+ —-(Plu—r
L13 13 L13 ( 14L 129)

A. vertebralis links:

dpi9‘1

dr

d qgut

dr

1

- . _ out out
=g (- a -
Ry |
=~ g (= p)

A. subclavia A rechts:

dpi3“

dr
d qgut
dr

1
:C_3( 614 —515 —Cllen—qom)
R3 1
a8 )

Tr. brachiocephalicus:

dng

dr
dqiﬁn
dr
d qgut
dr

A. basilaris:

out

dpj P19
dr

d51129 _

dr
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=— (g8 — 4&")

R T
=7, o+ (¥ = pf)

2 M
out C in
=—7 4% t7 Ps—p

5 6 5 ( 6 14L)

1 in in in
—~ 49129 = 49130 — 4
C129 ( 129 130 131)

R iy

_ 29 - in _ _out
= L CI129+L129 (P — P139)

(A.4-6)

(A.4-7)

(A.4-8)

(A.4-9)

(A.4-10)

(Ad-11)

(A4-12)

(A4-13)

(A4-14)

(A.4-15)

(A.4-16)
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B.1 Elliptische Zylinderkoordinaten

B.1.1 Definitionen

Im Folgenden wird von einem Rechengitter ausgegangen, welches in ellipti-
schen Zylinderkoordinaten geméf Abschnitt 4.3.1 beschrieben wird.
Fiir diskrete partielle Ableitungen wird der zentrale Differenzenoperator

Arf(rv(Pvz) :f(r+ %a(pvz) —f(l"— ATrv(PaZ>

verwendet, sowie die analog definierten Operatoren Ay und A,. Ferner gelten
folgende Definitionen:

o(Q) = \/sinz(p+chos2(p @) = \/sin2 ¢©+K*cos? ¢

K _ [ R

Fo)= [ e 0= [ g e
o+ &0 o+ Ko

Hgy= [T Slhay ey [T Sy

Der Wert von L(¢) entspricht der Bogenlinge der Einheitsellipse iiber dem
Winkelbereich [@~, ¢ ]. Der gesamte Umfang der Einheitsellipse wird mit L
bezeichnet.

Fiir Kreiszylinderkoordinaten (K = 1) gilt:

o(p)=1 o(p)=1
F(p)=A¢p G(p) =Ap H(p)=Ap L(p) =Ap
L=2xm

B.1.2 Differenzialoperatoren

Die Differenzialoperatoren konnen aus den Definitionen fiir allgemeine Koor-
dinatensysteme [8] hergeleitet werden.
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1

dx

0z

1 U

o’ ()

N
% or
0z

dx

(5
)
3

9x
0z

(

Vo

d

2 (]
e

9z

Ix
or

9
0z

(

o*(¢)
K

()

9U
0z €

o
0z €

. V,)

Ix
or

x
ey

. VZ)

o(p) IV,
>+ wX(p) dz

Fiir den Spezialfall K = 1 entstehen die bekannten Darstellungen fiir Kreiszy-

linderkoordinaten:

oU

1 U U
gdU =5 et 5p 9T o
., 14 1 dVy IV,
leZ—;E(VVr)-F;—a(p _az
. 1 9 oU 1 9*U 0*U
dlvgradu?'§<"$)+ﬁ'a—w+a—z2
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B.1 Elliptische Zylinderkoordinaten

B.1.3 Volumen- und Flussintegrale
Volumen einer Zelle

Mit den Ableitungen des kartesischen Punktes x nach Gleichung (4.5)

G S oo I SRS S P BT
ar () 0 29 ®3 () 0 9z 1

ergibt sich die Jakobi-Determinante

dx Jx 8)_6] rk?
()’

mit deren Hilfe das Volumen einer Zelle berechnet werden kann:

w9 [ Rk
k
V(rk,(pl):/ / /
% (onn i wZ(

2
1 k (pl)

drdedz=ri-Ar-F(@) - Az

Das Volumen einer Zelle in Kreiszylinderkoordinaten ergibt sich fiir K = 1:
V(r) =re-Ar-A@-Az.

