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1 Einleitung

1.1 Motivation

Das Herz nimmt im menschlichen Organismus eine wichtige Stellung ein. Es halt in sei-
ner vorrangigen Funktion als Pumpe den Blutkreislauf aufrecht, durch den samtliche
Organe mit lebensnotwendigem Sauerstoff und Néahrstoffen versorgt werden. Im Laufe
eines Lebens fordert es mit ca. drei Milliarden Schlagen etwa 250 Millionen Liter Blut
und ibertrifft damit viele technische Pumpen. Aufgrund dieser hohen Belastung kann es
durch verschiedenste Faktoren wie z.B. einer ungesunden und hektischen Lebensweise zu
Verschleiflerscheinungen und Erkrankung kommen.

Die Erkrankung des Herzens spielt in der westlichen Welt eine immer bedeutendere Rol-
le. Nach Angaben des statistischen Bundesamtes erlagen 2007 in Deutschland 43,4% al-
ler Gestorbenen einer Herz-Kreislaufkrankheit [184]. Neben der chronischen ischdmischen
Herzkrankheit und dem Myokardinfarkt zéhlt die Herzinsuffizienz zu den haufigsten Dia-
gnosen [104]. Weltweit leiden mehr als 22 Mio. Menschen an einer Herzinsuffizienz, einem
krankhaften Unvermogen des Herzmuskels, den Kreislauf ausreichend mit Blut zu versor-
gen. Die Anzahl der Neuerkrankungen (Inzidenz) liegt bei etwa 2 Millionen pro Jahr und
die Sterberate bei 500000 pro Jahr [100].

Die Behandlung der Herzinsuffizienz auf rein medikamentose Weise verspricht im fortge-
schrittenen Stadium keinen Heilungserfolg mehr, sodass verschiedene chirurgische MafB-
nahmen sowie die immer noch als Goldstandard der Therapie geltende Herztransplanta-
tion zum Einsatz kommen. Da der Bedarf an Spenderorganen jedoch das Angebot weit
iibertrifft, kann diese Mafinahme nicht in jedem benotigten Fall angewendet werden und
es entstehen Wartezeiten von ein bis zwei Jahren. Der Mangel an Spenderorganen ist so-
mit das vorrangige Problem in der Behandlung von Patienten mit schwerer chronischer
Herzinsuffizienz [104].

Um zum einen diese lebensgefihrlichen Wartezeiten zu tiberbriicken und zum anderen im
Akutfall dem kranken Herzmuskel eine Entlastung und Regenerationsmoglichkeit zu ver-
schaffen, kommen mechanische Kreislaufunterstiitzungssysteme zum Einsatz und haben
sich in den vergangenen Jahrzehnten im klinischen Alltag etabliert. Die sogenannten VADs
(Ventricular Assist Devices) sind unterschiedlich konzipierte Blutpumpen, die voll- oder
teilimplantierbar Blut in der Regel aus dem linken Herzventrikel in die Hauptschlagader
der Korpers pumpen und damit die Aufgabe des Herzens partiell iibernehmen.

Zwar konnen mit den VADs bereits gute therapeutische Erfolge erzielt werden, jedoch ste-
hen diese aus Metall oder Kunststoff bestehenden Systeme in permanentem Kontakt mit
dem Blut, wodurch es zur unterschiedlich ausgelosten Schadigung von Blutzellen oder der
Aktivierung des Gerinnungssystems kommen kann. So besteht die Hauptkomplikation der
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sich im Einsatz befindlichen Systeme in der Gefahr von Hamolyse, Blutungen oder den
oftmals todlichen Thromboembolien. Dieser Umstand motiviert die derzeit kontinuierlich
stattfindende Weiterentwicklung und Verbesserung der unterschiedlichen Pumpkonzepte.
Diese lassen sich weitestgehend in die gangigen Pumpentypen Verdranger- und Kreisel-
pumpe klassifizieren, wodurch der Weiterentwicklung teils system-inhérente Grenzen ge-
setzt sind.

Daraus resultiert die Motivation der Neuentwicklung eines VAD basierend auf einem neu-
artigen Pumpkonzept, dessen Funktionsnachweis mittels numerischer Simulationen Be-
standteil dieser Arbeit ist. Die Grundidee der Pumpe, die nicht nur medizintechnisch eine
Neuheit darstellt und in dieser Arbeit als Wellenpumpe bezeichnet wird, entstammt den
Patenten des franzosischen Erfinders Jean-Baptiste Drevet [51, 52].

Desweiteren liegen dem Verstéandnis der angesprochenen Herzkrankheit und deren The-
rapie durch chirurgische Methoden sowie mechanische Unterstiitzung stromungsmecha-
nische Aspekte zugrunde. Aus diesem Grund wurde am Institut fiir Stromungslehre der
Universitat Karlsruhe (TH) das KaHMo (Karlsruhe Heart Model) entwickelt, um eine
Therapieplanung unter stromungsmechanischen Gesichtspunkten zu ermoglichen. Moti-
vation dieser Arbeit ist daher neben der Untersuchung des konkreten Pumpenkonzeptes,
Erkenntnisse iiber die Interaktion der dreidimensionalen Herz- und Aortenstromung mit
einem angeschlossenen VAD zu gewinnen.

1.2 Stand der Forschung

Das Thema dieser Arbeit zeichnet sich im Hinblick auf die Motivation durch ein ho-
hes Mafl an Interdisziplinaritdt zwischen medizinischen und ingenieurwissenschaftlichen
Fragestellungen aus, sodass ein Stand der Forschung lediglich einen zusammenfassenden
Uberblick ausgewihlter Aspekte ohne Anspruch auf Vollstindigkeit geben kann und fiir
gesonderte Themenbereiche in den folgenden Kapiteln der Arbeit behandelt wird.

Auf den Forschungsstand der Modellierung der stromungsinduzierten Hémolyse geht
Kap. 2.4.1 und auf die stromungsinduzierte Plattchenaktivierung entsprechend Kap. 2.4.2
ein. Ein Stand der therapeutischen Methoden der mechanischen Kreislaufunterstiitzung
(2.5.1), der VAD-Pumpentechnik (2.5.2.1), der Implantation (2.5.2.2), des Betriebsmo-
dus (2.5.2.3) sowie eine Zusammenfassung medizinischer Studien zur Notwendigkeit der
Pulsatilitdt der Kreislaufstromung (2.5.2.4) wird in den genannten Abschnitten dieser
Arbeit behandelt. Untersuchungen zum Stand der Kreislaufmodellierung durch 0-D- oder
Windkesselmodelle werden in Abschnitt 7.1.4 dargestellt.

Biomechanik und Modellierung des menschlichen Herzens

Versuche, auf analytischem Wege Aussagen tiber die Stromung im Herzen zu gewinnen,
wurden u.a. von Pedley [151] und Fung [70] unternommen, die vereinfachte Annahmen
beziiglich der Ventrikelgeometrie trafen und unter Anwendung der Potentialtheorie die
reibungsfreie Ventrikelstromung berechneten.

In den vergangenen 2 Jahnzehnten hat sich die computergestiitzte Simulation zur Be-
rechnung der Stromung im Herzen etabliert. Als Vorreiter auf diesem Gebiet gelten Mc-
Queen und Peskin, deren dreidimensionale Simulation von Tierherzen unter Anwendung
der ,Immersed Boundary Method* bereits die Ventrikelwand- und Herzklappenbewegung
berticksichtigt [127]. Diese Methode wurde von Lemmon und Yoganathan aufgegriffen, um
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kardiale Fehlfunktionen zu untersuchen [112]. Erste Berechnungen unter Vorgabe der Be-
wegung des numerischen Netzes, jedoch auch auf Basis préaparierter Hundeherzen fithrten
Taylor et al. durch [188].

Ein erstes auf in vivo MRT-Daten basierendes numerisches Modell, welches sich zunéchst
auf den unteren Teil des Ventrikels ohne die Klappengegend konzentriert, entwickelten
Jones und Metazas [92]. Saber et al. [165, 166] und Long et al. [119, 120] erganzten das
Modell in der Folge um die beiden Herzklappen.

In Oertel et al. [143] ist der aktuelle Stand des am Institut fiir Stromungslehre der Uni-
versitat Karlsruhe (TH) entwickelten Karlsruhe Heart Model (KaHMo) zusammengefasst.
Beginnend mit der Arbeit von Keber [93] wurde ein patientenspezifisches Modell des lin-
ken Ventrikels anhand von MRT-Daten erstellt. Zircher [206] untersuchte die Interaktion
zwischen Stromung und Struktur in der Aorta. Donisi [48] vereinte die Aorten- und Ventri-
kelgeometrie zu einem gemeinsamen Modell mit vorgegebener Fluidraumbewegung. Wei-
terfiihrende Arbeiten beinhalten die Entwicklung patientenspezifischer zweidimensionaler
Klappenmodelle durch Malve [123] sowie der Modellerweiterung um rechten Ventrikel
samt angrenzender Gefafie und Entwicklung eines 1D Kreislaufmodells durch Reik [160].
Spiegel [182] erweiterte das MRT-basierte Modell (KaHMoMRT) durch die Verwendung un-
strukturierter Netze um den geometrisch komplexeren Vorhof mit vier Zuldufen und zeigt
dessen Relevanz fiir die Ventrikelstromung. Erste Stromung-Struktur-gekoppelte Ansétze
wurden von Cheng et al. [40] mit einem symmetrischen Schalenmodell durchgefiithrt. Krit-
tian [105] entwickelte ein Stromung-Struktur-gekoppeltes Modell unter Verwendung eines
partitionierten, impliziten Kopplungsalgorithmus und beriicksichtigt durch die Kombina-
tion von anisotropen Schalenelementen mit isotropen Kontinuumselementen zur Model-
lierung des Muskels vereinfachend die Veréinderung der Faserorientierung von Epi- nach
Endokard (KaHMoFSI).

Liepsch et al. [115, 76, 37| fihrten experimentelle Grundlagenuntersuchungen an Arteri-
enverzweigungen, der Aorta und Stentimplantaten mittels LDA und MRT an in vitro- und
Silikon Modellen durch. Zur experimentellen in vivo Stromungsvisualisierung im mensch-
lichen Ventrikel wurden u.a. von Kilner et al. Techniken des magnetic resonance velocity
phase mapping und des Doppler Ultraschall kombiniert [97, 96, 200]. Diese kénnen jedoch
aufgrund des Krankheitszustandes und metallischer Teile implantierter VADs nicht zur
Untersuchung von unterstiitzten Patienten zum Einsatz kommen.

Interaktion zwischen Ventrikel und VAD

Zur Untersuchung der Interaktion zwischen der ventrikularen Stromung und einem an
den Ventrikel angeschlossenen VAD kommen grofitenteils 0-D und 1-D Modelle (soge-
nannte lumped parameter models) zum Einsatz [80, 175, 176, 44|, mit denen das zeitliche
Systemverhalten berechnet und VAD-Betriebszusténde oder der Energiebedarf und die
Entlastung des Ventrikels global berechnet werden kann.

Den experimentellen Gegenpart dazu stellen hydraulische Modellkreislaufe dar, in denen
das VAD-Verhalten unter vereinfachten physiologischen Bedingungen untersucht werden
kann. Beispiele sind u.a. [58, 18, 190, 43, 95].

Numerische dreidimensionale Stromungssimulationen finden teils unter Berticksichtigung
von Blutschiddigungsmodellen sowohl fiir die pulsatilen Verdrangerpumpen [21, 128, 170,
49], als auch fiir die nicht pulsatilen Rotationspumpen [180, 179, 17, 19, 41, 42, 205] zu
Auslege- und Nachrechnungszwecken Anwendung. Allerdings werden VAD-Simulation und
Ventrikelsimulation wie in Doyle et al. [49] getrennt voneinander durchgefithrt. Hochauf-
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losende Stromung-Struktur-gekoppelte Simulationen zur Darstellung des transitionellen
Stromungsverhalten bei kiinstlichen Herzklappen wurden von Borazjani et al. [35, 36]
durchgefiihrt.

Ein erster Simulationsansatz, der die dreidimensionale Stromung-Struktur-Kopplung ei-
nes Ventrikels mit apikalem VAD-Anschlussstutzen und vereinfachten Randbedingungen
betrachtet, wurde kiirzlich von McCormick et al. [125] vorgestellt.

Derzeit ist die intensive Forschung im Multiskalen- und Multiphysikbereich Gegenstand
des EU Forschungsprojekts ,euHeart” zur ganzheitlichen Modellierung des Herzens mit
der Zielsetzung klinischer Anwendbarkeit, an dem 6 Nationen beteiligt sind [158].

Bionik: Vom Fischflossenschlag zur Wellenpumpe

H. Hertel, Flugzeugbauer und einer der Vorreiter der Bionik in Deutschland, setzt in den
sechziger Jahren seine Beobachtungen am Schwanzflossenschlag von Fischen in ein Analo-
gon zum Vortrieb eines Bootes um, welches er 1968 in seinem Buch ,Bionik und Technik*
publiziert. Daraufhin wurde das technische Vortriebskonzept mit forellendhnlichen Schlag-
flossen in der Dissertation von W. Vof§ [194] im Hinblick auf die Flossenelastizitéit genauer
untersucht.

Inspiriert durch das Gedankenexperiment einer festgehaltenen Forelle, welche durch ihre
Flossenbewegung Fluid fordert, melden K. Affeld und H.Hertel bereits 1973 das Patent
einer , Flossenpumpe® bzw. ,Schwingflachenpumpe* an [8].

Eine weitere Konkretisierung hinsichtlich der technischen Umsetzung pumpender Wel-
lenbewegungen mittels elastischer Membranen wird durch die Patente von J.-B. Drevet
[51, 52] gegeben, welche die Ideengrundlage fiir diese Arbeit bilden.

1.3 Zielsetzung

Aus 1.1 und 1.2 ergeben sich die Zielsetzungen dieser Arbeit mit den folgenden The-
menschwerpunkten.

Erweit(;;dll;leg des KaHMo um die Integration eines VAD: Das bestehende
KaHMo  wird als Modell weiterentwickelt und um ein zunéachst generisches VAD ergéanzt
(Kap. 7.1). Auf diese Weise wird mittels der Implementierung geeigneter Kreislaufrandbe-
dingungen erstmals der Einblick in die 3D Stromungsstruktur eines unterstiitzten und mit
dem Korperkreislauf interagierenden Ventrikels moglich (Kap. 8). Auf dieser Basis wird
ein Modell zur stromungsmechanischen Beurteilung unterstiitzungsrelevanter Parameter
VAD
geschaffen: KaHMo .

Funktionsnachweis und Entwicklung eines neuartigen VAD: Die auf [51, 52] basie-
rende Konzeptidee einer schlauchférmigen mittels fortlaufender Wellen agierenden Pum-
pe (Kap. 5) wird in ein numerisches Stromung-Struktur-gekoppeltes Modell umgesetzt.
Nach Validierung des simulationsmethodischen Vorgehens an einer bereits bestehenden
Prototypenpumpe in Scheibenform (Kap. 6) wird die prinzipielle Funktion der Schlauch-
konfiguration erstmals numerisch nachgewiesen und mittels statistischer und phénomeno-
logischer Methoden (Kap. 7.2) eine Vorauslegung und erste Optimierung im Hinblick auf
die Anwendung als VAD durchgefiithrt (Kap. 9).

Da in beiden Fragestellungen die Aspekte der Blutschadigung und -ablagerung medi-
zintechnische Relevanz besitzen, wird fiir deren qualitative, vergleichende Abschétzung
ein makroskopisches Ablagerungsmodell entwickelt (Kap. 7.3) und zur Beurteilung und
Optimierung in der Pumpenentwicklung eingesetzt.
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Grundlagen






2 Medizintechnische Grundlagen

Da die Zellen des menschlichen Korpers ihre Energie hauptséachlich aus dem oxidativen Ab-
bau von Nahrstoffen gewinnen, sind diese auf eine stdndige Sauerstoffzufuhr angewiesen.
Der Gasaustausch zwischen den Zellen und der Umgebung wird als Atmung bezeichnet
und gliedert sich in vier Teilprozesse, die auf der linken Seite von Abbildung 2.1 darge-
stellt sind [189]: Dem konvektiven Gastransport durch die oberen und unteren Atemwege
(Ventilation) folgt der diffusive Austausch der Atemgase in den Alveolen. Hier wird der
Sauerstoff der Luft von den roten Blutkorperchen aufgenommen und konvektiv im Herz-
Kreislauf-System zu den Kérperzellen transportiert, wo wiederum ein diffusiver Austausch
von Atemgasen stattfindet. In der Abbildung ist das sauerstoffarme Gefaflsystem blau,
das sauerstoffreiche rot dargestellt.

Der fiir den konvektiven Transport verantwortliche Blutstrom basiert auf einem Druckgra-
dienten, der durch die Pumpaktion des Herzens erzeugt wird [45]. Eine Beeintrachtigung
der Herzfunktion kann also einen lebensgefahrlichen Zustand fiir den gesamten Organis-
mus bedeuten.

Da diese Beeintrachtigungen die Hauptmotivation dieser Arbeit darstellen, werden in
Abschnitt 2.1 die Physiologie und in Abschnitt 2.2 die Pathophysiologie des Herzens
erlautert, um Indikationen fiir die Therapie mit Herzergdnzungssystemen aufzuzeigen.
Letzteres wird in Abschnitt 2.5 behandelt.

2.1 Physiologie des Herzens

Das Herz ist ein muskultses Hohlorgan und befindet sich im mittleren Thoraxraum. Hier
liegt es dem Hauptatemmuskel (Zwerchfell) auf, welcher den Thoraxraum vom Abdomi-
nalraum trennt. Der Aufbau des Herzens ist in Abbildung 2.1 dargestellt, in der sich die
funktionelle Gliederung erkennen lésst. Die Herzscheidewand (Septum) stellt die Trennung
zwischen linkem und rechtem Herz dar, welche jeweils aus Vorhof (Atrium) und Kammer
(Ventrikel) bestehen. Klappen hinter jedem der vier Hohlrdume erfiillen eine Ventilfunk-
tion zur Gewahrleistung eines gerichteten Blutflusses wahrend der durch die Kontraktion
des Herzmuskels (Myokard) hervorgerufenen Pumpaktion. Diese Pumpaktion wiederholt
sich in Ruhe ca. 70 mal pro Minute und fordert dabei ein Herzzeitvolumen (HZV) an Blut
von ca. 5,6 1/min [177].

In Abbildung 2.1 ist der Blut- und Atemgastransport im Kreislaufsystem sowie durch das
Herz skizziert. Der Herzzyklus lasst sich in vier Aktionsphasen unterteilen, die anhand von
Abbildung 2.2 fiir das linke Herz erlautert werden, da dieses im Mittelpunkt der weiteren
Arbeit steht.
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Abbildung 2.1: Links: Schema zum Transportweg des Sauerstoffs (schwarze Pfeile). Rechts:
Anatomie des menschlichen Herzens und prinzipielle Blutwege. [189]
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Abbildung 2.2: Physiologische Verlaufe des linken Herzens. Links: Druck-Volumen-
Diagramm des Herzzyklus. Rechts: Zeitlicher Verlauf der Driicke in Vorhof, Ventrikel und
Aorta. Nach [189].

1. Anspannungsphase: Der linke Ventrikel iibt eine isovolumetrische Kontraktion
aus, indem bei geschlossenen Klappen der Ventrikelinnendruck durch Kontraktion
des Myokard steil ansteigt, um schlieflich den Aortendruck zu erreichen.

2. Austreibungsphase: Sobald der intraventrikulare Druck den Aortendruck tiber-
steigt, offnet sich die Aortenklappe. Der Ventrikel kontrahiert weiter und wirft ein
Schlagvolumen (SV) von etwa 70 ml aus, wahrend ein Restvolumen (ESV) von 40-70
ml im Ventrikel verbleibt [189]. Den Quotienten aus erstgenanntem und dem enddia-
stolischen Volumen (EDV) nennt man Ejektionsfraktion (EF), die 50-65 % betragt
und in der Medizin ein wichtiges Maf fiir den Gesundheitszustand des Herzens ist.
Wahrend des mittleren Teils der Auswurfphase fallt der Ventrikeldruck wieder unter
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den Aortendruck, sodass der Ventrikel einen positiven Druckgradienten erfahrt und
sowohl Volumenstrom als auch Druck abfallen [70].

3. Entspannungsphase: In der Einkerbung (Inzisur) des Aortendrucks am Ende der
Austreibungsphase schlieit die Aortenklappe [70], der Muskel erschlafft und es folgt
ein schneller, isovolumetrischer Druckabfall im Ventrikel. In der Aorta kommt es
nach einem kleinen Anstieg des Drucks zu einem langsameren Abfall, da die ela-
stische Aortenwand als Reservoir dient. In der Medizin wird dies in Analogie zur
Pumpentechnik als Windkesselfunktion bezeichnet.

4. Fiillungsphase: Wenn der linksventrikulédre Druck den Vorhofdruck unterschreitet,
offnet die Bikuspidal-/Mitralklappe. Das Einstromen und die Fiillung der Kammer
werden mafigeblich durch eine aktive Entspannung des Myokards, die ventrikulé-
re Volumendehnbarkeit (Compliance) sowie die Vorhofkontraktion [23] beeinflusst.
Nach Beenden der Fillung beginnt der néchste Zyklus wieder mit der ersten Phase.

Die ersten beiden dieser durch Offnen und SchlieBen der entsprechenden Klappen definier-
ten Aktionsphasen werden zur Systole, die letzten beiden zur Diastole zusammengefasst.

Ein fir die Fillung und Austreibung wichtiger Einflussfaktor ist der Ventilebenen-
Mechanismus. Dabei bewegt sich die Klappenebene bei der Ventrikelkontraktion auf die
Herzspitze zu, wodurch die Ejektion unterstiitzt wird. Bei der Fillung ,stiilpt® sich die
offene Mitralklappe tiber das im Vorhof befindliche Blut, tragt damit entscheidend zur
schnellen Fiillung der Kammer bei und hat diesbeziiglich laut [189] eine grofiere Bedeutung
als beispielsweise die Vorhofkontraktion.

V. cava A Systole Diastole

superior Aorta Druck
[bar] | A
rechte Truncus 0130 | -~ ota
Koronar— pulmonats T -
arterie linke 0.065 - \
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0 i T >
Einstrom | !
[ml/min] | !
200 | : li. Koronararterie
R. circum-— | ‘
flexus l ‘
. 0 l 4 T T >
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1 |
[ml/min] T | re. Koronararterie
100 | |
\‘L/\‘/\
‘ \
R. interventricularis R. interventri— 04— | x -
posterior cularis anterior 0,5 1,0 tls]

Abbildung 2.3: Links: Koronararterien und ihre Aste. Rechts: Koronardurchblutung. [189]

Die Néhrstoffversorgung des Myokards erfolgt iiber die linke und rechte Koronararterie,
die von der Aortenwurzel abgehen (Abbildung 2.3). Da das Myokard aerob arbeitet und
die Sauerstoffversorgung im Wesentlichen von der Koronardurchblutung abhéngt, muss
eine schnelle Kopplung zwischen Oy-Bedarf und dem Blutvolumenstrom Vi, gewéhrlei-
stet sein.
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Grundsatzlich handelt es sich in den Koronarien um eine phasische Durchblutung [177],
die vor allem in den endokardnahen Geféflen des linken Ventrikels aufgrund des hohen
Gewebedrucks wéihrend der Systole nur vermindert und daher weitgehend wéhrend der
Diastole stattfindet.

Die Anpassung von Vicor an den Oy-Bedarf geschieht bei gleichbleibendem Aortendruck
Paor aufgrund der vereinfachten Beziehung Vicor = Paor/Rior durch eine Anderung des
Gefaflwiderstandes im koronaren System Ry,,.. Auf diese Weise kann z.B. bei korperli-
cher Arbeit Vi, auf das 4-5fache gesteigert werden. Dieser Regelungsbereich der Ko-
ronardurchblutung heifit Koronarreserve. An der Autoregulation sind u.a. metabolische
Faktoren, wie der Os-Bedarf selbst, sowie zentralnervose Faktoren beteiligt, die zu einer
GefaBlerweiterung (Vasodilatation) und damit einer Absenkung von Ry, fihren.

2.2 Pathophysiologie des Herzens

Durch verschiedene pathologische Mechanismen und Krankheitsbilder kann es zur Herzin-
suffizienz kommen. Dies kann sowohl das linke als auch das rechte Herz betreffen, wobei
im Folgenden der linke Ventrikel im Vordergrund steht. Ein Herz ist insuffizient, wenn es
die fiir die Versorqgung des Korpers erforderliche Pumpleistung nicht mehr erbringen kann,
d.h. wenn es ein zu geringes Herzzeitvolumen fordert [189]. Der Schweregrad wird im All-
gemeinen je nach korperlicher Belastbarkeit des Patienten in Insuffizienzen des Grades
[-IV differenziert (nach der New York Heart Association).

Es wird prinzipiell zwischen der systolischen (bei vermindertem systolischem Auswurf)
und der diastolischen (bei behinderter diastolischer Fiillung ) Herzinsuffizienz unterschie-
den [177].

Eine chronische Herzerkrankung hat ihren Ursprung oft in einer mechanischen Uberla-
stung des linken Ventrikels oder in der Schadigung von Myokardzellen.

Die physiologischen Mechanismen, auf denen die Entwicklung und das Fortschreiten des
chronischen Krankheitsbildes basieren, sind allgemein ein initialisierender Vorfall, der von
einem Umbau des Myokards ( Remodeling) gefolgt ist. Dabei verdndern sich in einem Kreis-
lauf Zellmetabolismus und -morphologie von normalem Herzmuskelgewebe, was zu einer
VergroBierung der Myokardzellen bei gleichbleibender Zahl ( Hypertrophie) und ersetzender
Fibrose (Bindegewebsvermehrung) im Myokard fiithrt [47, 177]. Obwohl das Remodeling
anfangs eine adaptive oder kompensatorische Antwort des Organismus zu sein scheint,
um die Wandspannung zu senken und die Herzfunktion aufrecht zu erhalten, wird dieser
Prozess mit der Zeit kontraproduktiv und fithrt zu einem Fortschritt der Herzkrankheit
[47, 163]. Da der verdickte Herzmuskel ab einem kritischen Punkt nicht mehr in der La-
ge ist, die Wandspannung zu normalisieren, kommt es zur Dekompensation. Diese beim
Remodeling ablaufenden Prozesse fithren zu einem grofien, dilatierten und schwach kontra-
hierenden Ventrikel. Sie sind komplex und werden hier nicht weiter behandelt. Im Folgen-
den werden die initiierenden Krankheitsbilder beschrieben, die ein Remodeling nach sich
ziehen konnen. Die Ursachen kénnen mechanischer und biochemischer Art sein [177, 189].

e Volumenbelastung: Klappenfehler wie die Aorten- und Mitralinsuffizienz zeich-
nen sich durch ein Pendelvolumen aus, wodurch das EDV und damit der Ventrikel
vergroflert werden. Die dadurch steigende erforderliche Kraft zur Kontraktion kann
nicht mehr aufgebracht werden.
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Bei chronischem Verlauf reagiert der dilatierte Ventrikel zunédchst kompensatorisch
mit exzentrischer Hypertrophie und weiterhin mit einem dadurch bedingten Steifer-
werden der Wand. Dies fiihrt zu einer steileren Ruhedehnungskurve (s. Abbildung
2.2), woraus ein verkleinertes EDV und damit auch ein verkleinertes SV resultieren
(diastolische Herzinsuffizienz). Im weiteren Verlauf gibt die Wand weiter nach und
es kommt zu einer starken Zunahme des Ventrikelvolumens unter einem Remodeling
des Myokards. Diesen sich in einem Teufelskreis weiter entwickelnden, verschlech-
ternden Prozess der Dekompensation zeichnet sich, wie oben beschrieben, durch ein
stark absinkendes SV bei gleichzeitig sehr hohem EDV aus.

o Druckbelastung: Durch Bluthochdruck (Hypertonie), eine Aortenstenose oder
sonstigen Widerstandserhohungen im Korperkreislauf steigt die Wandspannung des
linken Ventrikels, da fiir den Auswurf ein erhéhter Druck aufgebracht werden muss.
Hierdurch entwickelt sich eine systolische Herzinsuffizienz mit verminderter Kon-
traktilitdt. Wieder kommt es kompensatorisch zu einer Hypertrophie (im Gegensatz
zum Fall bei Volumenbelastung zu einer konzentrischen) und damit zu einer diasto-
lischen Herzinsuffizienz. Durch hohe Druckbelastung kommt es durch Reaktivierung
von embryonalen Wachstumsfaktoren zum Remodeling des Myokard und einer De-
kompensation [47].

e« Myokarderkrankungen: Bei der koronaren Herzkrankheit wird Herzmuskelge-
webe unterversorgt. Dadurch steigt die Belastung des nichtbetroffenen Myokards,
sodass daraus eine systolische Herzinsuffizienz mit verminderter Kontraktilitat re-
sultiert. Hypertrophie und Dekompensation sind die Folge. Auch die Kardiomyopa-
thien, Myokarderkrankungen, die nicht durch mechanische Uberlastung oder koro-
nare Herzkrankheit bedingt sind, kénnen eine (meist diastolische) Herzinsuffizienz
hervorrufen.

Auf die koronare Herzkrankheit wird wegen ihrer groflen Verbreitung in der westlichen
Welt naher eingegangen. Durch vorwiegend Arteriosklerose der Koronararterien kann es
zu einer drastischen Absenkung der Koronarreserve (s. 2.1) kommen, sodass der Oy-Bedarf
des Myokards bei korperlicher Anstrengung nicht mehr gedeckt werden kann. Diese Os-
Unterversorgung (Ischdmie) des Gewebes kann Schmerzanfille auslosen, deren Krank-
heitsbild man angina pectoris nennt. Es gibt verschiedene Formen, doch handelt es sich
um eine reversible Ischamie. Ist das Mifiverhdltnis von Os-Bedarf und O,-Angebot je-
doch so grof}, dass es zu einem irreversiblen Myokardschaden kommt, handelt es sich um
einen Herzinfarkt. Das abgestorbene Muskelgewebe kann, je nach Ausdehnung und Ort
neben dem Remodeling verschiedene Komplikationen nach sich ziehen. Hier sind z.B. das
mechanische Versagen des Herzmuskels mit kardiogenem Schock, die Bildung eines Herz-
wandaneurysmas (Aussackung der Herzwand) und die Bildung von Herzwandthromben,
welche in den Kreislauf fortgeschwemmt werden koénnen, zu nennen.

2.3 Blut: Bestandteile, Funktion und Rheologie

Das Blut erfiillt viele lebenswichtige Aufgaben, wie z.B. den Transport von Stoffen (Atem-
gase, Nahrstoffe, Stoffwechselprodukte, Elektrolyte, Vitamine usw.), den Transport von
Wiérme, die Signaltiibermittlung (Hormone), die Pufferung des Séure-Basenhaushaltes und
die Immunabwehr [177]. Das durchschnittliche Blutvolumen betriagt bei Frauen 3,6 1 und
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bei Méannern 4,5 1. Das Blut besteht aus dem Blutplasma als Tragerfluid fir die darin
suspendierten roten Blutkorperchen (Erythrozyten), weilen Blutkérperchen (Leukozyten)
und Blutplattchen (Thrombozyten) (Abb. 2.4). Das Verhéltnis des Blutzellvolumens zum
Gesamtblutvolumen wird Hdmatokrit genannt und betragt zwischen 40 und 50 Prozent.
Der Hamatokrit wird zu tiber 99 % aus Erythrozyten gebildet. Das Blutplasma besteht
zu 90 % aus Wasser und enthélt auflerdem Elektrolyte, Nahrstoffe, Stoffwechselprodukte,
Vitamine, Gase und Plasmaproteine in geloster Form.

Abbildung 2.4: Elektronenmikroskopische Aufnahme eines Erythrozyten (links), eines
Thrombozyten (mittig) und eines Leukozyten (rechts) [55].

Erythrozyten

Erythrozyten werden im Knochenmark gebildet und sind kernlose, scheibchenférmige Zel-
len mit einem Durchmesser von ca. 8 pm und 2 pm Hohe, deren Zellmembran im span-
nungsfreien Zustand meist eine bikonkave Form hat (Abb. 2.4) und fliissige Bestandteile
sowie den Oy bindenden Blutfarbstoff Hdmoglobin umschlieft. Dadurch entsteht, vergli-
chen mit einer Kugel gleichen Volumens, eine vergrofierte Oberfléche, die fiir den Gasaus-
tausch forderlich ist und grofie Verformungen der Zellen erlaubt, wie sie bei der Passage
der Kapillaren (ca. @ 3 pm) verlangt werden. Nach Ende ihrer Lebensdauer von ca. 120
Tagen beim Gesunden werden sie in der Milz abgebaut. [177, 189]

Leukozyten

Unter Leukozyten werden die fiir die unspezifische Immunabwehr verantwortlichen Grano-
lozyten und die fiir die spezifische Immunabwehr zustandigen Mono- und Lymphozyten
zusammengefasst. Auf sie wird nicht ndher eingegangen, da sie keine Relevanz fir die
Untersuchungen in dieser Arbeit haben.

Thrombozyten und Hamostase

Die flachen, kernlosen Thrombozyten sind mit einer Dicke von 0,5-0,75 pum und einem
Langsdurchmesser von 1-4 pm [172] die kleinsten korpuskuldren Bestandteile des Blutes.
Ihre Verweildauer im Blut betragt 5-11 Tage. Thrombozyten spielen die wesentliche Rolle
im korpereigenen Blutstillungs- und Gerinnungsprozess (Hdamostase).

Kommt es zu einer Verletzung des Geféaflendothels lagern sich, durch den von- Willebrand-
Faktor (vWF) vermittelt, Thrombozyten an den Bindegewebsfasern der Wundrander an
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(Adhdsion). Der vWF ist ein Glykoprotein und bildet Briicken zwischen den subendothe-
lialen Strukturen und einem spezifischen Rezeptor der Thrombozytenmembran. Bei der
Adhésion kommt es zu einer Formanderung der Thrombozyten (Abb. 2.5) und sie scheiden
vasokonstriktorische (u.a. Thrombaxan) und aggregationsfordernde Stoffe (Fibrinogen,
vWF, Fibronektin) aus [177]. Dieser Vorgang der Aktivierung fithrt zu einer verstérkten
Aggregation und wiederum Aktivierung weiterer Thrombozyten (Freisetzungsreaktion)
und es bildet sich ein plattchenreicher, weiler Thrombus, der nach ¢rreversibler Aggre-
gation durch das entstandene Thrombin zu einer vorlédufigen Blutstillung fithrt (primdre
Hdmostase). Diese Vorgange laufen in einer Zeit von 1-3 Minuten ab. Die Aktivierung
von nicht aktivierten Zellen durch aktivierte Zellen stellt einen positiven Riickkopplungs-
mechanismus dar, der zu einer lawinenartig anwachsenden Zahl an aggregierenden Platt-
chen fithren und damit kontraproduktiv werden wiirde. Die ungewollte Ausbreitung des
Thrombus tiber das verletzte Areal hinaus wird durch die kontinuierliche Freisetzung von
Prostazyklin durch das intakte Endothel verhindert.

Pléttchen

Aktivierung ? Rekrutierung

;j Chemotaxis
app ,

IxA , %l‘_ Fibrinogen
PF —4\ ! GP IIb-1lla
9

Abbildung 2.5: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme von ruhenden (links) und ak-
tivierten (mittig) Thrombozyten [98]. Skizze der priméren Hamostase mod. nach [69].

Nach Bildung des weiflen Thrombus der priméaren Hamostase lasst die bis dahin akti-
ve Vasokonstriktion nach und die fortgeschrittene Fibringerinnung fithrt zu einem roten
Thrombus, der die Wunde endgiiltig verschlieft und damit ein erneutes Bluten oder ein
mitunter lebensgefahrliches Herausspiilen des VerschluBBpropfes (Thromboembolie) ver-
hindert.

Dieser Prozess ist die sekunddare Hamostase und besteht aus einem intrinsischen und ei-
nem extrinsischen Gerinnungssystem, je nachdem ob die Prothrombinaktivierung durch
plasmatische Faktoren bzw. durch Proteine aus verletzten Gefafizellen ausgelost wird. Die
Prozesse laufen kaskadenartig ab und ergénzen sich teilweise. Deren komplexer Ablauf
ist fiir diese Arbeit nicht relevant und wird deshalb lediglich erwéhnt. Sie fithren zur Bil-
dung eines Prothrombinaktivators, der vom Prothrombin Thrombin abspaltet. Thrombin
katalysiert die Fibrinbildung aus Fibrinogen. Es bildet sich ein unlésliches Fasernetz aus
Fibrinpolymeren, das den roten Thrombus zusammenhalt.

Dem Prozess der Blutgerinnung steht die Fibrinolyse, die Auflésung von Fibringerinseln
gegeniiber. Da auch im gesunden Organismus Fibrinogen in Fibrin umgewandelt wird und
standig fibrinolytische Prozesse ablaufen, die das Gesamtsystem in der Waage halten,
kommt es lediglich bei zusétzlicher Aktivierung des Gerinnungssystems bei Verletzung
zum lokalen Ungleichgewicht und einer manifesten Gerinnung [172].

Einen schematischen Uberblick iiber Blutgerinnung zeigt die folgende Abbildung 2.6.
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Abbildung 2.6: Schematischer Ablauf der Hamostase (vereinfacht nach [172]).

Rheologie des Blutes

Mit der Rheologie eines Fluids werden seine Flieeigenschaften beschrieben. Das Blut-
plasma kann als Newtonsches Fluid, also mit konstanter Viskositat betrachtet werden,
die Suspension der zellularen Bestandteile im Plasma weist jedoch Nicht-Newtonsche Ei-
genschaften auf. Hier hangt die Viskositdt von der Scherrate, dem Hamatokrit und von
der Zeit ab. Der Begriff Viskositat kann allerdings nur dann sinnvoll verwendet werden,
wenn es sich um eine homogene Suspension handelt. Dies ist im Herzen und den groflen
Geféalen gegeben [141], auflerdem wird bzgl. des Flieverhaltens Isotropie angenommen.
Das Blut als Ganzes verhilt sich fir diesen Bereich wie ein pseudoplastisches (Viskositét
nimmt mit der Scherrate ab) und thizotropes (Viskositét nimmt bei konstanter Scherrate
mit der Zeit ab) Medium.

Es gibt verschiedene Modelle, um den empirischen Zusammenhang zwischen Viskositét
und Scherrate zu beschreiben [70, 121, 152, 153]; Vertreter davon sind das nach Perktold
modifizierte Cross Modell sowie das Carreau Modell.

Cross, modifiziert: jior; = floo + (fto — fioo) - [1 + (to - )" (2.1)
Carreaw: fiorf = floo + (fo — ftoo) - [1 + (A [Ip)?" 1/ (2.2)

Numerische Anpassung von (2.1) an Experimentaldaten von Liepsch et al. [116] liefert
too = 0,003 Pas, po = 0,0135Pas, ty = 0,5s, a = 0.3, b = 1,7 [153].Fir (2.2) wurden die
Parameter A = 0.4 und n = 0,4 angepasst. 7 ist die Scherung fiir eine parallele Scherstro-
mung und stellt damit einen speziellen Fall der zweiten Invarianten des Scherratentensors
IIp = L[(trD)? — trD? dar, der zur Beschreibung des dreidimensionalen Strémungs- und
Scherzustand im linken Ventrikel benutzt werden muss. Es folgt damit |I1p| = 142

Abbildung 2.7 zeigt den Verlauf der Viskositdt in Abhangigkeit der Scherrate. Im Be-
reich sehr kleiner Scherraten kommt es im Blut zu einer Aggregation der Erythrozyten
(Geldrolleneffekt) und somit zu einer erhohten Viskositit. Da dieser Effekt mit 10 s um
eine Groflenordnung langer braucht als die physiologische Zykluszeit des Herzens, kommt
es in den groBen Gefaflen nicht zu dem beschriebenen Phéanomen [141].
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Abbildung 2.7: Blutviskositat in Abhéngigkeit von der Scherrate [183].

2.4 Blutschadigung

Nachdem im vorangegangenen Abschnitt die Physiologie und das Flieverhalten von Blut
beschrieben wurde, handelt dieser Abschnitt von der unphysiologischen Verdnderung des
Blutes und seiner Bestandteile. Diese durch unterschiedlichste Mechanismen ausgelosten
und sich in diversen Formen duflernden Vorgénge werden unter dem Begriff Blutschddigung
oder auch Bluttraumatisierung zusammengefasst. Das Hauptaugenmerk gilt im Folgenden
der stromungsinduzierten Blutschadigung, die vor allem bei der Passage von zeitvarianten
Fluidscherfeldern in technischen Systemen auftritt.

2.4.1 Stromungsinduzierte Hamolyse

Unter Hamolyse versteht man die Traumatisierung von Erythrozyten, die mit der Ver-
anderung der Zellmembran und der Bildung von Poren einhergeht, durch die der rote
Blutfarbstoff Hamoglobin ins Plasma austreten kann [177]. Bei der subletalen Hémoly-
se kommt es zu Funktionseinschrankungen der Membran und ggf. tritt Hamoglobin aus,
sodass der Erythrozyt verfritht ,altert und in der Milz abgebaut wird (extravasale Hé-
molyse). Bei Riss der Zellmembran und kompletter Zerstorung des Erythrozyten spricht
man dagegen von letaler und intravasaler Hamolyse. Die Ursachen fiir den Verlust der
Zellfunktionalitdt kann dabei mechanisch, oberflichenphysikalisch [198, 117], thermisch,
osmotisch und chemisch sein [98, 17]. Die mechanische bzw. stromungsinduzierte Hamo-
lyse ist Gegenstand intensiver Forschung und es wurden zahlreiche Experimente sowie
mathematische Modelle erstellt, um Zusammenhénge zwischen Grofen des Stromungsfel-
des und der Hamoglobinfreisetzung zu gewinnen.

Experimente zur Schédigung von Blut werden mit Scherviskometern unterschiedli-
cher Bauart und Konstruktion durchgefiihrt. Représentative Beispiele hierzu sind in
[17, 98, 150] zu finden. Die Quantifizierung der Schadigung findet in der Literatur vor-
nehmlich durch die drei folgenden Definitionen statt: den Index of Hemolysis (IH), den
Normalized Index of Hemolysis (NIH), sowie den Modified Index of Hemolysis (MIH) [17].
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Auf die jeweilige konkrete Definition wird an dieser Stelle nicht eingegangen, allen Bewer-
tungsmethoden ist allerdings gemeinsam, dass die Messung des freien Plasmahamoglobins
als zentrale Grofle berticksichtigt wird. In [150] und [98] findet man eine detaillierte Be-
schreibung. Alternativ wird vor allem in der Numerik haufig die Schadigungskennzahl
D = AHb/Hb verwendet [19, 29, 78, 180, 201], die die Hamoglobinfreisetzung AHb be-
zogen auf die Gesamthamoglobinkonzentration Hb darstellt.

Mathematische Modelle

Phanomenologische Uberlegungen zum Schidigungsverhalten der Erythrozyten sind Basis
ihrer mathematischen Modellierung.

Yeleswarapu et al. [201] schligt einen Ansatz vor, der auf der Idee der Schadensakku-
mulation basiert und auch sublethale Schadigung berticksichtigt. Dabei verdndert jeder
Spannungszustand entlang einer Teilchenbahn den Schidigungszustand D eines Blutkor-
perchens, bis ein Schwellwert von 1 erreicht ist, welcher Hamolyse anzeigt. Die Anderung

von D ist mit 0 . .
P = ( % > - D] 23)

angenommen, wobei g, r und k nicht negative Modellkonstanten sind und [1 — D(t)]
die ,virtuelle Restlebenszeit* des Erythrozyten darstellt. Integration fiihrt dann zu einem
Ausdruck von D in Abhéngigkeit von den Belastungs- und Schadigungshistorien o (t) bzw.
D(t)

1t o) ,
D) = Do+ /t T (2.4)
in dem D, die Anfangsschadigung ist. Die Modellkonstanten wurden von Yeleswarapu
nicht bestimmt, Alemu et al. [10] greifen das Modell jedoch zur Modellierung der Platt-
chenaktivierung auf (s.u.).

