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11 Einleitung1.1 MotivationDas Herz besitzt eine entsheidende Aufgabe im menshlihen Körper. Um seine Pumpwir-kung ist der ganze Blutkreislauf angeordnet. Pro Minute pumpt das Herz durhshnittlihfünf Liter Blut durh die Gefäÿe des Kreislaufs, unter körperliher Belastung kann sih die-ser Wert auf 20 - 30 Liter pro Minute erhöhen. Im Laufe eines Lebens wird somit durhinsgesamt 3 Milliarden Herzshläge ein Gesamtvolumen von 250 Millionen Litern durh denKörper gepumpt. Durh diese hohe Belastung gehören Herzerkrankungen zu den häu�gstenErkrankungen.Die Behandlungsmethoden reihen, abhängig vom Shweregrad der Erkrankung, von me-dikamentöser Unterstützung über operative Korrekturen bis hin zu Herztransplantationenoder dem Einsatz künstliher Herzklappen.Da eine medikamentöse Behandlung nur bei leihten Erkrankungen in Form von unterstüt-zender Wirkung durhführbar ist, werden die meisten shweren Herzerkrankungen operativbehandelt. Eine Möglihkeit besteht in der Transplantation eines Spenderherzens, wobei we-gen der geringen Anzahl verfügbarer Spenderherzen ein Viertel der Patienten noh währendder Wartezeit auf ein passendes Organ verstirbt.Herzerkrankungen sind deswegen eine der häu�gsten Todesursahen in unserer Zivilisation.Dabei spielen die Herzklappenfehler eine sehr wihtige Rolle. Eine niht vollständige Ö�-nung einer Klappe (Stenose) verursaht eine Verhinderung der normalen Blutausströmung.Es entsteht als Konsequenz eine Überbelastung des Herzens. Ein niht vollständiges Shlie-ÿen der Aorten- bzw. Mitralklappe (Insu�zienz ) lässt das Blut von der Aorta in die linkeKammer bzw. von der linken Kammer in den Vorhof �ieÿen. Die Konsequenzen sind auhin diesem Fall eine Dilatation und eine Hypertrophie des Myokards.Die zitierten Klappendefekte provozieren allgemein die sogenannte Herzinsu�zienz. Obwohlleihte Klappendefekte vom Herz kompensiert werden können, müssen shwerere Störungenmit Medikamenten oder durh Klappenersatz behandelt werden. Die Aortenklappendefektestellen die häu�gste Operationsursahe an den Klappen und allgemein die zweithäu�gsteOperation am o�enen Herzen dar.Eine ersetzte Klappe hat eine Lebensdauer von 10 - 15 Jahren und muss danah erneut er-setzt werden. Die am häu�gsten verwendete Ersatzklappen sind Bioprothesen und künstliheKlappen. Mit einem Einsatz aus Metall oder künstlihen Klappen ist eine medikamentöseBlutverdünnung erforderlih, während die biologishen Klappen keine medikamentöse Be-handlung brauhen. Die Lebensdauer der ersten Kategorie ist aber normalerweise gröÿer alsdie der zweiten.Das Institut für Strömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) entwikelt in Koopera-tion mit dem Universitätsklinikum Freiburg ein virtuelles Modell des menshlihen Herzens(Karlsruhe Heart Model) mit dem Ziel, die Strömung im gesamten, sowohl gesunden alsauh erkrankten Herzen, zu simulieren. Als Ergebnis davon sollen Parameter als Indikationenzur Herzoperationen abgeleitet werden.