Waéarmestrom aufgrund einer konstanten Warmestromdichte

Zur Berechnung der Wirmestrome durch eine Grenzfliche miissen Flussinte-
grale berechnet werden. Dazu werden die differenziellen Flichenelemente

_ . |9x ox _ .+ Kole)
dér:t =4 % Xa—z d(pdzg,—:lzr . w3((p) d(Pngr
dx Ox B K
dA(pi =4 Exa—z drdzg(p—:tmdrdzg(p
dx Ox K*0(9)
dAZ:tf:t EX% drd(pngirmdrd(pgz
benotigt.

Als Randbedingung werden im Modell an verschiedenen Stellen, beispiels-
weise zwischen Korperoberflache und Umgebung, Warmestromdichten vorge-
geben, die auf der Grenzfliache einer Zelle jeweils konstant sind. Die Wirme-
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strome durch diese Grenzflachen sind in diesem Fall proportional zur Wirme-
stromdichte:

Qr(rkia(Pth) = //g‘r(rkiaq)lvz"?)dérf = ic(}{(rki#”) -c'[r(rki,(p;,zm)
Q1197 n) = [ 4,07 ) g = £H(97) o007 20)
rka(Pla // rkv(plvz l (rkv(pl) 'qz(rkv(plvzi)

Die Koeffizienten konnen a priori berechnet werden, um den Rechenaufwand
zur Laufzeit der Simulation zu reduzieren:

(o) =r; -L(gr)-Az

K
C((Ip((Pli) = W 'Ar~AZ

(i, ) =ri-Ar-G(@y)

Fiir Kreiszylinderkoordinaten entféllt die Winkelabhingigkeit der Koeffizien-
ten:

Warmestrom aufgrund eines Temperaturgradienten

Zur Berechnung des Temperaturgradienten auf einer Grenzfliche zwischen
zwei Zellen wird zwischen den Temperaturen in den Mittelpunkten der Zel-
len linear interpoliert (siehe Abschnitt 4.3.2). Dadurch ergibt sich als Gradient
auf der Grenzflache:

o(p) AU
dU-e, = ——-
gra &r K Ar
»? 1 AU
K-®(p) r Ag
AU
AU -e. — 22
gradU -e, Az

Durch Einsetzen des Ausdrucks

g=—A-gradT
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in die Flussintegrale werden die Warmestrome iiber die Grenzflichen berech-
net:

Qr(r]:(ta(PlaZm):_A’//gradrT(rlzgt’(Pth)dAri::tC(ri(rI:(tv(Pl) 'AfT(ri)
Q(P(rka(P[iaZm):_/l//grad(pT(rkv(plivzm)dé(pi::l:cé(rkv(P[i)'A(PT((pi)
Qz(rk7¢z,z,j5)=—l//gfadzT(rkJPz,Z,f)dAZi:in(m<Pz) AT ()

Die Wirmestrome sind proportional zur Temperaturdifferenz der angrenzen-
den Zellen. Auch in diesem Fall konnen die Koeffizienten a priori berechnet
werden:

ac
>
A, o) =—A- i H(pr)-Az

1 o*(¢F)
c(P(rkv‘Pzi)Z—l'E'ﬁ(Pljt)'l %'AZ

1
C?(’%(Pl):_)“'A_Z'rk'Ar'G((Pl)

Fiir Kreiszylinderkoordinaten entféllt wieder die Winkelabhéngigkeit:

s
A(rf)y=—-2- i “AQ-Az

d( )=-A L 1 _r,j' A
Co\ 1 . -In .
o\'k Ag L <

1
c‘zi(r;‘) = —7L~A—Z~rk~Ar'A(p

B.2 Parametrisierung des Temperaturmodells

In den Gewebe-Hohlzylindern des Temperaturmodells werden zehn Gewebe-
arten sowie Luft (Stirnhohle) unterschieden. Die in Tabelle B.1 angegebenen
prozentualen Anteile der einzelnen Gewebearten lehnen sich an verschiede-
ne Literaturquellen [15, 21, 25, 88] und den Aufbau des Visible Human an.
Die physikalischen Eigenschaften (Dichte p, spezifische Wiarmekapazitit c,
Wirmeleitfidhigkeit 1) und die metabolische Leistungsdichte bei Normother-
mie w(37°C) entsprechen den verdffentlichten Werten von Fiala et al. [22]
sowie Werner und Buse [88].
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Tabelle B.1 Volumenanteile verschiedener Gewebearten, Eigenschaften von Gewebe

und Blut [21, 88]

