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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Motivation

In den westlichen Industriestaaten sind Erkrankungen des Herz—Kreislaufsystems
die haufigste Todesursache. Im Jahr 2000 starben in der Bundesrepublik allein ca.
400.000 Menschen an den Folgen von Krankheiten des Kreislaufsystems [47]. Ei-
ne wichtige Rolle spielen dabei Erkrankungen der Herzklappen. Diese kénnen zu
mangelnder Offnung (Stenose) oder Undichtigkeiten (Insuffizienz) fithren. Offnet
sich eine Klappe nicht vollsténdig, staut sich dahinter das Blut, und das Herz wird
iiberlastet. Ist eine Klappe undicht, fliefit bei jedem Zusammenziehen des Herzmus-
kels aus der Kammer Blut zuriick in den Vorhof oder aus der Aorta in die linke
Herzkammer. Dieses pendelnde Blut belastet das Herz stark. Leichtere Storungen
der Klappenfunktion werden vom Herzen ausgeglichen. Schwerere Fille werden mit
Medikamenten oder operativ behandelt. Chirurgische Eingriffe wegen Herzklappen-
fehlern ist die zweit haufigste Operation am offenen Herzen.

Diese Arbeit stellt im Rahmen des K Arlsruhe Heart MOdel (KAHMO) einen Bei-
trag zum besseren Verstdndnis der Ursachen und Wirkung der komplexen Zusam-
menhénge im Kreislaufsystem des Menschen dar. Mit numerischen Simulationen
eines Aortenbogenmodells sollen Vorhersagemoglichkeiten fiir den Diagnostiker und
den Chirurgen geschaffen werden. Fiir die Simulationen kommen die Softwarepakete
STAR-CD® und PERMAS® zum Einsatz, die durch eine Bibliothek von Routinen
miteinander gekoppelt werden. Das so zusammengestellte Softwarepaket wird fiir
Berechnungen des passiv bewegten Teils von KAHMO verwendet.
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KAPITEL 1. EINLEITUNG

1.2 KArlsruhe Heart MOdel

Seit 1999 wird am Institut fiir Stromungslehre der Universitét Karlsruhe (TH) das
KArlsruher Heart MOdel entwickelt. In enger Zusammenarbeit mit der Medizin
entsteht dabei ein mathematisch, virtuelles Modell des menschlichen Herzens.

Modell Modell
Aortenklappe Mitralklappen
TN f \
Herzklappen MRT-Daten
& J

Y

( ™
Bewegung W Ventrikel—

Aortenklappej KAHMO |~=—| bewegung
~ J
RN \

elastische Rand- _

Aorta bedingungen Medium

~ Y,

Abbildung 1.1: Struktogramm des KArlsruher Heart MOdel.

Als erstes Forschungsgebiet wurde hierfiir das linke Ventrikel des menschlichen Her-
zens gewahlt. Dieses muss die meiste Arbeit im Kreislauf verrichten. Vom linken
Ventrikel aus wird sauerstoffreiches Blut aus der Lunge weiter in den Korperkreislauf
gefordert. Dieser repréisentiert aus stromungsmechanischer Sicht eine Kombination
aus kapazitativen Volumenreservoirs und Widerstédnden. Dadurch ist die geleistete
Druckarbeit im linken Ventrikel deutlich hoher als im rechten, von dem aus das
venose Blut lediglich in den kleineren Lungenkreislauf geférdert wird.

Erkrankungen am Herzen und seinen Klappen sind deshalb besonders im linken
Ventrikel von Bedeutung. Dort fiihren Fehlfunktionen der Klappen oder des Herz-
muskels schnell zur Verschlechterung der Kreislaufsituation eines Patienten. Die
Anatomie und Physiologie wird in Kapitel 2.1 beschrieben.

Die Funktionsweise des Herzens beruht auf der zyklischen, elektrodynamischen Er-
regung und der daraus resultierenden Muskelkontraktion. Dadurch kann im linken
Ventrikel ausreichend Druck fiir die Blutférderung in den Koérperkreislauf erzeugt
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1.2. KARLSRUHE HEART MODEL

werden. Die Stromungsrichtung wird dabei durch die zwei Herzklappen gesteuert,
welche nur durch die Druckdifferenzen in Vorhof, Ventrikel und Aorta 6ffnen und
schliefen. Die stromab folgende Aorta ascendens ist das grofite Blutgefafl im Korper
und stellt mit ihrer elastischen Deformation durch den Druck ein bedeutendes Vo-
lumenreservoir im Korperkreislauf dar. Hieraus resultiert die Einteilung von KAH-
MO in einen aktiven und in einen passiven Teil. Im aktiven Teil wird die Stromung
durch Muskelkontraktion und —relaxation quasiaktiv gefordert. Die numerische Be-
rechnung des aktiven Teils vernachléssigt daher die Wechselwirkung zwischen Blut-
stromung und Herzmuskel und gibt die Bewegung des Ventrikels aktiv vor. Die
Herzklappen und die Aorta besitzen keine oder nur sehr wenig muskuliare Aktivitat
und werden ausschliellich durch ihre Interaktion mit der Stréomung bewegt und
deformiert. Die Bewegung kann daher nicht vorgeschrieben werden, sondern muss
durch geeignete Kopplung mit Strukturberechnungen ermittelt werden. Eingehende
Beschreibungen der Modelle finden sich in Kapitel 2.4 und 2.3. In Abbildung 1.2
ist die Unterscheidung von aktivem (rot) und passivem (blau) Teil des KAHMO
dargestellt.

Abbildung 1.2: Einteilung des aktiven (rot) und passiven (blau) Teils von KAH-
MO
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1.3 Stand der Forschung

1.3.1 Historisches

Die Phénomene der Blutstromung in vivo ist schon lange in den Fokus der Na-
turwissenschaft und Medizin geriickt. Galen (129 - 199 n.Chr.), auch bekannt als
Galenos von Pergamon entwickelte die Saftelehre, nach der alle Krankheiten durch
ein Ungleichgewicht der vier Sifte Blut, Schleim, schwarze Galle und gelbe Galle
erklart werden. Aus dieser Theorie wurde der Aderlass als Therapie gegen einen
“Blutiiberschuss“ entwickelt. W. Harvey (1578 - 1657) entdeckte den groBen Blut-
kreislauf. Schon 1616 erldauterte er in seinen Vorlesungen die Funktion des Herzens
und beschrieb, wie es das Blut im Kreislauf beférdert. Seine Erkenntnisse erwarb er
durch geschickte Sektionen und sorgféltige Beobachtungen der Herz- und Blutbe-
wegungen einer groflen Zahl lebender Versuchstiere. In der Neuzeit wurde die For-

Abbildung 1.3: Harvey zeigte an einem abgebundenen Arm, dass vendses Blut
stets in Richtung des Herzens flieft und erbrachte damit den Beweis fiir den Kreis-
lauf des Blutes.

schung iiber die Stromungsverhéltnisse in Blutgefdfien intensiviert und eine wichtige
Grundlagen fiir die heutige Medizin gelegt. Womersley verdffentlichte 1957 seine Ar-
beit iiber die Fortpflanzung des Druckpulses in elastischen Rohren [50]. Er zeigte
damit analytische Losungsansitze, die auch fiir anatomisch vereinfachte Modelle
von Blutgefafien giiltig sind.

1.3.2 Aktuelle Forschung

Untersuchungen von Blutstromungen sind in verschieden Arbeiten eingehend behan-
delt. Peskin und McQueen [40][39] erstellten mit der Immersed Boundary Method
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1.3. STAND DER FORSCHUNG

und auf Grundlage von Anatomiedaten von Tieren eine numerische Simulation ei-
nes Herzens. Dabei werden die inkompressiblen Navier-Stokes—Gleichungen mittels
FVM und zentralen Differenzen auf einem dquidistanten Rechennetz geldst und mit
einbeschriebenen Fasern in Wechselwirkung gebracht. Die Losung gibt einen ersten
Eindruck der Durchstromung von Ventrikel und Aorta, muss aber wegen der Re-
duktion der Strukturmechanik auf Faserfilamente Abstriche machen.

Stromungssimulationen von kiinstlichen Herzklappen werden verschiedentlich
durchgefiihrt. Insbesondere in direkter Zusammenarbeit mit verschiedenen Part-
nern aus der prothetischen Industrie sind numerische Berechnungen unternommen
worden. Trowbridge [48] hat mehrere Arten von mechanische Herzklappen vermessen
und mit dem kommerziellen Softwarepaket ANSYS untersucht.

In Hirth [19] wird das Stromungsverhalten einer Zweifliigelklappe in wvitro unter-
sucht und mit PIV-Messungen verglichen. Fiir die Stromungs—Strukturinteraktion
wird eine Momentenbilanz um die Klappenfliigel gebildet und Klappenbewegung
berechnet.

Bei Lai [24] wird eine Zweifliigelklappe simuliert, um die Geschwindigkeits-
verhéltnisse bei der SchlieBung zu untersuchen. Dabei wird besonderes Augenmerk
auf die Spitzengeschwindigkeiten gelegt, welche fiir die Haemolyse (Zerstérung roter
Blutkorperchen) verantwortlich ist. Innerhalb des EU-geforderten Projektes Blood-
Stm sind Fluid-Struktur—gekoppelte Simulationen von Zweifliigelklappen durch-
gefiithrt worden.

Pemrose [37] hat fiir diese Simulationen den Stromungscode CFX-5 und das Struk-
turberechnungsprogramm ANSYS mit MpCCI gekoppelt. Die Ergebnisse Zeigen
einen guten Ansatz fiir die Simulation hoch—dynamischer Klappenbewegungen.

Grande [18] verwendet reale Geometriedaten, um eine Struktursimulation einer Aor-
tenklappe durchzufithren. Bei diesen Berechnungen wurde das Stromungsfeld nicht
gelost. Trotzdem gibt die Arbeit Aufschliisse iiber Deformationsverhalten, Materi-
aleigenschaften und Spannungen in einer Aortenklappe.

DeHart [11],[12] zeigt FErgebnisse einer Fluid—-Strukturinteraktion einer fa-
serverstarkten generischen Aortenklappe. Die Berechnungen nutzen fiir die
Stromungssimulation und die Struktursimulation die Finite-Elemente-Methode.
Dabei ist das Integrationsgebiet auf ein symmetrisches Sechstel von Aortenklappe
und Aortenwurzel reduziert. Fiir die Berechnung der Klappenbewegung wird dabei
eine Eulerische Darstellung benutzt. Diese wird durch eine arbitary-Lagrangian-
Eulerian (ALE) [14] Methode mit der Stromungsmechanik gekoppelt.

Bei Makhijani [30] werden mit zweidimensionalen Shellelementen ein Klappenaus-
schnitt fiir eine strukturmechanische Berechnung modelliert. Durch eine indirekte
Kopplung mit einer Stromungsberechnung werden die Funktion einer kiinstlichen,
bioprothetischen Herzklappe nachvollzogen. Die Ergebnisse zeigen insbesondere die
Einsetzbarkeit der Methode fiir die weitere Entwicklung von Herzklappen.
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Berechnungen von Blutgefédfien mittels fluid-struktur-gekoppelten Verfahren behan-
delt Zhao [51]. Dort werden verschiedene Halsschlagaderverzweigungen untersucht
und die Verdnderungen in der Wandschubspannung aufgezeigt. Dafiir wurde bei die-
ser Arbeit eine Kopplung des Strémungssolvers CFX-4 und des Strukturprogramms
ABAQUS ausgefiihrt.

Bei Qiu [41] wird eine Coronararterie pulsierend durchstrémt. Die Dean—Zahlen und
Re—Zahlen liegen deutlich unter denen einer Aortenbogendurchstréomung, sodass
sich andere Stromungsstrukturen im Gefaf einstellen. Die Ergebnisse zeigen aber
ein radiales Auswandern des Arterienbogens wihrend eines Pulszyklus, wie es bei
der Fluid—-Struktur-Kopplung zu erwarten ist.

Die Effekte der Wandschubspannung in grofilen Gefiflen wird bei Shipkowitz [46]
untersucht. Dabei werden die Sekundérstromungen in der absteigenden Aorta und
den angrenzenden Abgéngen betrachtet und deren Einfluss auf die Wandschubspan-
nungsverteilung.

Bei Lauprecht [25] wird die aufsteigende Aorta mittels Magnet—Resonanz—
Tomografie (MRT) geometrisch vermessen und mit einem Finite-Elemente—
Verfahren numerisch berechnet. Dabei wird die Wandbewegung aus den MRT-
Aufzeichnungen entnommen und der Aorta aktiv vorgegeben.

Numerische Simulationen von Blutstromungen im Aortenbogen finden sich ferner
bei Fujioka [16]. Bei der Arbeit wurden Geometrieinformationen aus MRT (Magnet
Resonanz Tomographie) verarbeitet, aus denen ein vereinfachtes Aortenbogenmodell
generiert wurden.

Eine Ahnliche Vorgehensweise findet sich bei der Arbeit von Jin [22]. Durch verbes-
serte MRI-Datenerfassung werden hier die Wandbewegung als Randbedingung einer
dreidimensionalen Stromungsberechnung aufgepréagt. In den Ergebnissen lassen sich
bereits gut die Bildung der Sekundéarstromung erkennen.

Die Arbeiten von Meyer [31] und Baumgart [4] haben die Stromung im menschlichen
Aortenbogen numerisch und experimentell behandelt. Die vorliegende Arbeit baut
auf den Ergebnissen dieser Veroffentlichungen auf und erweitert die numerischen
Simulationen um ein Modell zur Wandbewegung.



Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

2.1 Anatomie und Physionomie

2.1.1 Herz

Das Herz ist ein Hohlmuskel, der etwa die Groéfle einer Faust hat und an die 300
Gramm wiegt. Es schldgt 100.000 Mal pro Tag und 3 Milliarden Mal im Laufe eines
achtzigjahrigen Lebens und nimmt somit im Kreislaufsystem eine zentrale Rolle ein.
Zwei Drittel des schrig liegenden Muskels ragen in den linken Brustraum hinein,
ein Drittel in den rechten. Eine Scheidewand trennt das Herz in zwei Hélften.

Die rechte Hélfte enthélt das venose, sauerstoffarme Blut, wihrend sich in der lin-
ken Hilfte das sauerstoffreiche, arterielle Blut befindet. Jede der beiden Hélften
ist noch einmal in einen Vorhof und eine Herzkammer unterteilt. Die insgesamt
vier Herzkammern haben muskulése Winde, die in einem rhythmischen Wechsel
von Kontraktion (Systole) und Erschlaffung (Diastole) das Blut weiterpumpen. Die
Winde der linken Herzkammer sind aufgrund der héheren Anforderung dicker als
die der rechten.

Die Richtung des Blutstroms wird hierbei durch ein Klappensystem gesteuert, wel-
ches zwischen den Vorhofen und Kammern (Segelklappen) sowie den Kammern
und Arterien (Taschenklappen) liegt. Erstgenannte Atrioventrikular-Klappen (AV-
Klappen) (Mitral-Klappe am linken Herzen, Trikuspidal-Klappe am rechten Herzen)
dienen zur Abdichtung der Ventrikel gegen die Vorhofe wihrend der Kontraktions-
phase. Die Aorten- beziehungsweise Pulmonalklappen verhindern den Riickstrom
von Blut in die Kammern wihrend der Erschlaffungsphase.
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Vena Cava
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Abbildung 2.1: Anatomie des Herzens

2.1.2 Blutkreislauf

Zum besseren Verstdndnis der vorliegenden Arbeit sollen grundlegende anatomi-
sche und physionomische Eigenschaften des menschlichen Herz—Kreislaufsystems
beschrieben werden. Eine Prinzipskizze des menschlichen Blutkreislaufs ist in Ab-
bildung 2.2 gezeigt. Das Herz pumpt in jeder Minute etwa 5¢ Blut in den Kreislauf.
Die Pumpleistung kann sich bei korperlicher Belastung auf 20 bis 30¢ pro Minute
erh6hen. Der Gesamtkreislauf sichert den Gasaustausch zwischen dem Stoffwechsel
im menschlichen Gewebe und der Luft der Atmosphére. Der Korperkreislauf beginnt
mit der Aorta, die sich in grofle Arterien aufzweigt. In den Kapillaren gibt das Blut
einen Teil seines Sauerstoffs ab und nimmt Kohlendioxid auf. Aus den Kapillaren
flieft das Blut in die Korpervenen, iiber die es wieder dem Herzen zugefiihrt wird.
Dort wird das Blut in den Lungenkreislauf gepumpt, der sich aus Lungenarterien,
-kapillaren und -venen zusammensetzt. In den Lungenkapillaren gibt das Blut einen
Teil seines Kohlendioxids ab und nimmt soviel Sauerstoff auf, wie es vorher an das
Korpergewebe abgegeben hat [7][32].



2.1. ANATOMIE UND PHYSIONOMIE

S
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Abbildung 2.2: Blutkreislauf des menschlichen Korpers

Die Arterien verzweigen sich auf dem Weg durch den Koérper zu immer kleineren
und feineren Gefiaflen. Die grofte Arterie (Aorta) hat einen inneren Durchmesser
von etwa 20mm. Die feinsten Arterien (Arteriolen), die das Blut in die Kapillaren
leiten, erreichen einen Durchmesser in der Gré8enordnung von 10~5m. Der mittlere
Blutdruck betréigt etwa 133 mbar beim Verlassen des linken Ventrikels. Dieser féllt
auf 13 mbar bis zur Riickkehr in den rechten Ventrikel ab. Aufgrund der elastischen
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Abbildung 2.3: Druckverlauf in der Aorta, im linken Ventrikel und Vorhof wahrend

eines Herzzyklus.

Eigenschaften der Aorta pulsiert der Druck zwischen 160 und 240 mbar um den Mit-
Arterien nimmt die Amplitude der Pulsation aufgrund der
Wellenreflexionen zunéchst zu, um im Bereich der Arteriolen iiber eine Strecke von
astisch bis auf einen mittleren Wert von 40 mbar abzufallen.
Venolen setzt sich der Druckabfall flacher fort. Schliellich
bleibt fiir den Blutriicktransport in den rechten Ventrikel ein Druck von 13 mbar
iibrig. In den groflen Venen und der Vena Cava ist keine Pulsation und nur ein ge-
ringes Druckgefille. Gleichzeitig treten Druckwellen auf, die durch die Pulsation des
ehen und entgegen der Stromungsrichtung des Blutes laufen.

telwert. In den grofien

wenigen Millimetern dr
In den Kapillaren und

rechten Ventrikels entst

0.2 0.4 0.6 0.8t/s
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2.1. ANATOMIE UND PHYSIONOMIE

Bemerkenswert gering ist der systolische Druck in den Pulmonalarterien von etwa
20 mbar. Fiir die Uberwindung des Stromungswiderstandes in den LungengefiBen
wird lediglich ein Druckgefille von 13 bis 7 mbar bendtigt. Damit verbleiben 13 bis
7 mbar Filldruck fiir den linken Ventrikel.