Einen an der Versagenskunde von zyklisch beanspruchten technischen Werkstoffen ori-
entierten Ansatz wahlt Bludszuweit [29] zur Beurteilung einer Zentrifugalpumpe. Eine
experimentelle Konkretisierung des Modells fand jedoch nicht statt. Problematisch ist zu-
dem die Ubertragbarkeit des Ansatzes auf das mechanische Verhalten der viskoelastischen
Erythrozytenmembran [98]. Eine weitere von ihr getroffene Analogie zum konventionellen
Werkstoffverhalten ist die in der Literatur oft zitierte Uberfiihrung des dreidimensionalen
Spannungszustandes 7 (vergl. Gl. (3.15)) in eine skalare Vergleichsspannung o, anhand
der von Mises Gestaltinderungsenergichypothese [30, 14]

O, = 1/\/§ . \/TQ?I + 72, T2~ TaaTyy — TazTyy — TezTaz + 3(T§y + 72, + T2). (2.5)

Eine neue Art von Modell, das auch die Verformungshistorie von Partikelbahnen
erfasst und damit starker auf die physikalische Reaktion und Morphologiednderung des
Erythrozyten als Kérper mit den mechanischen Eigenschaften analog zu einem Tropfen
eingeht, wurde von Arora et al. [16] entwickelt. Es berechnet aus der entsprechend
angepassten Verformungsgleichung eines Tropfen [122, 130] einen Morphologietensor,
wodurch Verformungseffekte wie z.B. das Tank Treading berticksichtigt werden konnen.

Experimentell /Empirische Modelle

Eine gute Ubersicht zur experimentellen Datenbasis und daraus abgeleiteten empirischen
Modellen bieten die Arbeiten von Paul [150], Klaus [98] und Arvand [17], sodass hier nur
eine knappe Ubesichtsauswahl getroffen wird.
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In den achtziger Jahren entwickelten Heuser und Opitz ein Couette-Schersystem, in dem
eine eindimensionale Scherstromung erzeugt werden konnte und damit Schadigungsfelder
bei konstanten Scherungen 7 und Belastungszeiten ¢, ermittelt wurden. Wurzinger er-
mittelte seinerzeit mit dem gleichen System ein Schadigungsfeld und fand heraus, dass
ab Schubspannungen von 410 Pa selbst bei kurzen Belastungszeiten hohe Schadigungen
auftreten. Auf dieser experimentellen Datenbasis wurden mittels eines Potenzansatzes
folgende Zusammenhéange ermittelt

C Q@ 16}
D=C-7% t) mit Heuser 1,8107% [ 1,991 [ 0,765 |, (2.6)
Giersiepen || 3,62-107° | 2,416 | 0,785

von denen Giersiepen zwar lediglich im Bereich ¢, = 3 — 700 ms giiltig ist und aufgrund
des Experimentaufbaus die Schadigung tiberschétzt, aber hinsichtlich der Datenlage auch
heute noch zu den bekanntesten gehort [16, 85]. Ein verbessertes Schersystem wurde 2000
von Paul [150, 149] gebaut und eine neue Datenbasis erstellt, die einen Giiltigkeitsbereich
von t, = 25 — 1250 ms und 7 = 30 — 450 Pa hat und bei kurzzeitigen (ca. 620 ms)
Belastungen von 425 Pa Schadigung vermutet.

Potenzanséatze der gezeigten Art wurden im weiteren Verlauf vielfach verwendet, um sie
an das Schadigungsverhalten von konkreten Kreiselpumpenkonfigurationen anzupassen
[17, 19]. Damit wurden quantitative Designvergleichsstudien hinsichtlich deren Hamolyse-
verhalten vorgenommen, indem mit ihnen die instationare Scherhistorie entlang einzelner
Teilchenbahnen numerisch ausgewertet wurde. Weiterhin fanden die Anséitze auf diese
Weise aber auch ohne Anpassung direkt in numerischen Simulationen von Pumpen An-
wendung [180], um damit quantitative Abschéatzungen zu treffen. Ob diese Ergebnisse tat-
séchlich quantitativen Charakter besitzen, ist aufgrund des eingeschrankten Giiltigkeits-
und Abbildungsbereiches der Modelle fragwiirdig, fiir einen qualitativen Vergleich stellen
sie jedoch eine gute Option dar. Aus diesem Grund beschrinken sich einige numerische
Untersuchungen von Pumpen auch darauf [18, 42, 14], die aus den Datenbasen hervorge-
henden Grenzspannungen zur Bestimmung von kritischen Massen- oder Volumenanteilen
in der Pumpe zu verwenden, um damit Designvorschlage gegeneinander abzuwégen.

2004 stellte Klaus [98] detaillierte Grundlagenuntersuchungen hinsichtlich Bluttraumati-
sierung in zeitkonstanten und zeitvarianten Scherfeldern an und entwickelte hierfiir eigens
eine modulare Scherkammer, in der Parameter, wie Belastungshohe, -dauer, Werkstoffe-
influss, Spaltbreite, Geometrie, Temperatur etc. unabhéngig voneinander einstellbar sind.
Klaus zeigte mit seinen Experimentergebnissen,
dass die Potenzansitze das Schidigungsausmafl
stark tiberbewerten, insbesondere bei niedrigen Be-
lastungen. Dariiber hinaus ist in diesen Ansétzen
nicht beriicksichtigt, dass der Hamolyseindex einen
Wert von 100 % nicht tibersteigen kann, also in ei-
ner asymptotischen Séttigung verlaufen muss.

Aus diesem Grund wihlt Klaus eine Kombination
aus e-Funktion und Potenzform, die einen sigmoiden
Charakter besitzt. Sein gemessenes Datenfeld ist in
Abb. 2.8 gezeigt und kann mit der von ihm genann-
ten empirischen Formel gut wiedergegeben werden:

Abbildung 2.8: Hdimolyse bei kon-  TH(7,t,)[%] = 100 (2.7)

0,4
stanter Belastung nach [98] [1 41750 - el-0002672204,]
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2.4.2 Stromungsinduzierte Pliattchenaktivierung

Neben der vorangehend beschriebenen Hamolyse spielt das thrombogene Verhalten von
kardiovaskuldren Geréten, wie den VADs oder kiinstlichen Klappen, eine ebenso bedeu-
tendende Rolle. Dies wird durch die Tatsache deutlich, dass bei deren Anwendung meist
eine lebenslange Antikoagulationstherapie notwendig wird [138, 137] und trotzdem das
Hauptproblem der Systeme in der Gefahr von Thrombosen im Bereich der Kantilen oder
der Pumpkammer und damit das Risiko von lebensgefahrlichen Thromboembolien besteht
[100]. So beschreiben Daten der Mechanical Circulatory Suppport Device Database der
ISHLT von 2005 eine Inzidenz von Schlaganféllen von 10,1 % [100]. Bei Langzeittherapie-
anwendung von VADs liegt die 2 Jahresiiberlebensrate lediglich bei 30% [202].

Die Mechanismen &dhneln denen der in Abschnitt 2.3 beschriebenen Hamostase, wobei dem
durch subendotheles Kollagen freigesetzten vWEF in technischen Systemen eine geringere
Bedeutung bei der Aktivierung zukommt, als dem Plasma-vWF. Allerdings lagern sich
auf in das Blut eingebrachten technischen Oberfléchen innerhalb von Sekunden Plasma-
proteine ab, die diese unter Ablauf sehr komplexer Vorgénge beschichten. Diese Prozesse
stellen eine Schliisselrolle zur Verbesserung biokompatibler Oberflaichenmaterialien dar, da
die entstandene Proteinschicht Einfluss auf die Aktivierung und Anlagerung von Platt-
chen hat. Zum Thema Biokompatibilitat von Werkstoffen sei auf den Anhang B sowie die
Literatur [198, 147, 178] verwiesen.

Analog zur oben beschriebenen stromungsinduzierten Hamolyse konnen auch hamostati-
sche Prozesse, wie Plattchenaktivierung, -anlagerung und -aggregation durch Scherspan-
nungen und deren zeitliches Wirken initiiert werden [84, 106, 199]. Hellums [84] verglich
diesbeziiglich diverse Arbeiten und fasst die Ergebnisse vergleichend, wie in Abb. 2.9 dar-
gestellt, zusammen, wodurch die unterschiedliche Empfindlichkeit von Erythrozyten und
Pléattchen in verschiedenen Scher- und Belastungszeitbereichen deutlich wird.
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Abbildung 2.9: Grenzscherspannungen fiir die Schiadigung von Erythrozyten und Blut-
plattchen nach Hellums [84]

In [106] wird der Scherspannungsbereich, iiber den es zur Plattchenanlagerung und -
aggregation kommt, mit 0,1-20 Pa beziffert. Studien lassen vermuten, dass Fibrinogen
bei Scherspannungen unter 1,2 Pa die Plattchenaggregation verursacht, wihrend bei ho-
heren Scherspannungen die Plattchensekretion und -aggregation von vWF und Plattchen
Glykoproteinen abhéngt [106]. Letzteres wird z.B. von [75] als Schliisselvorgang bei der
koronaren Thrombose vermutet.
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In Studien zu stenotischen Arterien fanden Zhang et al. [204], dass es auch ohne Aktivie-
rung zu einer Plattchenaggregation kommen kann, wenn iiber eine kurze Zeit (2,5 s) hohe
Spannungen (10 Pa) wirken. Voraussetzung fir die Aggregation ist dabei, dass der ho-
hen Scherbelastung eine niedrige (0,5 Pa) folgt. Dies entspricht dem in vivo Verhalten in

poststenotischer Stromung und wird als Schutzmechanismus vor irreversibler Aktivierung
begriffen.

In [167] wurde in einer Kanalstromung eine signifikante Plattchenaktivierung bei einer
Wandschubspannung von 31,5 Pa iiber eine Zeit von lediglich 0,075 s festgestellt.

Klaus [98] gibt in seiner Arbeit einen umfassenden
Uberblick iiber weitere experimentelle Untersuchun-
gen und stellt eigene Messergebnisse der Ausschiit-
tung des Plattchenfaktors PF-4 bei konstanter und
zeitvarianter Scherbelastung vor. Fiir die konstan-
ten Belastungen ermittelt er folgenden empirischen
Zusammenhang

" 1o PF4 = (0 1 [Pa] +o7 [ 10, 72) [ff;]

2 8 (2.8)
® der das in Abb. 2.10 gezeigte Messfeld als linear ap-
Abbildung 2.10: PF4 Konzentration proximiert.
bei konstanter Belastung nach [98] Im Falle hoher Spannungsgradienten bei zeitvarian-
ter Belastung beobachtet er im kompletten Unter-
suchungsbereich eine erhohte Freisetzung von PF-4 gegeniiber der Ausschiittung bei den
Oberspannungen des jeweiligen zeitkonstanten Falles.
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Modellierung der stromungsinduzierten Plattchenschadigung

Das Ziel, quantitative oder qualitative Zusammenhéange zwischen den Fluidgrofien und

dem Plattchenverhalten zu gewinnen, ist Gegenstand vielzahliger Untersuchungen auf
Basis unterschiedlicher Anséatze.

Folie und McIntire [64] haben anhand von finite Elemente Simulationen Konzentrations-
profile der Plattchen aktivierenden Stoffe TxA,, Thrombin, ADP und vWF in der Stro-
mung iiber Modellthromben verschiedener Grofle und Form bestimmt, um damit Aktivie-
rung und Aggregation in Vergleich mit Experimenten abzuschétzen. Dabei wurden erhohte
Konzentrationen in Ablosegebieten und stehenden Wirbeln festgestellt, die in Kombina-
tion mit dort herrschenden niedrigen Scherspannungen zu einer Aggregation fiihrten.

Affeld et al. [7, 9] untersuchten experimentell die Plattchenanlagerung in einer definierten
Staupunktstromung und modellierten diese auf Zellebene, indem ein Grenzschichtkonzept
verwendet wurde, das in der Dicke dem mittleren Thrombozytendurchmesser von 2,3 pum
entsprach. Hierauf aufbauend wurde der konvektive Transport von einem Plattchenago-
nisten berechnet und diesem durch Anwendung der Monte Carlo Methode zur Abbildung
Brown’scher Molekularbewegung einzelner Molekiile statistisch die Diffusivitét tiberlagert.
Hierdurch sowie durch weitere Anlagerungsfaktoren, wie z.B. Werkstoffthrombogenizitat,
Wandnéhe und Aktivierungsstatus konnte das experimentell beobachtete Anlagerungs-
muster sehr genau wiedergegeben werden.

Goodman et al. [74] betrachteten die Thrombenbildung an Rohren mit plotzlicher
Querschnittsverengung und strengten hierzu auch eine numerische Modellierung des
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Thrombozyten- und Agonistentransports, der Adhésion und der hauptséachlich durch Bo-
tenstoffe verursachten Aktivierung an. Sie zeigten, dass die Bildung eines Thrombus stark
von Oberflache und Stréomung abhéngt, das Wachstum jedoch nur von der Stromung be-
einflusst wird. Auflerdem bestétigte ihr Modell die Bildung von Thromben vornehmlich
im Wiederanlegebereich von Riickstromgebieten. Das Modell basiert auf der Arbeit von
Sorensen [181] zur Modellierung der agonistinduzierten Aktivierung.

Bluestein et al. [31, 32] und Yin et al. [202] simulierten VAD Stromungen durch kiinstliche
Klappen und nahmen aufbauend auf dem Konzept von Hellums [84] die akkumulierte
Plédttchenschédigung als die instationdre Scherhistorie

> TAt (2.9)

entlang von Lagrange verfolgten Partikeltrajektorien an, wobei die vom verwendeten Tur-
bulenzmodell berechneten zusatzlichen Fluidspannungen in 7 berticksichtigt wurden.

Jesty et al. [91] untersuchten in ihren Experimenten den Effekt der Kombination aus
Scherspannung und Belastungszeit auf die Plattchenaktivierung und bestétigten damit
teilweise die von Boreda et al. gefundene Beziehung der platelet stimulation function
PSF = 7 -t%%2 mit der Belastungszeit ¢ bei konstanter Scherspannung 7.

Alemu et al. [10] werten numerisch mit der von Bludszuweit [30] vorgeschlagenen Ver-
gleichsspannung das von Yeleswarapu [201] entwickelte Modell (vergl. Gl. (2.4) mit k = —1
und 7 = 5) entlang von Partikeltrajektorien in einer Stromung durch kiinstliche Herzklap-
pen aus und benutzen als konservative Abschitzung auch das Hellums Kriterium, das eine
Aktivierung bei Uberschreiten des Grenzwertes 3,5 Pa s bei konstanten Scherraten und
Belastungszeiten vermutet. Sie nehmen dabei beziiglich der Schiadigung eine Phénome-
nologie in Analogie zu den roten Blutkorperchen an, fiir die das Yeleswarapu Modell
urspriinglich konzipiert war.

Ein neueres Modell, das von Nobili et al. [138] vorgestellt ist, basiert auf einem mathema-
tischen Ansatz und wurde mittels genetischer Algorithmen an experimentelle Daten an-
gepasst, in denen das Experimentalblut instationaren Dreiecks- und Rechtecksfunktionen
der Scherbelastung in der Zeit ausgesetzt wurde und nicht, wie die meisten bestehenden
Modelle konstante Scherbelastungen untersucht. Hier zeigte sich, dass konstante Scherung
hohere Aktivierungslevel hervorruft, als variable Scherung auf hoherem Niveau, aber bei
kiirzeren Belastungszeiten. Das Modell wird durch

' a a—1
PAS = | Ca [ / ’ (&) de + PAS(to)"'" ()" *do (2.10)

to to C

mit den zu a = 1,3198, b = 0, 6256 und C' = 10~° ermittelten Modellkonstanten beschrie-
ben. Dieses Modell ist auch in der Lage, das asymptotische Schadigungsverhalten von
Populationen mit bereits vorgeschadigten Anteilen abzubilden. Die Scherbereiche, die in
diesem Modell getestet wurden, stellen jedoch mit 2 Pa den unteren Teil des Scherbereichs
dar, der in VADs typischerweise auftritt.

Es lasst sich zusammenfassen, dass die komplexen biochemischen Vorgange, die zur Ak-
tivierung, Anlagerung und Aggregation fithren, noch nicht vollkommen verstanden sind
und eine entsprechende Modellierung in Interaktion mit dem Strémungsverhalten daher
lediglich empirischen oder qualitativen Charakter hat. Je nach Anwendung liegt der Fo-
kus der beschriebenen Modelle entweder auf der Modellierung des Botenstofftransports
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und dessen Interaktion mit den Pléattchen [7, 64, 74, 106], oder auf der scherspannungs-
induzierten Aktivierung [138, 91, 98, 10]. Dementsprechend unterscheiden sich auch die
verwendeten Zeit- und Langenskalen der Modelle um mehrere Gréflenordnungen. Zwar
gelang es flir konkrete Anwendungsfille Modelle zu validieren, jedoch war in keinem Fall
mit der Ubertragbarkeit des Modells auf eine andere Problemstellung zu rechnen. Ein
Ansatz zur qualitativen Schadigungsbeurteilung wird schlussfolgernd aus den hier zusam-
mengefassten Modellen in Abschnitt 7.3 vorgestellt.

2.5 Herzunterstiitzungssysteme

2.5.1 Indikation und Effekt der Herzunterstiitzung

Hat der Schweregrad der in 2.2 beschriebenen Herzinsuffizienz ein Ausmafl erreicht, bei
dem eine medikamentose Behandlung allein keinen Heilungserfolg mehr erwarten lasst,
kommt fiir den Patienten nur noch die chirurgische Therapie in Frage, um dem Remodeling
Prozess entgegenzuwirken. Je nach konkretem Bild der Erkrankung kommen hier der Ko-
ronararterienbypass, die Ventrikelrekonstruktion nach Dor, die Volumenreduktionsplastik
(Batista Operation) sowie elektrisch stimulierende Methoden zur Kontraktionsmodulati-
on und Resynchronisation zum Einsatz [100, 126]. Neben allen Methoden, deren Erfolg
bzgl. des ,reverse ventricular remodeling” in verschiedenen internationalen Studien un-
tersucht wurde und wird, ist derzeit allerdings die Herztransplantation das Mittel der
Wabhl [100, 174, 11, 126]. Hierbei wird das kranke Herz des Patienten komplett durch ein
gesundes Spenderorgan ersetzt, wobei aufgrund deren Knappheit je nach Blutgruppe die
Wartezeit 1-2 Jahre betragt [100].

Eine sowohl alternative als auch erganzende Option zur Behandlung der manifestierten
Herzinsuffizienz, aber auch als Akutbehandlung beim kardiogenen Schock, bietet der Ein-
satz eines Herzergénzungssystems oder auch VAD (Ventricular Assist Device). Dieses ist
zunéchst allgemein ein Gerat zur mechanischen Entlastung des linken (LVAD), des rech-
ten (RVAD) oder beider (BVAD) Ventrikel. Die konkrete Umsetzung als in der Regel zum
linken Ventrikel parallelgeschaltete Bypasspumpe wird in 2.5.2 beschrieben.

EAE] EAE2 Durch den Einsatz einer linksventrikulé-
\ / Maximakurve ren Unterstiitzungspumpe kann der patho-
/ Y A2 logische Verlauf der Herzinsuffizienz ge-
stoppt werden, indem der enddiastolische
Epv [ Druck gesenkt und der Organismus aus-
reichend perfundiert wird. Dies hat ei-
Epor — ne Senkung des myokardialen Sauerstoff-
Egee = EpvtEpo  verbrauchs VO, bei gleichzeitig stérkerer
koronarer und systemischer Durchblutung
zur Folge [170, 73], sodass die Kreislauf-
funktion aufrechterhalten werden kann,
— - wahrend dem Herzmuskel Gelegenheit zur
~Vs2 Erhohlung gegeben wird.
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Abb. 2.11 stellt den Effekt der ventrikulé-
ren Unterstiitzung auf die Ventrikelenerge-
tik im PV-Diagramm dar. Dieser geht ein-
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Abbildung 2.11: Energetischer Effekt der
kardialen Unterstitzung. Nach [58]
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her mit einer Reduktion des Schlagvolumens Vg und einem Anstieg des mittleren systemi-
schen Drucks (Arbeitspunkt A; = A,). Die Verdnderung des endsystolischen Drucks und
Volumens geschieht dabei entlang der jeweiligen Maximakurve je nach Ausmafl des Un-
terstiitzungsvolumenstroms, welcher den systemischen Gegendruck beeinflusst (s. Abschn.
7.1.4). Die Anderung des enddiastiolischen Volumens richtet sich nach der Sogwirkung der
verwendeten Pumpe. Die Steigung der endsystolischen Maximakurve hingt hingegen vom
Kontraktilitatszustand des Myokards ab und ist damit beim insuffizienten Ventrikel klei-
ner als beim gesunden. Nach [187] ist der Sauerstoffverbrauch des Myokards mit dem Ey.;
durch VOy = 2,08 - Eys + 0,549 (in Joule pro Schlag) korreliert, sodass durch Unterstiit-
zung zwar die gewtlinschten physiologischen Ziele erreicht werden, sich der durch

definierte kardiale mechanische Wirkungsgrad jedoch verschlechtert [58].

Klotz et al. [99] haben festgestellt, dass bei Erholung eine Umkehr des Remodeling- und
Hyperthrophie-Prozesses durch ein LVAD induziert werden kann. Sie stellten das Einset-
zen von Kollagenvernetzungen mit einhergehender Steigerung der Steifigkeit des Myokards
fest. Wahrend sich jedoch die meisten abnormalen Eigenschaften durch die mechanische
Unterstiitzung normalisierten, trat dies in der extrazelluldren Matrix nicht ein, was den
Grund fir einen Riickfall in die Herzinsuffizienz nach Explantation des LVAD vermuten
ldsst, der oft beobachtet wird.

Auch heute ist der Erholungsprozess (Recovery), der durch ein LVAD eingeleitet werden
kann, nicht vollstdndig verstanden. Oftmals wird jedoch in Kombination mit medika-
mentoser Behandlung auf diesen Effekt abgezielt. So wird die Umkehrung des Remode-
ling durch die Gabe von nicht selektiven (3-Rezeptorenblockern und Diuretika initialisiert
und, einmal eingetreten, der VAD-bedingte Herzmuskelschwund durch die Ersetzung des
B-Blockers durch den (2-Agonisten Clenbuterol eingeddmmt (Harefield BTR Protokoll)
(174, 157, 134].
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nein VAD langzeit
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Schock | VAD S8, 1 , g FErholung
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Abbildung 2.12: Algorithmus zur Indikation von VAD und/oder Herztransplantation
[174].

Aufbauend auf den beschrieben Mechanismen werden seit einigen Jahren folgende Stra-
tegien zur Therapie mittels mechanischer Entlastung vorgeschlagen und durchgefiihrt:

1. Bridge to Transplantation (BTT): Der Einsatz des VAD soll in erster Linie das
Uberleben des Patienten bis zur Verfiigbarkeit eines Spenderherzens gewihrleisten
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und kommt daher auch als Notfallimplantation bei besonders akuten Beeintrach-
tigungen der Organfunktionen des Patienten zum Einsatz. Wéhrend in den acht-
ziger Jahren versucht wurde, in schwerwiegenden Féllen so bald wie moglich nach
der VAD Implantation die Transplantation vorzunehmen, wird heute versucht, den
Patienten zunéchst mit dem VAD auf der normalen Warteliste zu lassen, um sei-
nen Zustand bzgl. Himodynamik und Organfunktionen zu stabilisieren und so die
Wahrscheinlichkeit des Transplantationserfolgs zu vergroBern [157]. Der Unterstiit-
zungszeitraum betragt 1-2 Jahre.

2. Destination Therapy (DT): Kommt ein Patient aus Alters- oder Griinden seiner
Verfassung nicht fiir die Transplantation in Frage, bietet sich die Moglichkeit der
dauerhaften Unterstiitzung zur Lebensverlangerung und Verbesserung der Lebens-
qualitdt. Unterstiitzungszeitraume werden mit mehr als 5 Jahren angegeben [139],
wobei noch keines der bestehenden Systeme die Anforderungen an Thrombogenitét,
Energieverbrauch, Grofle und Kosten erfiillt.

3. Bridge to Recovery (BTR): Je nach Akutheit der Herzkrankheit konnen hier
die Unterstiitzungszeitraume zwischen 2 Wochen und 12 Monaten liegen. Ziel ist
die oben erlauterte Erholung des Myokards mit anschlieender Explantation des
Systems. Am ehesten kommen hier Patienten mit dilativer Kardiomyopathie in Fra-
ge. Bei dieser Gruppe zeigte sich ein stabiler Zustand nach Explantation von bis zu
10 Jahren [157]. Die Lebensqualitit (QOL) von BTR-Patienten wurde erstmal von
George et al. [72] im Vergleich zu BTT- und transplantierten Patienten ohne VAD
untersucht und war deutlich besser als bei letztgenannten. Eine starkere Verkniip-
fung von medikamentosen Verfahren, Blutreinigung und Zellimplantation mit dem
Einsatz von VADs wird von [139] angeregt, um die Wirkung der Verfahren durch
die verbesserte Organperfusion zu potenzieren.

Die Indikationsstellung und VAD-Strategie in Verbindung mit der Herztransplantation
und stets optimaler medikamentoser Behandlung ist vereinfacht in Abb. 2.12 dargestellt.
Verfeinerte medizinische Algorithmen zur Patienten-, Medikations- und Geratewahl sind
u.a. in [174, 157] zu finden.

2.5.2 Praktische Umsetzung der Herzunterstiitzung

Die folgenden Abschnitte geben einen Uberblick iiber die Konzepte und Eigenschaften von
derzeit verwendeten Unterstiitzungspumpen, um damit die Ausgangsbasis fiir Schlussfol-
gerungen zu legen, aus denen sich konzeptionelle Verbesserungsvorschlage ableiten lassen.

2.5.2.1 Derzeit verwendete Systeme

Neben Konzepten, wie der Intraaortalen Ballonpumpe, bei der durch zyklisches Aufbla-
sen eines Ballonkatheters innerhalb der thorakalen Aorta wiahrend der Herzdiastole eine
Pumpwirkung durch Verdrangung erzeugt wird [104] oder der Methode der direkten kar-
dialen Kompression, bei der durch Ballonanordnungen um das Herz herum durch Aufbla-
sen die Kontraktion des Herzmuskels mechanisch unterstiitzt wird [71, 100}, kommen zur
mechanischen Kreislaufunterstiitzung vor allem blutférdernde Pumpen zum Einsatz, auf
die sich die folgende Darstellung beschrankt.
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Die Entwicklung kiinstlicher Blutpumpen, die partiell oder komplett die Funktion des
menschlichen Herzens iibernehmen sollen, begann Mitte des vergangenen Jahrhunderts
parallel zu den ersten Herztransplantationen. Die seitdem fortschreitende Entwicklung
dieser Pumpensysteme hin zu kleineren Baugréfien und geringerem Energieverbrauch kon-
zentriert sich mittlerweile auf voll- oder teilimplantierbare Systeme. Diese konnen in zwei
Hauptgruppen eingeteilt werden, die im Folgenden mit Verweis auf einige typische Ver-
treter erlautert werden. Eine detaillierte Zusammenfassung géngiger Systeme findet sich
u.a. in [65, 73].

e Verdrangerpumpen: Durch pneumatische, hydraulische oder elektromagnetische
Energiezufuhr wird ein Arbeitsraum durch Vergrofierung und Verkleinerung seines
Volumens befiillt bzw. entleert. Da Kolbensysteme aus Griinden der Biokompatibi-
litdt nicht in Frage kommen, werden vornehmlich leicht deformierbare Kunststoff-
kammern aus Polyurethan oder Silikon verwendet. Der Befiillungs- und Entleerungs-
vorgang der Verdrangersysteme bedingt einen periodischen und damit pulsatilen
Betrieb und zudem die Verwendung von Ein- und Auslassventilen. Zu den Haupt-
vertretern zahlen hier u.a. das HeartMate IP, das HeartMate VE (Thoratec Corp;
Pleasanton, USA), Novacor (World Heart Corp; Ottawa, Kanada) und INCOR II
(Berlin Heart AG, Deutschland). Das Heart Mate IP (implantable pneumatic) wird
iiber eine auflerhalb des Korpers befindliche Druckgasversorgung angetrieben. Beim
Heart Mate VE wird die elastische Arbeitskammer durch eine Druckplatte kompri-
miert, welche iiber rampenférmige Nocken von einem FElektromotor bewegt wird.
Beim Novacor werden direkt durch elektromagnetische Kréfte zwei Druckplatten
aufeinander zubewegt, zwischen denen sich der elastische Sack befindet. Alle be-
schriebenen Systeme zeichnen sich also, d&hnlich wie das Herz durch eine Fiillungs-
und eine Austreibungsphase aus und benétigen im Gehduse ein Ausgleichsvolu-
men, welches ungenutzten Bauraum bedeutet. Dieses Problem wird beim neueren in
Entwicklung befindlichen System, wie dem DLR-Herzerganzungssystem durch eine
Doppelkammerkonstruktion gelost; zudem wurde bei diesem System eine Formge-
bung der Kammern realisiert, die, wie in numerischen Untersuchungen gezeigt wurde
[170, 155], ahnliche Stromungsmuster wie im nativen Herzen erzeugt, wodurch eine
gute Durchspiilung der Pumpkammer gewéhrleistet wird.

« Kreiselpumpen: An die Prinzipien der Turbomaschinen angelehnte Pumpen mit
Impellern in axialer, radialer oder diagonaler Bauart stellen die neue Generation an
vollimplantierbaren VADs dar. Axiale Systeme, wie das HeartMate I , INCOR I und
Jarvik 2000 sind, verglichen mit den Verdrangersystemen, sehr klein, leise und er-
zeugen bei 8000 bis 12000 Umdrehungen min~! einen kontinuierlichen Strom von
etwa 7-10 1/min gegen physiologische Driicke [65]. Sie besitzen auflerdem einen besse-
ren Gesamtwirkungsgrad. Die genannten axialen Systeme bestehen meist aus einem
feststehenden Vorleitrad, einem magnetisch gelagerten Rotor und einem Nachleitrad
mit Diffusorwirkung, in dem die im Rotor erzeugte Umfangskomponente reduziert
und ein Teil der kinetischen Energie in Druck umgesetzt wird.

2.5.2.2 Implantation

Die in 2.5.2.1 beschriebenen implantierbaren Systeme werden aufgrund ihrer Grofien-
unterschiede und in Abhéngigkeit der medizinischen Indikation auf verschiedene Weise
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implantiert.

Abbildung 2.13 a) zeigt schematisch das Prinzip der Linksherzunterstiitzung, bei der die
Pumpe dem LV (in der Regel an der Herzspitze) Blut entnimmt und dieses unter Drucker-
héhung in die Aorta pumpt. Der Ventrikel wird dadurch direkt von mechanischer Arbeit
entlastet (s. Abschn. 2.5.2.3).

Die in der Abbildung gezeigte starke Kriimmung des Einlasskonduits ist vor allem bei
kleinen nicht pulsatilen Systemen iiblich und verursacht bei hohen Reynoldszahlen erheb-
liche Sekundéarstromungen, die zu einer nicht erwiinschten dreidimensionalen Anstromung
der Pumpe fithren.

a) Aorta
linker Ventrikel
linke Herzspitze
Auslasskonduit
Energie— und Einlasskonduit
Datenversorgung Pumpe

Abbildung 2.13: a) Schema der LVAD Platzierung am nativen Herzen. b) Ein-und Aus-
lasskonduits, Anschlussgewinde. ¢) Einlasskonduit [171]

Die meisten Verdréngersysteme werden aufgrund ihrer Grole unterhalb des Rippenbogens
in der Bauchwand, zwischen den Muskelschichten implantiert [168]. Bei diesem 2-Hoéhlen
Eingriff muss der Brustbereich komplett geoffnet und zur Konnektierung das Zwerchfell
durchtrennt werden, wodurch der Patient ein erhebliches postoperatives Trauma erleidet
[57]. Ist das System hingegen klein und leicht genug, wie viele der erwahnten Axialpum-
pen, kann es intrathorakal zwischen Lungen und Rippen bzw. im Perikard positioniert
werden, ohne das Zwerchfell zu beschddigen. Auflerdem ergeben sich dadurch kiirzere Kon-
nektoren, wodurch das Blut weniger Kontakt mit Fremdmaterial hat. Diese Variante ist
daher angestrebt, wodurch beispielsweise die Entwicklung des flachen pulsatilen VERSUS
Systems motiviert wurde [66], welches jedoch aufgrund seiner vergleichsweise geringen
Foérdermenge unter Medizinern kontrovers diskutiert wird [168].

Die Art der Schlauchverbindung héangt ebenfalls von der Art des VAD, also den geome-
trischen und stromungsmechanischen Parametern ab. Standard bei pulsatilen VADs ist
am Einlass-Konduit PTFE (Gore Tex) und am Auslass Dacron/Polyester. Axiale Pum-
pen verwenden Silikon oder Stahl oder den pulsatilen Systemen dhnliche Materialien. Der
Anschluss fiir das Einlasskonduit erfolgt in der Regel an der Herzspitze linksventrikulér
mit Nahtring und gestanztem Loch im Herzen und der Auslass an der Aorta ascendens
(aufsteigender Ast) mittels gendhter End-zu-Seit Anastomose [168]. Abb. 2.14 zeigt die
Operationstechnik zum Anschluss des Einlasskonduits wéhrend der Implantation des in
der Tierversuchsphase befindlichen pulsatilen DLR VAD [170].

Ausser tiiber die Aorta ascendens kommt auch der Anschluss des Auslasskonduits herz-
spitzennah an der Aorta descendens (absteigender Ast) zur Anwendung (z.B. beim Jarvik
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2000). Vorteilhaft ist dabei die wesentlich kleinere Leitungslange, fraglich sind jedoch die
Riickwartsdurchstromung des in Aortenklappenrichtung liegenden Aortenteils, die Ko-
ronardurchblutung sowie das vergroflerte Totwassergebiet im Falle einer vorwiegend ge-
schlossenen Aortenklappe zu bewerten.

Da ein hohes Infektionsrisiko vor allem an der Durchtrittsstelle von Versorgungs- und
Steuerungsleitungen durch die Haut besteht (permanente Wunde), werden vermehrt TET
(Transkutane Energie Transmission) Systeme eingesetzt. Bei diesen wird das Wiederaufla-
den der implantierten Pumpenbatterie durch elektromagnetische Induktion drahtlos durch
die Haut realisiert, indem eine Spule des Systems in einer Hauttasche untergebracht, die
andere auflerhalb des Korpers dariiber positioniert wird.

Abbildung 2.14: End-zu-End-Anastomose an der Spitze des linken Ventrikels bei VAD-
Implantation an einem Kalb: a) geoffneter Thorax und Herz. b)/c) Verndhen von Teflon-
Pledgets um die Anschlussstelle. d) Ansetzen des apikalen Anschlussstutzens. e) Perfora-
tion des linken Ventrikels mit Skalpell. f) Ausstanzen der Ventrikelspitze mittels Punch.
g) Punch, Stanze. h) Fixierung des Anschlussadapters und Anschluss des Einlasskonduits.

2.5.2.3 Betrieb und Regelung

Je nach System (s. 2.5.2.1) erzeugen die verwendeten Pumpen einen pulsatilen oder konti-
nuierlichen Volumenstrom. Maschinensystembedingt ergeben sich daraus unterschiedliche
Betriebs- und Regelungszustande.

Pulsatil fordernde Pumpen

Die pulsatil fordernden Verdréngersysteme konnen synchron (in Gegenpulsation zum na-
tiven Rhythmus) oder asynchron zum Herzzyklus betrieben werden. Schmid [170] zitiert
Untersuchungen, aus denen hervorgeht, dass aus klinischer Sicht eine Synchronisation
hinsichtlich der Endorganversorgung nicht notwendig ist, jedoch eine effizientere Entla-
stung des Ventrikels begiinstige. Neben dem synchronen Modus ist der Betrieb bei fest
vorgegebener Frequenz oder der automatische bzw. Volumenmodus tiblich, bei dem der
Befiillungszustand der Pumpkammer detektiert wird und bei ca. 90-95% Befiillung die
Maschinensystole (Auswerfen) eingeleitet wird [134]. Nach Mudge [134] sollte der LV im
optimalen Pumpenbetrieb lediglich als passiver Konduit wirken und nur wenig selbst an
der eigentlichen Pumpaktion und Auswurf durch die Aorta teilnehmen. Deshalb sei eine
hohe Aortenklappenaktivitéit bei korperlicher Ruhe ein Anzeichen fiir eine Maschinenfehl-
funktion.
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Kontinuierlich fordernde Pumpen

Die mit Rotoren betriebenen Pumpsysteme sind zu den sogenannten kalten Turboma-
schinen (spez. Arbeitsmaschine) zu zdhlen, die durch ein Maschinenkennfeld der Form
Ap = g(V, f) charakterisiert werden koénnen, d.h. die Parameter Druckaufbau iiber die
Maschine Ap, Rotorfrequenz f und Volumenstrom V stehen in Relation. Bei Vorliegen
konstanter Betriebsparameter wird jedoch der nicht konstante Pumpzyklus des nativen
Herzens tiberlagert, der im Wesentlichen die Vorlast der Pumpe und damit Ap zyklisch
verdndert, sodass sich die Pumpe trotz konstanter Frequenz in einem ,,pulsatilen” Modus
befindet. Ein kritischer Punkt ist daher die Vorlastsensitivitat [94], insbesondere am En-
de der Ventrikelsystole bzw. Anfang der Diastole, wenn bei kleinem Ventrikelvolumen die
Gefahr besteht, dass die Pumpe durch Saugwirkung einen Kollaps der Ventrikelwand ver-
ursacht. Daher wurden unterschiedliche Regelungsstrategien und Algorithmen entworfen,
um Saugen und Rickwértsdurchstromung (keine Ventile) zu verhindern. Je nach Thera-
pieziel werden von Arndt et al. [15] daher zwei Reglerentwiirfe vorgeschlagen, die unter
Einbeziehung des Pulsatilitdtsindex (Tiefpassfilterung des hochpassgefilterten Ap Signals)
und dessen Gradienten in der Zeit die Pumpenfrequenz in Abhéngigkeit von Volumen-
strom und Druckerh6hung einstellen:

1. Komplette Entlastung: Forderung des maximalen Volumenstroms bei geschlossener
Aortenklappe, allerdings mit Sicherheitsabstand zum Ventrikelkollaps.

2. Partielle Entlastung: Moderate Volumenstréme im Ubergangsbereich zwischen ge-
legentlich geoffneter und permanent geschlossener Aortenklappe bei moderater Be-
lastung und Bewegungseinschrankung des Ventrikels sowie dessen besserer Durch-
spllung.

Regelungsziel 1. ist in der frithen postoperativen Phase indiziert oder im Notfall, wenn
wegen beeintrachtigter Endorganfunktion eine erhohte Perfusion notwendig wird.
Allerdings kann durch permanente Komplettunterstiitzung die Ventrikelwandbewegung
des LV stark herabgesetzt werden, was zum einen eine schlechtere Durchspiilung zur
Folge haben und zum anderen durch Verschiebung der Herzscheidewand zu einer Beein-
trachtigung der Rechtsherzfunktion fiihren kann. Weiterhin ist die Komplettentlastung
bei Patienten mit dem BTR Therapieziel und geplanter Entwohnung (weaning) kontrain-
diziert und der Anwendung von Regelungsziel 2. Vorrang einzurdumen [15].

Das VAD sollte mindestens das HZV bei Ruhebedarf des Kreislauf decken kénnen, das
mit etwa 2,5 1/min/m? KOF (Kérperoberfliche) korreliert ist. Ein Standarderwachsener
hat etwa 2 m? KOF also ca. 5 1/min HZV. Bei Belastung, insbesondere in kritischen
Situationen (langere Hypoperfusion und dann Operation) steigt der Bedarf oft auf tiber
4 1/min/m? KOF, d.h. z.B. 8 1/min. Gerade in dieser Phase versterben Patienten weil
ihr VAD nicht genug leisten kann [168]. Die VAD Auswahl sollte sich also nach den
patientenspezifischen Parametern richten.

Die benannten Regelungsziele sind aus medizinischer Sicht generell auch bei den pulsatilen
Systemen forderbar, spielen technisch aber eine weniger relevante Rolle, da der Saugeffekt
hier in der Regel nicht zum Tragen kommt.

Das in 2. erwihnte gelegentliche oder auch regelméfige Offnen der Aortenklappe bedeutet
zwar eine Belastung des LV, ist jedoch erforderlich um ein Verkleben der Klappentaschen
zu verhindern, das beobachtet wird und bei der VAD Entwoéhnung oder Explantation zu
Komplikationen fithrt [22, 133].
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2.5.2.4 Medizinische Relevanz der Pulsatilitat

Der natiirliche Kreislauf und die Endorgane werden vom Herzen mit einem pulsatilen
Druck (Pulswelle bzw. Wandauslenkungswelle in den Arterien und Arteriolen) und einem
pulsatilen Fluss beliefert. Der physiologische Einfluss einer nichtpulsatilen oder wenig
pulsatilen Kreislaufversorgung auf das Geféflsystem und die Endorganfunktion, wie sie
bei Verwendung von Rotationspumpen entsteht, wird kontrovers diskutiert.

Forster [65] begriindet 2003 in seiner Arbeit zur Entwicklung eines kleinen pulsatilen VAD
die Notwendigkeit einer pulsatilen VAD Fordercharakteristik mit zahlreichen physiologi-
schen Studien, welche auf eine verbesserte Nierenfunktion und Lymphfluss bei pulsatiler
Durchstromung hinweisen. Zudem zitiert er vergleichende tierexperimentelle Studien, in
denen athropische Verdnderungen und damit ein Riickgang der Kontraktilitiat der Aorta
durch eine reduzierte Pulsatilitiat nachgewiesen wurden. Auch in [69] wird iiber irreversi-
bles Kriechen der Arterienwand unter lang anhaltender konstanter Belastung berichtet.

Ergebnisse neuerer vergleichender Studien werden im Folgenden zusammengefasst. Klotz
et al. [101] untersuchen in ihrer Studie den Einfluss von pulsatilen Systemen (n==80, ver-
schiedene Hersteller) und nicht pulsatilen Systemen (n=>50, verschiedene Hersteller) auf
den BTT Therapieerfolg vor und nach der Herztransplantation. Beziiglich Uberbriickung,
30 Tage Sterblichkeit nach Transplantation und Langzeitiiberleben werden gleiche Erfolge
in beiden Gruppen festgestellt. Allerdings ist die Anzahl der AbstofSungen in der Gruppe
der zuvor nicht pulsatil unterstiitzten signifikant gréfler. Bei der Todesursache nach der
Transplantation zeigen fiir zerebrale Vorféllen die pulsatilen Systeme eine hohere Inzidenz
wahrend dies beim Multiorganversagen die nicht pulsatilen Systeme tun.

Eine beide Pumpsysteme vergleichende Studie von Feller et al. [57] schlieft mit dem
Ergebnis, dass Patienten &hnlicher Ausgangsbedingungen in gleicher Weise von beiden
Systemen profitieren. Details der Studie zeigen jedoch, dass ein Ausschlusskriterium fiir
die Teilnahme am Jarvik 2000 Versuch (nicht pulsatil) u.a Nieren- und Leberfunktions-
storung war und sich zudem als Ergebnis zeigte, dass es bei 4 von 14 Teilnehmern zu einer
Nierenfunktionsstorung (2 von 13 im pulsatilen Versuch) und bei 2 von 14 zu zerebrovas-
kuléren Vorféllen (6 von 13 im pulsatilen Versuch) kam (dhnlicher Trend wie in [101]).
Die Groe der Population lésst jedoch nur eingeschrankt allgemeine statistische Aussagen
zu.