2 1 EinleitungDie Untersuhungen dieser Arbeit stellen, im Rahmen dieses Projektes, einen Beitrag zumVerständnis des komplexen Herzmehanismuses mit Shwerpunkt der Strömungsstruktur imlinken Ventrikel dar.Die Entwiklung dieses Herzmodells in der vorliegenden Arbeit ist als Erweiterung des vor-herigen zu verstehen, wobei eine neue Klappenmodellierung eingeführt wurde. Diese neueModellierung erlaubt erstmals eine patientenspezi�she Betrahtung der Herzklappen, wo-hingegen dies früher nur für das Herz möglih war.
1.2 Das KaHMo-HerzmodellDer Forshungsshwerpunkt des Instituts für Strömungslehre der Universität Karlsruhe(TH) ist die Bioströmungsmehanik. In Kooperation mit dem Universitätsklinikum Frei-burg wird ein virtuelles Herz entwikelt. Aus durh Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT)gewonnenen Geometriedatensätzen gesunder und erkrankter Herzen, wird ein numerishesHerzmodell erstellt [42℄.Dieses virtuelle Herzmodell besteht im ersten Ansatz der Forshung aus einem linken Ven-trikel mit einem bidimensionalen Aorten- und Mitralklappenmodell, sowie aus der daranangeshlossenen Aorta (KaHMo 1). Im weiteren Verlauf wurde dieses Modell um den reh-ten Ventrikel mit Pulmonal- und Trikuspidalklappe, die Vena Cava und den Blutkreislaufergänzt (KaHMo 2). Das KaHMo ist als Hilfestellung im hirurgishen Alltag zur Opera-tion von Herzerkrankungen zu verstehen. Zielsetzung ist die Simulation der Strömung imgesamten menshlihen Herzen, um auf dieser Grundlage die individuelle Bewertung und Be-handlung vorliegender Herz- bzw. Klappenerkrankungen in der medizinish-invasiven Praxiszu bewerten.Das Modell wird anhand strömungs- und strukturmehanisher Gesihtspunkte in einen ak-tiven und einen passiven Teil unterteilt. Der aktive Teil (in Abb.1.1 rot dargestellt) setztsih aus den beiden zyklish bewegten Ventrikeln und Vorhöfen zusammen. Hierzu werdenzu mehreren Zeitpunkten während eines Herzzykluses MRT-Aufnahmen von der realen Ven-trikelgeometrie erstellt. Das vierdimensionale Geometriemodell wird anshlieÿend aus denfür jeden Zeitpunkt vorliegenden horizontalen und vertikalen Shnittebenen erzeugt.Die Strömung wird durh die Veränderung der Geometrie des Ventrikels bestimmt.Der passive Teil des KaHMo-Herzmodells ist in Abbildung 1.1 blau gekennzeihnet. Er um-fasst die Aorta und die Vena Cava sowie die zweidimensionalen Herzklappenmodelle. Diesebidimensionale Klappengeometrie wird aus 3D-Eho-Doppler-Bildern gewonnen. Auÿerdemstehen auh anatomishe Darstellungen aus der Literatur zur Verfügung [39℄.Die Klappenmodellierung erfolgt durh die Projektion auf die Ventilebene. Dies führt zuden verwendeten zweidimensionalen Klappen [34℄. Auf diesen Prozess wird in Abshnitt5.3 eingegangen. Die Bewegung der Klappen, die in Wirklihkeit drukgesteuert ist, wirdin vorliegender Arbeit über einen im Verlauf des Herzzyklus veränderlihen Widerstandmodelliert.



1.3 Literaturstand 3

Abbildung 1.1: Das Karlsruhe Heart Model [42℄1.3 LiteraturstandPeskin und MQueen [47℄ entwikeln ein dreidimensionales Modell des Herzens auf Basisvon Shweine- und Hundeherzdaten. Besondere Bedeutung in ihrer Arbeit hat die Durh-strömung und die Bewegung der Herzklappen. Eine Analyse der Struktur der Aortenklappeund die entsprehende Beshreibung wurde durh die von Peskin entwikelte �ImmersedBoundary Method� durhgeführt.Diese von Peskin eingeführte Methode wird von Lemmon und Yoganathan [32℄ zur dreidi-mensionalen Simulation der Diastole des linken Ventrikels mit strukturmehanisher Kopp-lung verwendet. Ihre Arbeit umfasst die Untersuhungen über die Füllung eines verein-fahten linken Ventrikels mit Atrium. Die gewonnenen Geshwindigkeitswerte stimmen mitFlussmessungen überein. Sie erforshen auh die Auswirkungen vershiedener systolisherStörfunktionen auf die Simulation und vergleihen diese mit den Ergebnissen der Simulationeines gesunden Herzens sowie mit medizinishen Daten.Hunter et. al [25℄ entwikeln auf Basis von anatomishen Daten von Tierherzen ein nihtli-neares Finite-Elemente-Strukturmodell des Herzens. Sie untersuhten die elektrishe Erre-gung und deren Kopplung mit der Strukturmehanik durh die numerishe Strömungsme-hanik.Raedelli et. al [48℄ benutzen ein Strömung-Struktur gekoppeltes Verfahren um die Ventri-kelbewegung während der Systole zu simulieren. Der von ihnen entwikelte Algorithmus aufBasis der Impulserhaltungsgleihungen dient der Untersuhung der Wehselwirkung zwi-shen der Kammer und der Peripherie.