Die Aorta und groflen Arterien wirken aufgrund ihrer Elastizitéit als ein Volumen-
reservoir. Dadurch wird der Beschleunigungsanteil des Blutpulses verringert und
ein hoheres Druckniveau wéihrend der Diastole und Systole beibehalten. Der Aus-
fluss in die Arterienverzweigungen gleichméfliger. Die Wellenform der Druck- und

p A linker Arterie
mbar | Ventrikel| Aorta Ateriolen
160 + q ﬂ
120+ T
80 +
201 Kapillaren
U =
0 J —
t

Abbildung 2.4: Druckverlauf im Arterienkreislauf

Geschwindigkeitspulse in den Arterienverzweigungen ist in Abbildung 2.4 darge-
stellt. Zwischen jedem Druckpuls kontrahieren die Arterien um etwa 5% und hal-
ten damit den Bluttransport aufrecht. In den groflien Arterien tritt kurzfristig eine
Riickstrémung ein. Der Nulldurchgang der Stromungsgeschwindigkeit erfolgt beim
Schliefen der Aortenklappen. Die Amplitude des Stromungspulses nimmt mit zu-
nehmender Arterienverzweigung ab und die Pulsbreite wéchst, wihrend sich eine
geringere Riickstromung einstellt. Die Fortbewegung des Druckpulses durch die Ar-
terienverzweigungen ist zunéchst mit einer Zunahme der Riickamplitude verbunden,
die zum einen durch die Arterienverzweigungen und zum anderen durch die Abnah-
me der Elastizitdt der Arterienwédnde verursacht werden. Das Stromungsprofil in
den verzweigten Arterien wird gleichformiger.

Die Struktur einer Arterie dndert sich mit der Funktion, die sie ausfiihrt. Alle Ar-
terienwénde lassen aber drei Schichten erkennen: innen die Intima, in der Mitte
die Media und auflen die Adventitia. Die Innenwand der Intima (Endothel) be-
steht aus einem geschlossenen Mosaik flacher Zellen, das die Hohlung der Arterien
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KAPITEL 2. THEORETISCHE GRUNDLAGEN

wie eine Tapete auskleidet. Diese Schicht ist gegen Scherkréfte, wie sie das flielen-
de Blut ausiibt, sehr widerstandsfdhig. Das Endothel bildet Substanzen, welche die
Adhésion und Aggregation von Thrombozyten hemmen, damit Thrombusbildungen
verhindert werden. Die Media ist hauptséchlich fiir die Festigkeit und Elastizitét der
Wand verantwortlich. Sie setzt sich vor allem aus Elastin und glatten Muskelzellen
zusammen, deren Anteile jedoch mit dem Arterientyp wechseln. Im allgemein ist das
elastische Gewebe stark in den herznahen Arterien entwickelt. Peripherwérts nimmt
die Zahl der glatten Muskeln in der Gefafiwand kontinuierlich zu, das elastische Ma-
terial ab. Die Adventitia, die &uflerste Schicht der Arterien, besteht vor allem aus
Kollagen, einem Protein des Bindegewebes. Da die Adventitia kaum Elastizitdt und
nur wenig glatte Muskelzellen besitzt, fehlen ihr auch die dynamischen Eigenschaf-
ten der Media. Sie trigt aber viel zur statischen Festigkeit der Arterienwand bei.

Biutgefafinnenhaut
{Intima)

hedia

-—/- fuBere Wandschicht
{Adventitia)

Abbildung 2.5: Struktureller Aufbau einer Arterienwand

2.1.3 Die Aortenklappe

Die Aortenklappe trennt das linke Ventrikel vom Korperkreislauf. Thre Aufgabe ist
den Riickflul des Blutes aus dem Kreislauf in den linken Ventrikel zu verhindern.

Die Aortenklappe besteht aus drei halbmondférmigen Bindegewebstaschen. Wegen
des hohen Drucks, dem die Aortenklappe wihrend der Kontraktionsphase ausgesetzt
ist, sind die Klappentaschen wesentlich stabiler gebaut als die Segel der Mitralklap-
pe.

Im geoffneten Zustand legen sich die Taschen der Aortenklappe trotz des hohen Aor-
tendrucks nicht an die Aortenwand an. Die Spitzen der Taschen werden umstromt
und bilden zwischen Klappentasche und Aortenwand ein Riickstromgebiet, dessen
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2.1. ANATOMIE UND PHYSIONOMIE

Gegendruck das Ausbeulen der Taschen und das Anlegen verhindert. Abbildung 2.6
zeigt die Anatomie einer Aortenklappe.

geschlossen offen

Abbildung 2.6: Anatomie der Aortenklappe in geschlossenem und geéffnetem Zu-
stand.

2.1.3.1 Formen der Aortenklappenerkrankung

Die Aortenklappe kann aufgrund von Alterung oder auch von Geburt an verschiede-
ne pathologische Verdnderungen aufweisen. Aus stromungsmechanischer Sicht sind
hier zwei Effekte von Bedeutung:

Insuffizienz

Bei einer Insuffizienz schliefit die Herzklappe nicht vollstandig ab, was dazu fiihrt,
dass Blut nach Klappenschluss noch aus der Schlagader wieder zuriick in die
Herzkammer fliefen kann. Beim né#chsten Pumpvorgang muss diese Menge Blut
zuséatzlich zur eigentlich vorgesehenen Menge gepumpt werden. Dieses wiederholt
sich kontinuierlich: Sténdig fliet ein Teil des gepumpten Blutes zwischen Aorta
und Herzkammer hin und her. Dieses Blut wird Pendelblut genannt.

Es muss mehr Blut gepumpt werden als fiir den Korper eigentlich benétigt wird. Der
Herzmuskel kompensiert dies in Form von Vergroflerung und Gewebeerweiterung
des betroffenen Herzabschnittes (ezzentrische Hypertrophie). Natiirliche Anpassun-
gen gelingen erfahrungsgeméf3 nur fiir einen gewissen Zeitraum. Danach schafft der
Herzmuskel es nicht mehr, die benttigte Blutmenge zusétzlich zum Pendelblut zu
transportieren. Es besteht die Gefahr, dass der Herzmuskel schliellich erlahmt und
sich Anstauungen von Blut und anderen Korperfliissigkeiten z.B. in der Lunge bil-
den (Odeme). Weitere Konsequenzen fiir den Betroffenen sind starker Leistungsab-
fall, rasches Ermiiden und Atemnot bei Belastung. Vorhoflimmern oder Herzrasen
konnen erste Anzeichen einer Klappeninsuffizienz sein.

13



KAPITEL 2. THEORETISCHE GRUNDLAGEN

Stenose

Eine der hiaufigsten Herzklappenerkrankungen ist die Aortenstenose. Sie wird verur-
sacht u.a. durch rheumatische oder bakterielle Endokarditis (Entziindung der Her-
zinnenhaut). In seltenen Féllen ist sie auch angeboren und oft mit anderen Herz-
fehlbildungen verbunden. Durch Verwachsungen oder Verkalkungen (Sklerose) der
Segelklappen (Kommissuren) wird die Klappenoffnungsfliche eingeengt. Es ergibt
sich eine systolische Druckerh6hung in der linken Herzkammer. Der Druckunter-
schied zwischen Ventrikel und der Aorta kann dabei erheblich sein. Das Schlagvolu-
men des Herzens nimmt ab und fiihrt zu einer ansteigenden Linksherzinsuffizienz.
Bei einer Stenose der Herzklappen steigt demnach die Druckbelastung fiir das Herz
und es kommt zu einer Linksherzinsuffizienz.

2.1.4 Eigenschaften von Blut

Das Blut besteht aus dem Blutplasma und den darin suspendierten roten
Blutkorperchen ( Erythrozyten), weilen Blutkorperchen ( Leukozythen) und den Blut-
plattchen (Thrombozythen). Das Blutplasma ist das Trégerfluid, das zu 90% aus
Wasser, den Proteinen, Antikérpern und Fibrinogenen besteht. Das Blut hat
die Aufgabe die Versorgung und Entsorgung der Korperzellen mit Néhrstoffen,
Atemgasen, Mineralien, Fermenten, Hormonen, Stoffwechselprodukten, Schlacke-
stoffen, Wasser und Wéarme sicherzustellen. Es dient als Transportsystem fiir die
Blutkorperchen, die die Immunreaktionen des Korpers und die Sicherung des Kreis-
laufsystems gegen Verletzungen garantieren. Das mittlere Blutvolumen betrégt beim
Mann etwa fiinf Liter und bei der Frau vier Liter. Davon verteilen sich 84% im groflen
Korperkreislauf im Wesentlichen in den Venen, nur 9% im Lungenkreislauf und 7%
im Herzen. Die Einflufaktoren auf das Fliefverhalten von Blut sind in erster Linie

v'v*

‘D e°'ﬂ

Abbildung 2.7: Erythrozyten in aggregiertem Zustand.
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die Viskositdt des Plasmas und die Konzentration und Interaktion der gelosten Par-
tikel. Der Hauptanteil der Partikel sind die roten Blutkorperchen (Erythrozyten),
deren volumetrischer Anteil am Blut bei ca. 40 bis 45% liegt. In der Hauptsache sind
die Interaktionen zwischen den Erythrozyten die Ursache fiir das Nicht—Newtonsche
Verhalten. Rote Blutkorperchen sind elastisch deformierbare Korper mit bikonka-
ver Form und einem Durchmesser von ca. 7Tum. Bei grolen Scherraten liegen die
Erythrozyten als einzelne Partikel vor und werden durch die Scherungen deformiert.
Sinkt die Scherrate unter ¥ < 10s™!, aggregieren die Blutkdrperchen zu sogenann-
ten Geldrollen (Abbildung 2.7). Sinkt die Scherrate weiter, unter den Wert von
4 < 1s71, bilden die Blutkérperchen dreidimensionale Strukturen. Mit dem Grad
der Aggregation steigt die Viskositét. Bei steigenden Scherraten l6sen sich die Kon-
glomerate auf und die Viskositét sinkt wieder. In groflen Geféflen kann die Scherrate
als ¥y = % geschrieben werden.

Wihrend das Aufbrechen der Geldrollen—Strukturen innerhalb von Sekundenbruch-
teilen geschieht, bendtigt in menschlichem Blut die Aggregation bis zur Ausbildung
der Strukturen ca. 10s. Der Puls des Kreislaufs liegt bei etwa 1/10 dieser Zeit. In
groflen Geféflen besteht daher keine Geldrollenbildung [45].

2.2  Stromungsmechanik

2.2.1 Modellierung von Blut

Wie bereits in Kapitel 2.1.4 erldutert, handelt es sich bei Blut um eine Suspension
aus newtonschem Blutplasma und den mit transportierten Erythrozyten. Demzu-
folge beschreiben Blutstrémungen eine Mehrphasenstrémung ohne Ubergang zwi-
schen den Phasen. Um Blutstromungen numerisch zu behandeln, wird anstatt einer
Mehrphasenstromung Blut als Nicht—Newtonsches Medium modelliert. Die Flief3-
kurve wird dafiir mit Modellgleichungen formuliert und experimentellen Werten
angepasst. Dabei konnen Effekte des Shear Thinning beriicksichtigt werden. Die
FlieSgrenze von Blut kann fiir Stromungen in groflen Gefafien vernachléassigt werde,
da eine Aggregation erst nach gewisser Zeit einsetzt (vgl. Kapitel 2.1.4). Damit kann
ein solches Modell in den Grundgleichungen (2.2.2) Verwendung finden. Ein verbrei-
tetes Modell fiir Nicht—Newtonsche Medien ist das Cross—Modell. Es modelliert eine
Funktion fiir die molekulare Viskositdt in Abhéngigkeit der Schergeschwindigkeit
und verschiedener Parameter. Dieses Modell existiert in mehreren Varianten. Die
vierparametrige Variante formuliert die Viskositat mit:

Ho — Moo

fresf () = oo + Tr & (2.1)

Darin bezeichnet p.f¢ die modellierte effektive Viskositét, o, eine Grenzviskositét
fiir hohe 4 und g fiir kleine Werte von 7. Werte fiir picss,/t00,A,a und b kénnen aus
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Experimenten wie z.B. aus Liepsch [28] entnommen werden. Fiir kleine und grofle
Schergeschwindigkeiten ndhert sich das Verhalten dem eines Newtonschen Mediums.
Die dreiparametrige Variante entspricht der Vierparametrigen mit m = 1:

. Ho — Moo .
prefs () = oo + Of + (K -5) . (2.2)

Um die lange Aggregationsphase von Blut zu berticksichtigen lautet die modifizierte
vierparametrige Formulierung nach Perktold [38]:

pegr () = boo + (o — fioo) ( : (2.3)

L+ (X))

Im allgemeinen, dreidimensionalen Fall kann die Schergeschwindigkeit nicht wie im
eindimensionalen Fall aus Geschwindigkeitsableitung hergeleitet werden. Die ent-
scheidende Grofe ist die zweite Invariante des Spannungstensors I [17]. Diese lautet

I, = %ZZV? mit (2.4)

. 1 8vi c%j
Vij = = (ax] +axz) . (2.5)

Die Schergeschwindigkeit ist quadratisch enthalten, die Viskositatsfunktion ldsst
sich in diesem Fall auch in Abhéngigkeit von I, ausdriicken. Tatséchlich ist fiir
stationdre Scherstrémungen [29]

I =15 (2.6)

4

2.2.2 Grundgleichungen
Differentielle Form

In den meisten technisch und in der Natur relevanten stromungsmechanischen
Vorgéngen koénnen Fluide als Kontinuum angesehen werden. Sie unterliegen den
Erhaltungssétzen fiir Masse, Impuls und Energie, welche aus den mechanischen und
thermodynamischen Gesetzen der Kontinuumsmechanik (siehe z.B. Oertel [33]) oder
aus gaskinetischen Betrachtungsweisen [2] abgeleitet werden kénnen. Beide Vorge-
hensweisen fithren auf ein System partieller Differentialgleichungen in Abhéngigkeit
des Ortes ¥ = (w1, 2, 73)7 und der Zeit ¢t. Unter Vernachlissigung von dufleren
Wiérmequellen und Beriicksichtigung von Kraftfeldern lauten sie in koordinatenun-
abhéngiger Vektorschreibweise :
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V- (¥) = 0 Massenerhaltung
p- (ﬁ + (V- V) 17) — k—Vp+pu-Av Impulserhaltung (2.7)

Erhaltungsform

Fiir die numerische Berechnung ist es sinnvoll die Gleichungen in Erhaltungsform zu
formulieren. Dabei werden in den Grundgleichungen die Erhaltungsgrofien Masse,
Impuls und Energie als Divergenz dargestellt. Zusétzlich werden dimensionslose
GroBen eingefiihrt. Fiir die Entdimensionierung einer pulsierenden Stromung werden
eine charakteristische Lange D, eine Bezugsgeschwindigkeit U und die Pulsfrequenz
27 f herangezogen[34][32]:

t=t-2nf, p* P
= - 277 = .
V=

S
=

Die dimensionslosen Navier—Stokes—Gleichungen fiir die pulsierende Stromung eines
inkompressiblen, nicht-Newtonschen Fluides lauten in Erhaltungsform:

Wo? ou* - - 1 .
AN )ut = —Ap" + —Vu* 2.8
R€D ot* * (U )U Pt R€D Vu ( )

Da das Differenzialgleichungssystem 2.8 an einem raumfesten Kontrollvolumen her-
geleitet wird, wird diese Form als Erhaltungsform oder konservative Form bezeich-
net.

Dimensionslose Kennzahlen

Fiir die Charakterisierung und Klassifizierung der inkompressiblen, instationiren
Stromung in Blutgefafien kénnen verschiedene dimensionslose Kennzahlen heran-
gezogen werden. Hierfiir wird in den dimensionslosen Grundgleichungen in Erhal-
tungsform bereits die Reynolds—Zahl eingefiihrt. Sie trifft eine Aussage iiber das
Verhéltnis der Tragheitskréafte zu Reibungskréften in der Stréomung. Bei konstanter
Reynolds—Zahl sind geometrisch dhnliche Stromungen zu erwarten.

p-U-D
Heff

ReD =
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Im vorliegenden Fall einer Aortendurchstromung werden der Durchmesser D der
Aortenwurzel und g mit einer mittleren effektiven, volumengemittelten Viskositét
tef gesetzt. Diese wird aus der volumengemittelten effektiven Viskositét ficsr und
der Zeit eines Zyklusses T" bestimmt. Geschwindigkeit U kann bei der pulsierenden
Stromung mit der mittleren Geschwindigkeit der Systole festgelegt werden. Alle
GroBen sind dabei zeitlich gemittelt eingesetzt.

Um die instationdren Stromungscharakteristika zu erfassen wird zusétzlich zur
Reynolds—Zahl die Womersley—Zahl eingefiihrt. Sie wird durch das Verhiltnis der
instationdren Beschleunigungskrifte zu Reibungskréften gebildet.

Wo—  [“ Hers D
) 2

Darin ist w die Kreisfrequenz der Pulsation

Eine weitere wichtige Kennzahl, welche fiir die Durchstréomung der Aortenbogens
von Bedeutung ist, ist die Dean—Zahl. Sie représentiert das Verhéltnis zwischen der
Zentrifugalkraft, die durch die Kriimmung hervorgerufen wird, und der Trégheit der

Stromung.
[T
De = Rep =

Dabei sind r der Radius des Rohres und R der Radius der Kriimmung.

2.2.3 Randbedingungen

Um ein System partieller Differenzialgleichungen vollstéandig zu l6sen, bedarf es der
Definition von Randbedingungen an den Grenzen des Integrationsgebietes. Diffe-
renzialgleichungen und Randbedingungen zusammengenommen wird als Randwert-
problem bezeichnet. Es werden zwei Typen von Randbedingungen unterschieden:

e Dirichlet—Bedingungen
Dabei werden an den Grenzen feste Werte fiir die Strémungsgrofien vorgege-
ben.

e Neumann—Bedingungen
An den Grenzen des Integrationsgebietes werden Gradienten der
Stromungsgréfen in Richtung des Normalenvektors 77 vorgegeben.