Haft et al. [79] zeigen in einer Studie dhnlich groBer Populationen den Vergleich zwischen
dem nicht pulsatilen HeartMate II (n=18) und dem pulsatilen HeartMate XVE (n=16).
Hamodynamische Daten und Sauerstoffverbrauch in Belastungstests waren 3 Monate nach
der Operation in beiden Gruppen vergleichbar. Eine signifikant bessere Entlastung des
linken Ventrikel wurde durch das pulsatile System erreicht.

Potapov et al. [157] haben im pulsatilen und nicht bis wenig pulsatilen Vergleich keinen
Unterschied in der postoperativen Erholung der Endorgane festgestellt, weisen jedoch
darauf hin, dass der Langzeiteinfluss von weniger pulsatiler Stromung auf die Endorgan-
funktion und das Endothel ungewiss ist.

Drews et al. [54] liefern als Ergebnis und Schlussfolgerung einer vergleichenden Studie,
dass durch die Unterstiitzung mit pulsatilen Systemen eine signifikant bessere LV Entla-
stung moglich sei, dass jedoch hinsichtlich der Entwéhnung von den Systemen statistisch
kein Unterschied zwischen beiden Gruppen besteht. Trotz der besseren Entlastung durch
pulsatile Entlastung empfehlen sie aufgrund des schonenderen chirurgischen Eingriffs, der
langeren Maschinenlebensdauer, geringerer thromboembolischer Komplikationen und der
besseren Lebensqualitét der Patienten die nicht pulsatilen Systeme (der dritten Genera-
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tion) fiir langfristige Unterstiitzungszwecke.

Zusammenfassend lasst sich daraus schliefen, dass zumindest aufgrund der neueren zi-
tierten Studien keine pauschale Praferenz fiir eines der beiden Systemtypen getroffen wer-
den kann und stattdessen patientenspezifisch (KOF, Endorganfunktion, Endothel- und
Gewebsstatus, kurz- oder langfristiges Therapieziel etc.) eine Entscheidung iiber die Sy-
stemwahl getroffen werden muss.

Ein entscheidendes stromungsmechanisches Argument gegen einen kontiniurlichen Be-
trieb ist allerdings, dass der arterielle Kreislauf turbulent mit deutlich grofleren Verlusten
durchstromt wird. Bei pulsierender Durchstromung wird die Transition in den Wende-
punktprofilen der Geschwindigkeit (vergl. pulsierende Rohrstromung in Abschnitt A.1)
bei der gegebenen Pulsfrequenz abgebrochen und der gesunde Kreislauf wird laminar tran-
sitionell durchstromt [141, 143]. Aus diesem Grund sollte, unabhéngig vom technischen
Pumpkonzept und der medizinisch detektierbaren Auswirkung, eine pulsatile Kreislau-
funterstiitzung angestrebt werden.

2.5.2.5 Antikoagulation

Durch Materialkontakt, unphysiologische Stromung und weitere Einfliisse kann es in VADs
zur Hamolyse und Thrombenbildung kommen (s. Abschn. 2.4), sodass eine systematische
Antikoagulationstherapie notwendig wird. Bei den Verdrangersystemen konnen eine un-
zureichende Auswaschung der Pumpkammer und hohe Scherspannungen bei der Passage
der Pumpenklappen zur Thrombenbildung fiithren, bei den Kreiselpumpen sind je nach
Lagerungskonzept des Rotors, der Spalt- und Leckagestrome die Ursachen fiir Thromben-
bildung und Hamolyse zu suchen. Die konkrete medikamentdse Antikoagulationstherapie
mit Warfarin, ASS, Heparin etc. und Dosierung hiangt vom jeweiligen Pumpentyp ab und
besteht in einer Gratwanderung zwischen thromboembolischen Komplikationen und er-
hohter Gefahr von Blutungen [104, 101, 54, 157], die es auszubalancieren gilt. So berichten
Meyer et al. [129] von einem Fall, in dem bei einem mit dem HeartMate II unterstiitzten
40-jahrigen Mann aufgrund von gastrointestinalen Blutungen (vermutlich durch Antiko-
agulation mit Coumadin begiinstigt) die Antikoagulationstherapie ausgesetzt wurde und
sich bereits nach 2 Monaten der Energieverbrauch der Pumpe zeitweise erhohte, wofiir
ein Thrombus verantwortlich war, der sich innerhalb des Gerétes gebildet hatte.

Durch gezielte Texturierung der mit Blut in Kontakt stehenden Oberflichen wird durch
das Einwachsen von Bindegewebszellen an die Werkstoffoberfliche die Ausbildung einer
sogenannten Pseudoneointima, einer biologischen Schicht mit Eigenschaften ahnlich der
des GefaBlendothels, begiinstigt, wodurch das Risiko fiir Infektionen und Thrombenbil-
dung und damit das Ausmafl der Antikoagulation gesenkt werden kann [73, 104, 65].
Auch die gezielte Proteinbeschichtung sowie die Bindung von pharmakologischen Sub-
stanzen (Heparin, fibrinolytische Molekiile) an den Werkstoff sind Gegenstand derzeitiger
Entwicklungen [198]. Fiir eine zusammenfassende Darstellung sei auf [178] verwiesen.






3 Mechanische Grundlagen

Viele in dieser Arbeit behandelten Phéanomene sind durch die Interaktion eines elasti-
schen Strukturmaterials mit einem angrenzenden Fluidraum gekennzeichnet. Diese Fluid
Struktur Interaktion (FSI) stellt einen Unterfall der im allgemeinen durch den Begriff
Mehrfeldphysik (multi physics) gekennzeichneten Problemstellungen dar. Die Teilfelder
der Fluidstromung und der Strukturbewegung werden jeweils als Spezialfall der Kontinu-
umsmechanik aufgefasst, aus der sie hervorgehen. Es werden daher in diesem Kapitel die
kontinuumsmechanischen Grundlagen gelegt, aus denen sich die Grundgleichungen zur
Beschreibung der Stromungsmechanik in 3.2 und die der Strukturmechanik 3.3 ableiten
lassen.

3.1 Kontinuumsmechanik

Das mechanische Verhalten von Materie in Form von Gasen, Fliissigkeiten und Festkor-
pern lasst sich auf die Bewegungen und Wechselwirkungen von Atomen bzw. Molekiilen
zuriickfihren. Eine Ansammlung von sich bewegenden und miteinander kollidierenden
Fluidpartikeln wird beispielsweise durch die Boltzmann-Gleichung beschrieben [141]. Wird
jedoch Materie in einem Raum mit Abmaflen betrachtet, die mehrere Grofenordnungen
grofler sind, als die mittlere freie Weglange der Molekiile im Medium, kann man die Ge-
samtheit der Molekiile als ein Kontinuum betrachten. Das bedeutet, man betrachtet nicht
mehr diskrete Molekiile, sondern geht von einer kontinuierlichen Verteilung der physika-
lischen Eigenschaften der Materie im Volumen aus und nahert sich der mathematischen
Beschreibung durch auf Erhaltungsprinzipien beruhenden Feldgleichungen, wie dies in den
folgenden Abschnitten dargestellt ist.

3.1.1 Konfiguration und Bewegung

Ein Gebiet 0y C R? im physikalischen Raum beschreibe das Kontinuum zum Zeitpunkt
t = 0, sodass es den undeformierten Zustand oder die Referenzkonfiguration wiedergibt.
Die Konfiguration besteht aus Teilchen mit den Koordinaten X € Qy, die auch Lagrange
Koordinaten oder materielle Koordinaten genannt werden. Die Bewegung eines Teilchens
im betrachteten Zeitintervall T C R kann nun beschrieben werden durch die Abbildung

®:Qyx[0,7] — Q CR?,

die bijektiv, stetig und differenzierbar sei. Das Bild €2; ist das Gebiet im deformierten
Zustand zum Zeitpunkt t und wird Momentankonfiguration genannt. Die Position des
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Teilchens mit den materiellen Koordinaten ist dann zum Zeitpunkt ¢ durch die Eulerschen
oder rdumlichen Koordinaten & € €,

7=d(X,1)

gegeben. Die Zusammenhénge sind in Abbildung 3.1 gezeigt.

Abbildung 3.1: Konfigurationen und deren Abbildung

Die Verschiebung u eines Teilchens X € Qq ist definiert durch
(X, t) = ®(X,t) — B(X,0) =7 — X, (3.1)

die Geschwindigkeit ¢ der Verschiebung durch deren zeitliche Ableitung bei fixierten X
Koordinaten

Cou(X,t)  0e(X,t) oF

(Xt == 3.2
HX 1) =5 ot ot (32)
3.1.2 Deformation
Die Deformation des Gebietes wird durch den Deformationsgradienten
. (Xt
F = Grad &(X,1) oder F, = 200 (3.3)
0X;
beschrieben.
Weiterhin gilt
dJ o
J=detF |, —=Jdivv , fdv= [ fJdV (3.4)
dt Q Qo

Die Zusammenhénge der Jakobideterminante von F' in (3.4) dienen u.a. zur Transfor-
mation zwischen Referenz- und Momentankonfiguration und werden in Abschnitt C.1
zur Ableitung weiterer wichtiger Hilfsmittel, wie dem Reynoldsschen Transporttheorem
benutzt.

Die Deformation wird je nach betrachtetem Kontinuumsfall — Fluid oder Struktur — auf-
grund unterschiedlicher Mediumseigenschaften! verschieden formuliert. Hierauf wird je-
doch in den Abschnitten 3.2 und 3.3 bei der Formulierung der fallspezifischen Feldglei-
chungen eingegangen.

'Ein Fluid unterscheidet sich von einem Festkorper beispielsweise dadurch, dass im deformierten, aber
nicht bewegenden Zustand keine Scherspannungen auftreten.
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3.1.3 Allgemeine Form der Erhaltungsgleichung

Die Bilanzgrofie G als Volumenintegral einer Feldgrofie f diene zur Herleitung der allge-
meinen kontinuumsmechanischen Erhaltungsgleichung. f ist dabei die volumenspezifische
Dichte von G.

G(t) = /Q £(Z, ) dv (3.5)
Die Anderung einer BilanzgroSe kann allgemein dargestellt werden mit
dG

Dabei ist F der Fluss iiber die Volumengrenzen, P die Produktion und Z die Zufuhr. P
und Z koénnen analog zu Gleichung (3.5) als Volumenintegral der zugehorigen Dichten p
bzw. z definiert werden. Der Fluss F wird im Gegensatz dazu als Oberflachenintegral ei-
ner Flussdichte ¢ definiert, die tiber das Cauchysche Fundamentaltheorem (3.9) mit dem
Oberflichenvektor 7 ausgedriickt wird [77]. Daraus folgt fir die allgemeine Volumenbi-
lanzgleichung

dG d -
dt_dtQtfdv_—/amqﬁ-ndajt/ﬂtpdvjt/ﬂtzdv (3.7)

Durch Anwendung des Reynoldsschen Transporttheorems (C.3) auf die linke Seite sowie

des Gauss’schen Integralsatzes auf die auftretenden Oberflachenintegrale folgt neben der

integralen auch die lokale Eulersche Darstellung der allgemeinen Erhaltungsgleichung.
of

B + div(fv) +divg —p—2=0 (3.8)

3.1.4 Massen- und Impulsbilanz

Die speziellen kontinuumsmechanischen Erhaltungsgleichungen fiir die Masse und den
Impuls erhédlt man durch geeignete Wahl der Bilanzgrole f, der Produktionsdichte p,
der Flussdichte ¢ und der Zufuhrdichte z. Da es sich in beiden Fallen von f um eine
Erhaltungsgrofie handelt, fallen die Produktionsdichten weg [77]. Die Zuordnung der ent-
sprechenden Dichten und die jeweils resultierende Erhaltungsgleichung sind in Tabelle 3.1
dargestellt.

T ist dabei der Cauchysche Spannungstensor, der den dreidimensionalen Spannungszu-
stand beschreibt und als Operand auf den Normalenvektor 77 einer Schnittfliche ange-
wandt zur Bestimmung des Spannungsvektors

t, =i T =n;Ty (3.9)
dient (Fundamentaltheorem von Cauchy [197]). Die Zusammenhénge sind in Abbildung
3.2 illustriert.

ﬁ:ol stellt die lokal wirkenden spezifischen Volumenkréfte dar. Ein Beispiel hierfiir ist die
spezifische Gravitationskraft f, = pg, wobei g die Erdbeschleunigung ist.

Die Grundgleichungen zur Beschreibung der Teilgebiete Stromungsmechanik und Struk-
turmechanik lassen sich aus allgemeinen kontinuumsmechanischen Erhaltungsgleichungen
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] \ Massenerhaltung \ Impulserhaltung ‘
f p pU
(o) 0 -T
p 0 0
z 0 fvol
Erhaltungs-
gleichung a—? + div(p?) =0 (3.10) gpv) +div(ptv) = divT + foa (3.11)
nach (3.8) t
Tabelle 3.1: Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls
, 4 x
T33'
“t, Ty} T-3-]--+:"
t . Tu| i
A b e A
p r, ___]"_%L:I;'TB
3 t, 7 3 T, i

Abbildung 3.2: Links: Drei senkrechte im Punkt P schneidende Flachen mit ihren Span-
nungsvektoren t. Mitte: Spannungskomponenten auf jeder der Flichen. Rechts: beliebige
Fliche @,, fir die der Spannungsvektor t, aus den Komponenten der drei senkrechten
Flachen bestimmt werden kann.

fir die Masse (3.10) und fiir den Impuls (3.11) ableiten. Die wesentlichen Unterschiede
bei der jeweiligen Ableitung bestehen in der Wahl des Bezugssystems (Euler, Lagrange,
ALE), der Deformation sowie der Modellierung des Cauchyschen Spannungstensors T

3.2 Fluidmechanische Grundgleichungen

3.2.1 Deformation

Der Bewegungs- und Verformungszustand eines Fluid kann durch den Tensor der raum-
lichen Geschwindigkeitsgradienten (vergl. (3.2))

v (%, t
L=grad ¥ oder L;;= va(m) (3.12)
L
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beschrieben werden, der zur besseren physikalischen Interpretation wie folgt in einen
symmetrischen und einen antisymmetrischen Anteil aufgespaltet wird.

1.1 1.1
L = _L+-L"+_-L--L"
AR
-D =W

Damit ergibt der symmetrische Anteil den Deformationsratentensor

1 (08 (o5 (e
D = 5(vm(va)T):5 : (222)  (e+99) | (313)

(252

der die Deformationen differentieller Fluidbereiche anhand der Verformungsgeschwindig-
keiten beschreibt, wihrend W die Starrkérperdrehungen (ohne Deformation) differenti-
eller Fluidbereiche um die drei Raumrichtungen ausdriickt.

3.2.2 Spannungstensor
Tr=| Tya Oy Ty (3.14)

Die Normalkomponenten des Spannungstensors konnen in zwei Teile aufgespaltet werden,
die allseitig gleichen Spannungen —p (multipliziert mit dem Kronecker-Einheitstensor §)
und die davon abweichenden Deviatorspannungen, sodass dadurch der viskose Reibungs-
spannungstensor 7 definiert wird.

00 Tow Toy Taz
PO+ Ty Ty Ty (3.15)
0 p

Tex Tzy Tzz

Tr=-p-0+17=—

oo

Es folgt also fiir die Normalspannungen T ., = 05, = —p + Tz, und in analoger Weise
Tpyy = oy und Tr,, = 0,,. Im Gegensatz zum skalaren Druck kann die Normalspan-
nung verschiedene Werte fiir verschiedene Richtungen des Normalenvektors annehmen.
Der thermodynamische Druck wird dabei durch ein Drittel der ersten Invarianten des
Spannungstensors T'r angenommen [169].

1
p= - g (Uxx + Oyy + Uzz) (316)
Die Annahme basiert auf der so genannten Stokes’schen Hypothese, die gleichbedeutend
ist mit der Annahme, dass die so genannte Volumenviskositéit eines Newtonschen Fluids
verschwindet.
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3.2.3 Konstitutives Gesetz

Wiederum aus der Stokes’schen Hypothese [169, 142] geht ein Reibungsansatz fiir New-
ton’sche Medien hervor, mit dem nun auf folgende Weise der Reibungsspannungstensor 7
in Beziehung zu der Viskositdt 1 und den Komponenten des Tensors D (3.13), also dem
Verformungszustand in der Stromung, gesetzt werden kann:

2
T = Mdiv ¥)0 +2pD mit A= —3H

_— (21) _ gd(div ﬁ)) (3.17)

3.2.4 Grundgleichungen

(3.17) kann nun in die Gleichung (3.15) und damit auch in (3.11) eingesetzt werden, sodass
man dadurch fir Newton’sche Fluide die kompressiblen Navier-Stokes Gleichungen fiir
den raumlichen Geschwindigkeitsvektor und den Druck in konservativer Form erhélt:

9 (pr)
ot

+V - (pri0) = ~Vp+ V- [ (2D - g 5 (V)] + fon (3.18)

Die Kontinuitétsgleichung zur Erhaltung der Masse schreibt sich unverandert nach Glei-
chung (3.10). Im allgemeinen kompressiblen Fall sind Dichteanderungen tiber eine Zu-
standsgleichung sowie eine Energiegleichung mit dem Druck und der Temperatur gekop-
pelt. Da in dieser Arbeit ausschlieSlich isotherme und inkompressible bzw. schwach kom-
pressible Stromungen betrachtet werden, kommen diese Gleichungen nicht zum Einsatz
und werden daher nicht dargestellt.

3.2.5 Dimensionslose Grundgleichungen und Kennzahlen der
inkompressiblen Stromung

Fiir inkompressible Fluide (pr = konst.) fallt in Gleichung (3.17) mit der inkompressi-
blen Kontinuitédtsgleichung V - ¢ = 0 (vergl. (3.10)) der zweite Term weg, sodass sich
(3.18) unter Vernachlissigung der Volumenkrifte und Anwendung der Kettenregel® in
nicht konservativer Schreibweise zu

ov

pF - <8t+(17-V)17> =—Vp+pu- AV (3.19)

umschreiben léasst.

Die entdimensionierten Erhaltungsgleichungen resultieren aus der Normierung der Lo-
sungsgrofen mit den fiir die Bildung von Kennzahlen benutzten charakteristischen Grofien
v =x/L, v =0v/U, t" =t -w=1t-21/Ty, p* =p/(prU?) [140]:

V- = 0 (3.20)

Wo? [0v* 1
. —k . —k — _ * . >k .21
Re, ((%*) + (0" - V)T Vp* + e U (3.21)

2000 — p9T 4 592 und V - (pid) = pi - (VD) + F(V - (p7)) , wobei V - (p@) = —22 (aus (3.10))
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Dabei ist L eine charakteristische Lénge, U eine charakteristische Geschwindigkeit und w
die charakteristische Kreisfrequenz beim instationéren, periodischen Stromungsproblem
mit der Periodendauer Tj. Die in Gl. (3.21) dargestellten dimensionslosen Stromungskenn-
zahlen sind die

 Reynoldszahl: Rej = % = %
Die Reynoldszahl beschreibt das Verhéltnis von Trigheitskraften zu Reibungskraf-
ten in der Stromung und stellt damit eine Ahnlichkeitskennzahl u.a. fiir Ablosevor-
gange oder das Einsetzen von Turbulenz dar.

w-L?
« Womersleyzahl: Wo; = VL

Das Quadrat der Womersleyzahl stellt das Verhéltnis von lokalen Tragheitskraf-
ten zu den Reibungskriften dar und wird u.a. zur Ahnlichkeitsbeschreibung von
pulsierenden Rohr- und Herzstromungen verwendet [34, 140].

3.3 Strukturmechanische Grundgleichungen

3.3.1 Betrachtungsweise

Im Gegensatz zur Stromungsmechanik wird in der Strukturmechanik nicht ein rdumlich
festes Volumen betrachtet, iiber dessen Randflachen Fliisse hinein- und hinausflieen, son-
dern die Verformung des Gebietes, entsprechend der auftretenden Spannungen. Daher und
im Hinblick auf die numerische Behandlung hat sich vornehmlich die Lagrange Betrach-
tungsweise als niitzlich erwiesen. Zur Ableitung der strukturmechanischen Grundgleichun-
gen werden daher die in (3.10) und (3.11) dargestellten Eulerschen kontinuumsmechani-
schen Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls zunéchst in die Lagrange Schreibweise
tberfithrt. Hierzu wird auf die linke Seite von (3.11) die Produktregel angewendet, sodass
zwei der dabei entstehenden vier Terme wegen (3.10) wegfallen. Danach wird mittels des
Zusammenhangs der substantiellen Ableitung (C.2) von Euler in Langrange Schreibwei-
se iiberfithrt. Die Impulserhaltungsgleichung in der Momentankonfiguration schreibt sich
dann

—

dv . -
p,g% =divTg + fvol~ (3.22)

Sie wird auch als Cauchy’s erste Bewegungsgleichung bezeichnet [86].

3.3.2 Deformation

Im Gegensatz zur Beschreibung der Deformation durch Geschwindigkeitsgradienten, wie
dies im Fall der Stromungsmechanik in Abschnitt 3.2.1 geschah, erfolgt die Beschreibung
in der Strukturmechanik durch die Verschiebungsgradienten. Der zugrundeliegende Defor-
mationsgradient F' (s. Gl. (3.3)) wird jedoch &hnlich wie in 3.2.1 in einen Streck- und einen
Rotationsanteil zerlegt, wobei der Streckanteil zur Beschreibung der Verzerrung dient.

F kann mit F' = R - U in eine Rotation und eine Verzerrung zerlegt werden, wobei R =
F-U ' als Drehtensor und U? = F'.F = C als Rechts-Cauchy-Green- Tensor bezeichnet
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werden. Aus dieser Zerlegung ergibt sich die Definition des Greenschen Verzerrungstensors
1
E:§(C—5). (3.23)

Zwischen dem Verschiebungsgradienten H = Grad @ (vergl. (3.1)) und dem Deformati-
onsgradienten F' besteht nach Umformen von (3.1) und Einsetzen in (3.3) der Zusammen-
hang F = + H, woraus sich fiir den Greenschen Verzerrungstensor wiederum folgende
gebrauchliche Formulierung ergibt

E:;(H+HT+HT-H) (3.24)

3.3.3 Spannungstensor

Der Cauchy-Spannungstensor aus (3.22) bezieht sich auf die Momentankonfiguration und
bezeichnet die ,wahren“ Spannungen bzgl. Kraften und Fléchen. Fir sehr kleine Verfor-
mungen wird er daher in der linearen Elastizitatstheorie verwendet. Fiir den allgemeinen
Fall der nichtlinearen Elastizitdt oder auch Hyperelastizitét ist eine Beschreibung in ma-
teriellen Koordinaten der Referenzkonfiguration zweckméaflig. Mit Hilfe von F und dessen
Determinante J (vergl. (3.4)) kann der Spannungstensor in den materiellen Koordinaten
der Referenzkonfiguration durch den

1. Piola Kirchhoff Spannungstensor : op, = JTg- (F)™ " (3.25)
2. Piola Kirchhoff Spannungstensor : op, = (F)™ - op, (3.26)

angegeben werden, wobei o p, im hyperelastischen Fall durch eine Verzerrungsenergiedich-
tefunktion abgeleitet wird, was fiir die Formulierung konstitutiver Gesetze von Bedeutung
ist.

3.3.4 Konstitutives Gesetz fiir hyperelastische Materialien

Fir isotherme Probleme, bei denen die von der Spannung geleistete Arbeit wegunabhéngig
ist, wird die Existenz einer skalaren Verzerrungsenergiedichtefunktion W mit Potential-
charakter vorausgesetzt. Hierbei spricht man von Greenscher Elastizitdt oder Hyperelasti-
zitat. Die allgemeine konstitutive Beziehung fiir ein reversibles, homogenes, nichtlineares,
anisotropes und isothermes Materialverhalten kann dabei durch den Vergleich der spezi-
fischen inneren Spannungsleistung W = op, : E mit der Zeitableitung der spezifischen
Verzerrungsenergie W= g—% . E gewonnen werden [197]:
_ow(E)
7= T oE

(3.27) leitet sich dabei aus der Clausius-Planck Formulierung des 2. Hauptsatzes der Ther-
modynamik ab [86]. Mit (3.27) lasst sich die Spannungsrate durch p, = CE mit dem
vierstufigen Materialtensor C = 221?2 (3* = 81 Eintriige) darstellen. Aufgrund der Sym-

metrie von & p, und E sowie der durch die Existenz von W begriindeten Vertauschbarkeit
der zwei Ableitungen reduziert sich die Zahl der unabhéngigen Komponenten auf 21. Eine
weitere Reduzierung auf 2 Komponenten ldsst sich durch die Annahme erreichen, dass das
Material mehr als eine Symmetrieachse besitzt, sich also isotrop verhélt [197].

(3.27)
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Finite Elastizitat

Im Fall finiter Deformationen, wie dies bei gummiartigen Materialien mit nichtline-
ar elastischem Materialverhalten auftritt, wird der Rechts-Cauchy-Green-Tensor C zur
Ableitung von op,(C) = 20W(C)/0C herangezogen. Fur isotrope Materialien gilt
W(C)=W(¢,Ilc,111¢), mit den Invarianten von C

1
Ie =tC, = (12 = tx(C%)), IIlc=detC. (3.28)

Bekannte Gesetze fiir inkompressible (zusétzliche Bedingung I11o = I11gp = 1) gummi-
artige Materialien sind unter anderem das

Neo-Hookean-Law : Wyg = ¢1(Ic — 3)
Mooney-Rivlin-Law : Wygr =c1(lc —3) + co({1e — 3), (3.29)

mit den an experimentelle Befunde aus Materialtests anzupassenden Modellkonstanten c;
und ¢, [86, 197].

Lineare Elastizitét

Im Fall kleiner Verzerrungen kann die Spannungs-Dehnungs-Beziehung (3.27) linearisiert
werden, sodass konstante Eintrége fiir C folgen und o p, = CFE geschrieben werden kann.
Fir homogenes, isotropes, linear elastisches Materialverhalten wird o p, durch das allge-
meine Hookesche Gesetz (vergl. Analogie zu (3.17)) ausgedriickt

op,(E)=\trE)d + 2uE, (3.30)

in dem die Lamé Konstanten A und g durch den folgenden Gleichungssatz mit den bekann-
teren Materialeigenschaften Elastizitdtsmodul E, Schubmodul G und Querkontraktions-
bzw. Poissonzahl v verkniipft sind.

FE vE
NSy T aroi—my G (3:31)

Das Gesetz beschreibt also lineares Materialverhalten, ist jedoch geometrisch nichtlinear,
sodass es sich weiterhin fiir grofle Verschiebungen, jedoch kleine Verzerrungen eignet.

3.3.5 Grundgleichungen

Die Darstellung von (3.22) in der Referenzkonfiguration ergibt sich durch Verwendung der
Transformation (3.4) sowie Jpg = pso, JdivT's = Divep, und Verwendung von (3.25)
und (3.26) fiir die Beschreibung des Spannungstensors [86].

dv .
psgd—: = Div(F - op,) + J foo (3.32)

Entsprechend lautet die Massenerhaltung in der Referenzkonfiguration di’% = 0. pgo ist
hierbei die Dichte der Referenzkonfiguration. o p, wird je nach Anwendungsfall mit einem
der Materialgesetze ausgedriickt (s. 3.3.4), von denen in dieser Arbeit hauptséchlich das

linear elastische Materialverhalten zum Einsatz kommt.
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3.4 Fluid Struktur Interaktion (FSI)

Die in 3.2 und 3.3 erlduterten kontinuumsmechanischen Feldgleichungen fiir ein Gebiet (2
beschreiben mathematisch ein Anfangs- und Randwertproblem, welches erst durch An-
fangswerte der Losungsvariablen zum Zeitpunkt t = 0 in 2 sowie durch Werte am Ge-
bietsrand 02 zu jedem Zeitpunkt vollstandig definiert ist.

o Dirichlet-Randbedingungen beschreiben direkt Werte der Losungsvariablen auf 0.

« Neumann-Randbedingungen beschreiben die raumliche Anderung einer Losungsva-
riablen normal zu 0f2.

Grenzen ein Fluid- und ein Strukturgebiet aneinander, findet an der gemeinsamen Grenz-
flache eine Energieiibertragung statt, deren Effekt man als Stromung Struktur Interaktion
versteht. Die Kopplungsrandbedingungen am sogenannten Kopplungsrand driicken das
geforderte kinematische und dynamische Gleichgewicht aus:

o Kinematische Randbedingungen: Die Verschiebungen d beider Oberfléchen sind
1dentlsch glelches gilt fiir die Geschwindigkeiten und Beschleunigungen. dr = dS,

dF—ds, dp = dg

e Dynamische Randbedingungen: Im Gleichgewicht miissen die am Kopplungsrand
lokal wirkenden Spannungskréfte iibereinstimmen, mit Gleichung (3.9) driickt sich
dies als tr = Tritp = Tgiig = —tg aus.

Dieses oberflaichengekoppelte System ist ein Spezialfall von Mehrfeld- oder , multiphysics®-
Problemen, welche in Natur und Technik haufig auftreten. Beispielsweise konnen elastische
Strukturen durch die Umstromung einer Fliissigkeit oder eines Gases deformiert oder in
Schwingung versetzt werden. Riickwirkend hat die Deformation der Struktur eine geome-
trische Veranderung des Fluidraumes und damit Fluidbeschleunigungen zur Folge, sodass
die Stromung hierdurch beeinflusst wird. Beide Systeme miissen sich geméafl der oben for-
mulierten Randbedingungen im kinematischen und kinetischen Gleichgewicht befinden.
Ein Beispiel (angelehnt an A.3) ist die in Abbildung 3.3 gezeigte rot umrandete elastische
Struktur im Nachlauf eines Zylinders, dhnlich einem umstréomten Fahnenmast.

Da durch die Verformung der Systemgebiete ) keine raumfeste Euler-Definition mehr
gegeben ist, bietet sich die iiber eine Transformation erzielbare ALE-Formulierung
(Arbitrary Eulerian Lagrangian) der kontinuumsmechanischen Grundgleichungen (3.8)
an. Mit Hilfe des Reynoldsschen Transporttheorems (in C.1) und Integration iiber ein
Teilvolumen V C €, erhélt man die fiir die numerische Behandlung wichtigen Grundglei-
chungen in sowohl integraler, als auch Erhaltungsform (siehe C.2)

dt/fdv+/ (U—17,)+ @] - ﬁda:/vzdv (3.33)

Diese allgemeine Darstellung mit ¢, f und z entsprechend Tabelle 3.1 gewinnt vor allem
in der im folgenden Kapitel beschriebenen numerischen Behandlung an Bedeutung, da bei
den dort verwendeten Methoden das Rechengebiet diskretisiert, also in kleine Volumen
unterteilt wird, fir die der Integrationsbereich der jeweiligen Form von (3.33) definiert
ist. vy wird damit als die Geschwindigkeit der Flachen der Volumen dieses Gitters inter-
pretiert, sodass in der kontinuierlichen ALE Beschreibung folgende Grenzfille enthalten
sind:
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« U, = U: Lagrange’sche Beschreibung, die in der Strukturmechanik und an den Rén-
dern des Fluidproblems zum Einsatz kommt.
e U, = 0: Bulersche Beschreibung, die bei unbewegtem Fluidnetz verwendet wird.

Bei der numerischen Bestimmung der Gittergeschwindigkeiten ist aulerdem sicherzustel-
len, dass die Gitterbewegung keine zusétzlichen Quellterme in den physikalischen Erhal-
tungsgleichungen verursacht. Dies wird durch eine weitere Erhaltungsgleichung gewahr-
leistet, die als rein geometrische Interpretation der ALE-Formulierung gebildet wird.

d S
dt/vdvz/avvg-nda (3.34)

Sie wird als Raumerhaltungsgesetz (space conservation law: SCL) bezeichnet und be-
schreibt die Erhaltung des Raumes bei einer Form- und/oder Posititionsdnderung mit der
Zeit [59].

In der folgenden Abbildung 3.3 sind zur Veranschaulichung die Randbedingungen, Be-
reiche und ihre Betrachtungsweisen an einer typischen FSI-Problemstellung dargestellt.

SRR
Fluidnetz (ALE)

e

Strukturnetz (Lagrange)
Kopplungsrand
Wandrandbedingung

Ein—/Auslassrandbedingung

Abbildung 3.3: Vernetzungsbereiche und Betrachtungsweisen in FSI-Beispiel






4 Numerische Grundlagen

In Kapitel 3 wurden die stromungs- und strukturmechanischen Grundgleichungen der
Kontinuumsmechanik vorgestellt. Bei diesen, insbesondere den stromungsmechanischen
Gleichungen, handelt es sich um ein System nicht linearer partieller Differentialgleichun-
gen zweiter Ordnung, fir die eine analytische Losung in wenigen nur sehr einfachen Fal-
len'moglich ist.

Im Laufe des vergangenen Jahrhunderts wurden mit dem Fortschritt der Computertech-
nologie viele Methoden zur numerischen Behandlung der Grundgleichungen struktur- und
stromungsmechanischer Feldprobleme entwickelt, von denen in den folgenden Abschnitten
die fiir diese Arbeit relevanten in ihren Grundziigen erklart werden.

4.1 Numerische Losung der kontinuumsmechani-
schen Grundgleichungen

Die in dieser Arbeit verwendeten kommerziellen Codes FLUENT®und ADINA®verwenden
die Finite Volumen Methode (FVM) zur Stromungsberechnung bzw. die Finite Elemente
Methode (FEM) zur Struktur- und Stromungsberechnung. Bevor in den Abschnitten 4.1.1
und 4.1.2 naher auf die einzelnen Methoden eingegangen wird, werden zunéachst grund-
legende Prinzipien der numerischen Behandlung sowie Gemeinsamkeiten der Methoden
erlautert.

Der FVM und FEM ist die Notwendigkeit einer Diskretisierung des Rechengebiets ge-
meinsam. Hierbei wird das physikalische Gebiet € in diskrete Volumen (, Elemente® in
der FEM bzw. , Zellen“ in der FVM) zerteilt, sodass das Gesamtrechengebiet mit der dis-
kreten Oberflichendarstellung 0S2 entsteht. Dies wird allgemein als numerisches Netz oder
Gitter bezeichnet und stellt die rdumliche Diskretisierung dar, fiir instationare Probleme
ist weiterhin eine Diskretisierung in der Zeit notwendig. Ziel beider Verfahren ist damit,
die jeweiligen Grundgleichungen in ein System algebraischer Gleichungen zu iiberfithren,
dessen numerische Losung die unbekannten Feldgroflen an den Knoten des Gitters liefert.
Diese diskrete Repréasentation der Grundgleichungen stellt eine Approximation der origi-
nalen Gleichungen dar, sodass auch die Losung des diskreten Systems eine Approximation
ist. Forderungen an das numerische Verfahren sind Konvergenz (Abfallen des numerischen
Fehlers bei feinerer Diskretisierung), Konsistenz (Ubergang der diskreten Gleichungen in
die kontinuierlichen mit Ubergang der Raum- und Zeitschrittweiten gegen Null) und Sta-
bilitdt (keine Anfachung des numerischen Fehlers wiahrend der Iterationen/Zeitschritte)
[110]. Wahrend die FVM nahezu ausschlieBlich in der Strémungsmechanik Anwendung fin-

'Ein Beispiel ist die laminare, gerade Rohrstrémung, fiir die das Hagen-Poiseuille Geschwindigkeitspro-
fil eine analytische Losung der Navier Stokes Gleichungen darstellt [142].
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det, wurde die FEM zwar urspriinglich fiir die strukturmechanischen Problemstellungen
entworfen [142], ist jedoch aufgrund ihrer Ansétze auf die Stromungsmechanik tibertrag-
bar und in Spezialfallen sogar dquivalent zur Finiten Volumen Methode [60, 61, 89]. Eine
Methodenklasse zur Behandlung von mathematischen Problemen findet bereits im Kon-
tinuierlichen Anwendung (Spektralmethoden). Aus ihnen lassen sich lokale oder diskrete
Methoden zur numerischen Berechnung ableiten. Dies sind die Methoden der gewichteten
Residuen und als deren Unterklasse die Galerkin Methode [60]. Diese bestehen aus einer
Uberfithrung der jeweiligen differentiellen Grundgleichungen L(u) = 0 mit den Anfangs-
bedingungen A(u) = 0 und den Randbedingungen S(u) = 0 in eine so genannte schwache
Form (Gl. (4.2)) mittels Ansatzfunktionen, die eine Approximation @ der exakten Losung
u liefert.

N
u(x,y, z,t) = up(z,y, 2, t) + Z (t)pr(z,y, 2), (4.1)

wobei ¢, zu wahlende Ansatz- oder Formfunktionen sind und a;, zu bestimmende Koeffi-
zienten. Einsetzen der approximierten Losung (4.1) in die originale DGL fiihrt zu einem
verbleibenden Fehler, dem Residuum L(4) = R. Die Koeffizienten aj werden durch die
Forderung bestimmt, dass das Rechengebietsintegral der gewichteten Residuen Null wird

(GL (4.2)), d.L.
/me(:c,y, 2) RdAV =0 (4.2)

Daraus ergibt sich fiir m = 1, ..., M ein System gewohnlicher Differentialgleichungen fiir
die aj (im stationdren Fall algebraische Gleichungen). (4.2) wird als schwache Form des
Anfangs- und Randwertproblems bezeichnet, da nur noch die integrale Erfiillung gefordert
wird und zum anderen schwéchere Differenzierungsanforderungen an die Losungsfunktio-
nen gestellt werden [195]. Die Wahl der Wichtungsfunktionen w fithrt auf verschiedene
Unterklassen der Methode der gewichteten Residuen:

o Untergebietskollokationsmethode: w,, = 1 im betrachteten Untergebiet und
ansonsten Null. Als Spezialfall dieses Verfahrens kann die FVM angesehen werden,
da auch hier die integrale Form der Grundgleichungen tiber Teilvolumen (den finiten
Volumen) diskretisiert gelost werden [13, 61]. Im Gegensatz zur Untergebietskollo-
kationsmethode findet die klassische Herleitung der FVM jedoch nicht durch die
explizite Formulierung einer Ansatzfunktion statt, sondern durch direkte Diskreti-
sierung der integralen Grundgleichungen (vergl. Abschnitt 4.1.1).

e Galerkinmethode: w,, = ¢,,. Als Charakteristikum der Galerkinmethoden wer-
den als Gewichtsfunktionen die Formfunktionen selbst gewéhlt, sodass die Residuen
zu ihnen orthogonal sind. Die diskrete Version dieser Methode findet in der FEM
Anwendung.

e Petrov-Galerkin Verfahren: Die Wichtungsfunktionen des Residuums sind ver-
schieden von den Funktionen, die die Felder approximieren.

Die Wichtungsfunktionen sind eigentlich beliebig, jedoch wird iiblicherweise gefordert,
dass sie die kinematischen Randbedingungen des Systems erfiillen. Damit koénnen sie
als virtuelle Verschiebungen etc. interpretiert werden und die resultierenden Funktionale
entsprechend als Prinzip der virtuellen Arbeit [197]. Diese Punkte machen deutlich, dass
es aufgrund der grundsétzlich verschiedenen Herangehensweisen bei der Ableitung der
FEM und der FVM zu mathematischen Analogien und damit zu &hnlichen Loésungen
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kommt, was fiir diese Arbeit insofern relevant ist, dass beide Methoden zur Berechnung
von Stomungen verwendet werden, die Stromung Struktur Kopplung jedoch komplett mit
der FEM Formulierung durchgefithrt wird.

4.1.1 Finite Volumen Methode (FVM)

Die Simulationen dieser Arbeit beschrinken sich auf inkompressible, isotherme, laminare
Stromungen ohne Volumenkréfte, sodass sich die konservativen Gleichungen fiir Masse
(3.10) und Impuls (3.11) bzw. (3.18) in diesem Fall zu

oU S 0F, & 0G,,

= _ =0 itm=1,23 4.3
TIPS e Dl v it (4.3)
v.F v.G
mit
PF PF Um 0
f]' _ PF U1 ’ me _ PF Ul(vm) + 51mp 7 ém _ Tml (44)
PF V2 pr V2(Um) + Oomp Tm2
PF VU3 pr U3(Vm) + O3mp Tm3

zusammenfassen lassen. Hierbei bezeichnet U den Losungsvektor, F’m den Vektor der
konvektiven Fliisse und ém den der dissipativen Fliisse in x,, -Richtung. Basis der FVM
ist die Gewahrleistung der Erfiillung dieser Erhaltungssitze (4.3), die dadurch erzielt
wird, dass diese nicht in der differentiellen Form diskretisiert werden (wie z.B. in der
finiten Differenzen Methode), sondern in der tiber finite Kontrollvolumen (Zellen) Vi
integrierten Form

i dV / (3 OF zgj%G )dV:O. (4.5)

0L,

Durch die Anwendung des Gauss’schen Integralsatzes® auf (4.5) wird die zur Diskretisie-
rung erwiinschte Form

oU 5.5 5. /2
[ R [ 3 (B = 3 ()] a2 =0 (4.6)
zur Bilanzierung der Fliisse iiber die Kontrollvolumenflichen 0Vx gewonnen. Aulerdem
reduziert sich hierdurch beziiglich der rdumlichen Ableitungen die Ordnung des numerisch
zu behandelnden Differentialgleichungssystems um eins, sodass in der weiteren Diskreti-
sierung ein gewohnliches Differentialgleichungssystem entsteht. Die raumliche Diskretisie-
rung tiber beliebige Zellen, deren Volumen von N Fléchen eingeschlossen wird (z.B. Abb.
4.1), fithrt auf folgende Bilanzgleichung fiir jede Zelle (i, j, k)

3 —
j U'ij‘ Ve + Z Z ( o Tomn Amn )”k ; ZZI (Gm”'nm”Amn)zjk =0, (4.7)

n=1m=1

welche durch ein implizites Euler Zeitintegrationsverfahren numerisch gelost wird

2fVK divfdV = [, V- fdV = favK f-#dA , in gleicher Form auch fiir vektorwertige GréSe f
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Abbildung 4.1: Finite Volumen Zelle: hier Hexaeder mit N = 6 (aus [110])

[110, 62]. Durch Linearisierung von (4.7) entsteht ein System algebraischer Gleichungen,

welches in FLUENT®mit dem Gauss-Seidel Verfahren in Verbindung mit einem algebrai-
schen Mehrgitterverfahren gelost wird. Um in konvektionsdominierten Strémungen Insta-
bilitaten zu vermeiden, kommen zur rdumlichen Diskretisierung der konvektiven Fliisse
an den Zellflaichen so genannte Upwind-Verfahren zum Einsatz, mit denen die Werte an
den Zellflichen durch Zellmittelpunktswerte in Stromaufrichtung approximert werden (in
dieser Arbeit das Second-Order Upwind Scheme [62]).

Da der Druck als Losungsvariable in den inkompressiblen Gleichungen nicht, wie im kom-
pressiblen Fall, durch eine Zustandsgleichung mit der Dichte gekoppelt ist (welche in
der inkompressiblen Kontinuitatsgleichung (3.20) entfallt) und nur in Flusstermen vor-
kommt, wird er entkoppelt vom Geschwindigkeitsfeld (pressure based segregated Solver
[62]) mit Druck-Korrekturverfahren iterativ mit dem Geschwindigkeitsfeld iiber die Pois-
songleichung fiir den Druck berechnet. Das in dieser Arbeit verwendete Verfahren ist der
SIMPLE (Semi Implicit Method for Pressure Linked Equations) [59, 192, 110].