4 1 EinleitungDas erste Modell, das auf Magnet-Resonanz-Tomographiedaten basiert, wurde von Jonesund Metaxas [27℄ entwikelt. Die Bewegung des künstlihen Ventrikels über die Zeit wirddurh Vorgabe einer Dirihlet'shen Randbedingung an der Wand erreiht, wobei die Ge-shwindigkeiten an der Wand ebenfalls aus dem MRT-Datensatz gewonnen werden. Es istzu bemerken, dass ihr Modell niht die Klappenebene umfasst. Das Ausströmen erfolgt indiesem Modell über die gesamte Flähe.Im Rahmen des KaHMo arbeiten Oertel et. al an dem, auf MRT-Daten basierten, menshli-hen Herzen. Der linke Ventrikel wurde von Keber [28℄ geometrish entwikelt und die Blut-strömungssimulation basiert erstmals auf spezi�shen Patientendaten. Das Modell wurdespäter von Donisi [6℄ zu Herzerkrankungen und operierte Ventrikel erweitert. Shwerpunktseiner Arbeit war die Strömungstrukturänderung im linken Ventrikel für gesunde, als auhpathologishe Ventrikel.Der Ein�uss der Einströmrandbedingungen durh die Mitralklappe wird von Ruk, Reikund Shenkel [51℄ untersuht. In dieser Arbeit wurde auh eine in vivo Strömungsdarstel-lung mit MRT-Flussmessungen vorgenommen. Die Flussmessungen, die an demselben Pro-banden vorgenommen wurden, zeigen eine veränderte Strömungsstruktur im Ventrikel imVergleih zur [6℄. Die MRT-Aufnahmen zeigen eine umgekehrte Drehrihtung als [6℄. EinGegenstand der vorliegenden Arbeit ist die Klärung dieser Diskrepanz. Man muss bemer-ken, dass beide Lösungen physikalish möglih sind, und [6℄ eine in vitro Validierung desVerfahrens durhgeführt hat.Ein anderer Shwerpunkt ist die Erweiterung des Modells um den rehten Ventrikel mit derAbsiht, die Strömung im gesamten Herzen simulieren zu können [22℄ [13℄. Am Institut fürStrömungslehre der Universität Karlsruhe wird derzeit an der Entwiklung eines gesamtenmenshlihen Herzens [14℄ mit Herzklappenmodell [34℄ auf Basis von MRT-Daten, an einerVerfeinerung der Simulation und einer Vereinfahung der Geometrieaufbereitung gearbeitet.Neben der numerishen Simulation des menshlihen Ventrikels spielen die Herzklappen einesehr wihtige Rolle. Die Untersuhung des Klappenein�usses auf die Strömungsstrukturim Herzen, insbesondere bei erkrankten und künstlihen Herzklappen, führt zu weiterenForshungsshwerpunkten.Lai [31℄ simuliert eine künstlihe Zwei�ügelklappe mit der Absiht, die Geshwindigkeits-verhältnisse bei der Shlieÿung der Klappe zu untersuhen.Grande [16℄ hat eine Aortenklappe auf Basis eines realen Geometriedatenansatzes erstellt.Obwohl er das Strömungsfeld im Ventrikel niht löst, erhält er wertvolle Aufshlüsse überDeformationsverhalten, Materialeigenshaften und Spannungen in der Aortenklappe.Die Aorta und die Aortenklappe wurden von Zürher [67℄ numerish untersuht. Die Be-wegung der Aorta wurde simuliert und die Ergebnisse mit einem elastishen Aortenbogenvalidiert. Die Aortenklappe wurde Strömung-Struktur-gekoppelt gerehnet, wobei es sihum eine generishe Klappengeometrie handelt.