Fiir die Stromungssimulation im Aortenbogen werden Einlass—, Druck— und

Wandrandbedingungen definiert. Dabei handelt es sich bei allen um Dirichlet—
Bedingungen. Fiir die Wand wird die Haftbedingung vorausgesetzt, dabei wird die
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Geschwindigkeit an den Grenzen des Integrationsgebietes gleich der Geschwindigkeit
an der Wand gesetzt.

T = Gpand (2.9)

An den Einlassréindern wird die zeitabhédngige Geschwindigeitsverteilung vorgege-
ben. Mit konstanter Dichte fiir inkompressible Stromungen ergibt sich eine Massen-
stromverteilung.

ﬁ(fa t) = ﬁEinlass(fa t) . (210)

Fir die Ausstromrdnder des Integrationsgebietes werden  Dirichlet—
Druckrandbedingungen vorgegeben, um den periphere Widerstand des Kreis-
laufsystems wiederzugeben. Da in den Erhaltungsgleichungen inkompressibler
Stromungen der Druck lediglich als Gradient auftritt, ist das absolute Druckniveau
beliebig. Um das Druckniveau den realen Werten anzupassen, wird der Druck an
einem beliebigen Punkt des Kontrollraums festgelegt.

Am Beispiel der Aortendurchstromung sollen die Lage und Funktion, der in die-
ser Arbeit verwendeten Randbedingungen, gezeigt werden. In Abbildung 2.2.3 sind
fiir den Einstromrand in der aufsteigenden Aorta die Einlassrandbedingung geméfl
2.10 verwendet und die bereits Beschriebenen Druckrandbedingungen fiir die Aus-
stromrander. An der Wand gilt die Haftbedingung. Fiir die einzelnen Berechnungen
werden die numerischen Modelle in den jeweiligen Kapiteln nochmals detailliert

erlautert.

wT

Abbildung 2.8: Beispiel fiir die Anwendung der stromungsmechanischen Randbe-
dingungen fiir die Aortendurchstromung.

2.2.4 Anfangsbedingungen

Zur Losung der gegebenen Differentialgleichung sind neben den oben beschrie-
benen Randbedingungen Anfangsbedingungen vorzugeben. Genauer sind fiir al-
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le abhingigen Variablen, die Werte zum Zeitpunkt ¢ = 0 bzw. der nullten Ite-
ration festzulegen. Diese Werte sollten im Zusammenhang mit dem gegebenen
Stromungsproblem stehen und speziell von der Massenerhaltung moglichst wenig
abweichen. Vorgegeben werden

beziehungsweise

(@) p(@)
Zudem spielt dabei der gewéhlte Losungsalgorithmus eine Rolle, fiir welche nume-
risch berechneten Gréflen Anfangsbedingungen benétigt werden.

2.2.5 Stromung im Blutkreislauf

Die Reynolds-Zahlen der Blutstromung in den Arterien liegen zwischen 100 bis
mehreren tausend [32]. Der Stromungspuls des Herzens verursacht in den kleine-
ren Arterien eine periodische, laminare Strémung und in den grofleren Arterien
eine transitionelle Strémung. Der Ubergang zur turbulenten Arterienstromung wird
dabei von temporiaren Wendepunktprofilen eingeleitet. Diese treten bei der instati-
onéren Riickstromung in der Ndhe der Arterienwand wéhrend der Relaxationsphase
des Herzens auf. Je kleiner die Arterienverzweigungen werden umso geringer macht
sich die pulsierende Stromung bemerkbar.

In den gekriimmten Arterien und insbesondere in der Aorta bilden sich aufgrund
der Zentrifugalkraft Sekundéarstromungen aus. Dabei entsteht eine Geschwindig-
keitskomponente senkrecht zu den Stromlinien, die eine Zirkulationsstromung in
Richtung Auflenwand verursacht. Diese wirkt stabilisierend auf den Transitionspro-
zess. Die kritische Reynolds-Zahl des zeitlich gemittelten Geschwindigkeitsprofils
wéchst von 2300 fiir das gerade Rohr auf bis zu 6000 des gekriimmten Rohres an.
Die Peak-Reynolds-Zahlen stellen sich beim gesunden Menschen so ein, dass die Se-
kundérstromung in der Kriimmung des Aortenkanals unter stationéren Bedingun-
gen das Einsetzen der Turbulenz verhindern. In Wirklichkeit erfolgt die beschriebene
instationdre transitionelle Strémung in der wandnahen Grenzschicht wéhrend der
Verzogerungsphase des Pumpzyklus. Die dabei auftretenden Instabilitdten werden
jedoch nach kurzer Zeit durch die zeitliche Anderung des Geschwindigkeitsprofils
gedampft.

Die Blutstrémung, die das Herz verlésst, wird in bis zu 30 Verzweigungen unterteilt
bis hin zur Mikrozirkulation von mehreren hundert Millionen kleinen, individuel-
len Stromungen in Adern mit einigen hundert Mikrometer Durchmesser, bzw. in
Kapillaren von weniger als 10 Mikrometer Durchmesser.

Die Einlaufstromung im geraden Rohr des Durchmessers D betrigt etwa (0.03Rep)-
D. Daraus ergibt sich, dass der grofite Teil der Arterien nach den Verzweigungen
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durch Einlaufstromungen charakterisiert sind und sich damit keine gemittelte Poi-
seulle Stromung einstellt. Betrachtet man den groflen Bogen der Aorta in Abbildung
2.2, so kann man aufgrund der Einlaufstromung trotz der groflen Kriimmung keine
ausgebildete Sekundérstromung erwarten.

Der Druckpuls des Herzens erzeugt eine Arterienerweiterung von etwa 2%. Die Fort-
pflanzungsgeschwindigkeit der Druckwelle in den viskoelastischen Arterienwanden
ist etwa fiinf mal groer als die maximale Blutgeschwindigkeit. Die Vernachlissigung
der Elastizitéit wiirde eine unendliche Ausbreitungsgeschwindigkeit zur Folge haben,
die bei einem Faktor fiinf der Ausbreitungsgeschwindigkeit fiir Abschétzungen ge-
nutzt werden kann.

2.3 Grundlagen der Strukturmechanik

Verschiebungen und Verzerrungen eines Korpers werden in einem raumfesten Ko-
ordinatensystem z,v, 2 beschrieben. Ein materieller Punkt befindet sich vor einer
Verschiebung oder Verzerrung an einem Ort 7 mit den Koordinaten x, y, z, dann ist
der Verschiebungsvektor @ = u (xy, x9,x3) , bzw. @(7). Die von z,y, z abhéngigen
Komponenten von # seien u,v,w [10]. In Abbildung 2.9 sind « (7) und @ (¥ + AF)

u(r+ Ar)

Ar+u(r+ X)-u(r)

Abbildung 2.9: Verschiebung und Verzerrung zweier materieller Punkte

die Verschiebung zweier materieller Punkte eines Korpers. Sie sind das Resultat ei-
ner beliebig groflen Starrkorperverschiebung und einer beliebig grofien Deformation.
Auf die Differenz der Abstandsquadrate der Punkte in ihren Anfangs— und Endlage
hat nur die Deformation einen Einfluss:

A7+ @ (F + AF))* — @ (7) — (AF)?. (2.11)

Mit einer Taylorentwicklung, dem Grenziibergang von A7 nach di” und einer Zerle-
gung der Vektoren im kartesischen x,y, z—System ergibt sich fiir die Differenz aus
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Gleichung 2.11 der Ausdruck 2dr?edr. Darin ist ¢ eine symmetrische Matrix in der
Form:

e=- (F+F" +FF") (2.12)

N —

¢ ist die Komponentenmatrix des Eulerschen Deformations— oder Verzerrungsvek-
tors im Punkt (2,3, z). Das nichtlineare Glied FF? in Gleichung 2.12 ist ver-
nachléssigbar, wenn die Deformation klein, die Starrkérperdrehung gleich Null und
die Starrkorperverschiebung beliebig grofl ist. Fiir diesen Fall kann ¢ ausgedriickt
werden als:

1 1
€z Vzy 3 Vz2
— 1
€= ?Vacac lgy Q'sz )
Q’sz §’7yz €2

(2.13)
__ Ou _ __ Ou v
5:v—g_x Vacy_/}/yac—g_y_}_g_x
_ Ov _ _ v w
Sy =3y Tz=Tew =5, T 3y

_ _ __ Ow ou
€2=9; Nz =T2: = 5 T &2

€z, €y und e, sind die Dehnungen und v,y,7,. und 7., sind die Scherungen des
Korpers im betrachteten Punkt. Scherung und Dehnung werden Verzerrung ge-
nannt, ¢ beschreibt daher den Verzerrungszustand vollstandig.

Die sechs Verzerrungen aus 2.13 werden durch stetige Funktionen der
drei Unabhéngigen x,y,z ausgedriickt und miissen deshalb sechs Kompatibi-
litdtsbedingungen erfiillen, zwei davon lauten:
e, N ey Ovay _ 0
oy?  0x%  0x0y ’
0?e 0 0y 0y 0y
22— 4 — [ = T Wl =0 2.14
0y0z * ox ( oz oy + 0z ( )

Die weiteren ergeben sich durch zyklisches Ersetzen von (z,v, z).

Zur vollstandigen Beschreibung des Zustandes eines elastischen Koérpers, wird zum
Verzerrungszustand der Spannungszustand ergénzt. Dieser wird durch den Span-
nungstensor in einem materiellen Punkt beschrieben. Aus Gleichgewichtsgriinden
im Punkt ist der Tensor symmetrisch:

Oz Txy Tzz
O=| Toy Oy Ty (2.15)
Toz Tys OZ

Der Tensor 2.15 beschreibt den Spannungszustand im Koérper vollstéandig.
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Fiir die lineare Elastizitétstheorie miissen Spannungs— und Verzerrungszustand mit-
einander in Bezug gebracht werden, sodass die bei der Erzeugung eines Verzerrungs-
zustandes notige Arbeit nur vom Verzerrungszustand selbst abhéngig ist und nicht
von der Art seines Zustandekommens. Fiir isotrope Materialien gilt:

o, —v(oj+oy)
E

ij = +aAT, ;= T—g mit 4, j, k = x,y, z verschieden. (2.16)

Fiir Fragestellungen ohne Temperaturgradienten wird das hintere Glied der Glei-
chung 2.16 gleich Null. Aufgelést nach der Spannung lautet Gleichung 2.16 dann:

E v o
oy = Ty €i+ﬁ(€x+€y+€z), mit 7, 7,k =x,9y,2
(2.17)
;. = Gvij, mit i,j = x,y,2; i £ J

Dabei sind G, E und v Materialkonstanten. GG ist das Schubmodul und £ das Ela-
stizitdtsmodul. Sie haben die Dimension einer Spannung. v ist die dimensionslose
Querkontraktionszahl, und liegt zwischen 0 < v < % Sie sind durch folgende Bezie-
hung miteinander verkniipft:

E=2(1+1G). (2.18)

Fiir die Berechnung mit numerischen Methoden ist es oft sinnvoll die Grundglei-
chungen nach der Verschiebung oder den Spannungen aufzulésen. Mit der Gleich-
gewichtsbedingung

Uz‘j,i + fz == 0 (2.19)

und Einfiihren der Laméschen Konstanten p = G und A = + ergibt sich:
2

()\ + ,U) Uj ji + WU 54 + fz =0 . (2.20)

Sie werden auch Naviersche oder Lamésche Gleichungen genannt. Damit ist das
Problem auf drei Gleichungen fiir die Verschiebungen reduziert. Die Differenzial-
gleichungen sind dafiir von héherer Ordnung.

In der Anwendung der Elastizitidtstheorie auf lebendes Gewebe zeigen sich ver-
schieden Einschrankungen. Insbesondere fiir die Spannungen und Verzerrungen im
Herzen ist eine Linearisierung, wie sie fiir Gleichung 2.11 durchgefiihrt wurde, nicht
gerechtfertigt. Die Anwendung einer linearisierten Theorie auf die elastische Aor-
tendefomation ist in bestimmten Bereichen mit linearem Stoffgesetz legitim (vgl.
4.2.2).
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2.4 Stromungs-Struktur-Kopplung

Mehrfeldprobleme existieren in vielen Bereichen der Naturwissenschaften. Darunter
kann zwischen volumengekoppelten und oberflichengekoppelten Problemen unter-
schieden werden.

Bei volumengekoppelten Problemen handelt es sich um Systeme, die sich teilweise
oder ganz im Raum iiberschneiden. Beispiele fiir volumengekoppelte Fragestellungen
sind Stromungen in porosen Medien oder die Thermomechanik.

Im Falle von oberflichengekoppelten Systemen findet die Interaktion zwischen den
Systemen {iber eine gemeinsame Grenzflache statt. Die Felder iiberlappen sich dabei
kaum oder gar nicht. Die Interaktion wird {iber Randbedingungen durchgefiihrt. Zu
dieser Art von gekoppelten Systemen gehort die Fluid—Struktur—Interaktion.

2.4.1 Lo6sungsmoglichkeiten

Fiir die numerische Behandlung gekoppelter Fragestellungen existieren verschiedene
Ansitze [15] [49]. In einer Ubersicht sollen kurz die einzelnen Moglichkeiten vorge-
stellt werden.

Oberflaichengekoppelte Fragestellungen kénnen auf drei verschiedene Weisen behan-
delt werden.

e Bei simultaner Simulation wird das gekoppelte Problem mit allen phy-
sikalischen Voraussetzungen in einen simultanen, bzw. monolithischen An-
satz formuliert. Bei diesem Ansatz werden alle Abhéngigkeiten iiber beide
Losungsvektoren der Systeme beriicksichtigt.

e Eine weitere Moglichkeit ist das Losen mittels Elimination eines Feldes des
gekoppelten Problems und Einsetzen in das verbleibende Feld. Die Probleme
sind dabei auf einfache und lineare Fragestellungen begrenzt. Die Erfahrung
zeigt jedoch, dass sich durch dieses Verfahren erhebliche numerische Nachteile
ergeben konnen [35].

e Das partitionierte Losen des Mehrfeldproblems ist eine weitere Moglichkeit
gekoppelte Systeme zu simulieren. Dabei werden die Felder getrennt vonein-
ander numerisch behandelt und isoliert gelost. Die Interaktion wird durch den
Austausch geeigneter Lastgrofien durchgefiihrt. Bei der Kommunikation zwi-
schen den Feldern werden Verfahren mit Prediktor—, Synchronisations— und
Substitutionsschritten eingesetzt.

Abbildung 2.10 zeigt grafisch die drei verschiedenen Moglichkeiten.
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Simultan Partitioniert Elimination
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Abbildung 2.10: Losungsmoglichkeiten fiir gekoppelte Probleme

2.4.2 Partitioniertes Losen von Mehrfeldproblemen

Eine oft verwendete Methode zum Berechnen von Stromungs-Struktur—
Simulationen ist das Losen mit einem partitionierten Ansatz. Die Vorteile dieser
Methode liegen in der Moglichkeit fiir die einzelnen Felder verifizierte Stromungs—
bzw. Struktursolver einzusetzen. Desweiteren bietet ein partitionierter Ansatz, die
Mobglichkeit fiir die verschiedenen Felder unterschiedliche Diskretisierungsverfahren
anzuwenden. Grundsétzlich kénnen zwei Gruppen unterschieden werden:

e schwach gekoppelte Verfahren

e stark gekoppelte Verfahren

In Abbildung 2.11 sind schematisch die Unterschiede zwischen einer starken und
einer schwachen Kopplung gezeigt.

Schwach gekoppelte Verfahren

Dieses Verfahren baut auf einem klassischen gestaffelten Ansatz auf. Die einzelnen
Felder werden dabei sequenziell und getrennt voneinander gelost. Nach jeder er-
folgten Einzellosung werden die erforderlichen Informationen an das andere Feld
iibergeben. Dieses schreitet dann mit dem néchsten Zeitschritt fort. Deshalb kann
ein Verfahren mit einfacher Kopplung nie eine Gleichgewichtslage erreichen. Das
Mehrfeldproblem kann daher nur innerhalb gewisser Genauigkeiten geldst werden.
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schwach gekoppelt stark gekoppelt

A a] [ aJ[ A ]

Iteration / Iteration

‘o

tn tn=1 tn tn=l

Abbildung 2.11: Unterscheidung zwischen schwachen und starken partitionierten
Verfahren.

Stark gekoppelte Verfahren

Stark gekoppelte partitionierte Verfahren erreichen am Ende jeden Zeitschritts ein
Gleichgewicht der Mehrfeldfragestellung. Dies wird bei starken Kopplungen durch
eine Iteration zwischen den Feldern zu jedem Zeitschritt erreicht. Eine ausiterierte
Losung eines stark gekoppelten Verfahrens entspricht einer Losung, welche durch
simultane Verfahren erreicht wurde.

2.4.2.1 Randbedingungen

Durch das partitionierte Koppeln verschiedener Felder entstehen zwischen den ein-
zelnen Berechnungsdoménen Randbedingungen, die entsprechend gehandhabt wer-
den miissen. Fiir die inkompressiblen Navier—Stokes—Gleichungen (Gleichung 2.8)
gelten an der Grenzfliche zur Strukturberechnung die Haftbedingung der Wand.
Dabei muss an der Grenzflache I' die Bewegung der Wand beriicksichtigt werden:

— —

i=d  d-i=iy-i (2.21)

u ist die Fluidgeschwindigkeit, d die Deformationsgeschwindigkeit der Struktur, 7
die Wandnormale und « die Netzgeschwindigkeit. Mit dem zweiten Ausdruck in
Gleichung 2.21 wird die Konsistenz der Grenzflache aufrechterhalten.

2.4.2.2 Lasttransfer
In direktem Zusammenhang mit den Randbedingungen stehen der Last— und Bewe-

gungstransfer zwischen den einzelnen Feldern. Dabei werden Last—und Bewegungs-
groffen mit geeigneten Interpolationsverfahren iibertragen. In Kapitel 3.3 sind die
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verwendeten Verfahren beschrieben. Die Lastgrofle ergibt sich aus der Betrachtung
des Cauchyschen Spannungstensors fiir newtonsche Fluide:

o =2uD (@) — pI (2.22)

Demnach setzt sich die Spannung am Interface aus einem Druckanteil und einen
Reibungsanteil zusammen. Im Vergleich zu den herrschenden Driicken sind die An-
teile durch Reibung sehr klein. Fiir die Kopplung wird daher ausschliellich auf den
Druck des Fluids zuriickgegriffen.
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Kapitel 3

Software

3.1 Star-CD

Fiir die Berechnung der inkompressiblen Navier—Stokes—Gleichungen (Gleichung
2.8) wurde das Programmpaket S TAR-CD© verwendet. STAR-CD® wird von Com-
putational Dynamics London vertrieben und umfasst neben dem Stromungssolver
auch den Pre- und Postprozessor ProSTAR.