4.1.2 Finite Elemente Methode (FEM)

Schwache Formulierung

Die Finite Elemente Methode ist ein Standardverfahren zur numerischen Berechnung
struktur- und fluidmechanischer Problemstellungen und wird im ADINA©Programm fir
beide Felder sowie bei deren Kopplung eingesetzt.

Wie oben in den Methoden zur schwachen Formulierung des physikalischen Problems mit
gewichteten Residuen (z.B. Galerkin Verfahren) oder Integration der Grundgleichungen
(FVM) beschrieben, kommen zur Abschwéchung der Anfangs- und Randwertprobleme
vor einer FE Diskretisierung auch variationelle Prinzipe zum Einsatz, indem die Wich-
tungsfunktion w mit virtuellen Gréfilen ausgedriickt wird [24, 197].

Prinzipiell wird

o die beschreibende DGL im Losungsbereich mit Testfunktionen gewichtet
o integriert und der Gauss’sche Integralsatz zur Ableitungsreduzierung angewandt,
« die nattrlichen Randbedingungen eingesetzt [24].

Das Prinzip der wvirtuellen Arbeit mit Erweiterung auf die Dynamik durch das
d’Alembertsche Prinzip ist ein géngiges variationelles Prinzip der Kontinuumsmechanik
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zur schwachen Darstellung des Feldproblems (3.32) in der Form

/5ﬁ-psoﬁdv+/5E: (F-op)dV = 6G-7-(F-op)dA+ [6i-JfudV (4.8)
Qg Qg I0Ns Qg

Es besagt, dass die von den verlorenen und inneren Kréften insgesamt verrichtete Ar-
beit bei einer virtuellen dynamisch moglichen Deformation des Systems Null ist. Die
virtuellen Verschiebungen sind §# und § E die daraus abgeleiteten Variationen des Green-
Lagrangeschen Verzerrungstensors [195].

Dieses Prinzip lasst sich verallgemeinern, sodass ein dhnliches Vorgehen fiir das stro-
mungsmechanische Feldproblem (3.18) als Prinzip der virtuellen Geschwindigkeiten (d7)
formuliert werden kann [24]:

57 - (apF” +V- (pFW)> dv + /51) L TpdV = [ 60 (- Tp)dA + /517- FoudV (4.9)
Qp ot Qp oQp Qp

Analog wird der virtuelle Druck dp auf die Kontinuitatsgleichung (3.10) angewendet.
FEM Diskretisierung

Beide schwachen Variationsformen ((4.8) fiir die Struktur und (4.9) fiir das Fluid) kénnen
durch Finite-Elemente-Interpolationen lokal diskretisiert werden. Sind die virtuellen- oder
Testfunktionen, sowie die Losungsfunktionen bis jetzt kontinuierlich fiir einen Funktionen-
raum G, des Gesamtgebietes 2 und 0f) definiert, werden diese Rdume nun durch finite
Unterrdume G,,;, ersetzt. Aus der daraus folgenden Formulierung der Ansatzfunktionen
auf diskreter Elementebene mit den Ansatz- bzw. Formfunktionen V;

Tu(Z) = dNJZ) . 0Gn(Z) = 6dN(Z) bzw. @n(3) = 0diNi(3) (4.10)
fiir beispielsweise das Strukturproblem folgt die Matrixdarstellung zu
Mi + N (i) = F. (4.11)

Verglichen mit (4.8) bezeichnet M also eine Massenmatrix, N(-) die nichtlinearen An-
teile und F' die externen Lasten. Zusétzlich konnte noch die Systemdampfung durch Cu
erganzt werden (z.B. mit Rayleigh Dampfung Crayeign = oM + SN). Damit liegt ein
gekoppeltes gewohnliches Differentialgleichungssystem mit entsprechenden Anfangs- und
Randwerten vor, welches numerisch gelost werden kann [195].

Ein analoges Vorgehen ist fiir das Fluidproblem moglich. Fiir eine mathematisch detaillier-
tere Darstellung der Standardmethoden sei an dieser Stelle auf [24, 60, 195, 6] verwiesen.
Die Fluidgleichungen, die hier in Euler bzw. ALE Schreibweise dargestellt sind, bein-
halten noch den konvektiven Term, sodass hier Aufwind - Effekte dhnlich wie bei den
FVM Beriicksichtigung finden miissen. Daher liegt der Fokus der im Folgenden beschrie-
benen FEM Diskretisierung auf der besonderen Formulierung der in ADINA®verwendeten
Fluidelemente.

FCBI Formulierung fiir Fluidelemente

Die in ADINA®fir Fluidelemente angewandte FEM basiert auf der oben genannten Ga-
lerkinmethode (bzw. in diesem Fall einer Petrov-Galerkin Methode), in der, wie vor-
angegangen beschrieben, die Interpolationsfunktionen lokal auf Elementebene definiert
werden. Die FCBI (Flow Condition Based Element Interpolation) Elemente sind eine
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spezifische Entwicklung [25, 26, 102, 5], die von den Autoren als hybrides Verfahren zwi-
schen FVM und FEM bezeichnet wird. Die Hauptaspekte sind (dhnlich zur FVM) die
lokale Erfiilllung der Erhaltung von Impuls und Masse, sowie Interpolationsfunktionen in
Abhéangigkeit der Elementreynolds- und der Elementpecletzahl, um gezielt Aufwindeffek-
te zu erzielen. Kurzgefasst werden Kontinuitéits- und (hier gezeigt) die Impulsgleichung
mittels einer Petrov-Galerkin Variationsformulierung in die schwache Form mit den Un-
terrdumen C},, Vj, und W), von V

/Q w (8(%2 %) + V- (pr 9¢) — Tp(v,p) — ﬁoz> dv =0, (4.12)

mit ¢ € Cp, v € Vj und w € W), geschrieben, die eine besondere Behandlung des Di-
vergenzterms durch die zwei verschiedenen Unterrdume fiir die Ansatzfunktionen der Ge-
schwindigkeiten ¢ und ¢ erlaubt, die jedoch zur gleichen Geschwindigkeitvariablen ¢; am
Knoten ¢ gehoren, sodass gilt

¢= N , ¥=N'e. (4.13)

Abbildung 4.2: Kontrollvolumen M und Auswertung von Funktionen in V} fiir Fliisse
durch ab; 0 < ¢, <1 (aus [26])

Wiéhrend in V}, bilineare Funktionen fiir finite Element Interpolationen der Geschwindig-
keit der Form

NN =mesa) (4.14)

mit den lokalen Elementkoordinaten ¢ und 7 (Abbildung 4.2) und N7(y) = (1 —
y,y) mit (y = &,n € [0,1]) verwendet werden, kommen in C), die Ansatzfunktionen in
Abhéangigkeit der Element-Reynoldszahl zum Einsatz. Diese sind beispielsweise fiir das
in Abb. 4.2 gezeigte 9-Knoten Element, bestehend aus vier 4-Knoten Subelementen am
Subelement fiir den Fluss durch die Fliache a b durch

Ne o NE o i
N - e Sensm AT (4.15)
2 3
Reke _ KA
mit A . Ref = prY 2t (4.16)

efieh — 1 N 1
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formuliert. Dabei ist 5k = %(ng_l + tyy,) die flichenzentrierte Geschwindigkeit, also bei
¢§=0,5sowien=0und n=1bei k =1 bzw. k = 2.

Fiir kleine Reynoldszahlen geht der Ausdruck fiir 2% in die natiirliche Elementkoordina-
te ¢ und damit die Ansatzfunktion in eine bilineare Form iiber, wahrend bei groferen
Elementreynoldszahlen (konvektionsdominierte Stromung) der Charakter einer aufwind-
orientierten Stufenfunktion entsteht, wodurch dieses Verfahren sehr stabil ist [102].

Die Wichtungsfunktionen in W), sind zur Sicherung der elementweisen Erfiillung der Fluss-
erhaltungen in Analogie zur FVM (vergl. oben beschriebene Untergebietkollokationsme-
thode) als Stufenfunktionen gewihlt mit N = 1 fiir (§,n) € [0,3] x [0, %] und N¥ = 0

2 )2
ansonsten. N3’ bis N’ sind dementsprechend definiert.

Die zeitliche Diskretisierung erfolgt in dieser Arbeit fiir die Strukturelemente mit der
Newmark-Methode und fiir die Fluidelemente mit der Fuler-a-Methode erster Ordnung
oder mit dem ,ADINA composite scheme“ zweiter Ordnung. Details sind in [24, 6, 5]
nachlesbar und werden im néchsten Abschnitt 4.2 aufgegriffen.

4.2 Numerische Losung des gekoppelten Systems

Partitionierte explizite Kopplung (raumkontinuierlich)
Kopplungs—

t 7 t+At
rand = T, 1S = d = = T,
Xp | X§ f—| XY = | X} |— | XY —=

Partitionierte implizite Kopplung

=1 Tk 3 = FSI a3
X | X L—| X5 L <Konvergenz L XAt
— l') cee
t s ' t

— nein
Monohthls?r}%e Kopplung i
(Xr, Xs) 7 = (Xp, Xs) Ji+At -

Abbildung 4.3: Ubersicht iiber gebrauchliche Kopplungsschemata

Zur numerischen Simulation eines in 3.4 beschrieben Mehrfeldproblems, welches aus ei-
nem Fluid- und einem Struktur- Rand- und Anfangswertproblem mit einem gemeinsa-
men Kopplungsrand besteht, kommen die in 4.1.1 und 4.1.2 beschriebenen Verfahren
zur Losung der Einzelfeldprobleme zum FEinsatz. Zusammen mit den in 3.4 behandelten
Kopplungsrandbedingungen definiert sich daraus das kontinuumsmechanische Mehrfeld-
problem, in welchem zur numerischen Behandlung des Kopplungsrandes bzw. des Aus-
tausches von Transfergrofien tiber den Kopplungsrand verschiedene Kopplungsschemata
in Frage kommen, iiber die im Folgenden ein kurzer Uberblick gegeben wird. Man unter-
scheidet neben Feldeliminationsverfahren, die jedoch nur fiir sehr einfache Fragestellungen
Anwendung finden [195], zwei Kopplungsstrategien:

o Partitionierte Verfahren: Die Einzelfelder werden separat voneinander gelost und
die Kopplungsbedingungen in den jeweiligen Systemen als externe Randbedingungen
behandelt. Je nach Prozedur beim Austausch der Transfergrofien lésst sich eine
Unterteilung in schwach koppelnde und stark koppelnde Verfahren vornehmen.
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— Zu den schwach koppelnden Verfahren gehort beispielsweise die partitionierte
explizite Kopplung, bei der sequentiell pro Zeitschritt ein einmaliger Last-
und Bewegungstransfer stattfindet. Auf diese Weise ist nur die Erfiillung der ki-
nematischen oder der kinetischen Kopplungsbedingungen moglich, sodass diese
Verfahren fiir stark gekoppelte Problemstellungen zu Instabilitaten neigen, da
dadurch am Kopplungsrand eine kiinstliche Impulsquelle erzeugt wird. Eine an-
schauliche Erklarung hierfiir bietet die Auswirkung des so genannten ,,added
mass® Effektes. Als added oder zusétzliche virtuelle Masse [81, 148] einer Struk-
tur wirken sich dabei die Kréfte aus, die bei einer Strukturbewegung durch das
umgebende Fluid (viskose und Tragheitskrafte) diese dampfen. Im expliziten
Kopplungsverfahren wird dieser Effekt bei der Berechnung der Strukturbewe-
gung nicht berticksichtigt, sodass nach dem (zu grofien) Bewegungstransfer an
das Fluid durch dessen unphysikalisch grofie Beschleunigung entsprechend un-
physikalisch grofle riickstellende Fluiddriicke am Kopplungsrand herrschen, die
wiederum im néchsten Zeitschritt bei der Bewegungsberechnung der Struktur
den Mechanismus anfachen; das System schwingt sich auf. Da die Beschleuni-
gungen als Quotient aus Geschwindigkeitsdifferenz und Zeitschritt berechnet
werden, verschlimmert sich der Effekt sogar bei kleineren Zeitschritten.

— Um trotz partitionierter Vorgehensweise alle Kopplungsrandbedingungen zu
erfiillen und somit das Gesamtsystemgleichgewicht erreichen zu kénnen, muss
innerhalb eines Zeitschrittes so lange zwischen den Einzelfeldproblemen ite-
riert werden, bis diese Forderung erfiillt ist, bevor zum néchsten Zeitschritt
fortgeschritten wird. In Anlehnung an die Begrifflichkeit des oben beschrieben
expliziten Verfahrens werden die stark koppelnden iterativen Verfahren auch
als implizite Kopplung bezeichnet.

Vorteile der partitionierten Verfahren sind insbesondere deren Modularitét, die sich
in der freien Wahl und Austauschbarkeit von fiir die jeweilige Problemstellung spe-
zialisierten Einzelfeldlosern auflert. Als Nachteile sind jedoch der Transfergrofien-
austausch und dessen Handhabung sowie im Fall der starken iterativen Kopplung
eine groffe Anzahl an Iterationen zwischen den Einzelfeldern und damit hoher Re-
chenzeitaufwand zu nennen.

Simultane Verfahren: Die physikalische Kopplung im Gesamtsystem wird algo-
rithmisch umgesetzt und die numerische Simulation findet als Losung eines Gesamt-
gleichungssystems statt. Diese Kopplungsart wird auch als monolithisch bezeichnet
und zeichnet sich durch die automatische Erfillung aller Kopplungsbedingungen
aus. Bei monolithischen Verfahren finden stets samtliche Abhangigkeiten zwischen
den Einzelfeldern Beriicksichtigung. Sie sind daher sehr robust gegentiber Instabili-
taten und weisen eine hohe Genauigkeit des Gesamtverfahrens auf. Nachteilig sind
das grofle Gesamtgleichungssystem, zu dessen Losung ein erhohter Speicherbedarf
besteht, sowie die gegebenenfalls schlechte Konditionierung der Gesamtsystemma-
trix aufgrund der aus beiden Teilfeldern enthaltenen Stoffwerte, die um mehrere
Groflenordnungen verschieden sein konnen.

Die simultanen Verfahren kéonnen daher nur fiir Modelle begrenzter Grofle eingesetzt wer-
den, besitzen hier jedoch ein ausgezeichnetes physikalisches Abbildungsverhalten insbe-
sondere bei hoch instationédren, nichtlinearen Gesamtsystemeffekten. Da die Strémung-
Struktur-Kopplung in dieser Arbeit zur Untersuchung grundlegender physikalischer In-
teraktionseffekte auf phanomenologischer Ebene angewendet wird, fallt die Entscheidung
wegen genannter Vorteile gegeniiber den partitionierten Verfahren auf die monolithischen



4.2 Numerische Losung des gekoppelten Systems 51

Ansatze.

Das ADINA®Software Paket stellt sowohl einen partitionierten als auch einen monolithi-
schen Stromung-Struktur-Kopplungsansatz basierend auf FEM Diskretisierungen (4.1.2)
beider Felder innerhalb eines Codes zur Verfiigung. Im Folgenden wird die verwendete di-
rekte (monolithische) Methode beschrieben, die in der in ADINA©implementierten Weise
auch einige Eigenschaften partitionierter Verfahren mit sich bringt.

Ahnlich den partitionierten Verfahren werden in ADINAbeide Teilprobleme zunachst
in unterschiedlichen Modulen unabhéngig voneinander vernetzt und definiert. Uber die
Definition des Kopplungsrandes in beiden Modulen findet iiber Interpolationen eine Ab-
bildung der Fluidspannungen auf die Strukturoberfliche und in umgekehrter Weise der
Strukturdeformation auf die Fluidraumoberfliche als externe Randbedingungen statt.

In ADINA implementiertes simultanes Verfahren

Mit dem Losungsvektor des Gesamtsystems X = ()? 2 X s), der die Losungen der Teil-
systeme enthélt, sowie den am Kopplungsrand auftretenden Verschiebungen d}()? s) und
Spannungen Tp(Xr) schreiben sich die FEM diskretisierten Gleichungen des Strémung-
Struktur gekoppelten Systems in der folgender kompakten Form

F[X] = l FulXs, Ti()?i)] ] = 0. (4.17)

In der direkten voll gekoppelten Losung ergibt die Linearisierung der Gleichungen in jeder
Iteration k& mit der Newton-Raphson Methode das Gleichungssystem

-1

— — — — - ok
App Apsl lAXF] lFF‘| S k+1 ok 5’F(X) = ok
3 _, S =—| 3 = X =X — | ———~= F(X ) (4.18
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das sich ausschreibt zu

S okt - OFp 0Fy 11 B _ k
E4EEd _[afi X} [N B T
|

g)% g% Fs[XE A Th + (1 = \p) T

Das Gleichungssystem wird mit dem ADINA©,,Sparse Solver“, der auf einem Gauss Eli-
minationsverfahren basiert, jedoch hinsichtlich Speicherbedarf und Matrixeigenschaften
optimiert ist (Fehlstellen in diinn besetzter Matrix werden weder mitberechnet noch mit-
gespeichert), gelost. A rg und ffgp sind dabei die Kopplungsmatrizen, tiber die der direkte
Transfer realisiert wird. Ay und A4 sind Unterrelaxationsfaktoren, die zwischen 0 und 1
gewahlt werden, um z.B. bei hoch instationdren Vorgéngen und groflien Zeitschritten In-
terfacekrafte und -bewegungen zu démpfen und zuséatzliche Stabilitdt ins Verfahren zu
bringen. Uber Gleichung (4.19) werden pro Zeitschritt so viele Iterationen durchgefiihrt,
bis die gewiinschte Toleranz hinsichtlich der Anderungen in Verschiebung und Spannung
am Kopplungsrand oder aber die maximale Anzahl an Iterationen erreicht ist. Um die
kinematische Kompatibilitat am Kopplungsrand zu gewahrleisten, wird fiir beide Teilpro-
bleme das gleiche Zeitintegrationsverfahren angewendet. So kann beispielsweise die Fuler



52 4  Numerische Grundlagen

rickwdrts Zeitintegration fiir die Berechnung der Geschwindigkeiten und Beschleunigun-
gen am Kopplungsrand verwendet werden

—ttaAt ot
d»t—i—aAt — v v

Cﬁ+aAt o (ﬁ
At ’ At ’

1—)it+ozAt —

(4.20)

in der aus Griinden der numerischen Stabilitdt 0,5 < o < 1 gewéhlt wird. Alternativ zu

diesem Verfahren erster Ordnung kommt in dieser Arbeit das ADINA©Composite Zeit-
schrittverfahren zweiter Ordnung zum Einsatz. Details zu den verwendeten Algorithmen
und ihrer Implementierung finden sich unter anderem in [203, 26, 5, 6].
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5 Die Wellenpumpe, ein alternatives
Pumpkonzept

Die Ausfithrungen in 2.5.2 zu derzeit bestehenden Herzunterstiitzungssystemen deuten
zum einen auf kontinuierliche technologische Weiterentwicklungen der Pumpen und ihrer
Anwendung hin, lassen jedoch auch einen gewissen Séttigungszustand beziiglich einzelner
Aspekte erkennen. So zeichnen sich systemimmanente Vor- und Nachteile von Verdranger-
und Kreiselpumpen ab, die es abzuwédgen und zu optimieren gilt. Beispielsweise wer-
den heutzutage die Kreiselpumpen den Verdrangerpumpen aufgrund ihrer kleineren Bau-
grofe vorgezogen. Die mit den hohen Drehzahlen verbundene Hamolyse und die meist
fehlende immer noch kontrovers diskutierte Pulsatilitat (vergl. 2.5.2.4) motivieren an-
dere Forschergruppen hingegen zur Weiterentwicklung der Verdrangersysteme, die sich
meist als Membranpumpen klassifizieren lassen [65, 170]. Letztgenannte kommen zwar
dem biologischen Herzen am nahesten (pulsatile Pumpaktion durch bewegte Wand und
zwei Klappen/Ventile), besitzen jedoch ein stérkeres Risiko fiir Thrombenbildung und -
ablagerung sowie nachfolgende thromboembolische Komplikationen. Zudem sind sie mit
einem postoperativen Trauma aufgrund ihrer Baugréfle verbunden, womit sich der Kreis
der Grunddiskussion wieder schlief3t.

Diese kurze Zusammenfassung der in 2.5.2 im Detail diskutierten Aspekte motiviert die
Priifung einer Alternative, also eines Pumpkonzeptes, das nicht den systemimmanenten
Restriktionen der beiden prinzipiellen Pumpenhauptvertreter (Kreisel- und Verdranger-
pumpe) unterliegt. Literatur- und Patentrecherchen hierzu fithrten stets zu Pumpenfor-
men, die sich letztendlich wieder in eine der genannten Hauptgruppen eingliedern lassen.
Die am ehesten fiir die Anwendung als Blutpumpe in Frage kommende Ausnahme ist der
Vibrating Membrane Fluid Circulator, der im Folgenden geméafl seines Mechanismus als
Wellenpumpe bezeichnet wird.

Dieses nicht nur aus medizintechnischer Sicht sondern generell neuartige Wirkprinzip ei-
ner Pumpe wurde von Jean Baptiste Drevet erfunden, patentiert [51, 52] und innerhalb

der franzosischen hierfiir gegriindeten Entwicklungsfirma ams R&D [1] zu einem Prototyp
(vergl. Kapitel 6) fiir eine der drei denkbaren Grundkonfigurationen umgesetzt.

5.1 Anforderungen an ein VAD

Aus den Ausfithrungen in 2.5.2 leiten sich zusammenfassend folgende Anforderungen an
ein Herzunterstiitzungssystem ab:

1. Bei Bedarf muss ein Volumenstrom V = 10 [ /min gegen physiologische Druckdiffe-
renzen von ca. Ap = 0,16 — 0,2 bar gefordert werden.
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2. Der Bauraum derzeitiger nicht pulsatiler Systeme darf nicht tiberschritten werden
= Implantierbarkeit ohne Zweihohleneingriff.

3. Schnelles Antwortverhalten=-ein pulsatiler Betrieb muss moglich sein.

4. Die Betriebsfrequenz und relative Geschwindigkeiten zwischen bewegten Teilen muss
deutlich unterhalb derer von derzeitigen nicht pulsatilen Systeme (8000 - 12000 rpm)
liegen = Minimierung der Blutschadigung.

5. Die Gefahr stromungsinduzierter Plattchenaktivierung und -ablagerung muss gering
sein = keine ,Hot Spots® diesbeziiglich.

6. Hoher Gesamt- und insbesondere hydraulischer Wirkungsgrad = Energieverbrauch.

5.2 Prinzip der Wellenpumpe

Das Funktionsprinzip der Wellenpumpe basiert auf dem gekoppelten System einer elasti-
schen Struktur (Membran) und dem zu fordernden Fluid. Die Membran wird durch eine
Anregungskraft F' senkrecht zu ihrer Erstreckung zu Schwingungen angeregt (Abb. 5.1
oben), wodurch u.a. die folgenden Sonderfélle einer Funktionsweise entstehen.

1. Stark gekoppeltes System:

Die Membrananregung provoziert zunéachst eine Verdrangung von Fluid. Hierdurch und
durch Riickwirkung der nahen Gehausewand kommt es zu einer Druckerh6hung im
stromab gelegenen Fluidbereich, welche hier direkt eine Deformation der Membran in
die entgegengesetzte Richtung und damit eine Kraftiibertragung auf das Fluid der gegen-
iiberliegenden Membranseite hervorruft. Da letzteres wiederum in Interaktion mit einer
Gehausewand steht, kommt es zu einem Transport von Fluidpaketen hoheren Drucks. Der
somit erzeugte positive Druckgradient bewirkt entweder eine Dichtung zwischen Mem-
bran und Gehéusewand, oder, sofern diese aufgrund der Membrandynamik nicht zustan-
de kommt, einen riickwéarts gerichteten Leckagestrom, der seinerseits eine Saugwirkung
auf die Membran Richtung Wand hat. Es handelt sich in diesem Fall daher um eine er-
zwungene Transversalwelle des gekoppelten Systems und nicht nur der Membran. Die
durch Anregung aktiv in die Membran eingebrachte Energie wird also schnell in Fluid-
energie umgesetzt, die die stromab immer passiver agierende Membran als wechselseitige
Dichtung betreibt. Dieses hochgradig gekoppelte System kann nur dann eine gerichte-
te Stromung erzeugen, wenn geometrische, dynamische und Materialparameter geeignet
kombiniert werden, sodass im optimalen Fall ein dynamisches Gleichgewicht derart be-
steht, dass die Membran gerade nicht oder nur leicht an die Wand anschlagt.

2. Schwach gekoppeltes System bei Dominanz der Strukturkrifte:

Bei starker Dominanz der Strukturkréfte (hohe Steifigkeit, Dichte und Anregungsfrequenz
der Membran) wire eine klassische Transversalwelle der Membran zu erwarten, die eben-
falls eine Forderwirkung auf das Fluid hétte. Ein solcher Pumpentyp wére beispielsweise
zur Forderung von Medien kleiner Fluiddichte bei hohen Volumenstromen und kleinen
Driicken sinnvoll (z.B. als Ventilator oder Kompressor fir Luft). Die Wechselwirkungs-
effekte sind hier jedoch untergeordnet und es ist bei Fluiden hoher Dichte ein erhohter
Energiebedarf zur Anregung der Membran zu erwarten. Weiterhin ist bei Dominanz der
Strukturseite mit Wellenreflexionen zu rechnen, sodass es ggf. zu eingeschrankter Forder-
wirkung kommt.

Von beiden Funktionsweisen ist besonders aufgrund des Arguments der Strukturwellen-
reflexion und der effizienteren Energieiibertragung 1. zu wéhlen, deren angesprochener
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Ubergang von aktiv zu passiv agierender Membran neben den Materialparametern selbst
vor allem durch die Erhohung der Vorspannkraft 7" beeinflusst wird.

Abbildung 5.1 zeigt die zwei grundsétzlichen rotationssymmetrischen Bauformen, die sich
aus der zweidimensionalen Diskussion ableiten lassen. Je nach Lage der Rotationsachse
ergibt sich eine Membran in Tellerform, oder ein Schlauch. Deren konfigurationsbedingte
Unterschiede sind in Tabelle 5.2 gegeniibergestellt.

F Y e ——
E p - P3>p
p 37F1 oy
! Kanalgehéuse
Scheibentyp Schlauchtyp

Abbildung 5.1: Grundlegendes zweidimensionales Funktionsprinzip (oben) und die daraus
abgeleiteten rotationssymmetrischen Bauformen Scheibe (links) und Schlauch (rechts).

’ H Scheibentyp \ Schlauchtyp ‘
Rotationsachse orthogonal zur Membran parallel zur Membran
Eigenschaften gleich auf Ober- und Unterseite | innen/auffen unterschiedlich
Anregungskrifte F' || parallel radial / Umfangsrichtung
Vorspannung T’ induziert durch Anregung konstruktiv einzubringen
Fluidquerschnitte stromab Verkleinerung stromab konstant
Umlenkung Fluid 90° keine

Tabelle 5.1: Konfigurationsbedingte Unterschiede zwischen Scheiben- und Schlauchtyp

Ansétze zur eindimensionalen analytischen Beschreibung des gekoppelten Problems von
Platten oder Scheiben in ruhendem oder stromenden Fluid finden sich u.a. in [148, 12, 118],
in denen die Bewegungsgleichung der Struktur durch Dampfungsterme sowie den pro-
blemspezifischen nondimensional added virtual mass incremental faktor (NAVMI, s. C.3),
welcher die durch das Fluid verursachten zusatzlichen Tragheitskrafte beschreibt, ergénzt
wird. Da diese Analysen linear sind, also nur fiir sehr kleine Membranauslenkungen gel-
ten, eignen sie sich vor allem fiir Stabilitdtsuntersuchungen, kommen aber fiir den hier
behandelten Fall der erzwungenen Schwingung mit groflen Auslenkungen nicht in Be-
tracht. Stattdessen wird im Weiteren das Wellenpumpenprinzip mit den in 4.2 beschrie-
benen numerischen Methoden der monolithischen Stromung-Struktur-Kopplung mittels

der Software ADINA©behandelt, um die nichtlinearen Effekte zu beriicksichtigen.
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5.3 Vorschlag einer neuen Unterstiitzungspumpe

Das in 5.2 erlduterte Pumpprinzip ist bis jetzt in der Fachwelt unbekannt und in weiten

Teilen nicht untersucht. Der Funktionsnachweis in Form einiger ams R&D Prototypen ist
lediglich fiir den Scheibentyp erbracht.
Aufgrund der Punkte 2., 5. und 6. aus der Anforderungsliste in 5.1 fiir die Anwen-
dung als Herzunterstiitzungssystem ist jedoch eindeutig der Schlauchtyp zu bevor-
zugen: Die effektive Wirkldnge der Membran ist halb so grofl wie beim Scheiben-
typ. Dadurch und durch die nicht erforderliche Umlenkung des Fluids reduziert sich
der Bauraum. Ebenfalls durch den Verzicht der Umlenkung ist ein hoherer hydrau-
lischer Wirkungsgrad sowie verminderte Ablagerungswahrscheinlichkeit (beim Schei-
benfall z.B. in der Mitte des unteren Gehéduses) zu erwarten. Die Schlauchpumpe
konnte mit relativ kleinem Platzbedarf als VAD an den linken Ventrikel eines er-
krankten Herzens angeschlossen werden, wie dies in der Graphik 5.2 gezeigt ist.
Die Abbildung zeigt die angestrebte Grofie des Systems
in Relation zu den Innenflichen des biologischen Her-
zens und der Anschlussschlauche. Die Abmafle entspre-
chen denen des in 9 vorgestellten Referenzfalles. Auf die
Gestaltung der Konnektoren wird in 7.1.7 eingegangen.
Die technologische Umsetzung der Antriebseinheit des
Schlauches und deren Lagerung ist nicht Gegenstand
dieser Arbeit. Die Lagerung koénnte konstruktiv durch
hydrodynamisch optimierte Verstrebungen und Bauten-
zige umgesetzt werden. Die Anregung der Membran
in einer Variante der ams©SCheibenprototypen ist, ahn-
lich dem Prinzip eines Lautsprechers, elektromagnetisch
(Spule/Magnetring Kombination) realisiert. Die entspre-
chende radiale Anregung der Membran des Schlauch-
typs gestaltet sich technisch schwieriger, konnte aber
z.B. durch in Umfangsrichtung angebrachte Aktuatoren?
je nach Kraft- und Verschiebungsbedarf ebenfalls durch
anziehende und abstoflende elektromagnetische Krafte
oder durch Piezoelemente verwirklicht werden.
Ein alternativer Vorschlag mit ebenfalls elektromagne-
tisch angeregten Rotationselementen ist in [53] gegeben.
Ein weiterer Aspekt in der Gestaltung eines medizin-
technischen Produkts ist die Verwendung biokompati-
bler Werkstoffe. Fiir das zu verwendende Membranma-
Abbildung 5.2: Vorschlag eines terial bieten sich deshalb und aufgrund ihrer mechani-
Herzunterstitzungssystems schen Eigenschaften die Polyurethane an; konkrete Ma-
terialbeispiele werden in Anhang B genannt.
Die hier in Kiirze genannten Aspekte zur konkreten technischen Umsetzung der Schlauch-
pumpentechnik werden nicht im Detail behandelt, da zunachst der grundlegende Funkti-
onsnachweis des in 5.2 dargelegten Prinzips zu erbringen ist. Hierauf wird in den folgenden
Kapiteln im Detail eingegangen.

!Die radiale Auslenkung erfolgt damit indirekt {iber Vergréfierung/Verkleinerung des Schlauchumfangs
am Pumpeneintritt



6 Validierung eines
Wellenpumpenprototyps

Um Aussagen tiber die Giite numerischer Simulationsergebnisse treffen zu kénnen und zum
anderen die Wahl der numerischen Modelle und Einstellungen zu rechtfertigen, werden
Validierungen an unterschiedlichen Fallen durchgefiihrt. Als Validierung bezeichnet man
die Abschétzung von Modellfehlern [110], indem Problemstellungen berechnet und mit
der bekannten Losung verglichen werden. Vergleichsmoglichkeiten bieten hierbei

o Experimente
o analytische Losungen
« Losungen definierter Félle (Benchmark).

Bei der Auswahl der Validierungsfille wird darauf Wert gelegt, dass diese die dominie-
renden physikalischen Phdnomene der in dieser Arbeit behandelten Problemstellung der
Wellenpumpe zu weiten Teilen abdecken. Damit wird die Eignung der Software als Ent-
wicklungswerkzeug nachgewiesen.

Das Softwarepaket ADINA®wird im Rahmen dieser Arbeit im Bereich der Stromung-
Struktur-Kopplung zuerst durch ausgewahlte Falle mit bekannten Losungen validiert.
Dies sind

1. die pulsierende Rohrstromung in einem elastischen Rohr (siehe A.1)
2. die Pulswellengeschwindigkeit in einem elastischen Rohr (siche A.2)
3. die flexible Struktur im instationdren Zylindernachlauf nach [88] (siehe A.3),

welche im Anhang A beschrieben werden.

Anhand dieser Auswahl an Validierungsfillen in A wurden gezielt stromungs- und struk-
turmechanische sowie die im gekoppelten System auftretenden Effekte mittels der mono-
lithischen FSI fir 2D und 2D-rotationssymmetrische Problemstellungen analysiert und
validiert.

Um dartiber hinaus die Anwendung des Vorgehens fiir die numerische Abbildung und Ent-
wicklung einer neuartigen Wellenpumpe zu rechtfertigen, erfolgt eine weitere Validierung
mit den experimentellen Ergebnissen eines Wellenpumpenprototyps der Firma ams R&D
[1]. Damit wird gezeigt, dass die an einfacheren Einzelbeispielen validierte Software auch
den komplexeren konkreten Anwendungsfall richtig abbildet. Das Experiment wurde in
Kooperation mit dem Institut fiir Stromungslehre der Universitat Karlsruhe (TH) bei

ams in Compiegne, Frankreich durchgefithrt und wird im Folgenden beschrieben.
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6.1 Experiment

Der Aufbau des ,,LP4-Prototyps“ einer Wellenpumpe, der im Validierungsexperiment ver-
wendet wird, ist in Abbildung 6.1 gezeigt.

Er besteht aus einer rotationssymmetrischen Membran aus Polyurethan (UR 3435 - 70
Sh [4]), die in einen Rahmen aus Aluminium eingespannt ist. Der Rahmen ist mit zwei
Stangen verschraubt, welche tiber einen Motor mit Exzenter bei einer festen Frequenz
parallel zur Rotationsachse zu Schwingungen angeregt werden. Die beiden Geh&auseteile
bilden die Abgrenzung des Fluidraumes um die Membran herum, wobei der untere Teil die
Dichtungen und die untere Kanalkontur enthélt, wihrend der obere Teil den Einlass, den
Auslass sowie die obere Kanalkontur bereitstellt. Das obere Gehéuseteil ist damit zum
einen austauschbar (z.B. gegen Version mit zwei Einldssen (s. Abb. 6.2 d)) fiir bessere
Symmetrie der Einlassstromung) und zum anderen durch das Einlegen von Abstandshal-
terringen (s. Abb. 6.2 ¢)) in der Hohe justierbar. Die Hohe der Membran ist ebenfalls
durch eine Stellschraube justierbar.

Im Betrieb wird die Membran bei konstanter Frequenz und Amplitude zu Schwingungen
angeregt, wodurch sich in Interaktion mit dem umgebenden Fluid (Wasser) eine Transver-
salwelle ausbildet, die vom Membranrahmen ausgehend auf die Rotationsachse zu lauft
und dabei mechanische Energie an das Wasser abgibt. Dies resultiert sowohl in einen posi-
tiven Druckgradienten in diese Richtung als auch in einer Forderung des Wassers entlang
der Membranober und -unterseite zur Membranmitte und damit durch den Auslass.

Die am Fin- und Auslass angebrachten Schlauche miinden in ein gemeinsames Wasser-
becken. Vor und nach der Pumpe ist jeweils ein Drucksensor angebracht, deren Prinzip
auf der Messung elektrischer Widerstandséinderungen bei Dehnung einer Messmembran
beruht (Wheatstone-Briicke). Auslassseitig wird durch einen Absperrhahn der Volumen-
strom eingestellt, der mit dem nachgeschalteten Volumenstromsensor elektromagnetisch
induktiv gemessen wird. Mit Hilfe eines Lasers wird die Auslenkung und Frequenz der
Anregungsstabe gemessen. Der Pumpenmotor wird iiber ein Netzteil betrieben, iiber das
die Motordrehzahl und damit die Anregungsfrequenz eingestellt wird.

Die elektronischen Messsignale werden schliellich iiber eine Datenkarte an einem PC aus-
gewertet. Der Experimentaufbau mit seinen Komponenten ist in Abbildung 6.2 als Foto
und in Abbildung 6.3 schematisch gezeigt. Die verwendeten Sensoren und Datenverarbei-
tungsgerate sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst.

Die Validierungsmessung an der ams LP4 Prototypenpumpe erfolgt anhand von Druck-
Volumenstrom Kennlinien fiir den stationaren Betrieb. Mit dem oben beschriebenen Ex-
perimentaufbau wird der zeitlich gemittelte Druck vor dem Einlass und nach dem Auslass
der Pumpe und somit der Druckaufbau iiber die Pumpenmembran inklusive der auf dieser
Strecke auftretenden Druckverluste gemessen. Uber die Motor-Exzenter Anregung wer-
den jeweils konstante Frequenzen eingestellt und bei gedffnetem Stellventil die Messung
gestartet, nachdem die messbaren Schwankungen im Druck und Volumenstrom keine An-
derung mehr aufweisen. Uber das Stellventil wird langsam der Volumenstrom bis zum
vollstandigen Verschlielen verkleinert. Die Messreihe wird fiir die Frequenzen 80 Hz, 90
Hz , 100 Hz und 110 Hz durchgefiihrt.



6.1 FExperiment 61

geometry:
property of amskRD

<«— Auslass ——» obere Kanalwand

Gehiuse Membran Membranrahmen

< :

Einlass

Anregungsstab Dichtungen

Abbildung 6.1: CAD Geometrie des ams LP4 Prototyps
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Abbildung 6.2: Experimentaufbau zur Validierung der ams LP4 Pumpe [1]: a)/b) Mem-
branwellenpumpe mit Motor, Anregungsmechanik und Sensoren. ¢) Unterer Gehauseteil
und Membran. d) Oberer Gehéuseteil als Versionen mit zwei bzw. einem Einlass.
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Abbildung 6.3: Schema des Experimentaufbaus (Bezeichnungen s. Tabelle 6.1)

’ Komponente H Herst./Typ ‘ Antwortzeit t, [s] ‘ Genauigkeit ‘ Abk. ‘
Ventil BAMO MV310PN10 — — | Ve
Drucksensor Sika DSI507.025 5-107° +0,3% | P
Flusssensor Sika VMI25K7-100 1-1072 +1% | F
Laser Bullier M51/10 1-107* 3-107°m | La

Bereich Parameter | Abk.

DC Notzteil CPX400A 20V /20A-60V /TA —[DC
Oszilloskop 0OX7104 — — | Os
Wattmeter PX110 - 6kW — | Me
Datenkarte imc CRONOS-PL ISO2-8 | 100 kS/s 14 kHz In
(AD-Wandler) 1150 bis +150 V

Eingang P: | 0,28;2 — 0,23

Eingang F: | 0,1V/(I/min)

Eingang La: 1V/mm

Tabelle 6.1: Experimentkomponenten [2]

6.2 Numerisches Modell

Zur Simulation des LP4 Prototyps wird ein numerisches FSI Modell der Pumpe er-
stellt, welches im Folgenden beschrieben wird. Aus der in Abbildung 6.1 gezeigten 3D-
CAD Geometrie wird zunédchst mittels eines Parallelschnittes durch die Rotationsach-
se des Auslassrohres eine zweidimensionale Geometrie extrahiert, auf deren Basis ein
2D-rotationssymmetrisches Modell generiert wird. Die Annahme der Rotationssymme-
trie stellt eine Vereinfachung dar, die geometrisch lediglich in Diskrepanz zum Pumpen-
einlass steht, stromungs- und strukturmechanisch jedoch die gesamte Simulationsregion
beeinflussen kann. Thre Auswirkung wird in Abschnitt 6.3 diskutiert. Mit der Software
ADINA®wird sowohl die Membranstruktur als auch der Fluidraum mit ,8 node 2D-
structure” Elementen bzw. 2D -fluid* Elementen weitgehend strukturiert vernetzt (s.
Abbildung 6.4)[5, 6], da diese Vernetzungsart fiir die in Abschnitt A.1 bis A.3 beschrie-
benen Validierungsfille die genauesten Ergebnisse liefert. Fiir die in Abb. 6.4 gezeigte
Geometrie wurden Skripte entwickelt, die eine automatische Netz- und Modellgenerie-
rung in Abhéngigkeit geometrischer, physikalischer und numerischer Parameter erlauben,
um beispielsweise Parameterstudien iiber die beziiglich der Validierung sensiblen Para-
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Abbildung 6.4: Numerisches Netz des LP4 Validierungsfalles mit Randbedingungen.

meter durchzufithren (s. Abschnitt 6.3). Das Netz enthalt 12232 Elemente auf der Fluid-
und 1329 Elemente auf der Strukturseite.

Das Auslassrohr hat im Modell eine (hier nicht dargestellte) Lange von ca. 10 Durchmes-
sern und bei 2/3 eine einstellbare geometrische Einschniirung, mit der der Effekt des
Stellventils abgebildet wird.

Die Druckrandbedingungen an Ein- und Auslass werden zu 0 Pa gesetzt, die Auswer-
tung des Drucks findet flachengemittelt stromauf der Ventileinschniirung sowie direkt vor
dem Membranrahmen statt.

Der Membranrahmen wird als starr angenommen und durch eine Verschiebungsrand-
bedingung auf Strukturseite sinusféormig mit einer Amplitude von 2,5 mm angeregt. In
diesem Zusammenhang sei erwahnt, dass im Experiment die Wahl auf eine mechanische
Anregung per Motor/Exzenter fiel, um grofitmogliche Konsistenz mit dieser Randbedin-
gung zu gewahrleisten !.

Als Kopplungsrand werden alle Oberflachen des Membranmaterials definiert, die in
Kontakt zu dem umgebenden Fluid stehen.

In der Realitat des Experimentes tritt wahrend des Betriebes ein Anschlagen der Membran
an die Kanalwande auf, welches im numerischen Modell zu einer Zerstorung von Elemen-
ten auf der Fluidseite fithren wiirde und daher kiinstlich unterbunden werden muss. Aus
diesem Grund werden Flachen, die Gefahr laufen, sich wihrend der Simulation zu beriih-
ren, als Kontaktpaare definiert, zwischen denen ein konstanter einzustellender Abstand
(Wandoffset) nicht unterschritten werden kann.

Die hyperelastischen Materialeigenschaften (s. Abschnitt 3.3.4) wurden in Materialpri-
fungsanstalten [27, 4] ermittelt und in Mooney-Rivlin sowie Holzapfelparamter tiberfithrt
[3]. Da bei den auftretenden Strukturbewegungen zwar grofie Verschiebungen (mehrere
mm), aber nur kleine Verzerrungen (grofitenteils durch Biegung) auftreten, wird das Mate-

lin der Regel wird bei der Wellenpumpe auf eine elektromagnetische, also kraft- anstelle verschie-
bungsbasierte Anregung abgezielt
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rialverhalten als linear elastisch betrachtet. Weil bei den verwendeten Polyurethanen das
Materialverhalten sowohl temperatur- als auch frequenzabhéngig sein kann [108], bezieht
sich der angegebene Elastizitdtsmodul auf eine Frequenz von 100 Hz [1].