1.4 Zielsetzung 51.4 ZielsetzungDas erste Ziel dieser Arbeit ist die Entwiklung eines pazientenspezi�shen Klappenmodells,das das alte generishe Klappenmodell nah Keber [28℄ ersetzen muss. Dieses Modell wurdeim KaHMo-Herzmodell nah Donisi [6℄ erstmals implementiert.
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6 1 EinleitungDa die Simulationsergebnisse nah [6℄ niht mit den Flussmessungen [51℄ übereinstimmen(s. Kap. 6), ist eine Erweiterung des Modells erforderlih. Diese Erweiterung umfasst eineÄnderung der Lage der Mitralklappe, die die Einström�ähe darstellt, und eine Vorhofmo-dellierung. Es muss auh die Bewegung des Vorhofs mitmodelliert werden, damit auh dieVorgabe der Strömung untersuht werden kann. Die Lösung der Strömung im Ventrikel wirddaher parallel mit und ohne Vorhof durhgeführt.Der Ein�uss der gesunden und erkrankten menshlihen Herzklappen auf die Strömungim Herzen soll mittels numerisher Simulationen nahgerehnet werden. Ziel ist es, denMehanismus der Herzklappendefekte verstehen zu können und die Rükwirkung auf dieHerzkammern zu quanti�zieren.Der neue und wihtige Shritt dieser Arbeit besteht darin, dass die Klappenebene auf Basisvon MRT-Daten mitmodelliert wird. Die Mitral- und Aortenklappenö�nung bzw. -shlieÿungwerden durh Eho-Doppler-Bilder rekonstruiert und an dieser bewegten Ebene implemen-tiert, womit in dem Modell eine pazientenspezi�she Klappenanpassung möglih wird.Der neue Ventrikel mit dem neuen Klappenmodell wird sowohl mit einer bewegten Aorta,als auh mit einem bewegten Vorhof gekoppelt.Die Strömungstruktur im Ventrikel wird letzendlih mit der Lösung Donisi [6℄ und mit denFlussmessungen [51℄ verglihen. In der Abbildung 1.2 ist die gesamte Zielsetzung gra�shdargestellt.Zum Shluss wird die Strömungsstruktur, die durh Klappendefekte entsteht, gezeigt. Dieentsprehende Lösung wird mit der des gesunden Ventrikelmodells verglihen. Dabei ermög-liht die Auswertung eine Evaluierung der Überbelastung des Herzens.Das Modell wird mit Flussmessungen am menshlihen Herzen validiert.



72 Anatomishe Grundlagen2.1 Anatomie des HerzensDas Herz ist ein muskuläres Hohlorgan, das shräg zur Körperahse im Brustraum (Thorax )liegt und vom Herzbeutel, dem Perikard, umshlossen ist. Der a. 3 mm dike Herzbeutelenthält etwas Flüssigkeit, so dass sih das Herz fast reibungslos in ihm bewegen kann.
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Abbildung 2.1: Shnitt durh ein menshlihes Herz [8℄Das Herz setzt sih aus vier Herzkammern zusammen, die jeweils in zwei ähnlihe Paareunterteilt sind. Jedes Paar besteht aus einem dünnwandigen Vorhof (Atrium) und einerdikwandigen Herzkammer (Ventrikel). Die beiden Paare werden durh das Kammerseptumgetrennt (s. Abb. 2.1). Das Herz besitzt die Form eines abgerundeten Kegels. Der obereTeil ist durh die Gefäÿe �xiert während sih der untere im Perikard frei bewegen kann. DieHerzwand besteht aus drei untershiedlih diken Shihten. Der Herzmuskel (Myokard),welher den gröÿten Anteil der Shihtdike ausmaht, ist auÿen vom Epikard und auf derInnenseite vom Endokard überzogen. Die innerste Shiht der Herzinnenhaut ist glatt, sodass sih beim gesunden Herzen keine Blutgerinnsel (Thromben) bilden können.Zwishen dem linken Vorhof und der linker Kammer liegt die Mitralklappe während zwishender rehten Kammer und dem rehter Atrium die Trikuspidalklappe liegt [10℄ [58℄ (sieheAbshnitt 2.4).