Die in Kapitel 2.2.2 angeschriebenen Erhaltungsgleichungen 2.8 werden in STAR-
CD® mit der Finite Volumen-Methode raumlich diskretisiert. Dazu wird das Re-
chengebiet zunéchst in Kontrollvolumen unterteilt. Die Erhaltungsgleichungen wer-
den iiber die einzelnen Zellen bzw. deren Oberflichen integriert. Abschlielend wird
eine Approximation der abhingigen Variablen im Mittelpunkt der Zellen (cell-
centered) vorgenommen.

Die Erhaltungsgleichungen werden in allgemeiner vektorieller Schreibweise als

% (p®) + (div pti, — 'y grad @) = Sp (3.1)
geschrieben, wobei ® fiir eine der abhéngigen Variablen u, v, w, k, €, T, usw. und
fiir die Relativgeschwindigkeit der Stromung zu einer lokalen Netzgeschwindigkeit
steht. I'g sind die entsprechenden Diffusionskoeffizienten und Sg die Quellterme in
den Ausgangsgleichungen.

Integration der Gleichung 3.1 liefert:

0

—]{ (p®)dV —l—]{ (p® — T grad ®)dS = f SedV (3.2)
at Jv A v

mit dem Oberflichenvektor S des Kontrollvolumens V. Fiir eine Zelle des Rechen-
netzes mit dem Volumen V), und den Seitenflachen S;,j = 1,--- ,n kann 3.2 auch
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in folgender Form geschrieben werden :

0 -
—?{ (p®) dv+2?§ (pi,® — Ty grad @) dS :?{ SedV (3.3)
ot Jy, ~ Js; v,
—_— U ~ ———
Ty }g Ts

3.1.1 Zeitdiskretisierung

Die Terme in Gleichung 3.3 werden nun separat approximiert.

A
t

1]+l

Abbildung 3.1: Molekiil der Zeitdiskretisierung

Der instationdre Term 77 wird zu

(p2V); — (p2V), ™
At ’

1~ (3.4)
die Indizes n und n — 1 stehen fiir den neuen und den alten Zeitschritt mit der
Differenz At. Die im Rahmen dieser Arbeit durchgefithrten Berechnungen wurden
mit einer voll impliziten Zeitdiskretisierung durchgefiihrt. Dabei werden alle Werte
der Fliisse iiber ein Zeitintervall aus den Werten des neuen Zeitschritts berechnet.
Das zugehorige Molekiil der Zeitdiskretisierung im eindimensionalen Fall ist in Ab-
bildung 3.1 dargestellt.

3.1.2 Raumdiskretisierung

Der Term T, wird in die konvektiven Fliisse K; und die dissipativen Fliisse D;
aufgespalten, die dann als Mittelwerte auf den Zellflichen S; bestimmt werden :
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L~y <pﬁr@ - s) - <Fq>grad - S) =Y K-> D; . (3.5)

Die dissipativen Terme D; werden mit flichenzentrierten Ausdriicken approximiert :

D; ~Tg; [fjl»(CIDN —®p) + {grad d.9— f} grad @JPN} } ) (3.6)
j

Darin sind f]l- geometrische Faktoren, dpy der Abstandsvektor benachbarter Zell-
mittelpunkte (siche Abb. 3.2) und I'y ; der auf die Fléche S; interpolierte Diffusi-
onskoeffizient.

Abbildung 3.2: Benachbarte Zellen mit Zellzentren P und N

Die Diskretisierung der konvektiven Fliisse ist aufgrund ihrer Nichtlinearitat deut-
lich kritischer und erfordert einen hoheren numerischen Aufwand. STAR-CD® bie-
tet eine Reihe von Diskretisierungschemata vom Upwind—Verfahren 1.Ordnung iiber
zentrale Differenzen bis zu Verfahren 3. Ordnung (Gamma, QUICK). Die Simula-
tionen in dieser Arbeit werden mit dem MARS-Verfahren diskretisiert.

3.1.2.1 MARS—Verfahren

Das MARS—Verfahren (Monotone Advection and Reconstrution Scheme) ist ein Ver-
fahren zweiter Ordnung. Es besteht aus zwei Schritten :

1. Reconstruction
Mit Hilfe eines Total Variation Diminishing Schemas wird ein Feld monoto-
ner Gradienten berechnet, das zusammen mit den Zellwerten eine rdumliche
Diskretisierung zweiter Ordnung gewéhrleistet.
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2. Advection
Die Fliisse iiber die Zelloberflichen werden fiir alle advektiv transportierten
Groien anhand eines monotonen und beschrinkten Advektions—Schemas aus
den im ersten Schritt berechneten Grofien rekonstruiert.

Die verwendeten Diskretisierungsverfahren produzieren wenig numerische Diffusion,
kénnen jedoch dispersiv wirken.

Der 3. Term T5 der Gleichung 3.3 stellt im allgemeinen Quellen oder Senken der
transportierten Grofle dar. Zusétzliche Fliisse werden ebenfalls iiber diesen Term
implementiert. Die Formulierung des Terms ist von der Art der Quellterms abhéngig.
Fliisse und andere Gradienten enthaltene Terme werden dhnlich wie die Terme K
und D; approximiert, wihrend Groflen ohne Gradienten aus den zellzentrierten
Groflen berechnet werden. Allgemein kann das Ergebnis in quasi-linearer Form wie
folgt formuliert werden.

T3 = S1 — SQ@P (37)

3.1.3 Abschlielende FV-Gleichungen

Durch Einsetzen der formulierten Gleichungen 3.4, 3.5, 3.6 und 3.7 in Gleichung 3.3
und mit der Kontinuitétsgleichung:

(pv)n(;f (pV) + Z ijn-i—l -0 (38)

ergibt sich die endgiiltige Form der diskreten Finite Volumen Gleichungen. In kom-
pakter schreibweise ergibt dies:

Ap®p =) " AP}, + 51 + BpdY (3.9)

A, stellt die konvektiven und/oder dissipativen Effekte dar

die Summation beinhaltet alle Nachbarzellen entsprechend der Raumdiskreti-
sierung

Bp = (pV)"/dt
e Ap=> A,+s—2+DBp

Fiir jede Zelle wird eine Gleichung 3.9 formuliert und entsprechend den Anforderun-
gen modifiziert (z.B.: Implementierung der Randbedingungen). Dieser Satz an Glei-
chungen wird fiir jede der Variablen formuliert, sodass Anzahl Zellen x Variablen
zu l6sen sind.
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3.1.4 Der PISO-Algorithmus

Aus den Grundgleichungen 2.8 folgt fiir p = konstant die Entkoppelung der Konti-
nuitdtsgleichung und der Impulserhaltung. Deshalb ist es notwendig bei der Be-
handlung inkompressibler Stromung eine weitere Gleichung zur Berechnung des
Druckfeldes einzufithren. Der PISO-Algorithmus ist ein nicht-iteratives Verfahren
zur Berechnung implizit-diskretisierter, instationdrer Stromungen. Vergleiche des
PISO-Algorithmus mit iterativen Methoden sind im Einzelnen in [6] beschrieben.
Die Impulsgleichung wird aus der Transportgleichung 3.9 extrahiert und wie folgt
formuliert.

Apul'p = H(ul,,) + Bpui p + s1+ Dp(phry — pi_) (3.10)
mit
H (i) = Z Aty m (3.11)
Der letzte Term in Gleichung 3.10 ist die Finite-Volumen Approximation des Druck-
gradienten %, Dp ist ein geometrischer Koeffizient.

Die Kontinuitétsgleichung wird formuliert als:

Bp— By +> (p"u}S;) =0 (3.12)

J

wobei u; die Geschwindigkeiten normal zu den Zelloberflichen und S; die zu-
gehorigen Oberflachen darstellen. Die Bezeichnungen der Zellen sind in Abbildung
3.3 dargestellt.

Die Geschwindigkeiten der Oberflachen werden durch die Knotengeschwindigkeiten
und durch die benachbarten Driicke beschrieben. Die Erhaltung der Masse wird
durch die Geschwindigkeiten der Oberflichen v} gewihrleistet, sie werden aus die-
sem Grund auch als massenerhaltende Geschwindigkeiten bezeichnet.

Eine Impulsgleichung fiir die Zelloberflichen wird formuliert als

Apuy = H(u?,,) + Byu)p+ 51 + Dp(pp — i) (3.13)

wobei die {iberstrichenen Groéflen eine Mittelung iiber die Koeffizienten der Knoten-
werte in den diskretisierten Impulsgleichungen darstellen.

Diese Formulierung fithrt nach Einsetzen der Gleichung 3.13 in die Konti-
nuitatsgleichung 3.12 zu der zuvor angesprochenen Druckgleichung. Dies ist auf-
grund der Entkoppelung der Impulserhaltung und der Kontinuitéit bei inkompres-
siblen Stromungen notwendig.

32



3.1. STAR-CD
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Abbildung 3.3: Bezeichnungen der PISO-Implementierung auf einem kartesischen
Netz

Apph = Aupi + 51 (3.14)

Der Quellterm s; ist unter anderem eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten u;'.

3.1.5 Lo6sungsalgorithmus

Ausgehend von den Initialisierungsgréfien ®° wird mittels des PISO-Algorithmus
die Losung fiir einen Zeitschritt dt in folgender Reihenfolge errechnet:

1. Prediktor Schritt
Die Gleichungen 3.10 werden fiir alle Zellen und Variablen formuliert und in
nachstehender Form fiir das vorldufige Geschwindigkeitsfeld der Knoten ugl)
berechnet.

Apulh = H(ul)) + BYul + 51+ Dp(piy, — pi) (3.15)

p© entspricht dem Druckfeld zum Beginn des Zeitschritts. Nach iterativer

Losung dieser Gleichung werden die vorldufigen Oberflichengeschwindigkeiten
ug-l) aus Gleichung 3.13 berechnet, wobei u]' und p" durch ugl) bzw p° ersetzt

wird.
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2. Erster Korrektur Schritt
Die Impulsgleichungen 3.10 werden formuliert als

Apufp = H(ugy) + Bou + 51+ De(py, —piy.) (3.16)
Durch Ersetzen der Gréflen u und p" durch uz@ bzw. p) in Gleichung 3.13
ergibt sich die Gleichung der Impulserhaltung fiir die Zelloberflachen. Hieraus
ergibt sich die Druckgleichung zu:

Appl) = ZAmp,(i) + 51 (3.17)

wobei der Quellterm s; eine Funktion der Knotengeschwindigkeiten ugl) und

uf ist. Die iterative Berechnung des Druckes p™") aus der Gleichung 3.17 erfolgt
nach Berechnung der Grofien “52) aus Gleichungen 3.16 und der wie beschrie-

ben modifizierten Impulsgleichung fiir die Zelloberflichen 3.13.

3. Zusiatzliche Korrektur Schritte
Die zusétzlichen Korrekturschritte werden dquivalent zum ersten Korrektur-
schritt durchgefiihrt, unter Verwendung folgender Gleichungen.

APUE?;_I) = H@W?) 4+ B%S + s; + Dp(pg\(f)Jr - pg\?)_) (3.18)

i,m

Appgg) = ZAmpﬁg)%—sl (3.19)

Die Indizes ¢ = 1,2, ... stellen die Korrekturschritte dar. Die Koeffizienten A,
bleiben iiber die Korrekturschritte konstant. Die Genauigkeit der Approxima-
tion der Losungsgrofien v und p™ der urspriinglichen Gleichungen durch die
GroBen ul9tY) p@ wird durch eine Erhéhung der Anzahl der Korrekturschritte
verbessert.

Nach Beendigung der notwendigen Korrekturschritte, welche sich aus dem Abbruch-
kriterium ergeben, wird die Losung als Startlosung fiir den néchsten Zeitschritt
verwendet, und die Losungssequenz beginnt bei Schritt 1.

3.1.6 Abbruchkriterium

Aufgrund der Tatsache, dass der “splitting Error” des PISO-Algorithmus [20] von
der Ordnung 6#? ist und damit eine Grossenordnung kleiner als der Fehler durch
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die Zeitdiskretisierung ist [21], wurden in der urspriinglichen Version des PISO-
Algorithmuses [20] nur 2 Korrekturschritte vorgesehen. Die Implementierung in
STAR-CD® ist zur Erhohung der Genauigkeit des Algorithmus mit einer varia-
blen Anzahl von Korrekturschritten realisiert. Die Anzahl der benétigten Schritte
wird mittels einer internen Abschétzung des “splitting Errors” bestimmt.

Die dem Benutzer zur Beurteilung des Konvergenzverhaltens zur Verfiigung gestellte
Information ist die “Global Rate of Change” C%, die wie folgt definiert ist:

Ch = S (IBpap| - [BLoY)) (3.20)

k stellt die Anzahl der berechneten Zeitschritte dar, die Summation wird iiber alle
Zellen durchgefiihrt. Dargestellt werden die Anderungen der Masse, des Impulses,
der Energie, etc.. Im Falle der Darstellung des Verlaufs der Massenerhaltung wird
C¥ aus der Summe iiber (|B%| — |B%) berechnet. Weitere Informationen siehe [9]
und [§]

3.1.7 Randbedingungen

STAR-CD® bietet eine Reihe von implementierten Randbedingungen zur Behand-
lung einer Vielzahl stromungsmechanischer Fragestellungen. Die implementierten
Randbedingungen sind in der entsprechenden Literatur [9] und [8] beschrieben.
An dieser Stelle werden nur die im Rahmen des KAHMO-Projektes eingesetzten
Randbedingungen vorgestellt. Diese sind im Einzelnen die Einlass—, Auslass— und
Druckrandbedingungen.

3.1.7.1 Einlass-Randbedingung

Bei bekanntem Massenstrom findet die “Inlet”-Randbedingung Anwendung. Bei die-
ser Art von Randbedingung wird der Massenstrom am Einlass durch den Benutzer
vorgegeben. Im Falle des in diesem Projekt behandelten inkompressiblen Mediums
muss die Verteilung aller Variablen, aufler des Druckes, in den Zellzentren bekannt
sein. Die Fliisse werden direkt aus diesen Groflien berechnet. Der Druck wird aus
dem Inneren des Rechengebietes extrapoliert.

3.1.7.2 Auslass-Randbedingung

Die Auslass-Randbedingung findet an Stellen Anwendung, an denen die
Stromungsrichtung aus dem Rechengebiet zeigt, ansonsten aber keine Informati-
on iiber die Stromung vorliegt. Die Berechnung der Randbedingung erfolgt in zwei
Schritten :
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1. Die Verteilung der Variablen am Auslass werden aus den Werten stromauf
extrapoliert unter der Annahme, dass die Gradienten der Stromlinien in ihrem
Schnittpunkt mit der Ebene des Auslasses gleich Null sind. Hierbei ist zu
bemerken, dass

e die Randbedingung an einer Stelle anzubringen ist, an der die Annah-
me der Nullgradienten gerechtfertigt ist. Sie sollte daher in moglichst
grofler Entfernung zu Vorgéngen, welche hohe Gradienten produzieren,
positioniert sein.

e die Grossenordnung der Geschwindigkeiten am Auslass aufgrund dieser
Extrapolation nicht fixiert werden.

2. Die Betridge der Geschwindigkeiten am Auslass werden aus der Konti-
nuitdtsgleichung berechnet.

Druckrandbedingungen

Uber die in STAR-CD® implementierten Druckrandbedingung gibt der Benutzer die
Druckverteilung am Ein— bzw. Auslass vor. Die Berechnung der Geschwindigkeiten
héngt von der Stromungsrichtung der Randbedingung ab.

e Stromt das Fluid aus dem Berechnungsfeld heraus, werden die anderen
Losungsgrofien aus den Groflen stromauf extrapoliert.

e Stromt das Fluid in das Berechnungsfeld hinein, werden die anderen
Losungsgrofien direkt aus den angegebenen Werten der Randbedingung be-
rechnet.

Druckwiderstand

In STAR-CD® kénnen Elemente zur Erzeugung eines Druckwiderstandes einge-
bracht werden. Der Druckwiderstand wird auf den Zelloberflachen definiert:

Ap: —p (Oé|Un| +ﬁ) (%0 (321)

vy, ist die Geschwindigkeit normal zur Oberfléche, oo und 3 [m/s] sind Koeffizienten.
Die Implementierung dieser Randbedingung setzt voraus, dass die Richtung der
Geschwindigkeit sich iiber die Randbedingung nicht &ndert. Durch verdndern der
Koeffizienten o und ( kann der Widerstand verdndert werden.
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3.1.8 DBewegte Netze

Netzbewegungen durch Translation, Rotation und Verzerrung kénnen durch Vor-
gabe von zeitlich abhéngigen Knotenpositionen einzelner Zellen oder des gesamten
Netzes realisieren werden. Durch die Formulierung einer zusétzlichen Gleichung,
dem sogenannten “space conservation law” [13], wird eine Beziehung zwischen der
Anderung des Zellvolumens und dem lokalen Koordinatensystems hergestellt. Wie
in Kapitel 3.1.4 bereits erldutert, wird zur Kopplung des Druckfeldes mit dem Ge-
schwindigkeitsfeld eine Impulsgleichung fiir die Oberflichen der Zellen formuliert.
Dies fiihrt zu Gleichung 3.14, durch die iiber den Quellterm s; die Massenerhaltung
iiber die “massenerhaltenden Geschwindigkeiten” und die Knotengeschwindigkeiten
mit dem Druckfeld gekoppelt werden.
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3.2 Permas

Fiir den strukturmechanischen Teil der Simulationen wurde das Programmpaket
PERMAS® verwendet. PERMAS®© wird von der Firma INTES entwickelt und ver-
trieben. Es ist ein allgemein einsetzbares Softwaresystem fiir die Losung komplexer
Berechnungsaufgaben mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode (FEM). Die FEM
arbeitet fiir die raumliche Diskretisierung mit Formfunktionen fiir die jeweiligen
GroBlen. Diese werden mit den Funktionswerten in den Elementknoten gewichtet.
Fiir eine detaillierte Einfithrung in die FEM sei auf [34], [3] und [23] verwiesen.

PERMAS® ermoglicht Steifigkeitsuntersuchungen, Festigkeitsberechnungen, Er-
mittlungen von Eigenschwingungen, Simulationen des dynamischen Verhaltens im
Zeit— oder Frequenzbereich und Ermittlung von thermischen und elektromagne-
tischen Feldern. Dadurch kann PERMAS®© verschiedene Struktureigenschaften er-
mitteln. Es kénnen Verformungsverhalten, Spannungsverteilung, Materialbeanspru-
chungen oder Zeitverhalten bei dynamischen Beanspruchungen berechnet werden.