Parameter Grofle Einheit
Zeitschritte pro Zyklus | 200 Ps [10°23] | 1,176
Iteration Newton Eg [10654] | 17
Kopplungsschema, monolithisch v [—] 0,49
Relaxation Verschiebung | 0,75 Q' Rayleigh [—] 0,25123
Relaxation Kraft 0,75 BRayleigh 1077[-] | 6,3637
ma{(. [terationsschritte 150' or [10° % ] 1
Stromungsannahme laminar U [10-6 m2 11
(Newtonsch) schwach kompressibel p 107 kgz] 2.0
Strukturannahme grofle Verschiebung Offset W. [mmms 0’06
(linear elastisch) kleine Verzerrung 7
Tabelle 6.2: Numerische Parameter und Mo- Tabelle 6.3: Stoff- und Mo-
dellannahmen dellgréen

6.3 Validierung

In Abbildung 6.5 sind die experimentellen Ergebnisse denen der Simulation gegeniiber-
gestellt. Im Experiment konnten aufgrund der herrschenden Anlagenverluste nur Volu-
menstrome bis ca. 50 1/min realisiert werden. Zwischen den Kennlinien der Simulation
und dem Experiment sind Unterschiede vor allem in der Steigung der Kurven zu sehen,
wahrend die Abstande in beiden Féllen anndhernd gleich grofl sind und die Kurven Paral-
lelitat aufweisen. Der relative Fehler bei geschlossenem Ventil betrégt fiir 80 Hz und 100
Hz ca. 36%.

—e— 80 HzS. —e— 80 Hz S.
—e— 90 HzS. —e—90'HzS.
—e— 100 Hz S. 0.7 —e— 100 Hz S.

—0— 110 Hz S. —0— 110 Hz S.

— 0.6 - 80 HzE. — 06 - 80 HzE.
805 90 Hz E. 805 90 Hz E.
-~ - 100 HzE. i 100 Hz E.
Q v
2 04" 110HZE. g 04] 110 Hz E.
A A

0.3 0.3

0.2 0.2

0.1 0.1

0 ; : ' 0 ; : ' ; :
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Volumenstrom [1/min] Volumenstrom [1/min]

Abbildung 6.5: Vergleich der experimentellen Daten des LP4 Prototyps mit der Simulati-
on. Links: Direkte Gegeniiberstellung. Rechts: Gegeniiberstellung unter Beriicksichtigung
systematischer Fehler.
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Durch die Umrechnung aller Simulationsdatenpunkte mit
Apporr =a-Ap+b-V (6.1)

mit ¢ = 0,73 und b = 1,5- 1073 [bar - min/l] kénnen die Simulationskurven zu guter
Ubereinstimmung mit den Experimentalkurven gebracht werden (Abb. 6.5 rechts), was die
Existenz eines systematischen Fehlers auf Experimentseite, Simulationsseite oder beidem
vermuten lésst, der sich linear duflert. Die moglichen Griinde fiir diese Abweichung werden
im Folgenden diskutiert:

« Experimentbedingte Unsicherheiten:

Sensoren: Die Genauigkeit der verwendeten Sensoren und Datenerfassung ist Ta-
belle 6.1 zu entnehmen und lasst lediglich geringe Fehler im einstelligen Prozentbe-
reich erwarten. Anfangliche Volumenstrommessungen, die durch die Vibration des
Sensors bei geschlossenem Ventil beobachtet wurden, konnten durch dessen zusétz-
liche Fixierung vermieden werden.

Membranfixierung: Die Membranmontage stellt eine Unsicherheit im
Experimentautbau dar, da ihre endgiiltige Position mit den derzeit zur Ver-
fligung stehenden Mitteln nicht ausreichend genau messbar ist. So wird der
Membranrahmen tiber die in Abb. 6.1 (Mitte) dargestellte Gewindestange mittels
der unteren Mutter justiert und mittels der oberen Mutter fixiert. Der Nachweis
iiber die identische Hohe der Gewindestangen, welche iiber einen elastischen
Balken und ein Kugelgelenk mit dem Exzenter verbunden sind, kann innerhalb
einer Genauigkeit von 0,1 mm nicht erbracht werden. Des weiteren ist trotz der
Fixierung, aber aufgrund der Verwendung von lediglich 2 Fixationspunkten, der
Membranrahmen empfindlich gegen Kippen, was sich insbesondere bei Verwendung
eines Pumpenkopfes mit nur einem Einlass (hohe Unsymmetrie der Stromung)
bemerkbar macht. Auch durch die Verwendung von 2 Einldssen wird ein unsym-
metrisches Abkippen und gegebenenfalls auch vibrationsbedingtes Verbiegen des
Membranrahmens vermutet, was sich aus der in Stroboskopaufnahmen sichtbaren
Ausbreitung von Blasen in Umfangsrichtung (unsymmetrische Ausgleichsstromung)
ableiten lasst. Die Fixierung der Membran innerhalb des Rahmens erfolgt mittels
eines eingeklebten Ringes und Verklebung der Membran auf diesem; auch hier sind
Unsicherheiten von mehr als 0,1 mm zu erwarten.

Geometrische Unsicherheiten: Zu den geometrischen Unsicherheiten sind im
Wesentlichen der Kanalwandwinkel o und die Kanalhéhe h (s. Abb. 6.4) zu zah-
len, da diese Geometrieparameter im montierten Zustand schwierig messbar sind
und zudem die Validierungsgrofien sensitiv auf sie reagieren. Dies verdeutlicht die
in Abb. 6.6 zusammengefasste numerische Parameterstudie bzgl. dieser Gréfien: Der
linke Teil der Abbildung zeigt die relativen Abweichungen zum im Experiment ge-
messenen Druck bei geschlossenem Ventil fiir den Betrieb der Pumpe bei 80 Hz
und 100 Hz. Im Referenzfall (o« = 3,5°, h = 5.6mm) betriagt diese ca. 36%. Durch
Verkleinerung lediglich der Héhe A um 0,5 mm in der Simulation verkleinert sich
die Abweichung auf etwa 32%. Bei Verringerung von A um 0,3 mm in Kombinati-
on mit der Verringerung von o um 0,4° verringert sich die Abweichung auf etwa
13%. Der letztere Fall liegt zumindest bezogen auf o im Bereich der Messungenau-
igkeit der Geometrie und ist in seiner Auswirkung auf die Kennlinien im rechten
Teil von Abbildung 6.6 verbunden mit einer deutlichen Anndherung von Simulation
und Experiment dargestellt. Da der Kanalwinkel den deutlichsten Einfluss auf die
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Steilheit der Kennlinien hat (vergl. auch 9.3), wird dieser Unsicherheitsaspekt als
der relevante fiir das Experiment betrachtet.

Modellannahmen:

Rotationssymmetrie: Thre Anwendung ist im Wesentlichen durch die Realisier-
barkeit der numerischen Simulation begriindet: Am beschriebenen Fall nimmt die
Zellanzahl bei unstrukturierter Vernetzung ahnlicher Feinheit von 2D nach 3D etwa
um den Faktor 400 zu, ahnliches zeigt sich fiir die Rechenzeit [50]. Weiterhin kann es
bei Verwendung des monolithischen Kopplungsansatzes zu sehr groffen Gleichungs-
systemen kommen, die nur mit entsprechend grofien Arbeitsspeichern behandelt
werden konnen. Mit der Software ABAQUS©wurde eine Modalanalyse der Membran
durchgefiihrt (vergl. Abb. 6.7), welche die erste rotationssymmetrische Eigenform
bei einer Eigenfrequenz von 125,36 Hz liefert und zeigt, dass nichtrotationssymme-
trische Eigenformen erst ab der Frequenz 169,98 Hz auftreten [50], sodass bei einer
Anregung mit 100 Hz lediglich mit nicht rotationssymmetrischen Effekten zu rech-
nen ware, die sich aus der gekoppelten Stromung ergeben. Dies ist jedoch auch im
Experiment nicht der Fall, wie sich durch Stroboskopaufnahmen zeigen lasst. Durch
die Verwendung des Pumpenkopfes mit zwei Einldssen (Abb. 6.2 d) ist zwar eine
flachensymmetrische, jedoch keine rotationssymmetrische Stromung zu erwarten.

Simulationsbedingte Fehler:

Im Rahmen der Validierungfille in A.1 bis A.3 konnte gezeigt werden, dass mit
der verwendeten Vernetzungs- und Simulationsmethode quantitative Ergebnisse aus
bekannten Losungen reproduzierbar sind. Die hierdurch gewonnene Vertrauensba-
sis in die Simulationsergebnisse kann jedoch nicht auf den hier betrachteten Fall
iibertragen werden, da Modellannahmen stérker vom Realfall abweichen und zudem
aufgrund der experimentellen Unsicherheiten eine quantitative Uberpriifung nicht
moglich ist. Ein physikalischer Aspekt, der im Rahmen der Simulation nicht bertick-
sichtigt wurde ist das Einsetzen von Turbulenz im Wellenkanal. Die Reynoldszahl
fiir den Pumpenauslass ergibt sich bei 40 1/min und einem Auslassdurchmesser von
0,018 m zu Rep=47157 und liegt damit weit iiber der kritischen Rohrreynoldszahl
von 2300. Es ist daher auch bereits im Wellenkanal mit einer transitionellen oder
turbulenten Stromung und damit erhohten Stromungswiderstianden zu rechnen, die
in der Simulation nicht korrekt erfasst werden. Die Anwendung statistischer Tur-
bulenzmodelle hat mit den gewéhlten Zeitschritten zu keiner Konvergenz gefiihrt
und verspricht erst bei Verwendung automatisch an die CFL-Zahl angepasster Zeit-
schritte Erfolg, welche jedoch um mehrere Gréoflenordnungen absinken und die Si-
mulationsdauer entsprechend nach oben treiben. Insbesondere fiir nicht Newtonsche
Medien, die in der weiteren Arbeit verwendet werden, liegen keine Erfahrungswer-
te mit statistischen Turbulenzmodellen vor. Um dem transitionellen Charakter der
Stromung gerecht zu werden, kiimen daher die DNS (direkte numerische Simulation)
oder die LES (Large Eddy Simulation) ggf. in Verbindung mit einer immersed boun-
dary Methode (vergl. [35]) zur Erhaltung der Netzqualitét in Frage, deren Speicher-
und Zeitaufwand im Rahmen dieser Arbeit jedoch nicht gerechtfertigt sind.
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Abbildung 6.6: Einfliisse geometrischer Variation von Kanalwandwinkel o und Kanalhohe
h bei geschlossenem Ventil auf die relative Abweichung zum Experiment (links) und auf
die Kennlinien (rechts)

Abbildung 6.7: Eigenformen fiir 125,36 Hz (links), 169,98 Hz (Mitte), 269,54 Hz (rechts)

Analyse des Stromungsfeldes

Auf den Seiten 70 und 71 sind die Momentanaufnahmen der instationéren Stromungssi-
mulation zu 10 gleichmafBig iiber einen Schwingungszyklus verteilten Zeitpunkten fiir das
Druck-, das Geschwindigkeitsfeld sowie fiir die Stromlinien dargestellt und entsprechen-
den Stroboskopaufnahmen des Validierungsexperiments gegentibergestellt. Wie zu erken-
nen ist, bildet sich im eingeschwungenen Betrieb eine zur Rotationsachse laufende Welle
mit ca. einer halben Wellenléinge in der Membran aus. Dieser Sachverhalt wird durch
Stroboskopaufnahmen im Experiment bestétigt. Das lokale und zeitliche Stréomungsfeld
ist derzeit der Messung nicht zugénglich und wird daher nur anhand der hier gezeigten
numerischen Ergebnisse diskutiert. Hierzu werden die in [141] erlduterten stromungsto-
pologischen Begriffe verwendet, die in Abbildung 6.8 verdeutlicht sind.

Im ersten Zyklusviertel bewegt sich der Membranrahmen nach oben, wodurch es zu ei-
ner Ausgleichsstromung um den Rahmen herum in die entgegengesetzte Richtung kommt.
Zusatzlich wird durch diese Bewegung vom vorderen Bereich der Membranunterseite Fluid
in den unteren Stromungskanal gesaugt (Halbknoten an Membranunterseite, negativer Re-
lativdruck). Auf der Membranoberseite entsteht ebenfalls ein Halbknoten, allerdings mit
positivem Relativdruck. Durch diese Konfiguration der Druckkréfte, die im dynamischen
Gleichgewicht mit der Membranbewegung und -verformung stehen, ergibt sich die gezeig-
te Durchbiegung der Membran, sodass ausgehend vom Halbsattel am oberen Gehéuse
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in Richtung Symmetrieachse ausgestromt wird. Die Ausgleichstréomung erfolgt dabei von
oberem zu unterem Halbknoten.

Bei Herunterbewegen der Membran im zweiten Zyklusviertel wandert der obere Halb-
knoten Richtung Symmetrieachse, wihrend sich durch die Abbewegung, die lokal die
Wirkung eines Senkenterms hat, in Ndhe des Membranrahmens ein neuer Halbnoten auf
der Oberseite bildet, welcher dem anderen, der als Konsequenz eines Quellterms ver-
standen werden kann, hinterherwandert. Zwischen diesen im Analogon als Quelle-Senken
Paar zu betrachtenden Knotenpunkten- und linien bildet sich erwartungsgeméf eine Aus-
gleichsstromung entgegengesetzt zur Membranwellenbewegung aus, die als Leckagestrom
zu bewerten ist (vergl. auch Abb. 6.8). Das Leckagestromgebiet ist damit aber rdumlich
begrenzt und wandert mit der Membranwelle mit, bis es durch vom Kanaleinlass nach-
stromendes Fluid komplett ausgespiilt wird. In der Lagrangeschen Betrachtung einzelner
Fluidpartikel erfahren diese bei Passage des Leckagegebiets eine kurzzeitige Richtungs-
umkehr mit anschliefendem Ausgespiiltwerden. Die an den Gehdusewénden auftretenden
Stau- und Ablosepunkte sind topologisch als Halbsattel zu interpretieren.

Das dritte und vierte Zyklusviertel verhalten sich analog mit der umgekehrten Be-
wegung und den entsprechenden Phénomenen auf der anderen Membranseite. Insgesamt
entsteht eine Wellenbewegung der Membran, durch die Fluid unter Aufbau eines positiven
Druckgradienten geférdert wird.

Bei den auftretenden Bewegungen kommt es zur wechselseitigen Wirbelablosung am Mem-
branrand sowie zu, durch die Pulsatilitat der Stromung bedingten, periodischen Wirbel-
ablosungen an feststehenden Gehédusekanten (Kavitdten ober- und unterhalb des Mem-
branrahmens, Einlaufkanten in die Kanéle, Umlenkung zum Auslass). Weiterhin treten
Grenzschicht-/Wirbelablosungen an ebenen Flachen infolge positiver Druckgradienten
auf. Alle dargestellten Wirbel (Foki) sind aufgrund der 2D-rotationssymmetrischen Lo-
sung als geschlossene Ringwirbelsysteme, die sich ggf. gegenseitig antreiben, zu betrach-
ten. Wirbelwalzen, die in der dreidimensionalen, reibungsbehafteten Theorie méglich sind,
tauchen in dieser Losung nicht auf.

Im Stromung-Struktur-gekoppelten Kontext sei darauf hingewiesen, dass die angespro-
chene Transversalwelle nicht im klassischen Sinn als eine Welle zu verstehen ist, die durch
das Wechselspiel von elastischen Kraften und Strukturtrégheitskraften charakterisiert ist.
Vielmehr trégt die Tragheit des Fluids und die direkte Ndhe der Gehéusewand (Erho-
hung des NAVMI, s. C.3) zur wesentlichen Strukturdeformation bei und stellt damit den
relevanten physikalischen Aspekt zum Verstdndnis der Wirkweise dar.

Analyse der Strukturbewegung

Zur Beurteilung der errechneten Membranbewegung stehen als visuelle Daten aus dem
Experiment lediglich Stroboskopaufnahmen zur Verfiigung. Bei Voraussetzung eines pe-
riodischen Vorgangs konnen so die Bewegungszustande der Membran tiber einen Zyklus
sichtbar gemacht und ausgewertet werden.

Abbildung 6.9 zeigt die Bildbearbeitungsschritte der aus Stroboskopfilmaufnahmen extra-
hierten Einzelbilder zur Visualisierung der Membrandeformation. Die so erzeugten Bil-
der sind in gespiegelter Form in den Abbildungen 6.10 und 6.11 gezeigt. Die in radialer
Richtung angebrachten Markierungen wurden zur Verdeutlichung der Deformation rot
nachgezogen. Aufgrund der perspektivischen Darstellung im Einzelbild schwerer erkenn-
bar als im bewegten Film, lasst sich jedoch feststellen, dass berechnete und aufgenommene
Membranauslenkung in Richtung und Wellenlédnge gut tibereinstimmen.
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Abbildung 6.8: Links: Eigenvektoren nach der Theorie der kritischen Punkte an fester
Wand fiir die 2D-Stromung [141]. Rechts: 2D Stromungsstruktur in Prototypenpumpe bei
Aufwiértsbewegung des Membranrahmens; die gestrichelten Linien markieren als Quel-
le/Senke interpretierbare Bereiche, die hier nicht geméafi der Theorie an fester Wand jedoch
hinsichtlich der Topologie als entartete Halbknoten bezeichnet werden.
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Abbildung 6.9: Stroboskopaufnahme des LP4 Prototyps (links), Kontrast- und Farbver-
starkung (mittig) und Reliefdarstellung (rechts)

Verwendbarkeit der Methoden als Auslegewerkzeug

Aus der vorangegangenen Diskussion lasst sich der Schluss ziehen, dass in Bezug auf
die integralen Stromungsgrofien des die Pumpe charakterisierenden Kennfeldes keine ab-
soluten quantitativen Aussagen moglich sind. Da die Abweichungen in den Ergebnissen
systematisch sind, mit groffer Wahrscheinlichkeit auf Unsicherheiten in den Geometrieab-
messungen zuriickzufiithren sind und relative Anderungen bzgl. der Frequenzen richtig ab-
gebildet werden, ist hier eine Aussagekraft gegeben, die sich zur Beurteilung von Betriebs-
und Designidnderungen eignet. Auf dieser Basis und im Hinblick auf die erfolgreich va-
lidierten Félle A.1 bis A.3 mit dem gleichen Vorgehen wird die Simulationsmethode zu
Auslegungszwecken einer neuen Wellenpumpenkonfiguration in Schlauchform als legitim
beurteilt unter der Einschriankung, dass kein Anspruch an die richtige Abbildung absolu-
ter Stromungsparameter, jedoch an deren relative Anderung gestellt wird. Das Werkzeug
wird daher zur Beurteilung von Design- und Betriebsinderungen sowie zum Systemer-
kenntnisgewinn eingesetzt.
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Abbildung 6.10: Simulationsergebnisse des LP4 Prototyps bei 100 Hz, erste Zyklushélf-
te: Druckfeld (links), Stromlinien mit dem Geschwindigkeitsbetrag eingefarbt (mittig),
Stroboskopaufnahme (rechts)
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Abbildung 6.11: Simulationsergebnisse des LP4 Prototyps bei 100 Hz, zweite Zyklushalf-
te: Druckfeld (links), Stromlinien mit dem Geschwindigkeitsbetrag eingefarbt (mittig),

Stroboskopaufnahme (rechts)






7 Methoden und Modelle

Dieses Kapitel dient der Beschreibung der relevanten Methoden und Modellentwicklungen,
die zur Realisierung der Gesamtzielstellung vorgenommen wurden. Dabei wird auf die
folgenden drei Themenschwerpunkte eingegangen:

1. Integration einer Unterstiitzungspumpe in das KaHMo
2. Entwicklung eines neuen Schlauchpumpenkonzeptes
3. Abschatzung des Blutschéddigungsrisikos

In Abschnitt 7.1 wird somit die Modellierung eines kranken linken Ventrikels beschrie-
ben, die die Basis fiir numerische Stromungssimulationen in FLUENT®darstellt und so-
wohl physiologische (Kap. 2) als auch numerische (Kap. 4) Aspekte beinhaltet. Weiterhin
wird die Integration eines zunachst generischen Herzunterstiitzungssystem in das Herz-
modell behandelt, welches in 7.2 durch die Neuentwicklung einer Schlauchwellenpumpe
konkretisiert wird. 7.3 erklart das Vorgehen zur Abschétzung des Risikos von Hémolyse,
Plattchenaktivierung und Anlagerung.

7.1 Modell des erkrankten Herzens

7.1.1 Datensatz

Der Herzdatensatz (im Folgenden mit F003 bezeichnet) entstammt einem ménnlichen
Teilnehmer der STICH (Surgical Treatment of Ischemic Heart Failure) Studie, die den
Nutzen der chirurgischen Ventrikelrekonstruktion untersuchte. Der Patient erlitt einen
Herzinfarkt, woraus im weiteren Krankheitsverlauf eine Herzwandaussackung (Aneurys-
ma) resultierte. Mit einer Ejektionsfraktion von lediglich 19,5 % (vergl. ca. 60 % beim
Gesunden) und einem Herzminutenvolumen von 2,8 1/min (ca. 6 1/min beim Gesunden)
war das Herz stark dilatiert und eine Minderversorgung des Kreislaufs festzustellen. Der
Datensatz kommt damit auch fiir den Einsatz eines LVAD in Frage und wurde daher fiir
die Untersuchungen dieser Arbeit ausgewahlt.

Die dem Modell zugrunde liegende Geometrieinformation wird mittels Magnet-Resonanz-
Tomographie (MRT) aus 12 Kurzachsenschnitten und 6 Langachsenschnitten extrahiert.
Diese Aufnahmen werden zu 17 gleichverteilten Zeitpunkten tiber den Herzzyklus mit-
tels EKG-Triggerung aufgenommen und unterliegen einem zuvor definierten Lastenheft.
Die geometrische Aufbereitung der MRT-Rohdaten sowie die Berechnung der Stromungs-

struktur mittels des Softwarepaketes STAR CD%vird in [143, 160] erlautert.
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Abbildung 7.1: MRT Aufnahme des FO03 Herzens. Links: Systole. Rechts: Diastole. [143]

7.1.2 Bewegung des numerischen Netzes

Da das KaHMo auf Basis der STAR CD®Software auf die Vorgabe der Bewegung jedes
einzelnen Knotens im Volumen angewiesen ist und damit strukturierte Volumennetze mit
topologischer Identitat zu jedem Zeitpunkt des Herzzyklus voraussetzt, ist es hinsicht-
lich seiner Anwendbarkeit auf komplexe Geometrien mit groffien Verformungen limitiert.
Im Rahmen der Weiterentwicklung des KaHMoMET wird daher auf das Softwarepaket
FLUENT©umgestiegen, welches durch effiziente Glattungs- (Smoothing) und Neuvernet-
zungsalgorithmen (Remeshing) [62] komplexe Geometrien und Verformungen des Volu-
mens durch Vorgabe der Bewegung lediglich auf den Gebietsrandern erlaubt. Die Um-
stellung basiert auf den in dieser Arbeit entwickelten und im Folgenden anhand des F003
beschriebenen Methoden und wurde bereits in [182] erfolgreich angewendet. Eine aus-
fihrliche Darstellung der Methodik ist in [155, 156] zu finden. Um einzelnen Oberflachen

Bewegungs—Code: i MpCCI CFD—-Code:Fluent

topologisch
identische = FLUENT

Oberflichennetze Oberflichennetz

Netzassoziation

Abbildung 7.2: Prinzip beliebiger Oberflichenbewegung auf Basis strukturierter Oberfla-
chennetze

beliebige Bewegungen in Form von diskreten Stiitzgeometrien zu bestimmten Zeitpunk-
ten vorschreiben zu kénnen, missen diese strukturiert vernetzt werden, um eindeutige
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Positionen und Nachbarschaftsbeziechungen auf jeder Oberfliche zu realisieren. Die zwei
Teilprobleme

1. strukturiertes Oberflaichennetz zur Vorgabe der Kinematik
2. komplett unstrukturiertes Volumennetz zur flexiblen Handhabung komplexer Geo-
metriedeformationen mittels FLUENT Dynamic Mesh

konnen iiber die Software MpCCI©(MeSh based parallel Code Coupling Interface), ei-
ner am Fraunhofer Institut fiir Algorithmen und wissenschaftliches Rechnen entwickelten
Kopplungsschnittstelle fiir netzbasierte Feldloser [68], miteinander gekoppelt werden. Zur
Kommunikation des entwickelten Bewegungscodes isl mit diesem Programm wurde ein
Code-Adapter implementiert, sodass nach einmaliger, initialer Knoten- und Elementas-
soziation von einem strukturierten Oberflichennetz mit dem beliebigen unstrukturierten
Oberflichennetz des CFD-Lésers FLUENT @ein Transfer der Bewegungsinformation (isl
Code = FLUENT Code) nach dem in Abb. 7.3 gezeigten Kopplungsschema stattfinden
kann.

CFD (Z,to) CFEFD (Z,t) CFD (z,t5)
 Kluent g ' . g - e -o
initial exchange
=\ = N\ EINNGE
o) o 2/ n 2/
k& k&

o — e - @ -0
initial receive to = Z(to) t1 = Z(t;) ty = Z(ts)

Abbildung 7.3: Kopplungsschema zur Bewegung unstrukturierter Oberflichennetze

+ MpCCI 3.0 - Project:scheme_4 test - Step:Models Coupling Edit =Go< v A ®
File License Tools Preferences Codes Help
Server isl FLUENT
Filename prefix for log files L= |Initial quantities transfer Initial quantities transfer =
mpccirun | receive |v exchange |v
[[] Create server log files _|||Eyklus-Zeit in Sekunden: [] Run in batch mode =

0.833—
Starnt additional control process = Project name (optional
“nzahl der Zyklen: | 3
[] Create preview tracefile only and exit |_| 3=
- Data file (optional
[ ] Auto force exit jobs on termination At der Zwischenwertberechnung: || Erowse
0 3rd Ordn Bezier -
Select 32764 bit server Optional journal files: file[;file[; ...]]
Anzahl der App-Zwischenschritte:
auto select |v s0l= " Erowse
Kolort conior nraricinn x § Additinnal FLIFNT antinns hl

Abbildung 7.4: MpCCI GO-Menii mit implementiertem isl-Code

Abbildung 7.4 zeigt die Einbindung des Bewegungscodes sl in die graphische Benutzero-
berflache von MpCCI©.

Um wahrend der numerischen Simulation auf dem bewegten Netz den geforderten Cou-
rantzahlbereich im Gréfenordnungsbereich von 1 zu gewéhrleisten, gentigt es nicht, die
Ventrikelwandbewegung durch die in 7.1.1 erwahnten 17 Geometrien tiiber einen Herz-
zyklus abzubilden. Aufgrund der auftretenden Geschwindigkeiten und der verwendeten
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ZellgroBen wird eine Anzahl von 850 Zeitschritten pro Zyklus gewéhlt um die entsprechen-
de Zeitschrittweite zu erreichen. Dies erfordert die Berechnung von Zwischengeometrien,
deren ,Art der Zwischenwertberechnung” im Auswahlmenii Abb. 7.4 festgelegt werden
kann. Da das numerische Verfahren zur Vermeidung von Druckspriingen Bewegungen
mit Stetigkeit in den Geometriebeschleunigungen bzgl. der Zeit voraussetzt, kommt zur
Berechnung des zeitlichen Verlaufs der Oberflichengeometriepunkte eine Béziersplineap-
proximation dritter Ordnung zum Einsatz, da diese Cy parametrische Stetigkeit aufweisen
[20]. Die Formulierung und Herleitung findet sich in [56] und wurde sowohl in den isl Code,
als auch zur zeitlichen Optimierung des Gesamtverfahrens in eine DEFINE_GRID_MOTION

UDF in FLUENT©impIementiert. Abb. 7.5 illustriert die aus dem MRT gewonnen Stiitz-

Abbildung 7.5: Bézierkurvensegmente dritter Ordnung mit Cy-stetigen Ubergéingen

netze und ihre Knotenkoordinaten durch V;, aus welchen die so genannten Bézierpunkte
by bis b3 berechnet werden, welche wiederum iiber ein Bernsteinpolynom dritten Grades
ein Splinesegment in parametrischer Form definieren. Die Abbildung macht deutlich, dass
schlechtere Approximationen entstehen, wenn die Stiitznetze in spitzem Winkel zueinan-
der stehen. Das Verfahren geniigt jedoch den Genauigkeitsanforderungen der Herzsimula-
tion, wie Untersuchungen in [160, 154] zeigen.

7.1.3 Klappenmodell

In Anlehnung an [143, 182] wird das Offnen und SchlieBen von Mitral- und Aortenklappe
durch Projektion der realistischen Offnungsquerschnitte auf eine zweidimensionale ,, porous
jump“ Randbedingung [62] realisiert.

Die Graustufen in Abb. 7.6 deuten die Durchléssigkeit der vier definierten Flédchenbereiche
an. Dunkel stellt dabei eine Wandrandbedingung dar, mit den helleren Stufen erfolgt ein
Wechsel zu einer ,,porous jump“ Randbedingung mit steigender Durchlassigkeit, die sich

uber den Druckverlust

1
Ap = — ('Z v + Ogipp vi) Am (7.1)

definiert mit

w:  Viskositat des Fluids



7.1 Modell des erkrankten Herzens 77

a:  Permeabilitit des Mediums

Cy:  pressure jump Koeffizient

v,: Normale Geschwindigkeit zur portsen Flache
Am: Dicke des pordsen Mediums.

Abbildung 7.6: Offnungsvorgang der Mitralklappe von links nach rechts.

Die fiir den Offnungs- und SchlieBungsvorgang angepassten porous jump Werte sind in
Tabelle 7.1 aufgefiihrt. Der gleiche Vorgang wird analog fiir die Aortenklappe angewendet.

| Offnung vergl. Abb. 7.6 || a[m?] | Am[m] | Co[m™] |
verschlossen:  dunkelgrau — — —
teilgeoitnet: mittelgrau 1E-04 | 5 0
mehr gedffnet: hellgrau 2E-04 |5 0
offen: weiss 1E4+10 | 0 0

Tabelle 7.1: Angepasste porous jump Werte fiir verschiedene Offungszustinde der Klappe

7.1.4 Kreislaufmodell

Fiir die Integration einer Pumpe in das Herzmodell, die einen Bypass zum linken Ven-
trikel darstellt und sowohl mit dem linksventrikuldren als auch mit dem Aortendruck
wechselwirken muss, gewinnt die adaptive, d.h. zur Laufzeit sich stets anpassende Druck-
randbedingung des Kreislaufsystems besondere Bedeutung.

Wie in Abschnitt 2.1 bereits angedeutet und in Abbildung 2.2 gut zu erkennen ist,
schwankt der linksventrikuldre Relativdruck von etwa Null bis ca. 160 mbar, wihrend
die Schwankung des Aortendrucks geringer ausfillt und um einen hoéheren Mittelwert
stattfindet. Dieses Phénomen ist auf die Elastizitdt der Aorta und des arteriellen Ge-
faflsystems zuriickzufithren und in der Literatur als Windkesseltheorie bekannt, die von
Otto Frank [67] zur Beschreibung des arteriellen Pulses eingefiihrt wurde. Die Aorta wirkt
hierbei wihrend der Systole wie ein Volumenspeicher (hydraulische Kapazitat), der sich
wahrend der Diastole in den ebenfalls kapazitiven Korperkreislauf mit dem peripheren
Widerstand entleert.

Um das Verhalten des zeitlichen Druckverlaufs im numerischen Modell korrekt abzubilden,
stehen verschiedene Moglichkeiten zur Auswahl:

o Stromung-Struktur gekoppelte Gefafle: Dehnung der Aorten- und Geféafiwénde und
die sich ausbildende Strom-, Druck- und Wandauslenkungswelle konnen mit geeigne-
ten numerischen Methoden zeitlich und raumlich aufgelést werden. Ein prinzipielles
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Vorgehen am Beispiel eines elastischen Schlauches ist in Abschnitt A.2 gezeigt und
konkrete Untersuchungen zur FSI - Simulation einer Aorta sind in [206] zu finden.
Jedoch miisste, um die Nachlast des linken Ventrikels richtig wiederzugeben, das
gesamte Kreislaufsystem simuliert werden, was auf diese Art nicht praktikabel ist.

o (O-dimensionales Aorten- und Kreislaufmodell: Die Modellaorta wird geometrisch
starr angenommen, das Verhalten beziiglich des zeitlichen Druckverlaufs wird jedoch
als Druckrandbedingung in der Weise vorgegeben, dass die Aorta und der Kreislauf
als Kapazitdt mit parallelgeschaltetem peripherem Widerstand betrachtet werden
kann, wie dies in Abbildung 7.7 gezeigt ist.

Vit
m B e T
<> '—\ Kammer ‘p (1) K_l— R Ij

O
K itét ipherer Widerstand
linker Ventrikel “— apaz aﬁhperlp crer veesany elektrisches
u. Aortenklappe arterielles Kreislaufystem Analogon

Abbildung 7.7: 2-Element Kreislaufmodell

Im Folgenden wird daher die Implementierung eines adaptiven Kreislaufmodells als Druck-
randbedingung beschrieben, die an den validierten Referenzverlauf in Reik [160, 161] an-
gepasst ist.

In Analogie zum elektrischen Schaltkreis, der ebenfalls in Abb. 7.7 gezeigt ist, wird zu-
nichst die Modellierung verdeutlicht. Aus der Massenerhaltung (3.10) folgt

Vi=Vi+ Vs (7.2)
Die Kapazitat (Volumendehnung oder auch Compliance) wird mit

dV;
K= (7.3)

ausgedriickt. Damit und mit dem peripheren Widerstand R ergeben sich fiir V, und V5
AV dVidp _dp(t)

Wﬂ:%‘%ﬁznﬁf (7.4)
: ot
Wa(t) = T (7.5)

Einsetzen von Gleichungen (7.4) und (7.5) in (7.2) fithrt zur gewohnlichen, linearen Dif-
ferentialgleichung des Problems im Zeitbereich [159]

W®:Kﬁy+%? (7.6)

deren analytische Losung

t
1 . ¢! —t
:—@ﬁ/mwy@mw+mﬁ? (7.7)
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mit dem Anfangsdruck py zur Zeit t = 0 ist [70]. Damit stellt p(¢) den Druck in der
aufsteigenden Aorta in Abhéngigkeit von Vl(t) dar und kann als dynamische Druckrand-
bedingung kurz vor dem Aortenbogen vorgegeben werden. Abb. 7.7 stellt ein sogenanntes
2-Element Modell dar, wobei in der Kreislaufmodellierung auch 3- und 4-Element Model-
le vertreten sind. Bei der Ableitung von Gleichung (7.7) wird eine konstante Kapazitét
K angenommen, obwohl bekannt ist, dass real eine Abhéngigkeit vom Druck existiert
[67, 113, 114, 186]. In ihren Untersuchungen an 3-Element Modellen fanden [113, 114],
dass die Modellierung dieser damit entstehenden Nichtlinearitat zu einer signifikanten
Verbesserung des Modells fithrt, in [191] gelangte man nicht zu dieser Aussage. Die Fra-
ge, ob durch die verwendete druckabhingige Kapazitat mehr physiologisches Geschehen
interpretiert werden kann, als mit konstanter Kapazitat, wird in [63] eindeutig verneint.
Vielmehr scheint dem Modell mehr Komplexitit verlichen zu werden, die lediglich zu
besserer Datenanpassung fiithrt.

Im 2-Element Modell wird eine unendliche Ausbreitungsgeschwindigkeit von p(t) und V' (t)
angenommen, sodass das in der Realitat auftretende Phanomen der Wellenausbreitung
und Reflexion nicht abgebildet werden kann. Dennoch beschreibt dieses Modell, das als
Tiefpass erster Ordnung aufgefasst werden kann, die Eingangsimpedanz des Systems fiir
den Bereich niedriger Frequenzen gut. Eine Verbesserung des Modells insbesondere bei
hoheren Frequenzen stellt die Einfiihrung der charakteristischen Impedanz Ry dar, welche
die lokalen Tragheits- und Kapazitatseinfliisse der proximalen aufsteigenden Aorta be-
riicksichtigt und in der Modellierung des arteriellen Systems weite Verbreitung gefunden
hat.

Fir dieses wie folgt dargestellte verbesserte 3-Element Modell ist die analytische Losung
zwar éhnlich zu (7.7), das zugehorige Gleichungssystem

p(t) = pult) + ReVA(L) (7.8)
Vi(t) = KWH? (7.9)

wird aber, wie in [63, 113] mit dem Euler-Vorwérts Differenzenquotienten [110] fir die
Zeitableitung des Drucks zur inkrementellen expliziten Berechnung mit dem Zeitschritt
At = t; — t;_1 wie folgt ausgedriickt.

p(ti) = pelti) + ReVa(t) (7.10)

— t ' Pr(ti-1)

t;) = i —— |Vi(timy) — 2 7.11

pk( ) pk( 1)+ K(pk(ti—l)) 1( 1) R ( )

Das nachfolgend dargestellte, von Berger [28, 145] vorgeschlagene 4-Element Modell

beinhaltet eine zusétzliche Induktivitéit, die im stromungsmechanischen Analog der Trag-
heit des flieBenden Fluids entspricht.

Wi, A o) = R+ 1RO

o p# () p;(t) RA() + L= (7.12)
K= = TA() = Th(t) (7.13)
p1—0 = RVt) (7.14)

+ (KRkJrL/R)dd‘?Jr(lJrRk/R)VI (7.15)
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zusammenfassen. Die Anwendung einer expliziten Zeitdiskretisierung (analog zum 3-
Element Modell) fiithrt zu folgender Darstellung des Modells im Diskreten.

r.S. — p(ti-1)/ R + K/(2At) - p(ti—1)

p(t) = K/ (2A0) (7.16)
bs. = rr A= 2‘/1(221) tViltiz) kg, 4 é) ) Q_A‘?@i”
+ (1 + }ZC)Vl(tzﬁ (7.17)

Alle beschriebenen Modelle werden in ihrer diskreten Form implementiert. Die Anpassung
der Parameter R, Ry, K, L und py bzw. p;, und p;, an den Referenzdruckverlauf des
oben beschriebenen, validierten Kreislaufmodells [160] wurde mit einem nicht linearen
Suchalgorithmus in MAT LAB©durChgef1'ihrt, der auf der Nelder-Mead Simplex Methode
(direkte Suche) basiert [124]. Dabei wurde der mittlere quadratische Fehler

1 & .
mse = > (p(i) — p,.ef(z))2 , (7.18)
i=1
der als ZielgroBle der Optimierung definiert wurde, fiir das jeweilige Modell auf die in
Tabelle 7.2 aufgelisteten Werte minimiert.

2-Element Modell | 3-Element Modell | 4-Element Modell
Gleichung (7.7) Gleichung (7.10) Gleichung (7.16)

K [Pa~! ml] 0,005123145 0,00531794 0,01029665

R [Pa ml™! s 255,6252006 250,709096 253,106813

Ry, [Paml™ts] || — 4,71803766 2,3279563

L [Paml™t &% || — — 0,02630449

p(to)  [Pa] 13683,2757 13467,1946 13471,9988

p(t1)  [Pa] — — 13471,9988

| V/mse [P | 3642 | 888 | 755 |

Tabelle 7.2: Numerisch bestimmte Parameter fiir verschiedene Kreislaufmodelle

Die Parametersuche wurde sowohl iiber einen, zwei und acht Zyklen durchgefithrt und
fiihrte auch bei variierenden Initialisierungswerten zu weitestgehend gleichen Ergebnis-
sen. Dadurch verkleinert sich die Moglichkeit, dass es sich lediglich um ein lokales Mi-
nimum der Zielfunktion (7.18) handelt. Das Ergebnis der Parameteranpassung fiir alle
Modelle ist in Abbildung 7.8 gezeigt. Es zeigt sich, dass das 2-Element-Modell nicht in
der Lage ist, die Referenzkurve in befriedigender Weise abzubilden, da die Tragheit des
Fluids vernachléssigt wird, was sich im dargestellten Phasenversatz dussert. Die zusétz-
liche Impedanz im 3-Element Modell und die weiterhin im 4-Element Modell erganzte
Induktivitat tragen diesem Effekt Rechnung, sodass mit den genannten Modellen eine
gute Abbildung des Referenzdrucks moglich ist. Aufgrund der gréfleren numerischen Sta-
bilitat des 3-Element Modells féllt die Wahl zur Implementierung in das Stromungsmodell
des Herzens auf Gleichung (7.10). Der somit in jedem Zeitschritt in Abhéngigkeit vom
jeweiligen Volumenstrom ermittelte Druck wird in Form einer statischen Druckrandbe-
dingung am Aortenauslass des Modells vorgegeben.
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Abbildung 7.8: Oben: Zeitlicher Volumenstromverlauf als Eingangssignal. Unten: Vergleich
des Referenzdruckverlaufs [160] mit dem Ausgangssignal des 2-, 3- und 4-Element Modells.

7.1.5 Simulationsparameter

’ Parameter ‘ Einstellung
At To/(17 - 50) = 0,00098 s
Zeitdiskretisierung 1. Ordnung implizit

Raumdiskretisierung Geschwindigkeit.
Raumdikretisierung Druck.
Druck-Geschwindigkeits-Kopplung
Fluiddichte pp

effektive Viskositét picss

2. Ordnung Upwind

2. Ordnung

SIMPLE

1008 kg/m?

Carreau Modell nach Gl. (2.2)

Tabelle 7.3: Simulationsparameter fir die Herzsimulationen

Tabelle 7.3 fasst die vorgenommenen Solvereinstellungen zusammen. Insbesondere der
Zeitschritt At wurde so gewahlt, dass die mittlere Courantzahl Werte von 0,3 wahrend
der Simulation nicht tibersteigt [110]. Zwar gelange man wegen des verwendeten impliziten
Zeitschrittverfahrens auch bei grofleren Werten zu einer konvergierenden Loésung, jedoch
wiirde dann ein Teil der interessierenden Wirbelstrukturen zeitlich herausgefiltert.

Streng genommen gilt der den Grundgleichungen (3.19) zugrunde liegende Stokesche Rei-
bungsansatz nur fiir Newtonsche Fluide. Das Nicht-Newtonsche Verhalten des auf makro-
skopischer Ebene als homogene Suspension betrachteten Blutes wird in dieser Arbeit mit
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dem als DEFINE_PROPERTY UDF implementierten Carreau Modell zur Berechnung einer
effektiven Viskositit abgebildet (Gl. (2.2)).

7.1.6 Nachrechnung des F003 pre Datensatzes in FLUENT

Zum Nachweis vergleichbarer Ergebnisse wird zunéchst eine Nachrechnung des kom-
plett tetraedervernetzen F003 pre Datensatzes mit den beschriebenen Methoden in
FLUENT©durChgef1"1hrt. Die Ergebnisse sind als projizierte Stromlinien in Abbildung 7.10
den Referenzergebnissen [160] gegeniibergestellt. Der Vergleich zeigt zum einen, dass die
Stromungsstrukturen der unterschiedlichen Loésungen gut miteinander iibereinstimmen,
zum anderen werden durch die Verwendung eines feineren Netzes (ca. 500000 Zellen)
gegeniiber dem groben (ca. 100000 Zellen) keine relevanten Anderungen der globalen
Strukturen hervorgerufen. Daher wird in den weiteren Simulationen dieser Arbeit auf die
grobere Vernetzung zuriickgegriffen. Die charakteristischen Herzparameter in Tabelle 7.4
beziehen sich somit auf die Losung des 100.000 Zellen-Netzes.

Der Vergleich der PV-Diagramme in Abbildung 7.9 zeigt des weiteren, dass das imple-
mentierte adaptive Kreislaufmodell (siche Abschnitt 7.1.4) besonders in der interessanten
Phase der Systole vergleichbare Ergebnisse liefert.

Auf Basis der erfolgreichen Nachrechnung des Referenzfalles wird das neue Ventrikel-
modell mit seinen Methoden weiterverwendet und im Folgenden sowohl um anatomische
Bestandteile als auch um den Anschluss an ein VAD erweitert.