174

Volumen-  p c A Ww(37°C) v
anteil  kg/m*  Jfkek  W/mk  W/m' 107315

Muskeln! 4226% 1085 3768 0,42 684 0,538
Fett 16,01% 850 2300 0,16 58 0,0036
Schidel 1,80% 1500 1591 1,16 0 0
Knochen 10,67% 1357 1700 0,75 0 0
Bindegewebe 6,05% 1085 3200 0,47 369 0,0036
Hirn 241% 1080 3850 0,49 13400 10,132
Lunge 6,30% 550 3718 0,28 175 1
Nieren 029% 1050 3697 048 24000 103,7
Leber 1,93% 1000 3697 048 12000 49
innere Organe?  12,15% 1000 3697 0,53 4100 431
Luft 0,13% 1,205 1005 0,026 0 0
Blut 1069 3650 0,47
Haut 1085 3680 047 368  variabel

! inklusive Herz, % auBer den explizit aufgefiihrten

Tabelle B.3 Perfusionsrate der Haut
Tabelle B.2 Evaporative (Cs = 0, DI = 0), Parameter fiir die Re-

Grundwirmestromdichte gelung der Hautdurchblutung (abgelei-
(abgeleitet von [25]) tet von [22])
Gevap v Acs adi Ask
W/m? 1073 1/s
Kopf 7,40 Kopf 16,6 0,167 0,132 0,31
Torso 10,07 Torso 3 0,280 0,322 0,01
Arm 9,21 Arm 4 0,135 0,108 0,17

Bein 9,41 Bein 24 0,142 0,165 0725




B.2 Parametrisierung des Temperaturmodells

Die Perfusionsraten lehnen sich ebenfalls an publizierte Daten an bzw. wer-
den aus den Blutflusswerten des Himodynamikmodells und dem Volumen des
perfundierten Gewebes berechnet. Es handelt sich hierbei um typische Werte
unter physiologischen Bedingungen. Bei der Simulation bestimmen die phy-
siologischen Perfusionsraten die Aufteilung des Blutflusses innerhalb eines
Flussgebietes (siche Abschnitt 4.4.3). Des Weiteren konnen sie verwendet wer-
den, um das Temperaturmodell unabhédngig vom Hamodynamikmodell zu be-
treiben.

Die angegebene Perfusionsrate der Leber ergibt sich aus dem arteriellen
Blutfluss. Der venose Fluss iiber die V. portae wird im Temperaturmodell nicht
beriicksichtigt. Die Perfusionsrate und die metabolische Leistungsdichte der
Lunge wurde gegeniiber den Literaturwerten verkleinert, da die Lunge wéh-
rend der extrakorporalen Zirkulation nicht aktiv ist.
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Operationen am offenen Herzen werden in der Regel unter Hypothermie durch-
gefuhrt. Wahrend des Eingriffes stehen dem Operationsteam durch die mess-
technische Uberwachung nur wenige Informationen zur Verfiigung, die keine
direkten Ruckschliisse auf die Blutversorgung und die Temperaturen einzelner
Organe zulassen. In dieser Arbeit werden ein Hdmodynamikmodell und ein
Modell der Warmetransportvorgange im Korper vorgestellt, welche die verfug-
baren Messwerte nutzen und mithilfe des Modellwissens detaillierte Informati-
onen uber die pulsatilen Blutfluss- und -druckkurven sowie die Temperatur-
felder im Kérper in Echtzeit bereitstellen. Neben Herzoperationen eignen sich
die Modelle auch fiir die Anwendung bei Aortenoperationen mit hypothermem
Kreislaufstillstand und antegrader Gehirnperfusion.
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