Die Strukturberechnungen innerhalb der Fluid-Struktur-Interaktion, wie sie in
der vorliegenden Arbeit zur Anwendung kommen, beruhen auf dem linearen
Elastostatik-Modul von PERMAS® .

3.2.1 Kinematische Randbedingungen

Fiir die Vorgabe und Bestimmung der Randwertproblems miissen verschiedene Be-
dingungen fiir die Berechnung gesetzt werden, dazu gehéren die kinematischen
Randbedingungen

e unterdriickte Freiheitsgrade
e vorgeschriebene Verschiebungen

e lineare Zwangsbedingungen

3.2.2 Lasten

Das Programmpaket unterstiitzt verschieden Lastarten, die auf unterschiedliche
Weise im System appliziert werden koénnen.

e globale Lasten

— Trégheitslasten

— quasistatische Beschleunigung
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e Knotenlasten

Punktlasten

— verteilte Lasten

vorgeschriebene Verschiebung
— Temperaturlasten

— Kontaktparameter
e Elementlasten

— verteilte Lasten

Fiir die Simulationen innerhalb der Fluid-Struktur—Interaktion werden insbeson-
dere verteilte Knotenlasten benutzt. Diese werden iiber die Kopplung, wie sie in
Kapitel 2.4 beschrieben ist, aus der Stromungsberechnung iibertragen.

3.2.3 Elementebibliothek

Fiir die Strukturberechnung stehen innerhalb von PERMAS © eine Vielzahl von
Elementeklassen zur Verfiigung. Dazu gehoren u.a:

Volumenelemente

Stab— und Membranelemente

Balkenelemente

Platten und Schalen

Fiir diese Arbeit wurden Schalen— und Volumenelemente benutzt. Dabei ist die Art
der Ansatzfunktion abhéngig vom physikalischen Feld, welches geltst werden soll.
Bei einem tetraederférmiges Volumenelement ist dies im Fall der Elastostatik eine
lineare Ansatzfunktion erster Ordnung fiir die Verzerrung.

3.2.4 Kopplung zur CFD

Fiir die Durchfiihrung gekoppelter Fluid-Struktur-Interaktionen ist in PER-
MAS© eine Schnittstelle implementiert, welche die Kopplungsbibliothek MpC-
CT unterstiitzt. Uber die Schnittstelle kann der Krafttensor aus der CFD als Knoten-
last iibernommen werden und ein Verschiebungsvektor an die Stromungssimulation
zuriickgegeben werden.
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3.3 MpCCI

Die Kopplung des Stromungssolvers S TAR-CD® und der Struktursoftware PER-
MAS® wurde mit der Kopplungsbibliothek MpCCI durchgefiihrt. Diese ist im Rah-
men eines Forschungsprojektes von der Fraunhofergesellschaft fiir Algorithmen und
wissenschaftliches Rechnen in Zusammenarbeit mit Industriepartnern entwickelt
worden. Das Programmpaket wurde speziell darauf ausgerichtet, kommerzielle Si-
mulationswerkzeuge miteinander zu koppeln. Dabei kommt ein partitioniertes Ver-
fahren zum Einsatz, wie es in Kapitel 2.4 beschrieben ist. Dabei baut MpCCI auf
der allgemein verfiigbaren Parallelisierungsbibliothek mpich auf, und erweitert deren
Funktionsumfang [1].

Voraussetzung fiir die Nutzung der Software sind vorhandene Schnittstellen der
einzelnen Codes zu MpCCI . Fiir diesen Zweck sind alle Schnittstellendefinitionen
offengelegt, sodass universitdire und kommerzielle Softwareentwickler diesen Stan-
dard in ihre Pakete einbinden konnen. MpCCI arbeitet netzbasiert, d.h. dass die
Definition des Interfaces auf Basis der Berechnungsdoménen geschieht. Groflen, die
durch MpCCI ausgetauscht werden sollen, konnen jede beliebige Variable der ein-
zelnen Solver sein. Dies erstreckt sich z.B. iiber Geschwindigkeiten, Temperatur,
Zeitschrittweiten, Kréafte und Verschiebungen.

Struktur

Fluid

Abbildung 3.4: Austausch verschiedener Groflien mittels MpCCI iiber non-
matching Grids.

3.3.1 Definition der Grenzflache

Fir das Beschreiben der Grenzflachen zwischen den einzelnen Solvern bestehen zwei
grundsétzliche Methoden:
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e matching—Grids
Die rdumliche Diskretisierung zwischen den Feldern ist konsistent und setzt
sich iiber die Grenzflachen fort. Zu jedem Netzknoten auf der Grenzfliche des
Solvers A existiert ein Pendant des Solvers B

e non-matching Grids
Die rdumliche Diskretisierung der einzelnen Feldloser ist unterschiedlich. Die
Interfacefliche muss iiber geometrische Suchalgorithmen gefunden werden.

Fiir diese Arbeit werden ausschliefilich non—matching Grids an der Grenzflache be-
nutzt. Der Grund liegt in den verschiedenen Losungsverfahren der einzelnen Sol-
ver. Wihren STAR-CD® mit dem FiniteVolumenVerfahren arbeitet, kommt bei
PERMAS® ein Finite ElementeVerfahren zum Einsatz. Eine wichtige Vorausset-
zung fiir ein erfolgreiches Koppeln auf Netz—Basis ist ein effizienter Algorithmus zur
automatischen Suche von Nachbarschaften. Der Nutzer definiert dafiir die interagie-
renden Grenzfldchen in den einzelnen Feldern. In Abbildung 3.4 ist dies schematisch
dargestellt.

Die Definition der Nachbarschaftsliste geschieht vor der eigentlichen gekoppel-
ten Simulation. Fiir diesen Zweck wird ein Bucket-Algorithmus verwendet. Das
grundsétzliche Prinzip beruht auf der Definition von Bounding-Boxes B =
{b1, ..., b} um die Punkte P = {py,...,pn} der Grenzfliche. Danach werden alle
Paare {p;, b;} berechnet, sodass gilt p; C b;. Der Bucket-Algorithmus ist in Ahrem
et al. [1] detailliert beschrieben.

Da ein Netzknoten des Solvers A im Fall von non-matching grids nie genau auf
den Elementflachen des Solvers B liegt, muss des weiteren eine Beziehung zwischen

%
v

Abbildung 3.5: Lokales Koordinatensystem im Dreieckselement
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Knotenpunkten und Elementflichen hergestellt werden. Dafiir stellt MpCCI ver-
schieden Moglichkeiten der Projektion zur Verfiigung. Die Projektion eines Punktes
P4 im Abstand a auf ein Dreieckselement mit dem Normalenvektor 7 und den
lokalen Koordinaten z; und y; ergibt damit:

P=xiA+x3B+ (1 —a,—y)C+ail (3.22)

Fiir Viereckselemente wird in dhnlicher Weise verfahren. Dafiir wird das Element
zuerst in vier Dreieckselemente unterteilt, und der Punkt P auf die Ebenen der
Dreieckselemente projiziert. Danach wird das Dreieck ausgewéhlt, fiir das |u|+ |v|+
|1 — u — v| am kleinsten wird.

Die Interpolation findet fiir die verschiedenen Lastgréfien auf unterschiedliche Weise
statt. Nach der Projektion der Knoten des Solvers A auf die Interfacefliche, wird
anhand eines lokalen Koordinatensystems die Lastgrofie auf die Knoten des Solvers
B interpoliert und gewichtet.

Q:U'P1+U'P2+IU'P3 (323)

In Abbildung 3.5 ist dies fiir ein Dreieckselement mit baryzentrischen Koordinaten
schematisch gezeig.
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Verifikation

Fiir die in Kapitel 3 beschriebenen Softwarepakete wurden verschiedene Verifikati-
onsrechnungen durchgefiihrt.

4.1 Stromungssimulation

Die Verifikation der Stromungssoftware gehort seit langem zu den Kernkompetenzen
des Instituts fiir Stromungslehre der Universitat Karlsruhe. Die Verifikationsstra-
tegie fiir die Aortenstromung soll an dieser Stelle kurz beschrieben werden. Eine
genauere Beschreibung der Verifikation fiir diese Stromungsklasse ist in [31] zu fin-
den.

Pulsierende Rohrstromung

Durch den Vergleich der analytischen Lésung mit der numerisch berechneten Lésung
konnen Zeitgenauigkeit und die Periodizitdt {iberpriift werden. In Tabelle 4.1 sind
die relevanten Simulationsparameter gezeigt. Um Einlaufeffekte in der numerischen

| D [m] | p[kg/ms] | p [kg/m®] | u [m/s] | Rep | tmax [M/5] | Remax | T [s] | Wo |
| 0.02 [318-107%] 1281 | 0.124 [1000 | 0.248 | 2000 | 0.347 [ 27 |

Tabelle 4.1: Physikalische Parameter pulsierende Rohrstromung

Losung zu vermeiden, wird am Einlass ein ausgebildetes, pulsierendes Profil vorge-
geben. Die Einstrémung erfiillt so bereits die Haftbedingung an der Wand und das
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analytisch =

STAR-CD ——

04 08 1.2

u/U

t=0 t=1/4T t=1/2T t=3/4T

Abbildung 4.1: Vergleich der numerisch berechneten pulsierenden Rohrstromung
mit der analytischen Losung [31] [5]

parabolische Profil einer laminaren Rohrstréomung. Die Pulsation der Einlassrand-
bedingung wird um eine laminare Grundstrémung vorgegeben, sodass gilt:

u(r,t) = a (1 - (%)2) (1+sin(wt)) . (4.1)

Die Simulationen wurden mit dem impliziten Euler Verfahren und dem PISO Algo-
rithmus durchgefiihrt, wie sie in Kapitel 3.1 beschrieben sind. Die Ergebnisse zeigen
eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen der numerischen Berechnung und der ana-
lytischen Losung. Die Periode wurde in der Simulation mit 30 Zeitschritten gerech-
net, sodass bei gegebenen Parametern und einer Courant—Zahl der Grossenordnung
O(1) eine ausreichende Auflosung der Periode gegeben ist.

4.2 Stromungs—Strukturkopplung

Fiir den Einsatz gekoppelter Methoden wurden weitere, auf den Anwendungsfall
zugeschnittene, Verifikationsrechnungen durchgefiihrt.

e Elastisches Rohr
Ein elastisches Rohrstiick aus Silikongummi wird durch Innendruck dilatiert
und mit analytischen Werten verglichen.

e Pulsierende Stromung in einer Modellaorta
Um die Berechnungsmethoden fiir einen Anwendungsfall verifizieren zu
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konnen, wurden die experimentellen Untersuchungen aus [4] mit der nume-
rischen Simulation verglichen.

4.2.1 Elastisches Rohr

Um die in Kapitel 2.4 vorgestellten Verfahren zu verifizieren, wurden Simulatio-
nen eines elastischen Rohrstiicks durchgefiihrt. Dieses wurde mit einem Innendruck
durch die Stromungsberechnung beaufschlagt. Als sensitive Vergleichsgrofle wurde
die Dehnung in radialer Richtung des Rohres bei verschiedenen Innendriicken und
Wandstérken untersucht. Fiir ein elastisches Rohr mit Anfangsradius r, Wandstérke
h und dem Endradius R unter Belastung gilt:

AD 1 1 r v

5 camgplara =g (i-3)

r R E

= == 42
e .

Dabei bezeichnen die Indizes t und [ die Tangential- bzw. Longitudinalrichtung und
2D die Dehnung. Fiir die Verifikation wurde ein Rohr aus Wacker SilGel 601 [4]
gewahlt. Dies entspricht dem Material der Modellaorta, die in den Experimenten
vermessen wurde (vgl. Kapitel 4.2.2.1). Die Ergebnisse der gekoppelten Berechnun-

Rlm] | EIN/m’| | v | plkg/m’] | plkg/ms]
02 | 1.9-10° [0.49] 1000 | 1.81-10°

Tabelle 4.2: Parameter fiir die gekoppelte Simulation eines elastischen Rohres mit
Innendruckbelastung.

gen zeigen eine sehr gute Ubereinstimmung zwischen Simulation und analytischer
Losung. Unabhéangig vom gewéhlten Druck haben die Simulationen die Erwartun-
gen erfiillt. Fiir die Variation der Wandstédrke ergab sich ebenfalls eine sehr gute
Ubereinstimmung von Simulation und Analytik. Eine Abweichung zwischen den
Ergebnissen war lediglich bei grofieren Wandstérken bzw. kleinen Werten fiir r/h
zu erkennen. An dieser Stelle ist die analytische Losung fiir elastische, diinne Rohre
nicht mehr giiltig.

4.2.2 Elastische Modellaorta
4.2.2.1 Versuchsanlage

Fiir eine Verifikation der instationéren Aortendurchstromung wurden Geschwindig-
keitsmessungen mit einem elastischen Aortenmodell herangezogen. Diese wurden
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r/h
Wacker SilGel 601 Analytisch
30 6 2 . .
E=19 10 [N/m ] ® Simulation
6666 Pa
20
13332 Pa
10 18665 Pa
0
R/r
1.00 1.05 1.10

Abbildung 4.2: Radienverhéltnisse fiir ein elastisches Rohr bei verschiedenen
Wandstérken und Innendriicken.

in Fluidlabor der Fachhochschule Miinchen durchgefiihrt. Fiir eine detaillierte Be-
schreibung des Experimentes und der Modellerstellung sei auf [4] und [27] verwiesen.

In Abbildung 4.3 ist der schematische Aufbau der Versuchsanlage gezeigt. Dabei kam
eine speziell entwickelte Kolbenpumpe zum Einsatz, welche durch Mikroprozessor-
steuerung und Hydraulikantrieb gesteuert wird. Mit der Pumpe kénnen Volumen-—
Zeit—Profile von 1 — 3Hz gefahren werden. Dabei konnen beliebige Hub-Zeit—
Verlaufe programmiert werden. Durch Verdréngen einer inkompressiblen Hydraulik-
fliissigkeit wird der gewéahlte Zeit—Volumen—Verlauf direkt auf die elastische Auflen-
wand eines kiinstlichen Ventrikels iibertragen. Zur Regelung der Stromungsrichtung
wurde eine Einscheiben-Klappe zwischen Ventrikel und Aortenmodell montiert.
Nach einer kurzen Einlaufstrecke ist die Silikonaorta mit einem Adapter montiert.

Im Aortenmodell werden LDA-Messungen fiir stationdre und pulsierende
Stromungen durchgefiihrt. Dafiir soll ein transparentes Messmedium verwendet
werden, welches den selben Brechungsindex wie die Modellaorta besitzt. Daraus
resultiert eine Skalierung verschiedener versuchsrelevanter Gréflen gemafl den Ge-
setzmiBigkeiten der Ahnlichkeitsmechanik. Als relevante dimensionslose Kennzah-
len kommen hier die mittlere Reynolds—Zahl und die Womersley-Zahl zur Geltung.
Fiir den realen Blutkreislauf ergibt sich dir Reynolds—Zahl in der Aorta ascendens
(D = 0.022m) zu Re = 1350. Darin sind der Volumenstrom durch den Kreislauf

V = 314 I/h und eine mittlere Viskositét von pi.;; = 3.6 mPas enthalten [44]. Die
Womersley—Zahl fiir einen Puls von 66 1/min ist dann Wo = 20.

Als Messmedium wurde eine Kalzium—Chlorid-Losung eingesetzt mit einem Bre-
chungsindex von n = 1.413, einer Dichte p = 1281 kg/m?® und einer Visko-
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Abbildung 4.3: Systematischer Aufbau der Versuchsanlage (links) fiir die expe-
rimentelle Untersuchung der Stromung im elastischen Aortenbogenmodell (rechts).
(1) Pumpe, (2) Hochbehilter (3) Regulierbehélter, (4) Uberlaufbehilter, (5) Aor-
tenmodell, (6) Vorratsgefal, (7) Herzpumpe, (8) Compliances,(9) Schlauchventile
[4].

sitdt von p = 3.18 mPas. Aus diesen Vorgaben resultiert fiir die Messungen im
Stromungskreislauf ein Volumenstrom von V' = 226 [/h.

4.2.2.2 Aortenmodell

Das Aortenmodell, wie in Abbildung 4.3 gezeigt, wurde durch Ausguss eines Aor-
tenpréperates hergestellt. Es handelte sich um die Aorta einer 24 Jahre alten Frau
ohne pathologische Auffilligkeiten. Um eine gréfftmogliche MaBlstabstreue und gute
Abbildungsgenauigkeit der Feinstrukturen zu erhalten, wurde der Ausguss in sei-
ner anatomischen Umgebung, d.h. in der Leiche, vorgenommen. Durch verschiede
Abformstufen und Ergénzungen fiir die spitere Montage in der Anlage (Abb. 4.3)
entsteht eine Silikonnachbildung des Aortenpriaperates. Fiir die Materialauswahl
waren verschiedene Kriterien von Bedeutung.

e Abformgenauigkeit
Um die bereits erwiahnte gute Detail- und Maflstabstreue zu erhalten miissen
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Anforderungen an das FlieBverhalten und die Aushértezeit bzw. Vernetzungs-
zeit gestellt werden.

e Transparenz
Die Stromung im Aortenmodell soll mit LDA gemessen werden. Dies bedarf
einer bestmoglichen Transparenz des verwendeten Materials. Kieselsdure, wel-
che oft zur Erhchung der Elastizitdt von Kautschukmaterialien verwendet
wird, triibt das Material ein.

Die Materialauswahl fiel daher auf einen Silikonkautschuk. Die Eigenschaften sind
In Tabelle 4.3 aufgefiihrt. Der Silikonkautschuk hat isotrope Materialeigenschaften

E [N/m?] | Querkontraktionszahl v | ps [kg/m?] | Brechungsindex n
1.9-10° 0.49 970 1.413

Tabelle 4.3: Materialeigenschaften von Wacker SilGel601 [4].

fiir welche das Hook’sche Gesetz (gl.2.16) Giiltigkeit hat. Das reale Aortenpraparat
besitzt hingegen ein nicht-lineares Stoffgesetz. Um das Dehnungsverhalten des Aor-
tenpraparates zu untersuchen, wurden Compliance-Messungen einzelner Segmen-
te des Praparats durchgefiihrt. Dabei wurde deutlich, dass bei einem systolisch—
diastolischen Druck von 120mmHg — 80mmHg (Ap = 5333 Pa) die Dehnung des
Aortenpréparates gut durch ein lineares Stoffgesetz ersetzt werden kann. In Ab-
bildung 4.4 ist gezeigt, welche Segmente nach der Abformung vermessen wurden.