— F003 StarCD (Reik)
== F003 Fluent

0.8

. 0.6F

p/p

0.4F

02f

0.8 0.85 0.9 0.95 1 1.05 1.1
VIV d

Abbildung 7.9: Vergleich der normierten Druck-Volumen Kurven des F003 Datensatzes
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STAR CD FLUENT FLUENT
Referenzlosung (Reik, 2007) grobes Netz feines Netz
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U

1.00

0.75
0.50
025
05 1 UT, 0.00

’ V/Vmalx

Abbildung 7.10: F003 pre: Vergleich der 2D projizierten Stromlinien eingefarbt mit dem
normierten Geschwindigkeitsbetrag auf verschiedenen Netzen
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Modellparameter

H Kirzel H EinheitH StarCD ‘ Fluent ‘

Ergebnisse Volumenverlauf

|

Endsystolisches Volumen ESVymll m? 0,000214 | 0,000215
Enddiastolisches Volumen EDVy,l m3 0,000253 | 0,000253
Schlagvolumen Vs sim m3 0, 000039 | 0,000039
Zykluszeit T S 0,833 0,833
Systolische Zeit toys s 0,332 0,331
Diastolische Zeit tdia s 0,501 0,502
’ Angaben zu den Klappen ‘
Mitralklappendurchmesser D, m 0,024 0,024
Mitralklappenflache At m? 0,000475 | 0,000475
Aortenklappendurchmesser Dor m 0,0218 0,0218
Aortenklappenflache Agor m? 0,000372 | 0,000372
’ gemittelte Stromungsgrofien ‘
mittlerer Aortendruck DPaor mbar 89 89
mittlere Geschwindigkeit (Systole) Tsys m/s 0,32 0,31
mittlere Geschwindigkeit (Diastole) Vdia m/s 0,16 0,16
mittlere Viskositat Hesr || kg/ms || 0,00732 | 0,00706
Dichte PF kg/ms 1008 1008
’ Energieauswertung ‘
pV-Arbeit E,yv J 0,47 0, 46
Leistung P |44 0,56 0,55
’ Dimensionslose Kennzahlen ‘
Reynoldszahl(Systole) Rep sys - 944 978
Womersleyzahl(Systole) Wogys - 22 22
Ejektionsfraktion EFm, % 15 15
Verweilzeit t,20 s 9,13 7.89

Tabelle 7.4: Vergleich des FO03 pre Datensatzes

7.1.7 Gesamtmodell mit VAD-Integration

Dieser Abschnitt beschreibt Erweiterungen des KaHMo F003 Modells hin zu einem Re-
ferenzmodell zur Beurteilung des instationdren und dreidimensionalen stromungsmecha-
nischen Einflusses eines integrierten VAD auf die intraventrikulare und intraaortale Stro-
mung. Die Erweiterungen beinhalten

1. die Implementierung einer generischen Aorta mit anatomisch realistischen Geome-
trieeigenschaften,

2. die Implementierung eines Schlauchanschlusses an der bewegten Ventrikelspitze und
an die aszendierende Aorta sowie eines zwischengeschalteten Platzhalters fir ein
generisches VAD und Abbildung von dessen Pumpenkennfeld.

Zur Realisierung von 1. werden die Informationen aus zwei Datenséitzen gesunder Proban-
den kombiniert. Dazu wird ein gesunder Ventrikel, in dessen Aufnahmen die aufsteigende
Aorta enthalten ist, hinsichtlich Ventrikelachse und Klappenausrichtung an der Geometrie
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des F003 orientiert. Der Verlauf des Aortenbogens und des absteigenden Teils entstammen
einem zweiten Datensatz, welcher ebenfalls entsprechend orientiert wird (s. Splines in Abb.
7.11). Auf diese Weise wird ein realistischer Aortenverlauf mit bewegter Aortenwurzel fiir
den F003 rekonstruiert. Die Aortenabginge werden mittels der Geometrieinformationen
aus [206] ergénzt.

Segmentierung
gesunder Ventrikel

Anpassung
FO03 mit Aorta

Abbildung 7.11: Segmentierung des gesunden LV [182] (links) und Anpassung an den F003
(rechts)

Punkt 2. wird unter den folgenden Voraussetzungen und Annahmen konstruktiv umge-
setzt:

Zur erwiinschten intrathorakalen Platzierung des VAD sollte dieses so klein wie moglich
sein (vergl. 2.5.2.2). Als GroBenbeschrankung wird in Anlehnung an die Durchmesser von
modernen Axialpumpen und unter Einbeziehung physiologischer Fluidgeschwindigkeiten
in der Aorta von ca. 1,5 m/s ein Referenzdurchmesser des VAD Fluidraumes inklusive der
typbedingten Einbauten von 3 cm festgelegt. Weiterhin wird das Einlasskonduit in Ori-
entierung an die Aorta mit 2 cm Durchmesser bemessen, das Auslasskonduit wird wegen
seiner End-zu-Seit Verndhung an der aufsteigenden Aorta lediglich mit 1,5 cm Durchmes-
ser festgelegt. Die herznahe Position des VAD wird platztechnisch durch die rdumliche
Erstreckung des rechten Ventrikels restriktiert, wie dies in Abb. 7.12 deutlich wird. Wei-
tere Anforderungen an die Schlauchgestaltung sind moglichst geringe Kriimmungen zur
Reduzierung von Sekundarstromungseffekten, ein tangentialer Zu- und Abstrom zum -
bzw. vom VAD sowie ein tangentialer Einstrom in den gekriimmten aufsteigenden Teil
der Aorta. Die letzte Forderung trégt dem Ziel Rechnung, moglichst keine Ablosegebiete
in der Aortenstromung durch den Schlauchanschluss zu verursachen.

Die aus diesen Anforderungen resultierende VAD-Positionierung und Schlauchfithrung ist
in Abbildung 7.12 in verschiedenen Ansichten verdeutlicht. Die gezeigte Konfiguration
bildet somit das geometrische Referenzmodell zur numerischen Untersuchung der Stro-
mungsmechanik in einem VAD unterstiitzten Ventrikel.

Die Bewegung des Einlasskonduits mit der Ventrikelspitze wird mittels einer Einwegkopp-
lung tiber MpCCI©mit dem Struktursolver ABAQUS©realisiert. Das Kopplungsschema, ist
analog dem in Abb. 7.3, indem nun der isl-Code durch ABAQUS©ersetzt wird. Die ge-

mittelte Herzspitzenbewegung dient als Verschiebungsrandbedingung in ABAQUS©. Das
detaillierte Vorgehen ist in[173] dargestellt.
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a) frontal b) seitlich

Abbildung 7.12: Verschiedene Ansichten des Integrationsmodells mit Splines des segmen-
tierten rechten Ventrikels RV

Druck

Mitralklappe:
wall, porous jump

Ventrikelwand:
wall, bewegt

VAD Einlasskonduit:
wall, bewegt

wall, bewegt  Aortenklappe:

VAD Auslasskonduit: wall, porous jump

wall

VAD Eintritt:
Impulsquelle

VAD Platzhalter

Abbildung 7.13: Gesamtmodell mit Integration eines generischen VAD
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Zusatzliche Randbedingungen

Das Gesamtmodell mit seinen Randbedingungen ist zur Ubersicht in Abb. 7.13 darge-
stellt. Die Pumpenkennlinie wird in einem ersten Ansatz iiber eine so genannte FAN
Randbedingung [62] vorgegeben, kann aber durch eine beliebig definierte Impulsquelle er-
setzt werden. Die als Referenz dienende Kennlinie des Druckaufbaus Ap tiber die normale
Durchstromungsgeschwindigkeit v,, folgt der Gleichung

Ap = —37561[Pa - s/m] - v, + 30000[Pa], (7.19)

die beim gegebenen Querschnitt dem linearen Verlauf zwischen den Punkten (0 1/min,
0,3 bar) und (15 1/min, 0 bar) entspricht. Der Betriebspunkt der Pumpe wird sich al-
so in Wechselwirkung mit dem in 7.1.4 beschriebenen Kreislaufmodell einstellen, sodass
hierdurch das System Ventrikel-Pumpe-Aorta sowohl im Zeitbereich als auch im Pump-
und 3D-Stromungsverhalten realistisch abgebildet werden kann. Die Randbedingung ist
im ersten Schritt wahrend der Herzdiastole aktiv und wird wéhrend der Systole auf Null
geschaltet (Abschalten der Pumpe), sodass ein pulsatil betriebenes System vorliegt.

Druckrandbedingungen werden fiir jeden der Aortenabgénge separat nach dem Vorgehen
in 7.1.4 an ein 3-Element Modell angepasst. Die sich ergebenden Werte der Parameterbe-
stimmung finden sich in Tabelle 7.5.

R Ry, K p(to)

[Paml™s] | [Paml™?ts| | [Pa~! ml]-1073 | [Pa]
Aortenausgang || 363,20 3,208 2,98 13466
Abgang 1 1625,0 23,33 0,645 13466
Abgang 2 3079,4 35,99 0,487 13466
Abgang 3 3852.,6 41,65 0,425 13466

Tabelle 7.5: Numerisch bestimmte Parameter fir das 3-Element Modell

7.2 Modell der Wellenpumpe

Im Folgenden wird die Modellierungs- und Entwicklungsmethodik der in 5.3 eingefiihrten
Wellenpumpe in Schlauchform behandelt. Ziele sind

o ein Erkenntnisgewinn und eine Parameteridentifikation des gekoppelten Systems,

e der numerische Funktionsnachweis,

o die Entwicklung eines ,numerischen“ Schlauchwellenprototyps, der die Anforderun-
gen an den Anwendungsfall einer implantierbaren Blutpumpe erfiillt.

7.2.1 Modellannahmen

Die grundlegenden Modellannahmen, die Element- und Vernetzungsart, Randbedingun-
gen und die Simulationseinstellungen entsprechen denen des Validierungsfalles in 6 mit
Ausnahme der Materialmodellierung auf Fluid- und Strukturseite. Das Fluid wird mit
den Eigenschaften von Blut nach Tabelle 7.3 simuliert [5] und der Wandoffset auf 0,01
mm reduziert (vergl. Tabelle 6.2). In numerischen Voruntersuchungen und analytischen
Betrachtungen wird deutlich, dass bei den notwendigen Auslenkungen der Membran in
radiale Richtung bei isotropen Materialien sehr hohe Umfangsspannungen entstehen, die
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das Fluid-Struktur-gekoppelte System dominieren und die gewtinschte Ausbreitung ei-
ner transversalen Welle verhindern. Dieser Sachverhalt wird ersichtlich, wenn man die
geschétzten Tragheitskrafte der Struktur den Radialkraften volumenbezogen gegeniiber-
stellt!.

Fr  ps w2 d? (14284 NAVMI)

Fr E
Es hat sich gezeigt, dass sich bei konstantem Krafteverhaltnis nach Gl. (7.20) &hnliche
Formen bzgl. Auslenkung und Wellenlédnge im gekoppelten Fall ausbilden, sodass entweder
weiche Materialien oder hohe Frequenzen notwendig sind. Mit mittleren Schlauchdurch-
messern d = 0,02 m ergeben sich mit Materialparametern aus dem Validierungsfall die
im Folgenden tabellierten Krafteverhéltnisse fiir das NAVMI-Intervall von 0 bis 1.

NAVMI |0 105 |1

7= bei E = 1TM Pa | 0,0055 | 0,052 | 0,098

(7.20)

Aus diesem Grund wird fir die Entwicklung der Schlauchwellenpumpe ein um etwa zwei
Groflenordnungen weicheres Materialverhalten in Umfangsrichtung als in axialer Richtung
angestrebt. In der Realitat kann dies beispielsweise durch Faltungen, Faserverbundwerk-
stoffe o.4. erreicht werden. Im Modell wird dieser Effekt durch die Verwendung von ortho-
tropen Materialien abgebildet. Hierzu bietet das verwendete Softwarepaket ADINA®ein
auf der Arbeit von Holzapfel et al. [87] basierendes nichtlineares Kontinuumsmaterial-
modell mit anisotropen Eigenschaften. Im Rahmen des zu erzielenden systematischen
Erkenntnisgewinns auf Basis von Parametervariationen wird jedoch vereinfachend auf
das linear orthotrope Materialmodell zuriickgegriffen [6], welches geometrisch nichtlinear
formuliert ist und damit die Annahme grofier Auslenkungen erlaubt (vergl. 3.3.4). Bzgl.
der Materialdehnungen, die den Gultigkeitsbereich von 2% fiir lineare Materialmodelle
in Umfangsrichtung weit iibersteigt, werden Modellierungsfehler in dieser Richtung fir
die weitere Methodik in Kauf genommen, da das Gesamtsystem eine bedeutendere Sen-
sitivitat gegeniiber der Steifigkeit in Langsrichtung aufweist (vergl. Abb. 9.9) und damit
eine grundlegende Beeintrachtigung des prinzipiellen Systemerkenntnisgewinns nicht zu
erwarten ist. Bei Konkretisierung der Materialparameter kann jederzeit auf das nichtli-
neare Modell umgesprungen werden.

Aus diesem Grund und zur Einschrankung der Anzahl der Einflussparameter wird weiter-
hin angenommen, dass die auf Druck belastete Membran keine Knickung erfahrt. Dieser
dreidimensionale Effekt ist in der Realitat zu erwarten und soll in dieser Arbeit ebenfalls
aus Griinden der Erlangung des prinzipiellen Systemverstindnisses aufler Acht gelassen
werden. Zur Realisierung einer axialen Spannung 7" (vergl. Abb. 5.1) wird weiterhin struk-
turseitig der axiale Translationsfreiheitsgrad an beiden Enden der Membran gesperrt.

7.2.2 Parametrisierung und automatisierte Modellerstellung

Die geometrische Parametrisierung der Schlauchwellenpumpe wird nach Abb. 7.14 vor-
genommen und in ein MATLAB®-Tool zur vollautomatischen Geometrie- und Modellge-
nerierung umgesetzt. Zusétzlich bereitzustellende Parameter sind die Anregungsfrequenz
und -amplitude, sowie die strukturseitigen Materialparameter. Der konzeptionelle Hinter-
grund des entwickelten Tool ist in Abbildung 7.15 dargestellt: MATLAB als zentrales

!Die Herleitung des Krifteverhiltnisses ist in C.3 gezeigt



7.2 Modell der Wellenpumpe

89

N phi
-1 SO o
- ‘ |_mem
: |_spa d_an D——__.t___\\___,‘
h_ein h memvo_‘ { d_ende .
] h_memhin
4 [ h_abhi
|_vor |_kegel_mitte
|_ges

Abbildung 7.14: Parametrisierung der Schlauchwellenpumpe
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Abbildung 7.15: Konzept der Werkzeugentwicklung. Automatische Modellerstellung

Schlauchwellenpumpe

Steuerelement liest die vorgegebenen Parametersets ein und erzeugt daraus zum einen das

Modell zur 2D rotationssymmetrischen FSI-Simulation in ADINA©, zum anderen werden
Skripte zur automatischen Auswertung der Zielparameter der Pumpe und der errech-
neten Membranbewegung bereitgestellt. Auf diese Weise kann einem parallel erstellten

FLUENT®Modell die aus der FSI-Simulation stammende Membranbewegung vorgegeben
werden und entweder eine 2D-rotationssymmetrische CFD Simulation oder eine aufrotier-
te 3D CFD Simulation angeschlossen werden (ausfithrlich dokumentiert in [111]). Diese

Aufspaltung dient der gesonderten Untersuchung von

o FSI- Systemverhalten (ADINA©)

o Blutschiadigungsanalyse mit Methoden aus 7.3 (FLUENT©2D + 3D)
o 3D Stromungseffekten, die beispielsweise durch die in Abb. 7.12 gezeigten Konduit-

kriimmungen verursacht werden (FLUENT©3D)
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Das in Abb. 7.15 dargestellte Paket Design Expert©zur Erzeugung von Versuchsplanen (s.
7.2.3) dient zur Erlangung eines ersten prinzipiellen Systemerkenntnisgewinns. Es kann
durch einen beliebigen Optimierungsalgorithmus ersetzt werden, sodass mit dem Tool
ebenfalls eine vollautomatische Optimierung gemaf der rot gestrichelten Schleife moglich
ist.

7.2.3 Parameterreduktion und statistische Versuchsplanung
(DOE)

Um relevante Einflussparameter zu identifizieren, die das komplexe System der Schlauch-
wellenpumpe charakterisieren, kommen die Methoden der statistischen Versuchsplanung
oder DOE (Design Of Experiments) zur Anwendung. Die Methodik ermdglicht durch Ver-
wendung statistisch optimierter Versuchspléne, mit vertretbarem Versuchs- bzw. Simula-
tionsaufwand einen grofien Gewinn an Systemkenntnis zu erlangen. Beispielsweise wéren
zur systematischen vollfaktoriellen Variation von 9 Parametern auf 3 Stufen 3° = 19683
Versuche notwendig; durch Anwendung eines D-optimalen Versuchsplans [131] sinkt diese
Zahl auf 230. Zur Erstellung der Versuchspldne und nachgeschalteter Auswertung wird
die kommerzielle Software Design Expert©(Stat—Ease, Inc., Minneapolis, USA) verwen-
det (vergl. Abb. 7.15). Die zugrunde liegenden Methoden und Definitionen im Folgenden
verwendeter Begriffe sind in [131, 136] nachzulesen.

Geht man von nicht linearen Effekten der k Einflussparameter x; auf eine Zielgrofle y aus,
so muss diese durch eine Regressionsgleichung zweiter

k k
y=00+ Y Biri+ Y Buri + Y Y B +e (7.21)
i=1 i=1

i<j

oder hoherer Ordnung beschrieben werden. 3 sind dabei die Regressionskoeffizienten, die
durch das Verfahren der kleinsten Quadrate des Fehlers e bestimmt werden. Die bestimm-
ten Regressionskoeffizienten stellen die direkten Wirkungen einer Einflussgrofie (5;), qua-
dratische Wirkungen (3;;) und Wechselwirkungen (f;;) auf die ZielgroBle dar. Die Re-
gressionsgiite des Modells wird durch R? und das angepasste Rgdj beschrieben, die opti-
malerweise bei 1 liegen und sich untereinander nicht unterscheiden. Fiir die Plan- sowie
Modellerstellung kommen weitere relevante Kennzahlen zum Einsatz, die hier jedoch nicht

behandelt werden.

Als Zielparameter y gemafi Gl. (7.21) werden der von der Pumpe geleistete Volu-
menstrom V' gegen eine Druckverlustrandbedingung Ap = kv?pp/2 mit & = 1000, der
hydraulische Wirkungsgrad 7,4 sowie die mittlere Scherbelastung 7 nach (7.22) festgelegt.

n=Ty/At . n=Ty/At N
> Api - Vi At .2_:1 2 Ti | At ) - f
Nhyd = n:;j?At s T = ! N (722)
Y. s Foi- At
=1

Als Einflussparameter werden geméfl Gl. (7.21) und Abbildung 7.14

e z;: Membranlange [ mem
e 3: Membrandicke am Anfang d an
e 13: Membrandicke am Ende d_ende
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o x4 Kanalspaltweite d_ spalt

o x5: Kegelradius h__abhi

» 26 Kanalwinkel o = phi = —alpha_kegel
o z7: Anregungsfrequenz f

o xg: E-Modul Langsrichtung £ L

e x9: E-Modul Umfangsrichtung £ R

festgelegt. Tabelle 7.6 zeigt eine Auswahl an durchgefiihrten Plénen. In Plan I und II sind

] Plan H I \ IT \ II1 \ 1A% \ A\ ‘
Anzahl Parameter & 9 6 5 4 4
Typ des Plans D-Opt D-Opt CCD CCD CCD
Anzahl Versuche 230 95 50 25 25
Modell 1% quadr. quadr. lin. quadr. quadr.
Modell Nhya || quadr. quadr. quadr. quadr. quadr.
Transformation 1% In(y) — NG y>4 y 03
Transformation Nhyd || — VY VY 1/\/y In(y)
RZ/R?ldj 1% 0,80/0,78 | 0,84/0,81 | 0,97/0,96 | 0,98/0,97 | 0,99/0,99
RQ/R?ldj Nhya || 0,64/0,61 | 0,78/0,74 | 0,98/0,97 | 0,99/0,99 | 0,96/0,95

Tabelle 7.6: Auszug aus durchgefithrten DOE-Versuchsplédnen

die Parametergrenzen sehr weit gesteckt gewahlt, um einen grofien Bereich abzudecken.
Hierdurch werden Constraints notwendig, durch die unrealistische Pumpenkonfiguratio-
nen (z.B. mit Selbstdurchschneidung) verhindert werden. Es zeigt sich, dass mit den hier-
fiir gewédhlten Plinen und Modellen kein gutes Regressionsmafl erreicht wird und somit
das Verhalten des Systems nicht zufriedenstellend beschrieben werden kann. Mit Hilfe der
zugrunde liegenden Datenbasis und analytischen Voriiberlegungen kénnen jedoch die fiir
die Zielsetzung besten Parameterbereiche ausfindig gemacht werden und Parameter mit
den kleinsten Einfliissen im Weiteren ausgeschlossen werden. Die somit erreichte Para-
meterreduktion auf vier bis fiinf Einflussparameter und die einhergehende Verkleinerung
der Parameterintervalle erlauben die Anwendung von drehbaren zentral zusammengesetz-
ten Plinen (CCD), die besonders zur Anpassung von quadratischen Modellen geeignet
sind [131]. Wie aus Tabelle 7.6 ersichtlich, wird fir die Plane III - V eine wesentliche
Verbesserung der Korrelationsmafle erreicht. Es zeigt sich weiterhin, dass die so gefun-
denen Regressionsmodelle eine gute Generalisierungs- bzw. Vorhersagefédhigkeit besitzen
[109]. Plan IV und V unterscheiden sich lediglich im Parameterintervall der Membranlan-
ge [_mem, da das Modell den Ubertritt zwischen zwei Wellenformen iiber eine Eigenform
hinweg nicht abbilden kann und damit fiir Falle mit Wellenzahlen kleiner 0,5 Modell IV
und mit Wellenzahlen dariiber Modell V das Geschehen besser abbilden.

Fiir die Plane IV und V werden die auf das skalierte Parameterintervall |-1,1] bezogenen
Korrelationskoeffizienten nach Tabelle 7.7 gefunden.

Die aus Modell IV und V vorausgesagten Optima bzgl. Volumenstrom und Wirkungsgrad
werden jeweils durch eine Nachrechnung der entsprechenden Parameterkombinationen be-
statigt. Fir Modell IV mit kurzen Membranen ergeben sich tendenziell hohere Volumen-
strome und auch Wirkungsgrade, jedoch auf Kosten einer héheren Scherbelastung. Je ein
Fall wird in Kap. 9.1 in seinem Stromungsverhalten diskutiert. Aufbauend auf den durch
die DOE-Methodik erlangten Erkenntnissen wird nach weiterer anforderungsbasierter Mo-
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Modell TV

Koeffizient || 8o | Os/Bo | B2/Bo | B1/Bo | Be/Bo | Bis/Bo | br2/Bo | B/ Bo
V249 752,9 | 0,087 | -0,066 | 0,046 | -0,038 | 0,075 |-0,017 | -0,190

Koeffizient Bo 68/60 52/50 51/50 56/ﬁ0 518/50 516/50 511/50 ﬁGG/ﬁO
1/\/77h_yd 1,63 0,020 | -0,006 | -0,13 | -0,019 | -0,01 0,01 0,036 | 0,0067

Modell V
Kogfﬁzient Do Bs/Bo | B2/Bo | B1/Bo | Bs/Bo | Bis/Bo| Bis/Bo | Bi1/Bo | Bes/Bo
Vo3 0,5 -6E-4 | 0,0086 | -0,062 | -0,018 | -0,010 | 0,018 | 0,017 | 0,0040

Koeffizient Bo Bs/Bo | B1/Bo | Bs/Bo | Prs/Bo
1n(77hyd) -1,39 | 0,022 | -0,137 | -0,122 | 0,086

Tabelle 7.7: Auf 3, normierte Regressionskoeffizienten fiir die Zielgrofen V und Nhyd

difikation ein Referenzfall festgelegt, der in Kapitel 9 im Detail auf sein Systemverhalten
hin untersucht wird.

7.3 Modellierung der Blutschadigung

Eine Abschitzung der Bluttraumatisierung auf makroskopischer Ebene ist ohne experi-
mentelle Validierung am entsprechenden Anwendungsfall lediglich hypothetisch, qualita-
tiv und vergleichend moglich (vergl. auch Abschn. 2.4). Das Ziel einer Abschétzung mit
derartigen Einschrdnkungen ist jedoch eine phéanomenologisch sinnvolle Abbildung von
Tendenzen auf Basis einer Kombination aus empirischen und theoretischen Uberlegungen.
Nach den Ausfiihrungen in Abschnitt 2.4 14sst sich zusammenfassend festhalten, dass der
lokale Spannungszustand und die Verweildauer der Blutbestandteile in einem Scherfeld
bzw. die Belastungszeit eine allgemeine Akzeptanz als relevante Einfliisse sowohl auf die
Hémolyse als auch auf die Plattchenaktivierung finden.

Zur Auswertung des makroskopischen Schédigungsgeschehens aus dem instationéren
Scherfeld kommen

« die Lagrange Betrachtungsweise: Verfolgung von Partikeln durch Integration der
Partikelbewegungsgleichung im mitbewegten Bezugssystem und Auswertung der Be-
lastungshistorie entlang einzelner Partikeltrajektorien. Das in FLUENT%verwendete
Discrete Phase Model verwendet hierzu eine eigene zeitliche und raumliche Diskre-
tisierung [62].

« die Eulersche Betrachtungsweise: Ortsfeste (zellbasierte) Auswertung von selbst
definierten Feldgrofien (USER DEFINED MEMORY) [62].

o der skalare Transport: Ortsfeste Auswertung von transportierten Feldgrofien.
FLUENT®bietet hier die Moglichkeit, zusétzliche Transportgleichungen fiir belie-
big definierte Skalare (USER DEFINED SCALAR) mitzuberechnen [62].

als separate Analysemethoden oder in Kombination in Frage. Das Analysepotential der
Methoden bzgl. der interessierenden Blutschiadigung ist in Abb. 7.16 zusammengestellt.

Als skalares Vergleichsspannungsmafl o, wird im Folgenden die Definition nach Gleichung
(2.5) verwendet und fiir 7 in den entsprechenden Formeln aus 2.4 eingesetzt.

Die Hamolyse und Plattchenaktivierung werden mittels Partikelverfolgung kumulativ
nach Gleichung (2.9) ausgewertet. Zwar bietet sich die Moglichkeit, stattdessen auch die
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Abbildung 7.16: Analyseoptionen des instationéren Scherfeldes hinsichtlich Blutschadi-
gung

empirischen Zusammenhénge der Gleichungen (2.6), (2.7) bzw. (2.8) zur realistischeren
Abbildung des kombinierten Einflusses von Belastung und Belastungszeit zu benutzen,
jedoch wurden diese Korrelationen fiir konstante Kombination der beiden Parameter ex-
perimentell ermittelt, sodass sie fir die in dieser Arbeit behandelten instationéren Stro-
mungsfelder keine hohe Aussagekraft mehr besitzen (vergl. 2.4). Das neuere Modell von
Nobili [138] mit Berticksichtigung von Instationaritdten kommt hingegen aufgrund seines
Giltigkeitsbereiches fiir kleine Belastungen nicht in Frage. Diese Arbeit beschrankt sich
daher, wie [31, 32, 202], auf das folgende Vorgehen mit der Anmerkung der Austausch-
barkeit, sobald geeignetere Korellationen bereitstehen.

Die Methodik der Lagrange Partikelverfolgung gibt Auskunft iiber die Belastungshistorie
einzelner Partikel und eignet sich daher besonders bei stationir durchstromten Geometrien
zur Aussage tiber das kollektive Geschehen bei Verwendung eine représentativen Anzahl
von Partikeln. Auf das hierbei anzustrebende Optimum zwischen Genauigkeit und Rechen-
/Speicherbedarf weist Arvand [17] in seiner Arbeit hin. Aus diesem Grund ist fir die
instationaren Félle dieser Arbeit die Partikelverfolgung nur fiir eine stichprobenartige
Darstellung von typischen Partikeltrajektorien geeignet; Aussagen tiber das Kollektiv der
Blutteilchen und ihrer Schadigungshistorie werden daher durch Implementierung von GI.
(2.9) mittels einer DEFINE_AT_END UDF [62] umgesetzt, in der das Feld des definierten
Skalars mittels skalarer Transportgleichung berechnet und am Ende jeden Zeitschritts das
Produkt aus Belastung und Zeitschrittweite des aktuellen Feldes addiert wird.

Des weiteren wird eine Methode zur Abschétzung des Anlagerungsgeschehens implemen-
tiert, die auf den in 2.4 beschriebenen Tendenzen basiert und im Schema 7.17 gezeigt
ist. Dabei wird in jedem Zeitschritt iiberprift, ob die durch das Feld transportierte und
kumulierte Belastung von Blutpartikeln UDS_1 einen Grenzwert iiberschreitet, diese so-
mit als aktiviert gelten wiirden und sich gleichzeitig in Wandregionen authalten, in denen
Wandschubspannungen UDM_O unterhalb eines in [74] genannten Grenzwertes herrschen,



94 7 Methoden und Modelle

Simulation
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Abbildung 7.17: Schema zur Abschétzung der Plattchenablagerung

die mechanisch ein Anlagern erlauben wiirden. Kombination und Kumulation dieser Wer-
te an der Wand stellt also ein vergleichendes Anlagerungsmafl und damit ein Mittel zur
Lokalisierung gefdhrdeter Wandbereiche unter Einbeziehung der instationaren Stromungs-
historie dar. Das Schema wurde an einem 2D-rotationssymmetrischen Fall eines Rohres

Rohrverengung

Anlagerungsregionen

Abbildung 7.18: Rohr mit plétzlicher Verengung/Aufweitung mit Vorhersage von anlage-
rungsgefihrdeten Wandbereichen. Konturen von UDM_2 und Stromlinien (weif})

mit plotzlicher Verengung getestet (Modelldetails s. [135, 162]), welches sich in den raum-
lichen Skalen von einem dhnlichen Fall in [74] stark unterscheidet, um den in dieser Arbeit
betrachteten Fallen gerecht zu werden, bzgl. der Anlagerungsstellen aber zu dhnlichen Er-
gebnissen kommt. Weiterhin hat sich gezeigt, dass bei erhéhter Durchstromungsgeschwin-
digkeit zwar das Aktivierungsmaf3 UDS_1 im Feld zunimmt, eine Anlagerung aufgrund des
Transports von UDS_1 aber nicht primér im Zentrum des Wiederanlegepunktes stattfindet,
sondern der Grenzwert erst etwas stromab und stromauf an der Wand erlangt wird. Die
Auswertung von UDM_1 wiirde hingegen das Staupunktzentrum als Bereich mit langzei-
tig kleiner Schubspannung ausweisen, in dem ggf. auch eine Ablagerung nicht aktivierten
Blutes stattfinden kénnte. Die kombinierte Auswertung trennt damit Effekte und ldsst in
der Interpretation Riickschliisse auf Ursachen und ihre Behebungsmoglichkeiten zu.
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Simulationen und Ergebnisse






8 Simulation des praoperativen LV
mit VAD Unterstiitzung

Anhand der in 7.1 erarbeiteten Methoden werden nun die Simulationsergebnisse von drei
Fallen des pathologischen, praoperativen und um die generische Aorta erweiterten F003
Datensatzes diskutiert:

I Fall ohne VAD Unterstiitzung
II Fall mit VAD Unterstiitzung (Ventrikelwandbewegung wie I)
III Fall mit VAD Unterstiitzung (Ventrikelwandbewegung reduziert)

Die Differenzierung der Falle II und III wird vorgenommen, da, wie in Abbildung 2.11
erlautert, der reduzierten Ventrikeldehnung und -auspressung Rechnung zu tragen ist.
Hierfiir werden die Stiitzstellennetze von grolen und kleinen Volumen nicht berticksichtigt,
sodass durch entsprechende Erhohung der Approximationsstellen bei gleicher Zykluszeit
das EDV von 253 ml auf 236 ml gesenkt, sowie das ESV von 214 ml auf 221 ml erhoht
wird.

8.1 Einfluss auf die Stromungsstruktur

Das dreidimensionale Stromungsgeschehen wird anhand von projizierten Stromlinien auf
Schnittebenen durch Ventrikel, Konduits und die Aorta visualisiert. Die Darstellung er-
folgt zu sechs iiber den Herzzyklus verteilten Zeitpunkten und ist in den Abbildungen 8.1
bis 8.3 fiir die Falle I bis III gezeigt.

Fall I:

Das Stromungsfeld im Ventrikel ist im Wesentlichen vergleichbar zum nachgerechneten
Fall ohne Aorta (7.1.6). Die Diastole beginnt mit dem Offnen der Mitralklappe @. Es
gibt nur wenig dominante, aus dem vorhergehenden Zyklus stammende Dynamik, sodass
sich das Stromungsfeld schnell geméafl der Einstromrichtung ausrichtet. Der erste Teil der
Diastole (®), (©) ist durch einen geraden Einstromjet unter Ausbildung eines symme-
trischen Ringwirbels gekennzeichnet. Hieraus resultiert ein Staupunkt in der Ventrikel-
spitze, welcher die Bildung eines Thrombus in dieser Region begiinstigt. Der zweite Teil
der Diastole zeichnet sich durch einen erneuten Anstieg der Einstromgeschwindigkeit aus
(Kontraktion des Vorhofs), sodass ein weiterer symmetrischer Ringwirbel entsteht @. Es
folgt die Systole () und () mit Kontraktion des Ventrikels und Ausstromen in die Aorta.
Sowohl durch verringerte Fiillung als auch verringerte Ejektion kommt es im Vergleich
zum gesunden Herzen (vergl. [160, 182]) zu einer schlechten Auswaschung alten Blutes
(vergl. Abb. 8.5). In der Aorta kommt es in der Diastole zu einer leichten Durchstromung
(®, @), welche durch den Ventilebenenmechanismus (vergl. 2.1) bedingt ist. Wahrend
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der Systole zeigt sich eine weitestgehend ablosefreie Aortenstréomung. Von Ablosung und
Sekundéarstromung betroffen sind vor allem der zweite und dritte Aortenabgang ().

Fall II:

Bedingt durch die Aktion des VAD wahrend der Diastole (® - @) ist die Stréomung in
Fall IT durch stérkere und langlebigere konvektive Anteile charakterisiert. Verglichen mit
Fall T bilden sich Einstromjet und Ringwirbel mit hoherer Geschwindigkeit und groflerer
raumlicher Erstreckung aus. Aulerdem wandert der erste Ringwirbel weiter in die Ventri-
kelspitze ab, sodass es prinzipiell zu einer besseren Auswaschung des Ventrikels kommt.
Die in Fall I bestehende apikale Staupunktstromung wird durch das VAD Einlasskonduit
direkt abgesaugt. Das Einlasskonduit erzeugt durch seine Kriimmung einen sogenannten
Dean-Wirbel, also eine durch Zentrifugalkrafte der Umlenkung bedingte Sekundérstro-
mung [141]. Die Hauptdurchstromung der Aorta erfolgt somit wihrend der Diastole und
ist durch die tangentiale Anbringung des VAD-Auslasskonduits weitestgehend ablosefrei,
jedoch verglichen mit Fall I starker von Sekundérstromungen geprégt, welche durch das
angeschlossene Konduit induziert werden. Aufgrund des verédnderten Hauptstromungs-
winkels in der Aorta kommt es zudem zu deutlicheren Ablésungen im zweiten und dritten
Aortenabgang. Der Bulbus, welcher in der Diastole undurchspilt bleibt, wird in der fol-
genden Systole ausgewaschen. Die Systolenstromung teilt sich dabei auf Bulbus und VAD

auf (.

Fall III:

Trotz reduzierter Bewegung der Ventrikelwand kommt es durch die Pumpaktion des VAD
verglichen mit Fall I zu einer deutlich verbesserten Durchstromung des Ventrikels, wenn
auch nicht ganz so ausgepréigt wie im unrealistischeren Fall II, in dem der Ventrikel durch
die vorgegebene Bewegung einen ausgepréigten Saugeffekt hervorruft. Mit der Verringe-
rung des letzteren geht auch eine Verkleinerung der am VAD anliegenden Druckdifferenz
Ap einher, sodass dieses geméafl seiner Kennlinie mehr Volumenstrom fordert, sichtbar in
der erhohten Geschwindigkeit im Auslasskonduit. Die diastolische Aortenstromung ist ver-
gleichbar mit der von Fall II. Durch den verringerten systolischen Auswurf des Ventrikels
kommt es im Fall IIT lediglich zu einer schwécher ausgepragten Durchspiilung des Bulbus,
wahrend das VAD mit seinen Konduits aufgrund des hoheren Gesamtwiderstandes nur
wenig durchstromt wird.

Zur Verdeutlichung der dreidimensionalen intraventrikularen Stromungsstruktur des
VAD-unterstiitzten Ventrikels sind in Abbildung 8.4 zusétzlich die Ay Isoflichen [90] zur
Visualisierung von Wirbelstrukturen fiir die Zeitpunkte @, ©, @ und () dargestellt.
Diese lassen deutlich erkennen, dass der Hauptringwirbel wéhrend der Diastole gerade
in Richtung Herzspitze wandert und in der Systole dort verweilt bzw. wieder etwas in
die entgegengesetzte Richtung zuriickwandert. Dabei kommt es zu dessen Verkippen und
Verzerren. In der nachfolgenden neuen Diastole reifit der alte Ringwirbel auf und tib-
rig bleiben mehrere Wirbelwalzen, die in der Wandstromung dissipieren oder durch das
Konduit ausgespiilt werden.

Der Effekt der Herzunterstiitzung stellt sich also durch eine gerade Ventrikeldurchstro-
mung (bedingt durch nahezu gegentiberliegenden Ein- und Auslass) dar, die zwar nicht die
Stromungsmuster des gesunden Herzen [160, 182] aufweist, aber verglichen mit dem nicht
unterstiitzten, pathologischen Fall eine deutliche Verbesserung hinsichtlich der Ventrikel-
auswaschung erzeugt (vergl. Abb. 8.5, rechts). Negativ sind die Stréomungsablésungen und
die ausgeprigtere Sekundérstromung in Aorta und Aortenabgéangen zu werten, auf die 8.4
nédher eingeht.



8.1 Einfluss auf die Stromungsstruktur 99
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Abbildung 8.1: Fall I: Mit dem normierten Geschwindigkeitsbetrag eingeférbte, projizierte
Stromlinien fiir sechs Zeitpunkte eines Herzzyklus
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Abbildung 8.2: Fall II: Mit dem normierten Geschwindigkeitsbetrag eingefarbte, proji-
zierte Stromlinien fiir sechs Zeitpunkte eines Herzzyklus
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Abbildung 8.3: Fall III: Mit dem normierten Geschwindigkeitsbetrag eingefarbte, proji-
zierte Stromlinien fiir sechs Zeitpunkte eines Herzzyklus
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0,5 1T,

Abbildung 8.4: Fall III: Ay = —50 Isofléchen und projizierte Stromlinien

8.2 Systemverhalten

Nachdem der vorangegangene Abschnitt auf die instationire Struktur der dreidimensio-
nalen Stromung einging, wird nun das Verhalten der normierten integralen Systemgrofien
Volumenstrom, Ventrikelvolumen und Druck fir die drei behandelten Falle beschrieben.

In Abbildung 8.5 sind links die Druck-Volumen Diagramme (vergl. Abb. 2.2 und Abb.
2.11) gegeniibergestellt. Gegeniiber Fall I ohne Unterstiitzung wird in Fall ITI der Kreislauf
wieder mit einem hoheren Druck versorgt, wéhrend das Schlagvolumen und insbesondere
das enddiastolische Volumen verkleinert sind. Die vom Ventrikel geleistete Arbeit (Flache
in der jeweiligen Kurve) ist bei Unterstiitzung kleiner, sodass es trotz erhohter Nachlast
zu einer Entlastung des Myokards iiber den Zyklus kommt.
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Abbildung 8.5: Vergleich der normierten Druck-Volumen Kurven (links) und der ventri-
kuléren Vermischung (rechts) des F003 Datensatzes

Abbildung 8.6 zeigt das dynamische Verhalten des Ventrikel-VAD-Kreislauf gekoppelten
Systems im Zeitbereich. Fiir Fall I ergeben sich die erwarteten Druckverlaufe fiir Aorta



8.3 Unterstiitzungseffekt und Krankheitszustand 103

und Ventrikel in Ubereinstimmung mit der Literatur (vergl. Abb. 2.2). Im Fall II erhéht
sich durch die Pumpaktion des VAD lediglich das Druckniveau und es findet nicht mehr
der charakteristische Abfall des Aortendrucks in der Diastole statt. Fir Fall III erkennt
man den erwarteten Druckverlauf in Aorta und Ventrikel. Nachdem in der Diastole der
Aortendruck durch die Pumpaktion des VAD ansteigt, findet das charakteristische Ab-
klingen nun fiir Aorten- und Ventrikeldruck in der Systole statt, da der Ventrikel keine
fiir die Kreislaufversorgung relevante Pumpaktion mehr durchfiihrt. Diese Umkehrung der
Druckverhéltnisse ist charakteristisch fiir die mechanische Kreislaufunterstiitzung bei dem
hier verwendeten synchronen Betrieb mit Gegenpulsation (2.5.2.3) und zeigt sich auch in
1-D Untersuchungen von [176].

Diese Umkehrung macht sich auch im aortalen Volumenstrom bemerkbar. In Fall I und
IT leistet noch der Ventrikel wahrend der Systole den entscheidenden Beitrag zum Volu-
menstrom, wahrend dies in Fall IIT das VAD in der Diastole tut. Die in Fall I und II zu
beobachtende Volumenstromschwingung wahrend der Diastole ist auf den Ventilebenen-
mechanismus zuriickzufithren, der im Modell stérker ins Gewicht féllt, als im Realfall, in
dem die bewegte Aorta ihren Anteil iiberlagert.
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Abbildung 8.6: Vergleich der normierten Druck- und Volumenstromkurven fiir die Félle I
bis III. Ao: Aorta, LV: Ventrikel

8.3 Unterstiitzungseffekt und Krankheitszustand

Um den Effekt der mechanischen Unterstiitzung vergleichend in den Kontext bereits un-
tersuchter kranker und gesunder Ventrikelfalle einzuordnen, werden diese mit den in die-
ser Arbeit behandelten Fallen eines unterstiitzten Ventrikels hinsichtlich der herrschenden
Reynoldszahl und der fiir den Kreislauf erbrachten Arbeit gegeniibergestellt. In Abbildung
8.7 sind somit die mit pV bezeichnete erbrachte Arbeit des Gesamtsystems

pV = /0 " Pao(t) - Vao(t)dt (8.1)
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bezogen auf den gewichteten [182] gesunden Zustand pV,.; aufgetragen iiber die mit dem
Aortendurchmesser D 4, gebildete Reynoldszahl Rep

_SD o
Rep — PEUsZ Ao (8.2)
fiefs
) 3 1 To .
mit % = g /0 Vao(t)dt. (8.3)

Dabei sind pa,(t) der rdumlich gemittelte Aortendruck, Va,(t) die Summe der Volumen-
strome aus den drei Abgangen und dem Aortenauslass, fi.s¢ die rdumlich und zeitlich
gemittelte Viskositat nach Gl. (2.2), Ty die Zykluszeit und 7, die Systolendauer. Auf
diese Weise ist ein Vergleich von unterstiitzten und nicht unterstiitzten Herzen moglich,
da herkbmmliche Kennzahlen wie beispielsweise die Ejektionsfraktion aus versorgungs-
technischen Gesichtspunkten im unterstiitzten Herzen keine Relevanz mehr besitzen. Die
Definition iiber die aortalen Volumenstrome besitzt jedoch fiir beide Falle Giltigkeit.