4.2.2.3 LDA—-Messungen

In der beschriebenen Versuchsanlage wurden Messungen mit einem Laser Doppler
Anemometer (LDA) in verschiedenen Schnitten durchgefithrt. Die Laser Doppler
Anemometrie ist ein beriihrungsfreies Messverfahren, mit welchem durch Tracerpar-
tikel und Lasertechnik Geschwindigkeiten ermittelt werden konnen. Das Messprin-
zip beruht dabei auf der Auswertung einer Streulichtfrequenz, die beim Durchgang
der Partikel durch eine Interferenzgitter emittiert wird. Das Interferenzgitter wird
durch die Kreuzung zweier kohdrenter Laserstrahlen erzeugt. Die Tracerpartikel soll-
ten sich daher schlupffrei mit der Stromungs bewegen, was eine mdoglichst geringe
Masse nach sich zieht. Gleichzeitig darf ihre Grofle ein bestimmtes Mafl nicht unter-
schreiten, um eine optimale Intensitéit des Streulichtes zu erhalten. Gemessen wurde
mit einem Argon—lon Zweifarben—Laser (blau A = 488 nm, griin A = 514.5 nm). Fiir
die pulsierende Stromung im Kreislauf wurde phasenaufgeldst gemessen und gemit-
telt. Die Abbildung 4.5 zeigt die Schnitte, in denen zeitaufgeloste Stromungsprofile
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Abbildung 4.4: Segmente des Aortenbogenpriaparats, die nach der Abformung
einer Compliance-Messung unterzogen wurden.

aufgenommen wurden. Fiir den Vergleich mit der Simulation wurde eine mittlere
Linie im Schnitt I/ gewé&hlt.

Abbildung 4.5: Messebenen der LDA-Messungen am Aortenmodell.
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4.2.3 Simulation Aortenbogenexperiment

Fiir die numerische Simulation des elastischen Aortenbogens wurden die selben phy-
sikalischen Parameter, wie fiir das Experiment gewéhlt. Die vorgegebene Pulsfre-
quenz betridgt f = 1.184s7!, dies entspricht einer Periode von T = 0.84s. Die
Womersleyzahl der pulsierenden Stromung ergibt sich damit zu Wo = 20. Als Me-
dium wird Kalzium-Chlorid-Losung verwendet. Alle physikalischen Parameter sind
in Tabelle 4.4 zusammengefasst.

(i Trg/ms] [ p Thg/m®] | tmax [m/s] [ T [s] | Wo |
1318-107%] 1281 | 0271 [0.84 ] 20 |

Tabelle 4.4: Physikalische Parameter pulsierende Stromung im Aortenbogen

Die Wandstéarkenverteilung des Aortenmodells wurde der aus dem Experiment an-
gepasst. Bereiche iiber die keine Informationen vorlagen wurden linear interpoliert.
Fiir die einzelnen Sektionen des Modells ergaben sich damit die in Tabelle 4.5 dar-
gestellten Radius—Wandstérkeverhéltnisse .

Sektion I | Sektion II | Sektion II1 | Sektion IV
14.7 14.3 11.3 9.7

Tabelle 4.5: Radius—-Wandstérkeverhéltnisse r/h der einzelnen Sektion, wie sie in
Abbildung 4.4 aufgeteilt sind.

0.27

0.17

0 !
t/T
\J T,
Abbildung 4.6: Einlassrandbedingung pulsierende Stromung im Aortenbogen

Als stromungsmechanische Randbedingungen werden am Einlass eine zeitabhéngige
mittlere Geschwindigkeit vorgegeben. Diese ist den experimentellen Ergebnissen ent-
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nommen und in Abbildung 4.6 dargestellt. Am Auslassrand des Integrationsgebietes
wird ein konstanter periphere Druck vorgegeben. Um den mittelbaren Widerstand
des Korperkreislaufs wiedergeben zu konnen, wurden stromab des Aortenbogenmo-
dells geschwindigkeitsabhéngige Druckwiderstinde eingebracht (vgl. Kapitel 3.1).
Diese wurden so eingestellt, dass sich in der Aorta die erforderliche Druckdiffe-
renz von 12000Pa (90mmH g) einstellte. Im Unterschied zum Experiment wurde
die Druckdifferenz auf die vorliegende spannungsfreie Anfangsgeometrie aufgeprigt,
was zu einem kleineren Anfangsvolumen des numerischen Modells fiihrt.

In der Versuchsanlage (Kap. 4.2.2.1) war die Modellaorta an ihren Ein- und
Abgéngen mit Plexiglasrohren stufenlos verbunden. Fiir die Strukturmechanik be-
deutet dies, dass die Bewegungsfreiheit an diesen Réndern vollsténdig eingeschrankt
ist. Als Randbedingung der strukturmechanischen Simulation wurde daher an den
Einspannstellen alle Freiheitsgrade unterdriickt. In Abbildung 4.7 ist das numerische

Modell gezeigt.
: J

% M= -p(ay, |- B
T V

Abbildung 4.7: Numerisches Modell mit Position der Randbedingungen und
Druckwidersténde.

4.2.4 Ergebnisse

Die Ergebnisse aus der Simulation wurden mit denen des Experimentes verglichen.
Als Vergleichsgrofie wurde die X-Komponente in der Zentrumslinie des Geschwin-
digkeitsfeldes direkt vor und hinter der Kriitmmung des Aortenbogen gewihlt (vgl.
Abbildung 4.4). In Abbildung 4.8 sind die Geschwindigkeitsprofile im Mittelschnitt
der Aorta gezeigt. Die Profile sind dabei mit der Maximalgeschwindigkeit U nor-
miert. Zusétzlich ist die Fehlertoleranz gestrichelt eingezeichnet. Der Fehler setzt
sich dabei aus einem Ubertragungstoleranz der Messergebnisse, dem Messfehler und
dem numerischen Fehler zusammen. Der Ablesefehler stellt dabei den grossten An-
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Absteigend

Aufsteigend
1A
u
0
-1

Simulation
—— Messung

t=3T/4

Abbildung 4.8: Vergleich der Simulationsergebnisse mit Messungen aus der Mo-
dellaorta in der Zentrumslinie des Schnittes IV der LDA-Messungen.

teil dar. Mit etwa 10% des Geschwindigkeitsmaximums hat er entscheideneden Ein-
fluss. Der Messfehler liegt fiir die Zeitlich getriggerten LDA-Messungen fiir laminare
Stromungen bei 1% und somit eine Grossenordnung kleiner als der Ablesefehler.
Auswertung des mittleren Residuenfehlers fiir die transiente Stromung ergib eine
Wert von < 2% fiir den numerischen Fehler. Die Fehlerschéitzung basiert dabei auf
der Unausgeglichenheit zwischen Flécheninterpolation und Volumenintegration.
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4.2. STROMUNGS-STRUKTURKOPPLUNG

Insbesondere withrend der Systole besteht eine sehr gute Ubereinstimmung zwi-
schen Experiment und Rechnung. Fiir die Zeitpunkte ¢ = 0 und ¢ = T'/4 zeigen
die Profile in des Aufsteigenden Aorta nur geringe Abweichungen. Fiir die Abstei-
gende Aorta liegen die Ergebniss fiir die ersten Zeitpunkte ¢ = 0 und ¢t = T'/4
ebenfalls in guter Ubereinstimmung. Unterschiede zwischen der Messung und der
Simulation treten in der aufsteigenden und absteigenden Aorta fiir ¢ = T'/2 auf.
Zu diesem Zeitpunk hat die Diastole eingesetzt, und die Stromung in der Aorta
wird verzogert. Bei der Messung liegt in der aufteigenden Aorta eine gleichméfige,
leichte Riickstromung vor, welche bei ¢t = 3/4T ebenfalls besteht. In der Simulation
sinkt die Geschwindigkeit zu diesen Zeitpunkten auf ein Minimum, bleibt aber noch
im Positiven. Die Griinde fiir die Abweichungen kénnen auf verschiedene Ursachen
zuriickgefiihrt werden. Einerseits werden beim Experiment an den Auslafirandern
eine Kombination aus Schlauchventilen und Hochbehéltern gewéhlt. Die dadurch
entstandene Kapazitdt des Kreislaufes kann zum jetzigen Zeitpunkt in der Simula-
tion noch nicht beriicksichtigt werden. Stattdessen sind geschwindigkeitsabhéngige
Druckwiderstdnde vor die Auslafirandbedingungen geschalte, welche die Bedingun-
gen in der Messungen nicht exakt nachbilden kénnen. Fiir weiterfithrende Simulatio-
nen, sollte deshalb ein vereinfachtes Kreislaufwiderstandsmodell in die Berechnung
einfliefen, welches auf Basis einer eindimensionalen Formulierung die integralen Ka-
pazititen und Widerstdnde des Systems bestimmt. Durch eine Verkettung eines sol-
chen Modells mit dem aktiven Teil des KaHMo Projektes und der Weiterfithrung
zum passiven Teil von KaHMo entstiinde so ein komplettes Kreislaufmodell.
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Kapitel 5

Ergebnisse

5.1 Aortenbogen

Nach der Verifikation der Fluid-Struktur-Interaktion fiir die Simulation
im Aortenbogen, wurden eine Reihe von Berechnungen mit verschiede-
nen stromungsmechanischen und strukturmechanischen Randbedingungen durch-
gefithrt. Allen gemeinsam ist das numerische Modell, wie es in Kapitel 4 in Ab-
bildung 4.2.3 bereits gezeigt ist. Im ganzen wurden drei verschieden Aortendurch-
stromungen berechnet und die Ergebnisse ausgewertet:

e Fall 1
Aortenmodell mit fester Wand und den Randbedingungen des Verifikations-
falls.

e Fall 2
Aortenmodell mit elastischer Wand aus Silikonkautschuk und den Randbedin-
gungen aus dem Verifikationsbeispiel.

e Fall 3
Aorta mit realer Wandstérkenverteilung und einer Einlassrandbedingung aus
Literaturwerten [36].

In den Gesamtansichten des Aortenbogens sind die dreidimensionalen Geschwin-
digkeitsprofile in mehreren Schnitten visualisiert. Die Geschwindigkeitsprofile sind
dabei mit der maximalen Einlassgeschwindigkeit U,,,, normalisiert. Zusétzlich sind
fiir die einzelnen Zeitpunkte die Stromlinien berechnet worden.

In den weiteren Darstellungen wird die mit 7% normalisierte Wandschubspannung
und die normalisierte Druckverteilung auf der Wand gezeigt. Diese sind Indikato-
ren fiir Bereiche, die einer hohen Belastung unterliegen und damit anfélliger fiir
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5.1. AORTENBOGEN

GefiBschadigungen wie z.B. Arteriosklerose sind (vgl. Kapitel 2.1.2). 7* ist dabei
definiert als:

o Hepr U (5.1)

T =
D
Darin ist D der Durchmesser der Aorta am Eintritt, p.r; die mittlere, effektive
Viskositdt und U die mittlere Geschwindigkeit am Eintritt. Die Druckverteilung
wurde mit der systolischen—diastolischen Druckdifferenz Ap normalisiert.

In den zweidimensionalen Schnitten, normal zur Stromungsrichtung, sind die Se-
kundéarstromungen mit Stromlinien der projizierten Geschwindigkeiten in der Ebene
gezeigt. Anhand dieser Darstellungen koénnen Anderungen der Stromungsstruktur
iiber den Pulszyklus gut erkannt werden. Die Orientierung der Schnitte ist so
gewihlt, dass die Oberseite der Bilder zum Auflenradius der Aortenkriimmung ge-
richtet ist. Die Blickrichtung ist entgegen der Hauptstromungsrichtung. In Abbil-
dung 5.1 sind die ausgewerteten Schnitte gekennzeichnet.

Bildoberkante

E

/ Blickrichtung

F

Abbildung 5.1: Bezeichnung, Lage und Orientierung der ausgewerteten Schnitte

5.1.1 Vergleich elastische Aorta — unelastische Aorta
Am Institut fiir Stromungslehre der Universitat Karlsruhe sind bereits verschiedene

Arbeiten auf dem Gebiet der Aortenbogendurchstrémung durchgefiithrt worden. Al-
le Arbeiten haben bisher die Aorta als feststehende Geometrie mit nicht—flexiblen
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

Wiinden angenommen. Die vorliegende Arbeit liefert mit der Inbezugnahme der Ela-
stizitét der Aorta einen wichtigen Fortschritt auf diesem Gebiet. Um den Einfluss
der Fluid-Struktur-Kopplung auf die Losung der Aortenstromung zu verdeutlichen,
wurden vergleichende Simulationen eines rigiden und eines elastischen Aortenbo-
genmodells durchgefiihrt. Alle Randbedingungen entsprechen denen des Verifikati-
onsfalls und wurden bei der elastischen und der steifen Aorta angewendet.

Fiir die elastische Aorta sind in Abbildung 5.2 der Volumen— und Druckverlauf iiber
der Zeit aufgetragen. Es ist ersichtlich, dass zwischen Druck und Volumen eine Pha-
senverschiebung besteht. Diese ist auf den Kopplungsalgorithmus zuriickzufiihren.
Da die Ubertragung der LastgroBen zu bestimmten Austauschiterationen stattfin-
det, verzogert sich die Deformation des Aortenbogens gegeniiber der Druckkurve.

N

1.2 p/p
VIV,
1.11 0.7
1,
yT 1 \ﬂT 1
-0.31

Abbildung 5.2: Volumen— und Druckverlauf fiir die elastische Aorta {iber der Zeit

In den Abbildungen 5.3 bis 5.5 sind die dreidimensionalen Geschwindigkeitsprofile
fiir die statische und die elastische Aortensimulation verglichen. Uber den gesamten
Zyklus sind die Geschwindigkeiten in den gezeigten Schnitten bei statischer und
elastischer Aorta sehr &hnlich. In der aufsteigenden Aorta, in den Schnitten A und
B, sind dabei kaum Unterschiede festzustellen. Eine Unterscheidung zwischen der
statischen und der elastischen Aorta ldasst sich bei der Betrachtung der Profile im
absteigenden Ast beobachten. Zum Zeitpunkt ¢t/ = 1/3 ist in der absteigenden
Aorta eine geringere maximale Geschwindigkeit zu erkennen. In der Diastole bewirkt
die Elastizitéit ein deutlichere Stromungsaktivitéit in der absteigenden Aorta. Durch
das Zusammenziehen der Gefalwande, entsteht in der elastischen Aorta bei Schnitt
F ein Geschwindigkeitsprofil mit Riickstrombereich. Dieses zeigt die Effekte der
Compliance des Arteriensystems, welches den Weitertransport des Blutes wéihrend
der Diastole gewihrleistet.
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5.1. AORTENBOGEN

o= U/Umax

—

t/T =1/6 t/T =1/2

Abbildung 5.3: Geschwindigkeitsprofile und Stromlinien in der starren Aorta fiir
verschiedene Zeitpunkte eines Pulszyklus.
o & U/Umax s = U/Umax

‘
i
i

UT = 1/6 UT=13 i} UT = 1/2

Abbildung 5.4: Geschwindigkeitsprofile und Stromlinien in der elastischen Aorta
fiir verschiedene Zeitpunkte eines Pulszyklus.
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

U/Umax

t/T =2/3 t/T =5/6 t/T=1

Abbildung 5.5: Geschwindigkeitsprofile und Stromlinien in der starren Aorta fiir
verschiedene Zeitpunkte eines Pulszyklus.

5\ —  U/Umax . U/Umax + U/Umax

t
-~ '

yT=2/3 i | yT=5/6 | | UT =1 fJ

Abbildung 5.6: Geschwindigkeitsprofile und Stromlinien in der elastischen Aorta
fiir verschiedene Zeitpunkte eines Pulszyklus.
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5.1. AORTENBOGEN

Deutlicher wird der Unterschied bei der Auswertung der Sekundérstromung in den
Schnitten der absteigenden Aorta. Durch Analyse der Singularitéiten im zweidimen-
sionalen Geschwindigkeitsfeld konnen die Unterschiede zwischen den Ergebnissen
gut demonstriert werden. In den Abbildungen 5.7 bis 5.10 sind die Stromlinien in
den Schnitten der absteigenden Aorta gezeigt. Wie in den dreidimensionalen Ge-
schwindigkeitsprofilen zeigt sich auch hier, dass in der systolischen Phase die Un-
terschiede nur gering sind. Erste Unterschiede sind im Schnitt D zum Zeitpunkt
t/T = 1/2 zu erkennen. Dabei entsteht in der starren Aorta eine Wirbelkonfigura-
tion mit einem freien Sattel, zwei Halbsédtteln und weist im Vergleich zur flexiblen
Aorta eine komplexere Struktur auf. Zum selben Zeitpunkt besteht hier eine sta-
bile Zweiwirbel-Konfiguration mit zwei Halbsétteln. Die Unterschiede setzen sich
zu den folgenden Zeitpunkten fort. Fiir die starre Aorta stellen sich vier Wirbel
mit einem freien Sattel und vier Halbsdtteln auf der Wand ein, die zum Zeitpunkt
t/T = 5/6 wieder verschwinden. In der elastischen Aorta weist die Struktur der
Sekundérstromung eine weitaus groflere Konstanz auf. Die Aorta streckt sich auf-
grund ihrer Flexibilitdt unter dem Trégheitseinfluss der Stromung und stabilisiert
die Struktur der Sekundérstromung deutlich. Leichte Tendenzen zur Ausbildung ei-
nes weiteren Wirbels zum Zeitpunkt ¢t/T" = 5/6 sind zu erkennen, die Struktur bildet
sich aber nicht vollstdndig aus. In den Darstellungen im Schnitt E konnen die ge-
wonnenen Erkenntnisse weiter verfolgt werden. Bis zu einer Zeit von ¢/T = 1/2 sind
nur geringe Differenzen auszumachen. Deutlich wird hingegen die starke Ausweich-
bewegung der Aorta zu diesem Zeitpunkt, die sie durch den Blutpuls erfahrt. Die
flexible Aorta erhoht den Kriimmungsradius und reduziert damit die Dean—Zahl.
Dieser Effekt beeinflusst die Sekundérstromung im Aortenbogen zu den folgenden
Zeitpunkten. Bei t/T = 2/3 liegen bereits unterschiedliche Strémungsstrukturen
vor. Wéhrend bei der starren Aorta ein freier Sattelpunkt in der Stromung ent-
steht, bildet sich im elastischen Fall eine stabilere Zweiwirbel-Konfiguration aus.
Im weiteren Verlauf des Pulses bleibt in der starren Aorta der freie Sattelpunkt
bestehen und ldsst den zum Zeitpunkt ¢/7° = 2/3 noch nicht aufgelésten Fokus
oberhalb des freien Sattels in Erscheinung treten. In Verbindung mit diesem Fo-
kus kann zu den Zeiten ¢t/T = 2/3 und ¢/T = 1 ein weiterer Halbsattel erkannt
werden. Der zu t/T = 1/2 entstandene Fokus im rechten Teil der Darstellungen
(Hinterseite der Aorta) wandert im Verlauf des Simulationen an die Innenseite der
Aortenbogenkriimmung.
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

t/T=1/6 D D tIT=1/2 D

t/T=2/3 D t/T=5/6 D t/T=1 D

Abbildung 5.7: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
guldre Punkte im Schnitt D der starren Aorta.

t/T=1/6 D D tT=1/2 D

tIT=2/3 D D tT=1 D

Abbildung 5.8: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
gulére Punkte im Schnitt D der elastischen Aorta.
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5.1. AORTENBOGEN

tT=1/6 £ UT=1/3 £ UT=1/2 E

tT=2/3 £

Abbildung 5.9: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
guldre Punkte im Schnitt E der starren Aorta.

t/T=1/6 £ UT=12 £

t/IT=2/3 E tT=1 E

Abbildung 5.10: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
gulére Punkte im Schnitt E der elastischen Aorta.
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

In Abbildung 5.1.1 ist fiir die gekoppelte und die starre Aortensimulation das
Verhéltnis von sekundérer zu primérer Stromungsgeschwindigkeit fiir einen Zeit-
punkt gezeigt. Im zeitlichen Verlauf wéchst das Verhéltnis an und erreicht kurz vor
Wiedereinsetzen der Diastolen ein Maximum von 0.9. Dies riihrt nicht von hohen
Sekundérstromungsgeschwindigkeiten her, sondern liegt an der nahezu erliegenden
Hauptstromungsgeschwindigkeit.