27 y = 1,432E-07x* + 2,378E-05x + 1,429E-01 O B0Ol1
1.8 4 R?=9,987E-01 A F001
O L001
1,6 1 O F002pre
14 NYHAI A F002post
' —_— B FO003pre
o 127 A F003post
§ . @ F003 4 month
= FLUENT:
2. 084  NYHAILI B F003pre-Fall I
0.6 1 — A FO003pre Fall II
€ F003pre Fall III
0,4 1 @ FO003pre Fall ITT+
y = 4,866E-08x + 3,480E-05x + 2,058E-01
0.2 7 R?=9,957E-01 X Referenz
0 = Polynomisch
0,00 1000,00 2000,00 3000,00 4000,00 5000,00

Rep

Abbildung 8.7: Vergleichende Darstellung gesunder, kranker, operierter und im Modell
unterstiitzter Herzen

Die Trendlinien in Abbildung 8.7 stellen somit den Kreislaufeigenschaften (Widerstand,
Kapazitat etc.) entsprechende Kennlinien dar. Das Diagramm lésst eine Klassifizierung
von schwer kranken (NYHA II-III), leicht kranken (NYHA I) und gesunden Herzen zu. Der
Unterstiitzungserfolg ist geméfl dieser Klassifizierung als eine Verbesserung von NYHA
[I-IIT auf NYHA I zu bewerten. Der Verlauf der Unterstiitzungsfille entlang der steileren
Kurve ist auf die fehlende Anpassung des Kreislaufes bei Unterstiitzung zurtickzufiihren.
Der periphere Kreislaufwiderstand beim erkrankten Herz ist durch Vasokonstriktion hoher
als beim Gesunden. Nimmt man dessen Verringerung durch das zentrale Nervensystem
bei Unterstiitzung (und damit Volumenstrom- und Druckangebot) an, so geldnge man mit
den rot dargestellten Punkten in Regionen kleineren Drucks bei erh6htem Volumenstrom;
im Diagramm also bei etwa konstanter Arbeit zu héheren Reynoldszahlen und damit in
den Bereich der gesunden Herzen.
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8.4 Konduitdesign

Da in den Ergebnissen in 8.1 vor allem in den VAD unterstiitzten Fallen IT und III ei-
ne verstiarkte Ablosung in den Aortenabgéingen sowie Sekundéarstromungen in der Aorta
festgestellt wurden, liegt die Vermutung nahe, dass diese mafigeblich durch die Gestal-
tung des VAD Auslasskonduits und dessen Anschluss an die Aorta verursacht sind und
somit durch deren Modifikation beeinflusst werden konnen. Zur visuellen, qualitativen
Beurteilung hinsichtlich der angesprochenen Sekundérstromungen kommt die Helicity

H=7-(V x7) (8.4)

zum Einsatz, die als Skalarprodukt aus Geschwindigkeitsvektor ¢ und Wirbelstérkevektor
2 = V x ¢ definiert ist und damit die Komponenten der Geschwindigkeit in Richtung der

Wirbelstarke beschreibt.

Anschluss [ Anschluss 11

Helicity

B 5052
I - 3.5m/s?

Abbildung 8.8: Helicity Isoflachen zur Beurteilung zweier Konduitdesigns

Abbildung 8.8 zeigt auf der linken Seite das oben behandelte Startdesign eines An-
schlussschlauches an die Aorta. Die positiven und negativen Verwindungen der Stromun-
gen in Hauptstromungsrichtung sind als blaue bzw. rote Isoflachen fiir einen ausgewahlten
Diastolenzeitpunkt dargestellt und zeigen eine weite rdumliche Erstreckung in die Aorten-
abginge und die absteigende Aorta. Daraufhin wird ein weiterer Schlauch untersucht, bei
dem sowohl der Einstromwinkel als auch der Durchmesser an der Anschlussstelle veréin-
dert wurde. Ziel der Modifikation ist, den Einstrémjet durch ein leichtes Diffusorverhalten
des Schlauches zu reduzieren und den Aufprall auf die Aortenwand und damit provozierte
spiralféormige Umlenkungen zu verringern (vergl. Wandstromlinien fiir Anschluss I in Abb.
8.9). Rechts ist der Effekt des modifizierten Anschlussschlauches mit der resultierenden
verkleinerten Erstreckung der Sekundarwirbelstérke sowohl in den Abgéngen als auch in
der absteigenden Aorta gezeigt. Prinzipiell ist also das Design der Anschlussstelle ein rele-
vanter Faktor bei der Implantation eines VAD, da durch diesen die Aortendurchstréomung
mafgeblich beeinflusst wird. Weitere relevante Zielgroflen sind zu definieren und kénnen
mit dem vorgestellten Rahmenmodell ermittelt und im Detail untersucht werden.
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8.5 Anlagerung

Untersuchungen der Ventrikel- und Konduitstromung haben ergeben, dass hier geringe fiir
die Aktivierung von Blutplattchen relevante Spannungsbelastungen im Fluid auftreten.
Um daher prinzipielles VAD-verursachtes Anlagerungsgeschehen im Auslasskonduit, der
Aorta und ihren Abgéngen beurteilen zu kénnen, wird in diesem Abschnitt angenommen,
dass das den Pumpenplatzhalter verlassende Blut in der Pumpe komplett aktiviert wurde.
Es wird also der ,worst case“ betrachtet, um ein Maximum an anlagerungsgefihrdeten
Orten ausfindig zu machen. Hierzu wird im Pumpenplatzhalter dem Skalar UDS_1 der
Wert 1,5 zugewiesen und die Sensitivitdt des Modells nach Abb. 7.17 durch Setzen der
Grenzwerte UDS_1>1,3 Pa s und UDM_0<0,5 Pa erhoht, damit bereits nach drei berech-
neten Herzzyklen ein Effekt sichtbar wird, der anderenfalls mehr physikalische Zeit und
damit mehr Simulationszeit in Anspruch nehmen wiirde.

Dadurch ist zu erwarten, dass eine Anreicherung des die Anlagerung beschreibenden Ska-
lars UDM_2 in Gebieten langzeitig reduzierter Wandschubspannung geschieht, zu denen
das im Pumpenplatzhalter aktivierte Fluid transportiert wird. Bei Vorversuchen hat sich
gezeigt, dass das Modell auf diese Weise wahrend der Ventrikelsystole, also bei reduzierter
Konduitdurchstromung und damit kleinen Wandschubspannungen, einen hohen Anstieg
des Anlagerungswertes UDM_2 voraussagt. Um instationdre Effekte durch die Pulsatilitat
mit zu beriicksichtigen, wurde das Schema in Abb. 7.17 um die Abfrage einer kritischen
Wandschubspannung ergéanzt, ab der UDM_2 wieder reduziert wird (Fortschwemmen nicht
aggregierter Plattchen). Die so erzeugten Modellergebnisse sind in Abbildung 8.9 gezeigt.

Als risikoreich werden die leeseitigen Wurzeln der Aortenabgéange und von dort ausgehend
grofle Teile der Abgangsflichen angezeigt. Im zweiten und dritten Abgang ist dabei die
grofite Flache betroffen. Weitere Bereiche sind stromab des Aortenbogens zu erkennen. Die
spiralig ausgebildeten Bereiche im Auslasskonduit und der Aorta entsprechen der durch
die jeweils doppelte Kriimmung verursachten Sekundarstromung mit bevorzugten Linien
dauerhaft kleiner Wandschubspannung.

Das Modell leistet lediglich einen ersten Beitrag zur Abbildung des makroskopischen Ge-
schehens von Belastung, Transport und Ablagerung, bietet jedoch Aufschluss iiber Modi-
fikationsmafinahmen in der Geometriegestaltung (vergl. 9.5).

Schidigungstransport Anlagerung

Abbildung 8.9: Wandstromlinien und Transport von UDS_1 (links) und vorhergesagte Re-
gionen bevorzugter Anlagerung UDM_2 (rechts)
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Nachdem in Kap. 8 die Interaktion eines VAD-Platzhalters mit der Ventrikel- und Aorten-
stromung untersucht wurde, wird nun auf die Wirkweise der Wellenpumpe als konkrete
VAD-Anwendung (vergl. Kap. 5 und [140]) eingegangen. Auf Basis der in Kapitel 6 und
Anhang A validierten Berechnungsmethoden werden in diesem Kapitel in 9.1 zunéchst
die Ergebnisse des DOE aus Abschnitt 7.2.3 dargestellt, um daraus fiir weitere Unter-
suchungen einen Referenzfall zu bestimmen, welcher in 9.2 und 9.3 hinsichtlich seines
Stromungs- und Systemverhaltens analysiert wird. In 9.4 erfolgen schlieflich erste stro-
mungsmechanische Optimierungsschritte sowie in 9.5 eine Beurteilung von 3D-Effekten
und des geschatzten Blutschadigungsrisikos.

9.1 Losungen des DOE und Referenzfall

Aus den Versuchsreihen in 7.2.3 zeichnet sich ab, dass die Beschreibung des Systemverhal-
tens mit der quadratischen Regressionsgleichung (7.21) iiber einen groffen Parameterraum
hinweg schwerféllt. Weiterhin zeigt sich, dass sich bei einer Aufteilung des Parameterinter-
valls fiir die Membranlédnge [__mem in kurze und lange Membranen eine gute Abbildbar-
keit erreichen lasst. Die aus der Methodik in 7.2.3 hinsichtlich maximalen Volumenstroms
ausgewéhlten Konfigurationen fiir die kurze (Fall K) bzw. die lange Membran (Fall L)
sind in Tabelle 9.1 zusammen mit dem spateren Referenzfall gegeniibergestellt.

Eingang || f E R|E L |d spalt | h abht | d _an | d_ende | | _mem | «
x [Hz] | [kPa] | [MPa] | [mm] [mm] [mm] | [mm] [mm] [°]
Fall K 100 | 2,00 | 17,5 6,5 5 1,25 |1 13,5 4,23
Fall L 100 | 2,00 | 17,5 6,5 5 1,75 |1 24,75 2,31
Referenz || 123 | 2,88 | 15 6 6 1 0,6 25 4,00
Ziel 1% Ap Nhyd | T
y [l/min] | [bar] | [ | [Pa]

Fall K 15,414 | 0,163 | 0,43 | 35,15
Fall LL 12,484 | 0,104 | 0,28 | 26,25
Referenz || 10,75 0,17 | 0,47 | 32,15

Tabelle 9.1: Ubersicht iiber Eingangs- und Zielparameter ausgesuchter Pumpenfille

Das aus diesen Parameterkombinationen resultierende Stromungsfeld ist durch Stromli-
nien fiir 10 dquidistant tiber einen Schwingungszyklus verteilte Zeitpunkte in Abbildung
9.1 visualisiert und wird im Folgenden diskutiert.
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Abbildung 9.1: Mit dem Geschwindigkeitsbetrag eingefarbte Stromlinien der Wellenpum-
penstromung fiir zwei Optimumskonfigurationen des DOE in 7.2.3 iiber einen Zyklus
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Die grundlegende stromungstopologische Beschreibung des gekoppelten Membran-Fluid
Systems wurde in den Abschnitten 5.2 und 6.3 erldutert, sodass hier direkt zu den wei-
terfihrenden Aspekten unterschiedlicher Designvarianten iibergegangen wird.

Der Hauptunterschied im Stréomung-Struktur-gekoppelten Geschehen des K und L Falles
besteht in der Wellenzahl der jeweils mit 100 Hz angeregten Membran, welche bei K ca.
Y4 und bei L ca. % bis % Wellen betrigt (dhnlich zum Validierungsfall in Tellerform in
Kapitel 6). Aufgrund der grofien Anfangskanalweite d_ spalt und der nur kleinen Kanal-
verjiingung stromab sind beide Varianten in der Lage, hohe Volumenstrome zu fordern;
dies jedoch bei begrenztem Druckaufbau, da es, wie in der Darstellung zu sehen, zeitweise
zu groflen Spalten zwischen Membran und Kanalwand und damit zu Leckagen kommt.
Die K Variante fordert bei gleicher Frequenz und gleicher Kanaleintrittsgeometrie mehr
Volumenstrom als L. Dies begriindet sich einerseits durch die etwas kleinere Membran-
dicke, wodurch mehr Stromungsquerschnitt freigegeben wird. Andererseits tritt im Fall L
ein Dichtungseffekt zum Zeitpunkt des Auswerfens auf der Auflenseite auf @). Der direk-
te Vergleich zeigt zudem, dass die K Membran zu Zeitpunkten schlechter geometrischer
Dichtung (©, @, @, @) durch die Dynamik des neu nachstrémenden Fluids eine fluid-
mechanisch bessere Dichtwirkung erzielt, als die L. Membran zu deren entsprechenden
Zeitpunkten (@), ®), ©, @), zu denen die Innenseite ohne nennenswerten Forderbeitrag
weitestgehend gedffnet ist.

In beiden Fallen entsteht innenseitig ein nachteiliger Wirbel am Einlass, welcher durch
einen Jet als Konsequenz der Fluidverdréngung zwischen Membran und Gehéuseinnensei-
te erzeugt und durch das von stromauf nachstromende Medium aufgesteilt und angetrie-
ben wird @. Er entsteht vornehmlich auf der Innenseite der Pumpe, da hier bei gleichen
Membrangeschwindigkeiten Fluid auf kleineren Querschnitten beschleunigt wird als auf
dem grofleren Radius der AuBenwand (vergl. ® und @). Seine Auswaschung und Dis-
sipation erfolgt aufgrund des hoheren Volumenstromes im Fall K schneller als bei L @.
Er verursacht jedoch seinerseits in jedem Fall eine betréchtliche rdumliche Fluidverdran-
gung und fithrt zu Stromungsverlusten (nahezu komplette Kanalsperrung in L @). Die
hinsichtlich des Volumenstroms aus 7.2.3 ausgewéahlten Falle K und L stellen nicht not-
wendigerweise auch das Maximum des Wirkungsgrades dar, welcher in den Versuchsreihen
fir K bei 0,49 und fir L bei 0,35 liegt [109].

Aus der Diskussion wird deutlich, dass der gezeigte K Fall die Anforderungen bereits gut
erfiillt und fiir die Weiterentwicklung als VAD Potential besitzt. Die Stromungsfelder von
K und L zeigen jedoch beide ausgepragte Ausgleichs- und Riickstromungen in den Kanal
am Austrittsende der Membran. Da diese eine Mehrfachbelastung fiir die transportierten
Blutzellen bedeuten, ergibt sich die Zielsetzung eines riickstromungsfreien Ausflieens aus
dem Membrankanal. Diese liefle sich durch eine kontinuierlich vorwarts gerichtete Wellen-
bewegung mit optimalerweise keinen geometrischen Undichtigkeiten erreichen, z.B. mit
etwa einer Welle auf der Membran, die eine permanente Dichtung innen- und auflenseitig
ermoglichen wiirde. Die Dynamik der riickwérts gerichteten Ausgleichsstromung miisste
also durch die des nachflieBenden Fluids kompensiert werden.

Im Hinblick auf diese Zielsetzung werden die geometrischen Parameter entsprechend an-
gepasst und fir eine diinnere Membran (bezogen zur Lénge) auf iterative Weise mittels
der aus Gleichung (7.20) abgeleiteten Ahnlichkeit ]];—121 = 2—22 die Steifigkeit fir den ge-
wiinschten Betriebspunkt ermittelt. Weitere systematische Parametervariationen (vergl.
9.3) geben dabei Aufschluss tiber das Systemverhalten, durch welches die im Folgenden
als Referenzfall (Tabelle 9.1) bezeichnete Variante ermittelt wird.
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9.2 Stromung des Referenzfalles

Der aus den beschriebenen Voriiberlegungen dieser Arbeit resultierende Referenzfall ei-
ner Schlauchwellenpumpe ist als Parameterkombination gemafi des festgelegten DOE-
Parameterraumes in Tabelle 9.1 aufgefiihrt und erfiillt die hydraulischen Leistungsanfor-
derungen aus 5.1.
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Abbildung 9.2: Netzabhingigkeit integraler Abbildung 9.3: Auswertepositionen fiir loka-

und lokaler Grofien

1500

2000

1500

=

A
—. 1000

Tmaac

500

1500

2000

1500

=l

A
—. 1000

Tma,x

500

le Scherspannungen

— MI1
= MI2
— MI3
— MI14

Abbildung 9.4: Zeitliche Verldufe der maximalen Wandschubspannung an unterschiedli-

chen Auswertepunkten



9.2 Stromung des Referenzfalles 111

Hinsichtlich der gesonderten Anforderung an die auftretenden Scherspannungen ist deren
Auswertung auf einem verfeinerten Rechennetz notwendig, um Geschwindigkeitsgradien-
ten hinreichend genau abbilden zu kénnen. Wie Abbildung 9.2 deutlich macht, ist die
Verwendung eines groben Netzes mit nur 6 Kanalunterteilungen in radialer Richtung zur
zeiteffizienten DOE-Durchfithrung fiir die Ermittlung integraler Parameter wie V und
Ap gerechtfertigt, verursacht jedoch Diskretisierungsfehler in der Berechnung der lokalen
Scherungen, welche um ca. 35% unterschétzt werden.

Die Wandschubspannungshistorie eines Zyklus an den in Abb. 9.3 gezeigten Monitor-
punkten ist daher fiir die Verwendung eines Netzes mit jeweils 24 radialen Unterteilungen
iiber die Kanéle in Abbildung 9.4 aufgetragen. Aufgrund der Jetstromungen in den durch
das FSI Modell bedingten kiinstlichen Spalten zwischen Membran und Gehause werden
kurzzeitige Spannungsspitzen von bis zu 1800 Pa erreicht. Da es sich hier jedoch um Wand-
schubspannungen handelt, kommt es zur jeweiligen Spaltmitte hin zu einem starken Abfall
der Fluidspannungen, sodass nur ein geringer Anteil an Blutkérperchen die bedrohlichen
Spannungsspitzen erfihrt. Quantitative Analysen hierzu werden in 9.3 und 9.5 beschrie-
ben. Weiterhin wére bei kleinen Spalten um 10 pum der sogenannte Fahraeus-Lindqvist-
Effekt [172] mit einer Migration der Blutkérperchen in die Spaltmitte zu erwarten, dessen
Eintreten aufgrund der niedrigen Zeitskalen jedoch fragwiirdig erscheint.

Die zudem aus der unterschiedlichen radialen Netzfeinheit resultierenden Abweichungen
im Stromungsfeld sind in Abbildung 9.5 gegentibergestellt und duflern sich vornehmlich
in der Entstehung, Aufsteilung und Dissipation des innen- und auflenseitigen Einlasswir-
bels, vernachlassigbar gering jedoch in der Membranauslenkung und dem Strémungsfeld
stromab der Kanaleintritte.

Verglichen mit den oben betrachteten Fallen K und L weist der Referenzfall die deut-
lichere Auspragung einer laufenden Welle sowie ein geometrisch besseres Dichtverhalten
iiber den Zyklus hinweg auf; lediglich bei (©) und () entstehen Spalte mit nennenswer-
ten Leckagen. Fiir die Lokalisierung von Leckageorten eignet sich die Uberlagerung aller
Bewegungszustande nach Abbildung 9.6, anhand derer Bereiche deutlich werden, die nie
von der Membran erreicht werden. Ein solcher ,Knoten“ kann zum einen in der Dynamik
des gekoppelten Problems begriindet liegen. So sind beim Ubergang von () nach @ die
Trégheitskréafte und die Druckdifferenz iiber die Membran nicht mehr grof§ genug, um die
Strukturspannungen auszugleichen. Zum anderen kann die Aussparung der Einhiillenden
auf die Existenz von Wellenreflexionen des Membranmaterials am Membranende oder an
den Anschlagepunkten hinweisen. Je nach dominantem Phénomen ergeben sich unter-
schiedliche Strategien zur weiteren Optimierung der Membran und des Kanalgehauses,
auf die in 9.4 ein Ausblick gegeben wird.

Eine schnelle Fourier Transformation (FFT [124]) der zeitlichen Auslenkungen liefert ne-
ben der Anregungsfrequenz lediglich mit wesentlich kleinerer Amplitude eine héhere har-
monische mit 372 Hz und die Frequenzen von ca. 48 Hz, 84 Hz und 168 Hz, welche mog-
licherweise mit der 2. bis 4. Eigenfrequenz des gekoppelten Systems zusammenhéngen
(vergl. 9.3). Die Auswertung der lokalen Wellengeschwindigkeiten weist eine Schwankung
von 3,2 m/s bis 3,7 m/s und damit bei der Anregungsfrequenz Wellenlédngen von 2,6 cm
bis 3 cm auf, sodass die Forderung nach knapp einer Welle auf der Membran erfiillt ist.

In @, und ©),® oder auch in Abb. 9.6 lasst sich ein relativ frithes Anschlagen der
Membran insbesondere an der Kanalauflenseite erkennen, welches zwar einen positiven
Dichteffekt hat, jedoch im Sinne eines Abrollens und damit erhéhter mechanischer Bela-
stung der Blutkorperchen sowie nicht optimalem Energietransfers unerwiinscht ist.
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Abbildung 9.5: Mit dem Geschwindigkeitsbetrag eingeférbte Stromlinien der Wellenpum-
penstromung bei Berechnung mit 6 Unterteilungen (links) bzw. 24 (rechts) Unterteilungen
des Kanals tiber einen Zyklus
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Betrachtet man das stromab liegende Ende der Membran, so ist der Referenzfall im Ver-
gleich zu K und L nahezu frei von Riickstromungen in den Kanal, die aus einem Ausgleich
von einer Membranseite auf die andere resultieren. Zusammenfassend lasst der Referenzfall
also hinsichtlich seines gekoppelten Struktur- und Stromungsgeschehens die grundséatzlich
wiinschenswerte fortlaufende Welle mit weitestgehend guten Dichteigenschaften und ab-
losefreier Kanalstromung erkennen. Beziiglich angesprochener negativer Aspekte herrscht
weiterer Optimierungsbedarf, dessen Fokus in 9.4 auf den Einstromwirbel gelegt wird.
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Abbildung 9.6: Einhiillende der Membranbewegung Referenzfall

9.3 Systemverhalten des Referenzfalles

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse einer systematischen Variation von relevan-
ten Parametern um den Referenzfall (vergl. Tab. 9.1) vorgestellt, um das komplexe und
mitunter nicht durch die Ergebnisse des DOE (Abschn. 7.2.3) ermittelbare Verhalten der
ausgewahlten Schlauchwellenpumpe zu eroértern.

Hierfir wird zunachst das fir die Verhaltensbeschreibung einer Pumpe gebrauchliche
Kennfeld (V,Ap,f) in Abbildung 9.7 diskutiert.

Dargestellt sind die Kennlinien als Schar mit der Frequenz als Scharparameter. Grau ge-
strichelt sind Linien gleichen Verlustkoeffizientens k& = 05?5 o als Mafl der Drosselung
eingezeichnet. Zu beobachten ist ein zunéchst monotones Ansteigen von Druck und Vo-
lumenstrom bei Erhohung der Frequenz, bis es ab ca. 140 Hz zu einem Abfall und ab 170
Hz zu einem erneuten Anstieg kommt. Das Verhalten ist der besseren Ubersicht halber
als 3D-Diagramm in Abbildung 9.10 dargestellt, in dem sich in den projizierten Isobaren
deutlich lokale Maxima von V in der Nahe der Referenzpunktfrequenz und Minima bei

ca. 160 Hz erkennen lassen.

Zur besseren Interpretation des Verlaufes werden die Eigenfrequenzen und Eigenformen

innerhalb des Strukturmoduls von ADINA®mittels der Verwendung von Potential Flow
Based Elementen ermittelt, durch welche die virtuelle zuséatzliche Masse auf Basis der
Potentialtheorie, also reibungsfrei berechnet wird:

Eigenform H 1 ‘ 2 ‘ 3 ‘ 4 ‘ 5
Eigenfrequenz [Hz] || 0,0002 | 65,5 | 87,3 | 199,8 | 278,8

Das Kennfeld in Abb. 9.7 sowie die Hohenlinien in Abb. 9.10 links lassen eine deutliche
Absenkung der Kennlinien im Bereich zwischen 140 Hz und 180 Hz erkennen. Dies ist
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Abbildung 9.7: Pumpenkennfeld der Referenzkonfiguration mit der Anregungsfrequenz
als Scharparameter

darauf zurtickzufithren, dass die Membran in der Nahe der vierten Systemeigenfrequenz
angeregt wird, was zu erh6hter Wellenreflexion und stehenden Wellenanteilen fiihrt, welche
die Forderwirkung beeintrachtigen. Die errechnete vierte Eigenfrequenz mit einer Eigen-
form von 1,5 Wellen liegt mit knapp 200 Hz oberhalb dieses Bereiches, da weder die sich
démpfend auswirkende Viskositit noch die Energieaufnahme durch entstehende Wirbel
bertuicksichtigt werden. Fiir die Anwendung insbesondere als VAD sind also die Eigenfre-
quenzen des gekoppelten Systems unter Berticksichtigung viskoser Einfliisse zu bestimmen
und der Betriebspunkt auflerhalb derer zu wéahlen.
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Abbildung 9.8: Einfluss des Kanalwinkels (links) und der Kanalweite (rechts) auf die
Kennlinien der Referenzkonfiguration.
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Als wichtige Designparameter sind in Abbildung 9.8 die bereits in Abschnitt 6.3 andisku-
tierten Variationen des Kanalwinkels und der Kanalweite gezeigt.

Wiéhrend sich eine Vergroferung der Kanalweite einhergehend mit einer Zunahme der
Anregungsamplitude direkt als Effekt einer BaugroBlenzunahme darstellt, erweist sich der
Kanalwinkel als Designgrofle fiir die Steigung der Kennlinie bei vergleichbarer Baugro-
Be. Mit dem Kanalwinkel kann also gezielt die fiir den Betrieb relevante Steilheit der
Pumpenkennlinie eingestellt werden.
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Abbildung 9.9: Einfluss des E-Moduls in Umfangs- (links) und Langsrichtung (rechts) auf
die Kennlinien der Referenzkonfiguration.
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Abbildung 9.10: Dreidimensionales Kennfeld der Referenzkonfiguration gemafi Abb. 9.7
(links) und Winkeleinfluss geméf Abb. 9.8 (rechts).

Die Einfliisse der Steifigkeiten in der als orthotrop angenommenen Membran in Abbil-
dung 9.9 zeigen die bereits in 7.2.1 diskutierte Notwendigkeit der Verwendung von um
ca. zwei Groflenordnungen unterschiedlichen Niveaus, um im betrachteten Frequenzbe-
reich die zu erzielende Welle zu ermoglichen. Variationen auf den entsprechenden Niveaus
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lassen verglichen zur Steifigkeit in Léngsrichtung nur eine kleine Sensitivitat der Kennli-
nien gegeniiber der Umfangssteifigkeit erkennen. Der relevante Designparameter ist also
die Membransteifigkeit in axialer und radialer Richtung. In Umfangsrichtung miissen le-
diglich zur Realisierung des Wellenpumpenmechanismus hinreichend kleine Steifigkeiten
umgesetzt werden.
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Abbildung 9.11: Einfluss auf den hydraulischen Wirkungsgrad und die mittlere Spannung

Im Folgenden werden die Kennfelder fir den in Gleichung (7.22) definierten hydraulischen
Wirkungsgrad 7,4 und die raumlich und zeitlich gemittelte Scherspannung 7 diskutiert.
Das f,V Feld in Abbildung 9.11 weist ein gut lokalisierbares Wirkungsgradmaximum in
der Nidhe des Referenzfallbetriebspunktes (vergl. Tab. 9.1) von ca. 0,47 auf. Knapp die
Halfte der zugefithrten mechanischen Energie wird also hydraulisch umgesetzt. In diesem
Bereich liegt der Referenzfall bereits gut im Vergleich zur in [17] untersuchten Mikro-
diagonalpumpe, welche eine dhnliche Baugrofle aufweist. Die Wirkungsgrade typischer
technischer Pumpen liegen weitaus hoher, da in der Konzeption nicht auf den blutscho-
nenden Betrieb Riicksicht genommen werden muss. Im hier betrachteten Fall ist jedoch
durch die Reduzierung der in Abschnitt 9.2 aufgezeigten Leckagen und des Einlaufwirbels
ein weiteres Optimierungspotential im Wirkungsgrad zu erwarten.

Die gemittelte Scherspannung folgt weitestgehend unabhéngig vom Volumenstrom einem
relativ monotonen Anstieg mit der Frequenz. Lediglich bei ca. 160 Hz kommt es analog
zu Abb. 9.7 zu einem Abfall. Es sei darauf hingewiesen, dass die Groéflenordnung vom
hier dargestellten 7 nur der Verdeutlichung des Systemverhaltens dient, aber aufgrund
der lokalen Betrachtung nur wenig Riickschluss auf die Schadigung der durch das Feld
transportierten Blutteilchen zulésst. Hierauf wird in 9.5 néher eingegangen.

Der nach Gl. (2.11) definierte kardiale Wirkungsgrad wird in [23] mit 0,05-0,2 beziffert,
es wird also der Grofiteil der chemisch zugefiihrten Energie in Warme umgesetzt. Diese
ist im menschlichen Organismus jedoch anders als in technischen Anwendungen nicht als
Verlustenergie zu bewerten, sondern dient der Lebenserhaltung. In einer Bilanzierung von
iiber die Ventrikelwénde emgfebrachten Energien zu den iiber die Klappenflichen flieflen-
den Energien am KaHMo  hat sich gezeigt, dass der rein hydraulische Wirkungsgrad
des gesunden LV bei iiber 0,9 liegt [154] und damit dem einer effizienten Verdrangerpumpe
entspricht. Der kardiale [23] sowie der hydraulische Wirkungsgrad sinken mit kleinerem



9.3 Systemverhalten des Referenzfalles 117

Schlagvolumen und héherer Frequenz. Vergleicht man die Baugrofie der Schlauchwellen-
pumpe mit der des nativen Ventrikels (Abb. 5.2), wird deutlich, dass allein aufgrund
der hoheren Stromungsgeschwindigkeiten im kleineren System die theoretische Obergren-
ze des Wirkungsgrades unterhalb derer des Ventrikels liegen muss. Bei der Auslegung
des Herzunterstiitzungssystems steht also bei gefordertem Volumenstrom und Druckauf-
bau eine Gratwanderung zwischen der Optimierung hin zu Baugrofie, Scherbelastung und
Wirkungsgrad an.
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Abbildung 9.12: Zeitlicher Verlauf von Volumenstrom und Druck fiir verschiedene Dros-
selzustéande k und geometrische Teilversperrung (geo)

Abbildung 9.12 gibt Einblick in das instationdre Verhalten der Pumpe. Wahrend bei klei-
ner Drosselung die dem, in den Kennfeldern dargestellten, zeitlichen Mittelwert tiberla-
gerte Pulsation von sowohl Druck als auch Volumenstrom gering ausfillt, nimmt diese mit
der Drosselung stetig zu. Insbesondere im Druck sind deutliche Pulsationen mit der dop-
pelten Anregungsfrequenz erkennbar, die es, sobald moglich, experimentell zu iiberpriifen
und im Hinblick auf die medizinische Anwendung zu reduzieren gilt. Die Volumenstrome
weisen auslassseitig eine geringe Pulsation auf, da sich die aus dem inneren und aufleren
Wellenkanal stammenden Anteile teilweise ausgleichen.

In den Wellenkanélen selbst herrscht, wie in den Stromungsergebnissen dargestellt, eine
betrachtliche Pulsation bis hin zu den genannten kurzzeitig riickwérts gerichteten Lecka-
gestromen. Durch die hierbei periodisch auftretenden Beschleunigungen ist eine Damp-
fung des transitionellen Anfachungsprozesses zu erwarten [141]. Eine Abschéitzung der
mittleren mit dem hydraulischen Durchmesser gebildeten Kanalreynoldszahl

- Dyya  VprDpya Vpr-2s

RBDhyd = =

= 9.1
Vef A presp m(2ra = s)s - piegy O

liefert mit s = d_spalt—d_an = 0,005 m, r, = 0,01 m, V = 10 l/min, perr = 0,003 Pas
und pr = 1008 kg/m?3 einen Wert von 2376. Dabei wurde angenommen, dass der mitt-
lere Volumenstrom den um die Membrandicke reduzierten &ufleren Ringkanal passiert.
Ensprechend ergibt sich fiir den inneren Ringkanal (Membran liegt an Auflenwand)
Rep,,, = 2742. Mit Rep = 3565 (D = 0,02 m) sind die Reynoldszahlen also um ei-
ne GroBenordnung kleiner als im Validierungsfall in Kap. 6, sodass die Annahme einer
laminaren transitionellen Stromung fiir den Schlauchfall gerechtfertigt erscheint.
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9.4 Stromungsmechanische Formoptimierung

Die Betriebseigenschaft einer optimal arbeitenden Membran ware an jeder Stelle durch
einen Umkehrpunkt der Membran kurz vor Bertihren der Kanalwénde gekennzeichnet.
Auf diese Weise wiren sowohl ein Anschlagen als auch zu grofie Spalte und damit Lecka-
gestrome verhindert. Wie die Einhiillende des Referenzfalles in Abb. 9.6 zeigt, ist dies
derzeit noch nicht gegeben und es liegt nahe, dass die optimale Kontur der Kanalflanken
nicht aus Geraden, sondern gekrimmten Kurven besteht. Erste Versuche hierzu wurden
mit Bezierkurvenflanken untersucht und lassen ein weiteres Verbesserungspotential durch
diese Mafinahme vermuten. In fortfithrenden Arbeiten konnte daher eine Flankenoptimie-
rung nach den folgenden Gesichtspunkten durchgefithrt werden:

e Bei Verdacht auf einen Wellenknoten durch Reflektion = Anpassung der Material-,
Geometrie- und Anregungsparameter der Membran.

o Allgemein kénnte mit dem bestehenden Werkzeug (Abb. 7.15) eine automatisier-
te Optimierung erfolgen, indem fiir jede x-Position die Abstidnde von Auflen- und
Innenkanalwand zur Einhiillenden verwendet werden, um die Kanalwand entspre-
chend anzupassen. Bei Kontakt wird der Kanal an der jeweiligen Stelle geweitet.
Jede Anderung der Kontur wird in eine Anderung der Einhiillenden resultieren,
sodass ggf. unter Verwendung eines stabilisierenden Relaxationsverfahrens fiir die
Kanalwandmodifikationen ein konvergierendes Optimierungsziel zu erwarten ist, bei
dem nach dem beschriebenen Algorithmus im weiteren Verlauf nur noch sehr kleine
Modifikationen anfallen.

Der Aspekt der Kanaloptimierung stellt somit mit den bereits gewonnenen Erkenntnissen
eine eigenstandige Optimierungsaufgabe dar, fir die diese Arbeit die Basis legt.

Im Rahmen dieser Arbeit liegt der Fokus daher auf der stromungsmechanischen Optimie-
rung der in 9.1 und 9.2 diskutierten Einlaufwirbel, die unabhéngig vom speziellen Fall in
allen Wellenpumpenkonfigurationen auftreten. Die Behandlung beschrankt sich aufgrund
der in 9.1 erlauterten verstirkten Auspriagung an der Innenseite des Kanals auf diese
Region.

Neben prinzipiell denkbaren Mafinahmen wie Absaugungen, Integration von Ventilmecha-
nismen o.4. ist vor dem Hintergrund der medizintechnischen Anwendung die Zielsetzung,
durch eine geeignete Gehéusegestaltung den Wirbel in seiner

1. Entstehung
2. rdumlichen Ausbreitung
3. Energiezufuhr und Lebensdauer

zu beeinflussen. Von vier durchgefithrten Designstudien ist die erfolgversprechendste als
Stromlinienvisualisierung in Abbildung 9.13 dargestellt.

Die gezeigte Gestaltung der Gehéuseinnenflanke stellt im Wesentlichen eine Leitstruktur
fir die Stromung dar, die in ihrer Funktion den Zielsetzungen 1. bis 3. Rechnung tragt:
Die kinetische Energie des zur Entstehung des Wirbels beitragenden Jets in stromauf
Richtung wird umgelenkt und so fiir den Ausgleichsstromungs- und Einstromprozess auf
der Membranauflenseite nutzbar gemacht (g), @). Durch die gestaltete Einlaufflanke kommt
es zuséatzlich zu einer Beschleunigung des vom Einlass nachstromenden Fluids. Hierdurch
sowie durch die umlenkende Struktur als direktes stromauf gerichtetes Hindernis wird der
Wirbel unmittelbar rdumlich begrenzt. Hinsichtlich 3. macht der Vergleich mit Abbildung
9.5 deutlich, dass durch die Anordnung zum einen die Energiezufuhr entzogen wird und
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zum anderen seine Dissipation beschleunigt wird. Das nachflieBende Fluid stromt zum
groffen Teil nicht mehr iiber den Wirbel selbst und treibt diesen dadurch an, sondern
fliet ablosefrei iiber die neue Flanke. Durch die Umlenkflache steht der Wirbel wiederum
mit einer auf seine eigene Ausbreitung bezogen grofleren Wandfliche in Kontakt, an der
er durch Reibung dissipiert.

Zwar wirkt sich die gestaltete Einengung des Zulaufkanals auch nachteilig als Verluste
generierende Drossel aus, jedoch ist mit dem geschilderten Vorgehen das prinzipielle stro-
mungsmechanische Optimierungsproblem im Ansatz behandelt. Zudem erweist sich das
gezeigte Design insbesondere der Auflenkontur auch im Hinblick auf das Anlagerungsrisi-
ko als geeignet, worauf im folgenden Abschnitt Bezug genommen wird (vergl. Abb 9.15).

Abbildung 9.13: Mit dem Geschwindigkeitsbetrag eingeférbte Stromlinien der Wellenpum-
penstromung mit optimiertem Einlaufgehause iiber einen Zyklus

9.5 Blutschadigung und 3D Einfliisse

Mittels des in Abb. 7.15 beschriebenen Werkzeugs erfolgt eine stromungsmechanische
Nachrechnung des Schlauchwellenpumpen- Referenzfalles sowie einiger Designmodifika-

tionen in FLUENT mit dem Ziel der Bestimmung des Blutschadigungsrisikos mit den in
7.3 erklarten Methoden.

Die entsprechenden FLUENT®Modelle basieren auf Tetraedernetzen zur effizienten Nut-
zung der Dynamic Mesh Algorithmen. Dadurch reduziert sich die raumliche Auflésung
insbesondere in den engerwerdenden Spalten, sodass ein Fehler in der Berechnung der
Gradienten erzeugt wird. Hinsichtlich des Netztyps und der Bewegung sind diese Modelle
also noch in einem frithen Entwicklungsstadium und lassen daher lediglich vergleichende
Auswertungen zu. Sie werden dennoch zur ersten Phénomenbeschreibung herangezogen.
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9.5.1 Hamolyse

Zur Beurteilung der durch die Pumpe verursachten Hémolyse werden zu 10 tiber einen
Schwingzyklus verteilten Zeitpunkten 27 iiber den Radius der Einlasstromung verteil-
te Partikel mittels der Lagrange Partikelverfolgung berechnet und ihre Vergleichsspan-
nungshistorie nach Gl. (2.5) aufgezeichnet. Deren Integration tiber die Belastungszeit
auf den Partikelpfaden zur Bestimmung der Schadensakkumulation kann dabei mittels
der verschiedenen Modellgleichungen in 2.4.1 stattfinden. Hier werden die Ergebnisse der
Korrelation (2.6) nach Heuser in akkumulierter Form D = C'Y 0 - At? dargestellt.

Vier der willkiirlich aus den 270 herausgegriffenen Partikel der Abbildung 9.14 machen
deutlich, dass die jeweilige Trajektorie stark durch Entlassungsort und -zeit beeinflusst ist
und damit eine reprasentative Aussage des kollektiven Schédigungsverhalten nur schwer
moglich ist. Die Trajektorien zeigen sowohl auf Ober- als auch auf Unterseite der Mem-
bran den charakteristischen Leckageriickstrom und die unterschiedliche Auspragung der
Schiadigung, je nachdem, ob die Leckage iiber einen kleinen (obere Trajektorien) oder
grofien (untere Trajektorien) Spalt erfolgt.

Das Histogramm der Verteilung der akkumulierten Belastungen auf alle betrachteten Par-
tikel zeigt, dass der Grofiteil der Partikel bei Passage der Pumpe kleine Belastungen er-
fahrt und die Anzahlen hin zu hoherer Schadigung schnell féllt. Ein qualitativ dhnliches
Ergebnis zeigt sich auch im Fall einer ahnlich untersuchten Zentrifugalpumpe [180]. Die
Verteilung der Verweilzeit im Wellenkanal zeigt zudem, dass die Mehrheit der Partikel in-
nerhalb von 0,025 s, also nach ca. drei Schwingzyklen ausgeschwemmt wird. Es sei darauf
hingewiesen, dass die Leckagen und damit die Verweilzeiten im aktuellen Modell aufgrund
des auf 0,06 mm erhohten numerischen Wandoffset der Membran iiberschétzt werden.

X 10_4
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T O001F e >
= 0.005F , “‘“7‘3 AX a0
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Q Q
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4 4
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[ A 20
0 - - 0 : -
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Abbildung 9.14: Ausgewéhlte Partikelbahnen (oben), Verteilung von insgesamt 270 Par-
tikel bzgl. akkumulierter Belastungshistorie D nach Heuser (links) und Verweilzeit im
Wellenkanal (rechts)
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9.5.2 Anlagerung

Zur Beurteilung des Risikos der Anlagerung aktivierter Blutpléttchen kommt das Schema
nach Abb. 7.17 zum Einsatz. Die Grenzen werden hier analog zu 8.5 zu UDS_1>0.8 Pa
s und UDM_0<1 Pa gesetzt. Abb. 9.15 zeigt alle Bereiche erhohter Anlagerungsgefahr als
nicht blau. Im Referenzfall ist dies die stromauf gelegene dufiere und innere Gehédusewand.
Die scherspannungsinduzierte Aktivierung findet vor allem an der den Jet produzierenden
Eintrittskante der Membran statt (vergl. Abb. 9.5); das hier aktivierte Fluid wird strom-
auf transportiert, sodass eine potentielle Ablagerung in den gezeigten Bereichen mit grofler
Héaufigkeit kleiner Wandschubspannungen stattfindet. Da es sich bei den FLUENT®CFD
Nachrechnungen nicht mehr um FS-gekoppelte Fille handelt, kommt es zu einer von den
in 9.2 gezeigten Fallen leicht verschiedenen Stromung mit starkerem stromauf Transport.
Wie die Methode zur Optimierung des Referenzfalles in 9.4 beitragt, zeigt die rechte Seite
der Abbildung, in der in einem Zwischenstadium der Formvariation zwar die geschétz-
ten Anlagerungsregionen am Innengehéuse eliminiert werden konnten, sich aufgrund der
Auflenkontur jedoch ein nahezu stationidrer Wirbel bildet, der die gezeigte Anlagerung be-
giinstigt. Die in Abb. 9.13 vorgeschlagene Kontur weist nach dem beschriebenen Vorgehen
keinerlei Anlagerungen stromauf des Wellenkanalaustritts mehr auf.

Abbildung 9.16 zeigt Ergebnisse fiir das um 360° aufrotierte und um den Kriimmer des
VAD-Einlasskonduits (vergl. Abb. 7.13) erweiterte Modell zur Untersuchung von 3D-
Effekten. Der linke Teil der Abbildung zeigt fiir die Kriimmerstromung typische Tendenz
der Wandstromlinien in Richtung des Kriimmungsmittelpunktes aufgrund der in 8.1 erlau-
terten Sekundarstromung. Die Wandstromlinien auf der Auflen- und Innenkontur lassen
bei Passage des Wellenkanals zwar eine Reduzierung der stromauf deutlich erkennbaren
Umfangskomponenten vermuten, stromab sind jedoch noch Vorzugsrichtungen beobacht-
bar, deren Ursprung im Kriimmer begriindet liegt. Rechts erkennt man auf der Kriim-
merinnenseite, auf der Riickseite der Wellenkanalinnenkontur sowie einer abgegrenzten
Region stromab bevorzugte Anlagerungsstellen.

Abbildung 9.15: Anlagerungsorte im Referenzfall (links) und einem Zwischenstadium der
Designoptimierung (rechts)

Abbildung 9.16: Dreidimensionale Effekte: Wandstromlinien (links) und Anlagerungsorte
(rechts)






10 Zusammenfassung und Ausblick

Das am Institut fiir Stromungslehre entwickelte Karlsruhe Heart Model (KaHMo) ist
ein patientenspezifisches numerisches Modell des menschlichen Herzens. Es verfolgt das
iibergeordnete Ziel der klinisch anwendbaren Therapieplanun%ﬂ,mdie sich in derzeit zwei
existierenden Modellansatzen widerspiegelt. Mit dem KaHMo lassen sich status quo
Aussagen zur dreidimensionalen Stromung im Herzen sowie der relevanten medizinischen
Kennzahlen treffen. KaHMo ermoglicht what ¢f Studien durch Einbeziehung des Herz-
muskels und dessen Defekten in ein Stromung-Struktur-gekoppeltes Modell.

Neben den allein den Ventrikel und die benachbarten Gefafie betreffenden chirurgischen
Aspekten spielt in der heutigen Therapie die Implantation von mechanischen Herzunter-
stitzungssystemen (VAD) eine immer bedeutendere Rolle. Der in dieser Arbeit entwickelte
Ansatz KaHMo' tragt dieser Tatsache Rechnung und vervollstandigt damit das KaH-
Mo Gesamtkonzept eines ganzheitlichen Werkzeugs zur computerunterstiitzten kardialen
Therapieplanung.

Die in dieser Arbeit entwickelten Methoden ermoglichen den Anschluss geometrisch be-
liebiger VAD-Konduits an den patientenspezifischen linken Ventrikel (vorwiegend Apex)
sowie an die Aorta. Dabei wurde der durch die Ventrikelbewegung verursachten Konduit-
bewegung und -verformung durch eine 1-Weg-Strukturkopplung Rechnung getragen. An
die Konduits wurde in einem ersten Schritt ein generisches VAD angeschlossen, das be-
liebige Pumpenkennlinien abbildet. Um eine realistische Interaktion des zeitlichen Druck-
Volumenstromverhaltens zwischen Aorta, VAD und Ventrikel zu gewéhrleisten, wurde eine
adaptive Kreislaufrandbedingung mittels eines 3-Element-Kreislaufmodells implementiert
und an bereits validierte patientenspezifische Druckverlaufe fiir die Aorta und die drei Aor-
tenabgénge angepasst. Auf diese Weise ist erstmals der Einblick in die dreidimensionale
und instationdre Stromung eines erkrankten, mechanisch unterstiitzten Ventrikels mit-
samt der Konduitdurchstromung und dem Einstromverhalten in die Aorta moglich. Das
Systemverhalten und die Stromungsstruktur des Gesamtsystems wurden in dieser Arbeit
visualisiert und bewertet. Zudem wurde an einem Gestaltungsbeispiel der Einfluss des
Konduitdesigns auf die Aortenstromung diskutiert.

Die Methodik wurde zunichst auf das KaHMo angewendet, was die Annahme einer
vorgegebenen Reduzierung der Ventrikelwandbewegung notwendi%SImachte. In weiteren
Schritten ware also die Anwendung der Methode auf das KaHMo  wiinschenswert um
zusitzlich die Effekte der mechanischen Unterstiitzung auf die Wandbewegung und die
intramuskulare Mechanik zu untersuchen. Dies ist aufgrund der Modularitéat des KaHMo-
Gesamtkonzeptes moglich.

Parallel zur Gesamtsystembetrachtung und motiviert durch den Entwicklungsstand der-
zeitiger Herzunterstiitzungssysteme bestand die Zielsetzung der Arbeit in der Entwick-
lung eines konkreten, neuartigen Pumpkonzeptes fiir die Anwendung der mechanischen
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Herzunterstiitzung. Hierzu wurde das von [51, 52| vorgeschlagene Pumpprinzip einer Wel-
lenpumpe aufgegriffen, welches durch oszillatorische Anregung einer elastischen und von
Fluid umgebenen Membran Transversalwellen mit Vorzugsrichtung auszubilden in der La-
ge ist und auf diese Weise einen positiven Volumenstrom und Druckgradienten generiert.
Es stellt somit ein nicht nur fiir die Medizintechnik innovatives Pumpenprinzip dar, das
sich weder den Verdranger- noch den Kreiselpumpen eindeutig zuordnen lasst und bereits
als Konfiguration mit tellerformiger Membran in Form technischer Prototypen besteht.

Zur Abbildung der physikalischen Phéanomene des Wellenpumpenprinzips wurde dieses
in ein implizites, monolithisches Stromung-Struktur-gekoppeltes Simulationsmodell um-
gesetzt, welches mit Experimenten am Prototyp des Kooperationspartners ams R&D [1]
erfolgreich validiert wurde.

Aufbauend darauf liefert diese Arbeit den numerischen Funktionsnachweis des noch nicht
real existenten Falles einer radial angeregten schlauchférmigen Membran, der aufgrund
ihrer kleineren effektiven Wirklange, der Abwesenheit von Umlenkungen und daraus resul-
tierenden verminderten Baugrdfle eine groflere medizintechnische Relevanz und zugleich
ein groferes Innovationspotential zukommen.

Weiterhin wurde das Schlauchpumpenprinzip hinsichtlich der Anwendung als implantier-
bares VAD dimensioniert, vorausgelegt und in ersten Schritten beziiglich hydraulischer
Parameter zu einem numerischen Referenzprototypen weiterentwickelt. Dieser wurde wie-
derum unter stromungstopologischen Gesichtspunkten optimiert.

Zur Beurteilung des Blutschadigungsverhaltens wurden die Belastungshistorien entlang
von Lagrange-verfolgten Partikeln ausgewertet und mittels aus der Literatur stammen-
der Hamolysemodelle analysiert. Des Weiteren wurde zur vergleichenden Bewertung des
Aktivierungs- und Anlagerungsrisikos von Blutplédttchen ein phdnomenologisches Ablage-
rungsmodell auf makroskopischer Ebene entwickelt, welches u.a. fiir Optimierungsschritte
der Referenzpumpe eingesetzt wurde.

Aus der Kombination der in dieser Arbeit vorgestellten Entwicklungen resultiert damit
ein erster, zwar auf vereinfachten Annahmen beruhender, aber dennoch vielversprechen-
der numerischer Prototyp einer schlauchférmigen Wellenpumpe, die es in zukiinftigen
Anstrengungen in einen technischen Prototyp umzusetzen gilt.

Die hierfiir noch offenen und im Rahmen dieser Arbeit nicht behandelten Fragestellungen
umfassen u.a. die konkrete konstruktive Losung von Lagerung und Aktuator. Mogliche
Vorschldge hierzu sind genannt worden. Simulationstechnische Herausforderungen beste-
hen auflerdem in der Verwendung nichtlinearer, anisotroper Materialmodelle zur realisti-
scheren Abbildung von konkret verwendeten Materialien sowie der Vorgabe von Anre-
gungskraften anstelle von -auslenkungen. Letztere fithren derzeit noch zu unrealistischen
Verzerrungen an der Auslenkungsstelle und verdndertem Systemverhalten.

Ausblickend sind die Abbildung von evtl. transitionellem Verhalten im FSI-System sowie
makroskopische Migrationserscheinungen des nicht Newtonschen Blutes bereits Gegen-
stand anderer Forschergruppen [35, 39] und besitzen ggf. fir die Wellenpumpe Relevanz.

Hinsichtlich einer ganzheitlichen numerischen Behandlung des KaHMo " und der Wel-
lenpumpe ist deren gemeinsame Simulation innerhalb eines einzigen Stromung-Struktur-
gekoppelten Modells zur vollen Abbildung von FSI-Effekten aufgrund der stark unter-
schiedlichen zeitlichen und rédumlichen Skalen mit den fir diese Arbeit zur Verfiigung
stehenden Rechnerresourcen aus Griinden der Rechenzeit unpraktikabel, stellt jedoch vor
dem Hintergrund der Modellierungsméoglichkeit des Gesamtsystems ein reizvolles Ziel dar.
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A Ausgewahlte Validierungsfalle

Zur Validierung der Simulationssoftware ADINA®wurden drei Fille ausgesucht, bei denen
jeweils ein anderes physikalisches Phadnomen dominiert. Allen gemeinsam ist jedoch, dass
es sich um Mehrfeldprobleme handelt. Tabelle A.1 gibt hieriiber eine Ubersicht.

Fall Dominierender Effekt relevante Kennzahlen

Pulsierende Rohrstromung | Reibungskrafte ﬁ_‘—g

Pulswellengeschwindigkeit | Druckkréafte pTEfﬂ’ U/ \/,5:73

Elastische Struktur

im Zylindernachlauf Tragheitskréfte Struktur | 55 . %{;“, Gl. (C.16)
%fia (nur Struktur)

Tabelle A.1: Ubersicht der Validierungsfille

A.1 Pulsierende Rohrstromung

Als erstes Beispiel soll die pulsierende Rohrstromung mit elastischer Wand untersucht
werden. Dieser Fall hat die richtige Wiedergabe der instationdren Geschwindigkeitsprofile
in einem Rohr zum Ziel, welche mit der bewegten Wand des Rohres in Interaktion treten.

Die analytische Behandlung der pulsierenden, laminaren Rohrstromung bei starrer Wand
ist u.a. in [33] zu finden, wo die Lésung des entsprechenden Randwertproblems in der
komplexen Ebene nach der Methode von Uchida durchgefithrt wird. Wird diese Herlei-
tung um die elastischen Eigenschaften der Rohrwand erweitert, gelangt man nach dem
Vorgehen in [34] zum mathematischen Ausdruck

J()(WO %23/2)

SRV TR piw(t=3) A1l
T Wo 2y | € (A1)

v(r,z,t) = c. 1+
n
mit  ~ 2% und C' = C(n). c ist die Wellengeschwindigkeit und A die bekannte Druck-
amplitude. Jy sind hierbei die Besselfunktionen nullter Ordnung. Die relevante Losung
des Geschwindigkeitsprofils erhélt man aus dem Realteil der Funktion (A.1) [33, 34]. Fur
n = —1 kann gezeigt werden, dass v(r, z,t) = v(r,t) und somit der Losung der starren
Wand entspricht.

Die Skizze des Falles ist in Abbildung A.1 gezeigt und es wurden die in Tabelle A.2 und
A.3 dargestellten Parameter verwendet. Fiir die Fluidstromung und Strukturverformungen
wurden folgende Annahmen getroffen:
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Abbildung A.1: Skizze des Rohrvalidierungsfalles

e Fluid:
Es wird eine instationére, laminare, 2D-achsensymmetrische Stromung eines inkom-
pressiblen Newton’schen Fluids angenommen. Als Einlassrandbedingung wird ein
zeitliches Geschwindigkeitsprofil vorgegeben. Als Auslassrandbedingung wird der
Umgebungsrelativdruck von Null vorgegeben.

e Struktur:

Die Rohrwand wird als kompressibel und linear elastisch angenommen. Die Innen-
wand des Rohres verfiige lediglich in axialer Richtung tiber Bewegungsfreiheitsgrade,
der Rohrein- und Auslass sei fest eingespannt.

Rohrparameter mit Werten
Rohrradius R [m] 0,011
Rohrlange L [m] 0,22
Wanddicke h [m] 0,001
Dichte der Struktur ps [24] 1000
Elastizitdtsmodul Wand — E[2] 1000
Querkontraktionszahl ) 0,4
Dichte des Fluids pr [24] 1000
dynamische Viskositat — p [2£] | 5,5-1073
kinematische Viskositdat v [%2] 5,5-107°

Tabelle A.2: Rohrmafle, Material- und Fluidparameter

Das diskretisierte Modell wurde entsprechend der Mafle aus Tabelle A.2 aufgesetzt und der
Strukturteil mit 1x60 Viereckselementen sowie der Fluidteil mit 20x 60 Viereckselementen
vernetzt.

Da die zum Erlangen der analytischen Losung getroffene Modellannahme eines unendlich
langen Rohres im Stromung-Struktur-gekoppelten numerischen Modell nicht umsetzbar
ist und stattdessen eine endliche Rohrlénge verwendet wird, ist mit einer abweichenden
Systemantwort in Form einer zeitlichen Phasenverschiebung der Profile zwischen analyti-
scher und numerischer Losung zu rechnen, die auf Effekte der reflektierenden Randbedin-
gungen zuriickzufithren ist.

Auflerdem wurde im numerischen Fall abweichend vom analytischen Modell nicht der zeit-
liche Verlauf des Einlassdruckes, sondern der der Einlassgeschwindigkeit vorgegeben, um
unter anderem Einlaufeffekte zu reduzieren.
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Simulationsparameter mit Werten
Womersley-Zahl Wo 30
Frequenz 13 1,62772
Schwingungsdauer T [s] 0,61436
Reynolds-Zahl Re 50
Amplitude der Einlassgeschwindigkeit — agm [%] | 0,01250
Anzahl der Zeitschritte pro Zyklus n 64
Zeitschrittweite At =L [s] | 0,00959

Tabelle A.3: Simulationparameter

Diese Phasenverschiebung wird zunéchst in einer ersten Simulation bei starrer Wand
bestimmt. Dabei wird eine reine Fluidrechnung mit einem blockférmigen Geschwindig-
keitsprofil am Finlass nach Gleichung (A.2) durchgefiihrt.

Re-v
2-R

Ve(t) =a-sin(w-t) = -sin(w - t) (A.2)

Die Gesamtphasenverschiebung ¢ setzt sich dabei aus der Phasenverschiebung ®; zwi-

schen Druck und Geschwindigkeit am Einlass und der Phasenverschiebung ®, der Ge-

schwindigkeit am Finlass gegentiber der Geschwindigkeit auf Hohe der Auswertelinie bei
L

zZ = b zusaminen:

O = ) + By = 0,1439 s + 0,0096 s = 0, 1535 s (A.3)
Re -
vJﬂ::pjzg-ﬁn@ﬁ-f-@——Q» (A.4)

Mit dem Blockprofil der Einstromgeschwindigkeit nach (A.4) wird nun die Validierungs-
simulation durchgefiihrt, bei der das Fluidfeld mit dem Strukturfeld gekoppelt ist.

Die sich aus der Simulation ergebenden Geschwindigkeitsprofile v,(r,¢) werden nor-
miert mit der Bezugsgeschwindigkeit v, welche die Maximalgeschwindigkeit eines entspre-
chenden stationaren Hagen-Poisseuille-Rohrstromungsprofils ist (Gleichung (A.5), [142]).
Zur Bestimmung der Bezugsgeschwindigkeit aus den numerischen Ergebnissen wird der
Druckunterschied Ap iiber die Rohrlange Az = L herangezogen. Weiterhin werden alle
Werte mit der Maximalgeschwindigkeit der analytischen Losung |v;,4,| normiert und tiber
dem normierten Radius 7,0, (Gleichung (A.7)) aufgetragen.

R? 0 R? A
go= () (2P (A.5)
4p 0z um Az
(7,1
T o= 0,7174 ; |vpmes| = 0,0188 u*:MZ ) (A.6)
v* r
norm — ) norm — AT
= v o] T 7 (A.7)
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Abbildung A.2: Normierte Geschwindigkeitsprofile der pulsierenden Rohrstromung bei
elastischer Wand und Wo = 30

Die fiir den beschriebenen Fall errechneten Geschwindigkeitsprofile sind in Abbildung A.2
der analytischen Losung gegeniibergestellt.

Man kann in Abb. A.2 eine gute Ubereinstimmung des berechneten Profils mit der analy-
tischen Losung im Bereich der Kernstromung erkennen. Im Wandbereich tritt eine Pha-
senverschiebung auf, die mit der angesprochenen modifizierten Lagerung des numerischen
Modells begriindet werden kann und in konsistenter Weise auch in der numerischen Lo-
sung eines partitionierten, impliziten Kopplungsverfahrens auftritt [146, 105], welches in
der Abbildung zum Vergleich dargestellt ist.

A.2 Pulswellengeschwindigkeit

Im Folgenden wird die Pulswellengeschwindigkeit eines Druckpulses in einem elastischen
Rohr untersucht und anhand dessen ein Validierungsfall beschrieben. In Rohren mit star-
ren Wénden wirde sich eine Druckstérung im Fluid mit der Schallgeschwindigkeit des
Fluides ausbreiten. Diese ist fiir Fluide definiert durch

a:@:ﬁ (A.8)

k ist dabei die Kompressibilitat des Fluides. Da fiir Fliissigkeiten, wie Wasser oder auch
Blut, eine Dichteerhohung nur unter grofier Druckerhohung moglich ist, ergibt sich hier
beispielsweise eine Schallgeschwindigkeit von a = 1483™. Bei Vorhandensein einer ela-
stischen Rohrwand kann die Energie des Druckpulses jedoch in eine Volumenanderung
des Rohres unter Verformung der Rohrwand umgesetzt werden, sodass auch in der Rohr-
struktur eine Wellenausbreitung stattfindet. Im untersuchten Fall wird allerdings nur die
transversale Strukturwelle untersucht, die sich durch die Kopplung an den angrenzenden
Fluidraum zusammen mit der Druckwelle des Fluids parallel zur Rohrachse fortsetzt. Dies
geschieht mit einer gemeinsamen Systemschallgeschwindigkeit, die deutlich kleiner ist, als
die Schallgeschwindigkeit des Fluids.

In der Literatur existieren unterschiedliche analytische Ansédtze und Loésungen, die be-
stimmte physikalische Phanomene unterschiedlich genau abbilden [103, 107, 132].
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Im hier betrachteten Fall wird die Arbeit von Korteweg [103] und dessen analytische
Losung der Pulswellengeschwindigkeit

17 (A.9)

/ 2kR
herangezogen und mit den ihr zugrundeliegenden Annahmen in ein numerisches Modell
umgesetzt.
Als Orientierung an bereits durchgefiihrten Validierungssimulationen sei auf [82], [83] und
[193] verwiesen, von denen die Arbeit von Vierendeels [193] als Grundlage des Validie-

rungsfalles ausgewéhlt (siehe hierzu Tabelle A.4 mit Orientierung an Abbildung A.1) und
entsprechend der Analytik wie folgt aufgesetzt und berechnet wurde.

Rohrparameter mit Werten
Rohrradius R [m] 0,0145
Rohrléange L [m] 0,3
Wanddicke h [m] 0, 00085
Dichte der Struktur ps [24] 1000
Elastizitdtsmodul Wand — E[2;] 4108
Querkontraktionszahl U 0,49
Dichte des Fluids pr (2] 1050
dynamische Viskositat — p [25] | 2,678 - 1073
Kompressibilitét K 2,2-10°

Tabelle A.4: Rohrmafle, Material- und Fluidparameter

Mit den in Tabelle A.4 angegebenen Werten ergibt sich die Pulswellengeschwindigkeit zu
PWV = 10,83 . Das diskretisierte Fluidmodell wurde mit 15 x 100 , das zugehorige
Strukturmodell mit 4 x 100 Viereckselementen vernetzt.

Gemafl den Annahmen, die der analytischen Losung (A.9) zugrunde liegen, wurden die
Bewegungsfreiheitsgrade des Strukturmodells auf die Translation in radialer Richtung be-
schrankt und die Wande des Fluidmodells als reibungsfrei angenommen. Als Einlassrand-
bedingung wurde ein stufenférmiger Druckverlauf in der Zeit vorgegeben.

Abbildung A.3 zeigt den zeitlichen Verlauf des Druckes und der Wandauslenkung nahe
am FEinlass, in der Mitte des Rohres und am Auslass. Aus den Zeitdifferenzen der Peaks
wurde die mittlere Pulswellengeschwindigkeit zu PWV;,, = 12,18 * bestimmt, die von
der angegebenen analytischen Losung abweicht. Der Grund hierfiir mag in der fehlen-
den Berticksichtigung der Querkontraktion des Materials liegen. Diese geht beispielswei-
se in eine in [83] verwendete Formulierung ein, welche bei den gegebenen Parametern
PWV = 12,12 ™ liefert und somit um weniger als 0,5% von der numerisch errechneten
Pulswellengeschwindigkeit abweicht.
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Abbildung A.3: Zeitliche Verlaufe des Drucks und der Wandauslenkung an 3 Messstellen
fiir den Fall eines niedrigen (links) und eines hohen (rechts) Druckpulses
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Abbildung A.4: Verstarkte Darstellung der Wandauslenkung und der Druckverteilung im
Fluid
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A.3 Elastische Struktur im Zylindernachlauf

Als abschlieBender Validierungsfall wird die Fluid-Struktur-Wechselwirkung einer fle-
xiblen Struktur im instationdren Nachlauf eines umstromten Zylinders untersucht. Die
Konfiguration des Benchmarks wurde von Turek und Hron [88] vorgeschlagen und ist in
Abbildung A.5 dargestellt.

Durch die leicht unsymmetrische Kanalgestaltung wird eine Anfangsstorung hervorgeru-
fen und es bildet sich ab einer kritischen Reynoldszahl eine instationédre Umstréomung des
Zylinders und der flexiblen Struktur aus, sodass letztere zu periodischen Schwingungen
angeregt wird. Wahrend eine laminare Zylinderumstromung ohne die gezeigte Struktur
im Nachlauf ab einer mit dem Zylinderdurchmesser D gebildeten Reynoldszahl Rep = 40
absolut instabil wird und sich periodisch Wirbel ablosen, zeigt der Benchmarkfall, dass
das starre, reine CFD-Problem auch bei Rep = 100 noch stationar ist. Die starre ,,Split-
terplate unterbindet also den Transport und die Anfachung von Stérungen. Erst bei ela-
stischer Struktur kann diese durch eigene Verformung Teil des Resonanzprozesses werden,
sodass es bei Rep = 20, wie erwartet, zu einem stationédren Verhalten kommt, jedoch bei
Rep = 100 zur im Folgenden beschriebenen Instationaritat. Durch die leichte asymmetri-
sche Lage des Zylinders zwischen den beiden Kanalwénden kommt es zu einer beabsichtigt
unterschiedlichen Beschleunigung auf Ober- und Unterseite des Geamtkorpers und damit
zu einem leichten Auftrieb. Dieser ist notwendig, um den initialen Bewegungsvorgang der
Struktur physikalisch und damit unabhéngig von der Numerik zu verursachen. Der zeitlich
gemittelte Auftrieb ist damit auch in den Ergebnissen des eingeschwungenen Zustandes
nicht Null, die entsprechenden mit der Gesamtliange des Korpers gebildeten Auftriebsbei-
werte bewegen sich gedoch lediglich im Promillbereich.

Im Gegensatz zu einem &hnlichen in der Fachwelt oft untersuchten Fall [196, 195, 185] wur-
de diese Konfiguration ausgewéhlt, weil ein grofleres Verhéltnis von Lange der elastischen
Struktur zu Breite des umstromten Korpers vorliegt und somit dem Strukturverhalten des
Wellenpumpenfalles besser Rechnung getragen werden kann. Da dieser FSI-Benchmark

relativ neu ist, liegen noch nicht viele Vergleichslosungen von anderen Forschergruppen
vor, ihre Zahl mehrt sich jedoch (z.B. [164, 46, 38]).

y T (0 y)_l 5 U01681y (0741_y)
/
’ Auswerte— A d
punkt 0,02 '
e J ' ‘
~ 0,41 | ﬁ
j \ _}E / S
/
7 0.2 Kopplungsrand ]
\
Y \ —
- 2,5 \ . X

Abbildung A.5: Skizze des FSI-Benchmark nach Turek [88] mit Maflen (in m) und Rand-
bedingungen

Nachdem im Abschnitt A.1 ein reibungsdominiertes und in A.2 ein druckdominiertes FSI-
Problem behandelt wurde, wird im dritten Beispiel zusatzlich die Tragheit der Struktur als
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relevanter Effekt untersucht. Da die Strukturtragheit im Wellenpumpenproblem aufgrund
der starken Wandinteraktion und der Strukturdichte zwar nicht dominant ist (vergl. Gl
(C.16) fir % T, NAVMIT), aber im gleichen GroBenordnungsbereich liegt, kommt dem
im Folgenden behandelten Fall ebenfalls eine validierungstechnische Bedeutung zu. Dieser
Sachverhalt ist im Groéfenordnungsvergleich in Tabelle A.5 dargestellt.

Wie in Tabelle A.5 wiedergegeben, befinden sich die spezifischen Trégheitskrafte der
Strukturbewegung fiir den ausgewéhlten Validierungsfall aus der Arbeit von Turek [88] im
gleichen Groflenordnungsbereich wie der im Kapitel 6 behandelte experimentelle Validie-
rungsfall eines Wellenpumpenprototyps. Im Vergleich ist die Tragheit der Wandbewegung
eines schlagenden Herzens dargestellt, die um zwei Groflenordnungen kleiner ist und, &hn-
lich den in A.1 und A.2 dargestellten Féllen, keinen relevanten Einfluss hat.

Es werden die zwei in Tabelle A.6 dargestellten Félle mit den entsprechenden Stoffwerten
und Randbedingungen untersucht. Die Ergebnisse sind in Tabelle A.7 im Vergleich zu den
Referenzwerten angegeben und lassen eine gute Ubereinstimmung erkennen. Dargestellt
sind die Auslenkungen des Strukturendpunktes in x und y Richtung sowie die auf den
Gesamtkorper wirkenden Widerstands- (Fyy) und Auftriebskréfte (Fy).

Parameter FSI 2 Benchmark [88] | Wellenpumpe | Herz
Dichte s [10°24] | 10 1 1
Wanddicke (m] 0,02 0,003 0,01
Amplitude a [m] 0,08 0,002 0,01
Frequenz  f 4] 2 100 1

| Tragheit  pghaf® [2;] [6,4-107? 61072 [1-107"

Tabelle A.5: Vergleich der flichenspezifischen Strukturtrigheitskrafte bei Bewegungszu-
stdnden unterschiedlicher Anwendungsfélle

FSI1 | FSI2
ps [10°34] |1 10
Eg [1024] 11,4 | 1,4
pr [10°74] |1 1
v [10792] | 1 1
U (%] 0,2 |1
Re 20 | 100

Tabelle A.6: FSI-Parameter

Az in 107%[m] | Ay in 1073[m] Fw in [N] F4 in [N]
Ref. FSI1 0,0227 0, 8209 14,29 0,7638
Sim. FSI1 0, 0226 0, 8063 14, 37 0,7534

Ref. FSI2 || —14,58 £12,44 | 1,23 £ 80,60 | 208,83 + 73,75 0,88 + 234, 20
Sim. FSI2 || —13,30+ 11,60 | 1,00+ 76,60 || 207,33 £ 64,27 | —2,43 £ 218,04

Tabelle A.7: Ergebnisse der in Tabelle A.6 charakterisierten Falle im Vergleich zu den
Referenzwerten
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Abbildung A.6: FSI 2, Vergleich der numerischen Simulation mit Referenzwerten aus [88]

Abbildung A.7: FSI 2, Geschwindigkeitsfeld und Strukturbewegung tiber einen Schwin-
gungszyklus
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Da es sich bei FSI2 um den interessanteren instationdren Fall handelt, sind dessen zeit-
liche Verliufe in Abbildung A.6 aufgetragen. Es ist eine gute Ubereinstimmung der die
Phénomene charakterisierenden qualitativen Verlaufe zu erkennen. Die Abweichungen der
Amplituden sind in Tabelle A.7 quantifiziert und resultieren in geringeren Kraften und
Auslenkungen. Die Schwingungsfrequenz der Referenzdaten betragt 1,93 Hz, die der Si-
mulationsergebnisse 1,87 Hz.

Die Ergebnisse sind sensibel gegeniiber dem verwendeten Elementtyp auf der Fluidsei-
te [144]. Wie sich in FSI- und CFD-Studien zeigt, weisen mit der verwendeten FCBI-
Formulierung Viereckselemente die beste Abbildungsgiite auf.



B Biokompatible Materialien

Zur Auslegung eines Implantats muss besonderes Augenmerk auf die Auswahl der Ma-
terialien gelegt werden, da diese in Kontakt mit biologischem Gewebe und insbesondere
dem Blut stehen und daher folgenden Anforderungen geniigen miissen.

Beim Kontakt von Blut mit einem implantierten Werkstoff kann es zu Interaktionen
kommen, die die Biofunktionalitat des Werkstoffes bestimmen. So kommt es zunéchst
zu einer Adsorption von Proteinen aus dem Blut auf der Implantatoberfliche, an die
anschlieend Blutplattchen adhéarieren konnen.

Die Anforderungen an einen hamokompatiblen Werkstoff bestehen hauptséichlich darin,
die folgenden Mechanismen zu verhindern.

o Blutkoagulation
o Veranderung der Plasmaproteine des Blutes

o Veranderung der Elektrolytenkonzentration

Im Bereich der Herzergénzungssysteme und der Herzklappenprotesen kommen aufgrund
ihrer biokompatiblen und mechanischen Eigenschaften vornehmlich die Polyurethane zum
Einsatz. Polyurethane (PU oder PUR) sind Polymere, die eine Urethangruppe besitzen.
Aufgrund ihrer Hydrolyseunempfindlichkeit sind zu Implantatszwecken die Polyether-
Urethane den Polyester-Urethanen vorzuziehen.

In Untersuchungen wurde festgestellt, dass die Adsorption und Thrombogenitit im Zu-
sammenhang mit der Oberflaichenenergie von Polyurethanen steht, welche durch Modifi-
kation der Polymeroberflichen beeinflusst werden kann.

Signifikante Steigerungen der Hamokompatibilitiat von Polyurethanen konnten durch das
Anbinden an oder Beschichten mit Heparin erreicht werden [198].

Die folgende Tabelle B.1 zeigt Typen, die als Langzeitimplantate in der Medizintechnik
Anwendung gefunden haben.

Eine Aufstellung technischer Daten der TECOFLEX CLEAR Produktreihe findet sich
in Tabelle B.2. Es handelt sich hier um ,Medical Grade “ aliphatische, thermoplastische
Polyurethane (TPU), also auf Biokompatibilitat getestete Werkstoffe.
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Polyurethan Beschreibung Einsatzgebiet
Angioflex segmentiertes Urethan-Silikon | kinstl. Herzklappen,
(Abiomed, USA) Copolymer auf Basis Diaphragma f. kiinstl.
von Polyether Herzpumpen
Cardiothane vernetztes, aromatisches Ballonkatheter

(Kontron Inc., USA) | Urethan-Silikon Copolymer
auf Basis von Polyether

Tecoflex HR lineares, segmentiertes Diaphragma f. kiinstl.
(Thermedics, USA) aliphatisches Polymer auf Herzpumpen, Katheter,
Basis von Polyether kiinstl. Hautersatz

Tabelle B.1: Kommerziell in der Medizin eingesetzte Polyurethane [198]

Bezeichnung: EG- 80 | 85A | 93A | 100A | 60D 65D 68D 72D

Shore Héarte T2A | TTA | 8TA 94A | 51D 60D 63D 67D
Dichte [g/cm?] 1,04 | 1,05| 1,08| 1,09 1,00 1,1 L1 1,11
Biegemodul|[Mpa] 6,89 | 15,86 | 22,06 | 68,95 | 89,63 | 255,11 | 317,16 | 634,32
Reissspannung

-[Mpa] 39,99 | 42,75 | 53,09 | 56,54 | 57,23 | 57,23 | 57,23 | 55,85

Reissdehnung [%)] 660 | 550 | 390 370 | 360 360 350 310
Spannung [Mpa]
bei Dehnung:

100 % 2,07 4,14 6,89 | 11,03 | 12,41 | 15,17 | 17,93 | 23,44
200 % 3,45 | 6,21 | 13,10 | 20,68 | 19,99 | 20,68 | 25,51 | 33,09
300 % 5,52 | 9,65 | 29,65 | 38,61 | 38,61 | 41,37 | 43,44 | 48,95

Tabelle B.2: Auszug aus technischem Datenblatt TECOFLEX ©CLEAR



C Umformungen und Abschatzungen

C.1 Substantielle Ableitung und Reynolds Trans-
porttheorem
Zeitableitungen physikalischer Gréflen f bei fixierten materiellen Koordinaten heiflen ma-

terielle oder substantielle Ableitungen und kénnen anhand der Anwendung der Kettenre-
gel auf die Bewegungsabbildung ¢ formuliert werden.

af(#,t) Of(Z,t) 0D;(X, 1)

@ o), Z O ot (€
af(z,t) _ Of .

o = 81&‘:‘_ (grad f) - v (C.2)

Lagrange Eﬁ;; Konvektivterm

Da die kontinuumsmechanischen Erhaltungsgleichungen als Volumenintegrale mit zeitlich
verdanderlichen Grenzen formuliert werden, wird als wichtiges Werkzeug zu deren Her-
leitung das Reynolds Transporttheorem aus Gleichung (C.2) und den in Gleichung (3.4)
dargestellten Identitaten abgeleitet.

d d df
dv — f/ JdV:/ @ JdV:/ Y74 frdividv
0t Jo, T i Jo. ! Qodt(f) o, qg T AV

- / f;;+fdivz7du_/ (aafﬂgradf) U+fdiv77> dv

= /Qt—kdlv fU)dUZ/Qt adv—l— mt(f”)'”da (C.3)

Das Reynolds Transporttheorem (C.3) stellt somit an sich eine Erhaltungsgleichung dar
und besagt anschaulich, dass die totale zeitliche Anderung einer iiber das Gebiet inte-
grierten GroBe f gleich ist der lokalen zeitlichen Anderung dieser Gréfie im Gebiet €,
und der tber die Gebietsgrenzen 0, tretenden Fliisse. 77 ist dabei der nach auflen wei-
sende Normaleneinheitsvektor des Flachenelementes da. f(Z,t) kann hierbei eine skalar-,
vektor- oder tensorwertige Feldgrofe sein [77].
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C.2 ALE Betrachtungsweise

Zur Ableitung der ALE Formulierung wird eine Transformation vom (z,t) in das (£, 7)
Koordinatensystem vorgenommen, welches einer Konfiguration €2, mit beliebiger Relativ-
bewegung zur Momentankonfiguration mit der Geschwindigkeit ¢, entspricht.:

—

E4+die, ) =3¢, T) (C.4)
T (C.5)

81
|

Fiir eine beliebige Funktion f(z,t) = f(€ 4 d(&,7),7) mit Geschwindigkeit des Koor-

dinatensystems bzw. des numerischen Gitters v, = % = g—f schreibt sich die zeitliche
Ableitung
of _ of ~ox Of
or ~ ot or oF (C6)
8f _0f ox of of
9 T o or o7 or o 4V (C1)
Eingesetzt in die Gleichung (3.8) ergibt sich
af o S .
8—+d1v(vf) — Uy - divf+divg —2 =0 (C.8)
-

Die direkte Anwendung von (C.7) liefert damit nach Aufspaltung von div(¢f) die ALE
Form der nicht konservativen kontinuumsmechanischen Erhaltungsgleichungen, jedoch
nicht die ALE Form der konservativen Gleichungen, welche nur in ihrer integralen Form
ausgedriickt werden konnen [5].

Im Hinblick auf die Diskretisierung der Stromungsgleichungen mit der Finite-Volumen

Methode (FLUENT©) oder der Finite-Element Methode mit FCBI Elementen (ADINA©)
wird die ALE Formulierung der stromungsmechanischen Grundgleichungen in konservati-
ver und integraler Form benotigt. Hierzu wird das Reynolds Transporttheorem angewen-
det und nach der partiellen zeitlichen Ableitung umgeformt.

aT - = / fdv— / div(f7,)dv (C.9)

Setzt man dies in die iiber ein Kontrollvolumen V C €; integrierte allgemeine Erhaltungs-
gleichung (3.8) ein, erhélt man

ddT [ fdv+ [ 1div(£7) - div(f,) + divg] dv= [ = dv (C.10)
& [ savs [ )+ ¢ wda= [ = ao (C.11)
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C.3 Krafteverhaltnis am Schlauchelement

Zu Vorauslegungszwecken der Wellenpumpe bietet sich eine vereinfachte Abschéitzung von
herrschenden Krafteverhaltnissen bei gegebenen Material- und Bewegungsparametern an.
Eine Abschétzung der relevanten Tragheits- und Radialkréafte Fr bzw. Fr wird unter der
Annahme linearer isotroper Elastizitiat fiir das in Abbildung C.1 dargestellte Schlauch-
massenelement volumenbezogen vorgenommen. Die Auslenkung u(t) wird dabei gemafl
der Anregung periodisch angenommen.

u(t) = A -sin(wt) (C.12)
i(t) = —Ag-w?®-sin(wt) (C.13)

Volumenspezifische Tragheitskraft:
AFr AFr  Am-a(t) — psAA-s- Agw? sin(wt)

AV~ AA-s  ANA-s AA-s
Die reinen Beschleunigungskrafte der Strukturbewegung
konnen nun um den Einfluss eines umgebenden Fluids
erweitert werden mit der spezifischen zuséatzlichen virtu-
ellen Masse, die analog zum Vorgehen in [148] durch

(C.14)

i = ppL - NAVMI (C.15)

mit dem nondimensional added virtual mass incremen-
tal faktor (NAVMI) und einer charakteristischen Struk-
turabmessung L = d ausgedriickt wird. (NAVMI) hangt
von der Geometrie und dem Anregungsfall ab. Die grof-
ten Tragheitskréfte (mit sin(wt) = 1) fiir das gekoppelte
System sind dann

AFp
AV

d

Der zweite Term in der Klammer kann als Ahnlichkeits-
kennzahl fiir das gekoppelte System aufgefasst werden.

Zur Abschétzung der volumenspezifischen Radialkraft
am Schlauch wird als einfachste Betrachtung die Kes-

selformel
Abbildung C.1: Skizze Schlau- .
® op = LT _ AU p_Bd g pd (C.17)
chelement Az -5 U d 9. 5
mit Ad ~ Ay angewendet. Daraus ergibt sich fiir die Radialkréfte
Fr pAA 2A0-s- F
= = 1
AV AA-s d?-s (C.18)
Als Verhéltnis aus (C.16) und (C.18) ergibt sich
AFp|  ps-w? (1+ 224 . NAVMI) @2 ©.19)
AFp| 2.-F ‘ '







D Abkiirzungen und Nomenklatur

Abkiirzungen

Abb. Abbildung

Abschn. Abschnitt

BTR Bridge to Recovery

BTT Bridge to Transplant

bzgl. beziiglich

bzw. beziehungsweise

CAD Computer Aided Design

CFD Computational Fluid Dynamics
DT Destination Therapy

EDV enddiastolisches Volumen

ESV endsystolisches Volumen

FDM Finite Differenzen Methode
FEM Finite Elemente Methode
FVM Finite Volumen Methode

FSI Fluid Structure Interaction

ggf. gegebenenfalls

HZV Herzzeitvolumen

Kap. Kapitel

LV linker Ventrikel

MRT Magnet-Resonanz-Tomographie
NAVMI Non dimensional added virtual mass incremental factor
0.4. oder dhnliches

PF Plattchenfaktor

PWV Pulse Wave Velocity, Pulswellengeschwindigkeit
QOL Quality of Life

RV rechter Ventrikel

S. siehe

SV Schlagvolumen

u.a. unter anderem

UDF USER Defined Funktion

UDM User Defined Memory

UDS USER Defined Scalar

VAD Ventricular Assist Device
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vergl. vergleiche

vWF von-Willebrand-Faktor

z.B. zum Beispiel

DPM Discrete Phase Model

Skalare Grofien

Ip, Ilp, I11p
a, Cy, Am
Bi

g

€

Nhyd

Mk
A

Ad; AT
u

Hos Moo
Heff

Rl

ICISECECINER
& o ;D

g =

T Qo

sl

erste, zweite und dritte Invariante eines Tensors D
porous-jump Modellkoeffizienten
Regressionskoeffizienten

Scherrate

Fehler

Hydraulischer Wirkungsgrad

kardialer mechanischer Wirkungsgrad

Wellenlange

Unterrelaxationsfaktoren fiir Last und Verschiebung
dynamische Viskositét

dynamsiche Viskositat in Ruhe bzw. fiir hohe Scherraten
effektive dynamische Viskositéat

Lamé Konstanten

kinematische Viskositét, Querkontraktions-/Poissonzahl
Dichte

Vergleichsspannung

eindimensionale Spannung, Belastung

mittlere rdumliche Scherbelastung

Referenz-, Momentankonfiguration

Amplitude, Schallgeschwindigkeit
Oberflache in Referenz-, Momentankonfiguration
Durchmesser

Schédigungszustand

Elastizitatsmodul

mechanische Gesamtarbeit des Herzzyklus
Druck-Volumen Arbeit

potentielle Energie des Myokards
Frequenz, allgemeine Variable
Schubmodul

Wanddicke, Strukturdicke

Helicity, Helizitat

Hémolyseindex

Kapazitat, Volumendehnbarkeit
Induktivitat, Tragheit



145

L charakteristische Lange

mse mean square error

n Anzahl der Zeitschritte, Summationsvariable

N Anzahl der Zellen, Summationsvariable

D Druck

Ap Differenzdruck, Druckaufbau/-abfall

pV pV-analoge, dem Kreislauf zugefithrte Arbeit mit/ohne VAD
PAS Platelet Activation State

R Widerstand (hydraulisch), Regressionsmaf

Re Reynoldszahl

t Zeit

At numerischer Zeitschritt

to, a, b, A Parameter fiir Viskositatsmodelle

ty Belastungszeit, Verweilzeit

Ty Zykluszeit

U charakteristische Geschwindigkeit

Up, Geschwindigkeit normal zur durchstromten Fléache
Umaz Bezugsgeschwindigkeit:

0,7 [m/s] in Ventrikeldarstellungen
10 [m/s] in Pumpendarstellungen

V, v Volumen in Referenz-, Momentankonfiguration

1% Volumenstrom

V Oy Sauerstoffverbrauch des Myokards

w spezifische Verzerrungsenergiedichte

Wo Womersley-Zahl

u, v, w Komponenten des Geschwindigkeitsvektors in z, y, 2
x; Eingangsgrofle fiir Regression

Yy ZielgroBe fir Regression

x, Y, 2 kartesische Koordinaten

Vektorwertige Groflen

Verschiebungen am Kopplungsrand

!

materielle Lagrange’sche Koordinaten, Systemlosungsvektor
raumliche, Eulersche Koordinaten

=
n

d

ﬁ)ol Volumenkrafte

n Normaleneinheitsvektor
t Spannungsvektor

u Verschiebung

U Geschwindigkeit

Uy Netzgeschwindigkeit

X

z
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Tensorwertige Grofien

o Kronecker Einheitstensor

T Reibungsspannungen

op, Op, erster und zweiter Piola Kirchhoff Spannungstensor
C Rechts-Cauchy-Green-Tensor

D Deformationsraten

E Greensche bzw. Green-Lagrange Verzerrungen

F Deformationsgradienten

H Verschiebungsgradienten

L Geschwindigkeitsgradienten

Ti;, T Cauchy Spannungstensor in Fluid, Struktur
R Drehtensor

w Rotationen

Mathematische Operatoren

V, grad Nabla-Operator, Gradient
V., div Divergenz

X Vektorprodukt

A Laplace-Operator

det Determinante

Indizes

a Fluid

‘g Struktur

‘s Systole, systolisch

“d Diastole, diastolisch

‘Ao Aorta

“qor Aortenklappe

“mit Mitralklappe

‘0 Referenzzustand, Ausgangszustand
‘T Tragheit

‘R Radialsteifigkeit

“hyd hydraulisch

“n flachennormal
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