Zusammenfassend lésst sich feststellen, dass die flexible Aorta, im Vergleich zu einer
Starren, die Stromungsstrukturen positiv beeinflusst. Durch die Eigenbewegung der
Aortenwénde, werden die Sekundéarstromungsstrukturen stabilisiert und die Anzahl
der auftretenden Singularitdten minimiert.

gekoppelt 1.00 3 starr 1.00 3
0.75 |
0.50 |
0.25 I
.00
’ 3
t/T=2/3 t/T=2/3

Abbildung 5.11: Verhéltnis von Sekundérstréomung zu Primérstromung der ela-
stischen und der starren Aorta zum Zeitpunkt ¢t/7" = 2/3

5.2 Fall 3

Fiir eine Pulskurve aus der Literatur [36] wurden Simulationen einer elastischen
Aorta durchgefiihrt. Unterschied zu der Berechnung in Fall 1 sind:

e Reale Materialeigenschaften

e Variierende Materialeigenschaften fiir die verschiedenen Sektionen des Bogens

Fluideigenschaften fiir Blut

Nicht-newtonsche Eigenschaften fiir Blut

Reale Einlass-Randbedingung
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5.2. FALL 3

Sektion I | Sektion II | Sektion II1 | Sektion IV
Radius—Wandstarkeverhaltniss 36 34 25 23
E-Modul [N/me] 1.20 1.19 1.16 1.26

Tabelle 5.1: Wandstéirke und Materialeigenschaften der einzelnen Sektionen, wie
sie in Abbildung 4.4 aufgeteilt sind.

Die realen Wandstéirkenverteilungen und die Materialeigenschaften des Aorten-
praparates betragen: Die Druckwiderstdnde wurden so angepasst, dass der Spit-
zendruck in der Aorta dem eines gesunden menschlichen Kreislaufs entspricht. In
Abbildung 5.12 ist die Einlassrandbedingung grafisch aufgetragen. Um die Nicht—
Newtonschen Stoffeigenschaften von Blut zu beriicksichtigen, wurde das Cross—
Modell (vgl. Kap. 2.2.1) mit den in Tabelle 5.2 aufgefithrten Parametern verwendet.

0.68m/s

U

\V

]

Abbildung 5.12: Einlassrandbedingung fiir die Simulationen im Fall 3

[0 [kg/ms] [ pise [kg/ms] | p [kg/m"] | Ap[Pa] | thas [m/s] | T [s] | Wo |
| 001315 | 0.003 | 1008 | 5333 | 0.68 [0.9091 | 10.6 |

Tabelle 5.2: Physikalische Parameter fiir den Fall 3

In Abbildung 5.13 ist das Geschwindigkeitsfeld fiir mehrere Zeitpunkte eines Zy-
klus dargestellt. Zu Anfang der Systole erreicht die Stromung schnell ihr Ma-
ximum und weist bereits bei ¢/T = 1/3 eine deutliche Deformation auf. Die
Stromungsprofile stellen sich erwartungsgemafl mit einem Maximum an der Innen-
seite der Kriimmung fiir die Schnitt A, B und C ein. Nach dem Durchlaufen des
gesamten Kriimmungsbereiches verlagert sich das Maximum an die Auflenseite des
Aortenbogens. Die Stromlinien zum Zeitpunkt ¢/7° = 1/3 deuten bereits auf die
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

Sekundérstromung im Aortenbogen hin. Zur Zeit ¢/7 = 1/2 ist der Punkt der ma-
ximalen Verzogerung der Stromung durchschritten. Geschwindigkeitsprofile flachen
ab und die Stromlinien zeigen eine erste Riickstromung im Schnitt A. Zum Zeit-
punkt ¢/T = 5/6 ist die Aorta fast vollstandig in ihre Ausgangslage zuriickgekehrt.
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5.2. FALL 3

Geschwindigkeitsprofile und Stromlinien fiir verschiedene Zeit-

punkte eines Pulszyklus

.
.

Abbildung 5.13

65



KAPITEL 5. ERGEBNISSE

In Abbildung 5.14 sind die Sekundérstromungen in den Schnitten A und E gezeigt.
Fiir den Schnitt A kann die starke Deformation tiber die Zeit durch den Druckpuls
beobachtet werden. Dabei ist anzumerken, dass die Beulverformung der Aorta in die-
sem Bereich durch die nahe liegende Struktur-Randbedingung verursacht wird. Die-
se ist in der Realitdt nicht vorhanden , da an dieser Stelle die Aortenwurzel ansetzt.
Die Singularitéiten in diesem Schnitt zeigen wahrend der Systole eindeutig die Effek-
te einer Kriimmerstromung, die aufgrund der Zentrifugalkraft zwei Wirbel mit zwei
Halbsétteln ausbildet. Diese Struktur bleibt auch bis in die Diastole bestehen. Trotz
der bereits eingesetzten Verzogerung der Strémung trigt die Compliance der Aorta
offensichtlich zu einer Stabilisierung der Struktur bei. Zum Zeitpunkt t/T" = 5/6
bricht die Struktur endgiiltig auf. Die Hauptstromungsgeschwindigkeiten sind nahe
Null und die Deformation der Aorta entspricht wieder der Ausgangsposition. Die
Stromlinienbilder nach dem Durchlaufen der Kriimmung sind im Schnitt E darge-
stellt. Zu Beginn der Systole besteht noch keine ausgepriagte Sekundarstromung,
sodass erst bei t/T = 1/3 die ersten Strukturen zu erkennen sind. Zum Zeitpunkt
t/T = 1/2 ist die bereits beschriebene radiale Ausweichbewegung der Aorta zu
beobachten. Dabei erscheint kurzzeitig eine Dreiwirbel-Konfiguration, die zur Zeit
t/T = 2/3 bereits wieder in stabile Doppelwirbel mit zwei Halbséttel zerféllt. Diese
Doppelwirbelstruktur bleibt fiir den Rest des Zyklus bestehen.
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A UT=1R2

t/T=1/6

t/T=2/3

£ UT=1/2

t/T=1/6

tT=2/3
Abbildung 5.14: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren in den

Schnitten A und E
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KAPITEL 5. ERGEBNISSE

In Abbildung 5.15 sind die normalisierten Wandschubspannungen fiir die pul-
sierende Durchstromung der Aorta gezeigt. Darin ist deutlich die Geschwindig-
keitsiiberh6hung an der Bogen-Innenseite zu erkennen, die wéhrend der Systo-
le ein Maximum der Wandschubspannung verursacht. Sie wird zum Zeitpunkt
t/T =1/3 am groBten. Aus diesen Schubspannungsmaxima kénnen in der Realitét
Schédigungen des Gewebes resultieren. Bei andauernder Belastung fordert dies eine
Arteriosklerose. Wihrend der Diastole verlagern sich die Maxima der Wandschub-
spannungen in den absteigenden Ast der Aorta. Da ab ¢/T = 1/2 die Hauptge-
schwindigkeiten sehr klein sind (vgl. Abb. 5.13) kann an der Verteilung der Wand-
schubspannung sehr gut die Lage eines der beiden Halbséttel erkannt werden. Das
vertikal durchgingige Minimum der Wandschubspannung kennzeichnet die Position
der Halbsattellinie auf der Aortenwand.

In Abbildung 5.16 ist die Druckverteilung auf die Wand des Aortenbogens farblich
gekennzeichnet. Zu Beginn der Systole ist der eintretende Druckpuls deutlich zu
erkennen und erreicht nach kurzem schon das Maximum fiir den gesamten Zyklus.
Es stellt sich ein deutliches Druckgefélle ein. Die Stromung wird beschleunigt und
erzeugt zum Zeitpunkt ¢/7 = 1/3 hohe Driicke an den Abgéngen des Aortenbogens.
Die bereits lokalisierten hohen Wandschubspannungen koénnen auch hier anhand
des niedrigen Drucks am Innenradius der Kriimmung erkannt werden. Zur Zeit
t/T = 1/2 ist die Systole beendet, im Eintritt stellt sich ein geringer Druck ein,
welcher fiir die Verzogerung der Blutstréomung sorgt.
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T/T*

60'

40

/T =1/2

Abbildung 5.15: Verteilung der normalisierten Wandschubspannung im realen
Aortenbogen
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tT = 5/6 .

Abbildung 5.16: Druckverteilung auf der Aortenwand.
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Insgesamt zeigen die Ergebnisse fiir die elastischen Aortenbogensimulationen einen
deutlichen Fortschritt gegeniiber Berechnungen mit starren Geometrien. Durch die
Streckung des Bogens unter Druckbeanspruchung entstehen im flexiblen Aorten-
bogen andere Stromugsstrukturen, wie sie bei Simulationen in starren Geometri-
en gefunden werden. Die Strémungsstrukturen besitzen hohere Konstanz und wer-
den durch die Kompensation der flexiblen Winde stabilisiert. Sekundéarstromungen,
die in ihrer Struktur bis zu vier Foki aufweisen, treten bei der elastischen Aorta
nahezu nicht in Erscheinung. Die Analyse der Wanschubspannungs— und Druck-
verteilung konnen der Medizin einen guten Eindruck iiber Bereiche mit erh6htem
Schéidigungsrisiko fiir die GefaBwinde geben. Die Ergebnisse decken sich dabei mit
der Erfahrung aus der Medizin [43]. In Abbildung 5.17 ist die Stréomungsstruktur
und die Ablosebereiche skizziert. Zusitzlich sind Bereiche, welche einem erhohten
Schéadigungsrisiko unterliegen rot markiert.

Durch die andauernde Rezirkulation in den blauen Bereichen, koénnen
Ablagerungen in den Gefaflen aufwachsen. Durch zunehmende Veren-
gung des Stromungsquerschnittes und die damit verbundenen geédnderten
Stromungsverhéltnisse, konnen Bereich mit hohen Wandschubspannungen ver-
mehrt und intensiver auftreten. Dies fiithrt im Allgemeinen zur Schédigung
der Gefiafiinnenwand (Arteriosklerose). Aus medizinischer Sicht ist daher die
Ablagerungsneigung in den Blutgefafien moglichst gering zu halten.
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Abbildung 5.17: Skizze der Stromungsstruktur zum Zeitpunkt ¢/7" = 1/3. Strom-
linien, Geschwindigkeitsprofile, Ablosegebiete (blau) und Bereiche mit erhohtem
Schadigungsrisiko (rot).
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5.2.1 Vergleich Fall 2 und Fall 3

Wie bereits in Kapitel 5.2 erlautert, unterscheiden sich die Simulationen fiir den
Fall 3, elastische Silikonaorta, von denen fiir Fall 3, elastische Realaorta. Trotz-
dem soll ein quantitativer Vergleich zwischen den Fillen durchgefiihrt werden, um
neben der qualitativen Aussage auch Tendenzen der Ubereinstimmung und Diskre-
panz herauszustellen. In Abbildung 5.18 sind die Quotienten aus den normierten
Sekundérstromungsgeschwindigkeiten dargestellt:

() () 2
Unaz ) panz \Umaz /) paun

Zu Anfang des Zyklus sind sehr gute Ubereinstimmungen zu erkennen. Fiir die Zeit-
punkte ¢/7" = 1/6 und t/T = 1/3 liegt das Quotient der beiden Losungen nahe 1.0.
Unterschiede stellen ab ¢/T" = 1/2 ein und verstérken sich gegen Ende des Zyklus.
Diese Zeitspanne wird von der Verzogerung und Rezirkulation der Hauptstromungen
dominiert. Als eine Ursache dafiir ist der deutliche Unterschied der Einlassrandbe-
dingungen fiir beide Fille zu nennen. Der Vergleich der Womersley-Zahlen zeigt,
dass fiir den Fall 2 eine wesentlich hohere Womersley-Zahl angesetzt ist, als fiir den
Fall 3. Fiir den Fall 2 liegt diese bei Wo = 20, fiir den Fall 3 bei Wo = 10, 6. Die
entstehenden Stromungsstrukturen fiir den Fall 2 und 3 variieren daher deutlich und
zeigen sich besonders wiahrend der Diastole des Herzzyklus. In den Abbildungen 5.19
und 5.20 sind die Unterschiede besonders zum Zeitpunkt ¢/7" = 2/3 zu erkennen,
wo sich die Lage und Intensitédt der einzelnen Foki deutlich unterscheiden.
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Abbildung 5.18: Verhiltnis der normierten Sekundargeschwindigkeiten von Fall3
und Fall2.
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tT=2/3 £

Abbildung 5.19: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
guldre Punkte im Schnitt E des Fall2.

tT=2/3 £ tT=5/6 £

Abbildung 5.20: Stromlinien der projizierten Geschwindigkeitsvektoren und sin-
guldre Punkte im Schnitt E des Fall3.
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5.3 Aortenklappe

In einem weiteren Schritt werden die Kopplungsmethoden, wie sie fiir den Aorten-
bogen zum Einsatz kommen, fiir die Berechnung einer natiirlichen Aortenklappe
verwendet. Ziel ist es, den natiirlichen Offnungs— und SchlieBungsprozess nachzubil-
den. Die Grundgeometrie wird dafiir aus Literaturinformationen rekonstruiert und
mit Echokardiografiedaten einer realen Herzklappe angepasst. Die Aufnahmen aus
der Echokardiografie sind entlang der Kurzachse der Herzklappe aufgezeichnet und
liegen als parallele Ebenenschnitte vor, der Abstand zwischen den Ebenen betrigt
3mm. Bei der Rekonstruktion kénnen so grundlegende geometrische Einflussfak-
toren wie Hohe, Durchmesser und Winkellage der Klappe beriicksichtigt werden.
In Abbildung 5.21 sind ausgewéhlte Schnitte und die angepasste CAD-Geometrie
gezeigt. Zusétzlich werden parallel Geschwindigkeitsmessungen vor und hinter der

Grundlegende
geometrische
Informationen

Durchmesser

Hohe

Winkellage

Abbildung 5.21: Links: Echokardiografische Aufnahmen, die zur Anpassung der
Klappengeometrie herangezogen werden (Universitétsklinik Freiburg) Rechts: CAD-
Geometrie.

Aortenklappe mittels gepulstem Dopplersignal aufgenommen. Dafiir wird ein Mes-
spunkt in der Zentrumslinie der Aortenklappe gewéahlt und die Hauptgeschwindig-
keitskomponente iiber der Zeit aufgezeichnet. Damit lassen sich die Einlassrandbe-
dingung der numerischen Simulation anpassen. In Abbildung 5.23 ist eine solche
Kurve fiir die Aortenklappendurchstréomung gezeigt. Sie soll helfen, die Simulation
an die realen Begebenheiten anzupassen.
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5.3. AORTENKLAPPE

Diese Vorgehensweise kann auch fiir die geometrische Definition eines Modell einer
stenotischen Aortenklappe angendet werden. die Vorgehensweise ist dabei identisch.
Besondere Aufmerksamkeit fordert die Festlegung der einzelnen Phasen des Puls-
zyklus. Durch die stark verminderte Beweglichkeit der einzelnen Klappencusps ist
der Offnungsquerschnitt einer stenotischen Klappe geringer als, der einer gesun-
den Aortebklappe. Es bedarf einer fachménnischen Beurteilung, um die richtigen
Phasen im Datensatz zu finden. In Abbildung 5.22 sind die extrahierten Bildinfor-
mationen fiir eine gesunde und eine stenotosche Klappe gegeniibergestellt. Beide
Klappen werden direkt zum Zeitpunkt des Offnens gezeigt. Diese konnen dann wie
in Abbildung 5.21 gezeigt in CAD-Modell iiberfiihrt werden. Beim Vergleich der Ge-

gesund

_ stenotisch

gesund stenotisch

Abbildung 5.22: Echokardiografische Aufnahmen fiir eine gesunde und eine ste-
notische Herzklappe (Universitatsklinik Freiburg).

schwindigkeitsmessungen sind deutlich die Effekte der stenotschen Erkrankung der
Herzklappe zu erkennen. Wiahrend bei der gesunden Klappe maximale Geschwin-
digkeiten von unter 1.2m/s auftreten, liegen die Geschwindigkeitsmaxima bei der
stenotischen Klappe dreimal hoher, bei ca 3.6m/s. Zusitzlich weist die stenotische
Klappe eine Insuffizienz auf, welche zu einem jetartigen Riickstromen in das linke
Ventrikel fiihrt.

Aus der gewonnenen Geometrie der Aortenklappe wird ein numerisches Modell er-
stellt, welches fiir die Stromungs-Strukturkopplung eingesetzt wird. Dabei muss
auf verschiedene Unzuldnglichkeiten der Softwarepakete Riicksicht genommen wer-
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den. Insbesondere auf der Seite der Stromungssimulation miissen hier Kompromisse
getroffen werden. Fiir die Durchfiihrung einer CFD-Simulation werden die Grund-
gleichungen mit der Finiten—Volumen-Methode diskretisiert (Kap. 3.1). Damit die
Klappe komplett schlieBen kann, miissen Moglichkeiten zur topologischen Anderung
des Berechnungsnetztes vorhanden sein. Diese sind zwar im Softwarepaket STAR-
cp®© vorhanden, konnen aber auf Grenzflichen der Fluid—Struktur—Interaktion
nicht angewendet werden. Aus diesem Grund kann die Herzklappe nicht komplett ge-
schlossen werden. Fiir eine dennoch korrekte Simulation der Stréomungsverhéltnisse
durch die Aortenklappe, werden Druckwiderstandselemente in den verbleibenden
Offnungsbereich einbeschrieben. Diese kénnen fiir den Zeitraum des vollstéindigen
SchlieBens so erhoht werden, dass eine Riickstromung aus der Aorta vermieden wird.
Fiir die Diskretisierung der Klappengeometrie werden verschiedenen Methoden an-
gewendet.

=)

Ap

T

Abbildung 5.23: Numerisches Modell zur Aortenklappenberechnung mit
zeitabhéngiger Einlassrandbedingung, Druckwiderstandselementen in der Klap-
pendffnungsfliche und Druckrandbedingungen am Auslass. Fiir die Strukturberech-
nung werden die Klappensegel an der Aortenwurzel fixiert.

e Netz 1
Eine unstrukturierte Methode, welche bereits bei der Aortenbogendurch-
stromung zum Einsatz kam. Die Vernetzung des Fluidraumes und der Struktur
wird vollsténdig aus Tetraedern beschrieben, auf denen die jeweiligen Grund-
gleichungen gelost werden.
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5.3. AORTENKLAPPE

e Netz 2
Eine unstrukturierte Methode aus Tetraederelementen mit prismatischen Sub-
layern. Tetraedische Diskretisierung der Strukturdoméne.

e Netz 3
Ein Hexaedernetz fiir die Strémungsdoméne, verbunden mit vereinzelten Pris-
menzellen an der Klappenspitze und der Innenkannte des Klappensegels. Fiir
die Strukturdoméne werden verschiedene Vernetzungen benutzt. Sowohl ein
Netz mit Tetraedern, wie auch eine Vernetzung aus einer Kombination von
Hexaeder— und Prismenzellen.

In Abbildung 5.24 sind die verschiedenen Netze gezeigt. Fiir alle drei Varianten
werden Moglichkeiten fiir die Netzbewegung des Fluidnetzes gepriift. Das Netz ist
bereits fiir die Anpassung an das vorhandene Aortenmodell aufgearbeitet.

Damit die Netzbewegung geeignet fiir eine Simulation der Aortenklappe ist, miissen
verschiedene Kriterien erfiillt werden. Dabei muss stets die Anzahl der Zellen und
Knoten erhalten und die Zuordnungen der Zellliste unveréndert bleiben.

e Die Finiten—Volumen des Netzes diirfen zu keinem Zeitpunkt der Simulation
negatives Volumen besitzen. Durch die starke Deformation der Aortenklap-
pe werden daher grofle Anforderungen an die Knoten— und Zellverteilung im
Inneren des Fluidnetzes gestellt.

e Zusitzlich muss das Fluidnetz, trotz grofler Verzerrung, eine ausreichende
Qualitdt der Netzelemente gewéhrleisten. Elemente, die wahrend der Netz-
bewegung zu sehr verzerrt werden, stellen wegen ihrer extremen Innenwinkel
und Aspektverhéltnisse fiir die Simulation mit der FVM grofie Probleme dar.
Die Fliisse der Transportgréfien werden fiir diese Elemente nicht mehr mit aus-
reichender Genauigkeit gelost. Die Berechnung kann dann instabil werden und
divergieren. Zusétzlich geben stark verzerrte Elemente an der Interfacefliche
falsche Druckwerte als Lastgrofie an die Strukturmechanik weiter, sodass sich
auch auf der strukturmechanischen Seite der Simulation Stabilitdtsprobleme
einstellen.

e Alle Zellen, die im offenen Zustand im Querschnitt der Klappe existieren,
miissen bei geschlossener Klappe auf eine minimale Grofle gestaucht werden.

Die aufgelisteten Kriterien stellen eine besondere Herausforderung an die Netzbewe-
gung dar, da sie sich in vielerlei Hinsicht gegenseitig behindern. Durch die extreme
Stauchung der Zellen in der verbleibenden Offnungsfliche der Klappe, entstehen
grofie Aspektverhiltnisse, sodass die Zellen in Hauptstromungsrichtung zu grof} sind.
Umgekehrt ist bei guten Seitenverhéltnissen im geschlossen Zustand der Klappe, die
Netzqualitédt im geoffneten Zustand nicht ausreichend.

79



KAPITEL 5. ERGEBNISSE

Aus der strukturmechanischen Berechnungen resultieren die Knotenbewegungen an
der Grenzfliche der Fluid—Struktur—Interaktion. Die Knoten im Inneren des Net-
zes miissen dann mit Stiitzsplines und Gleitebenen so unter Kontrolle gehalten
werden, dass bei jeder moglichen Form der Bewegung die oben angefiihrten Kriteri-
en erfiillt werden. Aufgrund ihres unstrukturierten Charakters, ist dies bei Netzen

& &
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Abbildung 5.24: Verschiedene Netze des Fluidraumes, die auf Ihre Moglichkeiten
zur Netzdynamik untersucht werden.

mit Tetraederelementen nur begrenzt maéglich. Trotz dem Einbringen verschiedener
Zwangsbedingungen und Gleitebenen fiir die Knotenpositionen kénnen hier keine
zufriedenstellenden Ergebnisse fiir die Flexibilitdt des Netzes erzielt werden. Die
selben Probleme treten bei der Verwendung des hybriden Netzes auf. Zwar kann
in der wandnahen Schicht die Deformation der Klappe kontrollierter an das Netz
weitergegeben werden, Verzerrungen in der Tetraederstrukturen kénnen aber nicht
vermieden werden. In den meisten Féllen entstehen bei Simulationen mit diesen
Netzen negative Volumina, die die Stromungssimulation zum Abbrechen zwingt.

Die beste Kontrolle {iber die Knotenpositionen kann bei Hexaedernetzen erzielt wer-
den, da hier die Netzstruktur iiber geordnete Nachbarschaftsbeziehungen zwischen
den Knoten verfiigt. Um schnelle und effektive Anderungen an der Netztopologie
und den Gleitebenen durchfithren zu konnen, wird fiir Arbeitszwecke das Modell
auf ein Drittel einer Klappe reduziert. Fiir ein Hexaedernetz liegt eine topologische
Symmetrie fiir die Herzklappenstruktur vor, die erarbeitete Netztopologie kann fiir
die Berechnungen einer vollstindigen Klappe vervielfaltigt werden. In Abbildung
5.25 ist die reduzierte Geometrie und die Klappe mit einbeschriebenen Gleitebenen
dargestellt. Nach Optimierung der Gleitebenenpositionen wurden mit dem Klap-
penmodell verschiedene Simulationen durchgefiihrt. Die Netztopologie zeigte da-
bei eine gute Anpassungsfahigkeit an die komplexe Klappenbewegung. Bei einem
gleichméBigen Offnungsprozess kann das Netz im Rahmen der bendtigten Qua-
litdtsmerkmale mit der Klappe verzerrt werden. In Abbildung 5.26 sind Stromlinien
durch die Aortenklappe zum Zeitpunkt ¢/7° = 0.05 gezeigt. Die schnelle Durch-
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Abbildung 5.25: Links: Reduziertes Klappenmodell Rechts: Klappengeometrie mit
einbeschriebenen Gleitebenen fiir die Netzbewegung

stromung durch die leicht gedffnete Klappe ist an den gelben Stromlinien gut zu
erkennen. Mit den roten Stromlinien wird das Rezirkulationsgebiet hinter der Klap-
pe, im Bulbus der Aortenwurzel verdeutlicht. Im weiteren Verlauf der Berechnungen

Abbildung 5.26: Stromlinien durch die Aortenklappe zum Zeitpunkt ¢/7" = 0.05.

treten unphysikalische Verformungen der Klappe auf. Dabei zeigte die Aortenklappe
eine zumeist asymmetrische Verformung. Das verschobene Auswandern der Klap-
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pengeometrie fithrt schlielich zu einem Abbruch der Stromungssimulation aufgrund
negativer Zellvolumen. Um die Ursache fiir das unphysikalische Verhalten der Klap-
pe zu erkldren, wurden verschiedene Parameter variiert.

Abbildung 5.27: Asymmetrisch deformierte Klappe nach einer gekoppelten Simu-
lation

Variation der Materialeigenschaften der Klappe.

Verdnderung der Materialverteilung in der Klappe.
e Geometrische Variationen der Dickenverteilungen der Klappe.
e Verschiedene Diskretisierungsmethoden fiir die Strukturberechnung.

e Verschieden Netzauflosungen fiir die Klappenberechnung.

Die Grafik in Abbildung 5.28 zeigt das Verhalten der Klappensimulation bei Va-
riation der isotropen Materialeigenschaften. Dabei zeigt sich, dass auch bei einer
Steigerung des E-Moduls um das sechsfache der Simulationsabbruch nicht vermei-
den lasst.

In Abbildung 5.27 ist eine solche deformierte Klappe gezeigt. Zusétzlich zeigt Ab-
bildung 5.29 die reale Bewegung der Klappe, wie sie aus Ultraschallaufnahmen re-
konstruiert werden kann. Im unteren Teil ist die projizierte Klappenoffnungsfléache
fiir den Offnungsprozess gezeigt. Dabei ist das Symmetrie in der Bewegung gut zu
erkennen. Verformungen wie sie aus Abbildung 5.27 ersichtlich sind sind anatomisch
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Anzahl Iterationen
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Abbildung 5.28: Anzahl Iterationen, welche bis zum Abbruch der Simulation
durchlaufen werden, bei Variation des E-Moduls.

nicht zu erkldren. Griinde fiir die vorliegende Art der asymmetrischen Verformung
kann verschiedene Ursachen haben. Dabei kann nach numerischen und physikali-
schen Griinden unterschieden werden.

Das hier verwendete Kopplungsverfahren beruht auf der Staggered Grid Metho-
de (vgl. Kap. 2.4). Die aufgetretenen Probleme kénnen daher aus der numerischen
Instabilitit der Kopplung herriithren. Durch Variation der Schrittweiten zwischen
den Kopplungszeitpunkten und der Verwendung von Déampfungsfaktoren fiir die
Kopplung, kann dieser Grund fiir die fehlerhafte Berechnung der Aortenklappe aus-
geschlossen werden. Die Schrittweiten fiir die Kopplungsiterationen wurden dabei
von 2 — 10 gepriift. Zusétzlich wurden Simulationen mit Relaxationsfaktoren fiir die
Kopplung von 0.001 bis 0.5 durchgefiihrt. Alle Berechnungen haben die selben In-
stabilitdtsmerkmale und berechnen die falsche Deformation der Aortenklappe. Ein
Abklingen der Verformung ist nicht zu beobachten.

Auf stromungsmechanischer Seite konnen Scherschichtinstabilitdten, die hinter der
Klappenkante entstehen, auf die Grenzfliche einwirken und so die Asymmetrie
in der Klappenverformung hervorrufen. Als eine Moglichkeit ist hier die Kelvin—
Helmholtz—Instabilitdt zu nennen. Um diese ausschlieen zu koénnen, wurden ge-
koppelte Simulationen bei Stromungsgeschwindigkeiten von 0m/s durchgefithrt und
lediglich ein Druckgradient auf Klappen Unter— und Oberseite aufgeprigt. Dabei
werden ebenfalls die in Abbildung 5.27 gezeigte Deformationen der Klappe beob-
achtet. Eine stromungsmechanische Instabilitét ldsst sich somit ausschlieen.

Eine Begriindung fiir die unerwiinschte Deformation des Klappenmodells kann da-
mit nur noch in der strukturmechanischen Berechnung liegen. Das einzelne Segel
einer Klappe hat im Vergleich zur lateralen Grofle eine nur sehr geringe Dicke.
Bei Betrachtung der Ausgangslage des Segels und des Belastungsfalls durch die
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Stern Kreis Ubergang Dreieck
Zeit | N

Abbildung 5.29: Zeitliche Folge von rekonstruierten 3D-Echokardiografien und
skizzierte Klappenoffnung ( Universitdtsklinikum Freiburg).
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Zustromung von unten zeigt sich, dass die mechanisch Struktur der Klappe fiir
den Offnungsprozess unter Druckbelastung steht. Fiir zweidimensionale Struktu-
ren unter Druckbelastung kann es in der Mechanik zu Beulinstabilitdten kommen.
Losungspotential fiir die angesprochen Problematik liegt daher in der Optimierung

a

- ) 2a

Abbildung 5.30: Ausbeulen einer ebenen Struktur unter Druckbelastung.

der Strukturberechnung. Als einen ersten Ansatzpunkt sollte dafiir der strukturel-
le Aufbau der Aortenklappe verbessert und der Realitdt weiter angepasst werden.
Die einzelnen Segel der Klappe sind durch ein Fasergebilde stabilisiert. Dieses ist
in mehreren Lagen aufgebaut und besitzt ein nicht—lineares Materialverhalten. In
Abbildung 5.31 ist ein Praparat eines Segels der Aortenklappe gezeigt. Der Faser-
verlauf innerhalb der Klappe ist dabei gut zu erkennen. Um diese Faserverstarkung

Abbildung 5.31: Faserverlauf in der natiirlichen Herzklappe [42].

beriicksichtigen zu konnen, muss fiir die Strukturberechnung eine korrekte Faser-
verteilung in das Klappenmodell einbeschrieben werden. Desweiteren ergibt sich
neben der Anisotropie auch ein nicht-lineares Verhalten des Klappenmaterials. In
Abbildung 5.32 ist qualitativ die Spannungs—Dehnungskurve fiir die radiale und die
tangentiale Richtung eines Klappensegels aufgetragen.

Fiir das weitere Fortschreiten des Projektes wird der Vorteil eines partitionierten, ge-
koppelten Losungsverfahrens deutlich. Durch den Einsatz eines alternativen Struk-
tursolvers konnen die oben aufgefithrten Punkte in die Berechnung mit einflieSen.
Voraussetzung ist, dass geeignete Schnittstellen zu MpCCI vorhanden sind.
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Abbildung 5.32: Spannungs-Dehnungs—Charakteristik fiir eine Herzklappe [26].
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Zusammenfassung und Ausblick

Die Blutstromung in den herznahen Arterien des menschlichen Blutkreislaufs sind
fiir die Diagnose und die Einfithrung neuer chirurgischer Arbeitsweisen von grofler
Bedeutung. Die Kenntnis tiber Druckverteilungen und Wandschubspannungen in der
Aorta geben der Medizin einen wichtigen Hinweis auf Bereiche der Gefiafliinnenwand,
die einem hoheren Risiko der Schidigung unterliegen. Um Diagnoseverfahren und
chirurgische Eingriffsmethoden zu optimieren, wird am Institut fiir Stromungslehre
der Universitédt Karlsruhe das Karlsruhe Heart Model (KaHMo) entwickelt. Dabei
werden die stromungsmechanischen Eigenschaften der linken Herzhélfte untersucht
und bewertet.

Mit Methoden der Fluid-Struktur—Interaktion, werden numerische Simulationen
der Stromung im Aortenbogen durchgefiihrt. Auf der strémungsmechanischen Seite
kommt dafiir das Softwarepaket STAR- CD® zum Einsatz. Dabei wird das Nicht—
Newtonsche Verhalten von Blut beriicksichtigt. Die strukturmechanische Seite wird
mit dem Struktursolver PERMAS®© berechnet. Auf Grundlage der linearen Ela-
stostatik werden Lastgrofilen aus der Stromungsmechanik dazu benutzt, die Defor-
mation der elastischen Struktur zu berechnen. Im Gegenzug werden die geome-
trischen Verzerrungen aus der Strukturmechanik als Netzbewegung an das Fluid
zuriickgegeben. Wobei die Kopplung mit MpCCI stattfindet.

Vergleichende Simulationen zwischen einer statischen und einer elastischen Aor-
ta zeigen die Bedeutung der Elastizitdt und Flexibilitdt der Aorta fiir die Blut-
stromung. Insbesondere in der Ausbildung der Sekundérstromung haben sich deut-
liche Unterschiede gezeigt. Die Aorta wandert durch den Einfluss der Trégheit der
Stromung radial aus und erhoht kurzzeitig den Kriimmungsradius des Aortenbo-
gens. Als positiver Effekt ist dabei zu erkennen, dass die Sekundarwirbelbildung
reduziert wird und das Blut dadurch verlustdrmer strémen kann.

In einer weitere Simulation wird das entwickelte Modell fiir die Simulation einer
realen Aorta verwendet. Die Auswertung der Wandschubspannungen und Druck-
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verteilungen auf der Wand zeigen die kritischen Stellen fiir eine Gefafischddigung.
Durch diese Berechnungen konnen der Medizin Ursachen fiir Kalkablagerung und
Arteriosklerose (Entziindung der GefdBBwand) gegeben werden. Wihrend bei grofien
Wandschubspannungen die Gefahr einer Arteriosklerose hoch ist, bilden sich Throm-
ben an Stellen bestindig geringer Wandschubspannung. Hier besteht die Gefahr,
dass Ablagerungen ohne Hindernis entstehen konnen.

Fiir das Fortfilhren des KaHMo-Projektes werden die Simulationsmethoden auf
ihre Einsetzbarkeit bei der Berechnung der Stromung durch die gesunde Aorten-
klappe untersucht. Die Geometrie wird dafiir aus der Literatur entnommen und mit
echokardiografischen Daten an einen realen Fall angepasst. Die exakte Funktion der
Klappe kann dabei nicht aufgelost werden, vielmehr wird eine Moglichkeit aufge-
zeigt, in welchen Bereichen die weitere Entwicklung und Forschung ihre Schwerpunk-
te setzen sollte. Eine besondere Herausforderung stellt die Netzbewegung dar. Durch
ihr hohes Mafl an Beweglichkeit fordert die Aortenklappe ein flexibles Netz, welches
ohne Neuvernetzung wiahrend der Laufzeit der vollen Deformation folgt. Durch das
Einbringen verschiedener Stiiztsplines und Gleitebenen, die die Topologie des Netzes
aufrecht erhalten, konnte eine hohes Mafl an Flexibilitat erreicht werden. Die Simu-
lationen mit dieser Vernetzung haben aber gezeigt, dass die strukturmechanischen
Berechnungsmethoden nicht fiir die Wiedergabe der Aortenklappendeformation ge-
eignet sind. Vielmehr miissen hier nichtlineare Berechnungsmethoden herangezogen
werden, die fiir grole Deformationen Bestand haben und geeignet initialisiert wer-
den koénnen.
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