8 2 Anatomishe Grundlagen2.2 Blutkreislauf und Zyklus des Herzens

Abbildung 2.2: Der Blutkreislauf [40℄Der Blutkreislauf des menshlihen Körpers ist in Abbildung 2.2 dargestellt. Er lässt sih inzwei Teile unterteilen: Der groÿe oder systemishe Körperkreislauf (in Abb. 2.2 rot darge-stellt) und der kleine oder Lungenkreislauf (blau in Abb. 2.2).Das Herz pumpt mit dem linken Ventrikel das Blut durh die Aorta bis zu den Blutkapillarender Körperperipherie. Über die Venen wird das Blut zurük zu der rehten Kammer geführt.Von dort wird es vom rehten Ventrikel durh die Pulmonalarterie in die Lunge gepumpt.Shlieÿlih �ieÿt es durh den Vorhof zurük in die linke Kammer [58℄.Das gesamte Blutvolumen beträgt 4.5−6 l. Die Hauptaufgabe des menshlishen Kreislaufsist der Gasaustaush zwishen dem Organismus und der Luftatmosphäre. Die Blutgefäÿe,die vom Herzen weglaufen, werden unabhängig vom Sauersto�gehalt des Blutes als Shlag-adern oder Arterien bezeihnet, diejenigen, die zum Herzen hinlaufen, als Blutadern oderVenen. Ausgehend von der Aorta, der gröÿten und kräftigsten Shlagader, verzweigt sih dasarterielle Gefäÿsystem in mehrere Arterien und Arteriolen. Daran shlieÿen sih die Kapil-laren an, in denen auf Grund ihrer extrem dünnen Auÿenhaut der Gas- und Sto�austaushstatt�ndet. Die Blutrükströmung aus den Kapillaren erfolgt über die kleinsten Venen (auhVenolen genannt), die sih wieder zu gröÿeren Venen zusammenshlieÿen und in die venaava inferior bzw. vena ava superior münden.Der Kreislauf kann auf Grundlage der vorliegenden Drukverteilung in ein Hohdruk - undein Niederdruksystem unterteilt werden. Dem Hohdruksystem (linke Herzkammer und Ar-



2.2 Blutkreislauf und Zyklus des Herzens 9terien) kommt hierbei eine Versorgungsfunktion zu, während das Niederdruksystem (rehteHerzkammer, Venen und Gefäÿe des kleinen Kreislaufs) vorwiegend als Reservoir dient.Der gesamte Blutkreislauf ist durh eine periodishe Bewegung des Herzens koordiniert.Diese erfolgt durh eine Drukan- bzw. abstieg, der von einer elektrishen Erregung beiderVentrikel induziert wird.
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phaseAbbildung 2.3: Die Phasen des Herzzyklus [40℄In Abbildung 2.3 werden folgende Aktionsphasen des Herzzykluses dargestellt:� Systole1. Anspannung: Während beide Klappen noh geshlossen sind, steigt der Drukim Ventrikel auf Grund der Kontraktion der Kammer. Der steigende Drukgra-dient zwishen Vorhof und Ventrikel verursaht die Ö�nung der Tashenklappen(siehe Abshnitt 2.4.1).2. Austreibung: Der Druk in der Aorta steigt rash an und der im Ventrikel sinktals Konsequenz. Sobald der Druk in der Kammer geringer als der in der Aortaist, shlieÿen sih die Tashenklappe.� Diastole1. Entspannung: Während beide Klappen noh geö�net sind, sinkt der Kammer-druk ab, bis er unter den der angrenzenden Arterien fällt. Dies verursaht dieShlieÿung der Klappen. Während dieser Phase füllen sih die beiden Vorhöfe.2. Füllung: Sobald der Druk im Ventrikel geringer als der im Vorhof ist, ö�nen dieSegelklappen und die Ventrikelfüllung beginnt. Diese wird mit der sogenanntenVorhofkontraktion abgeshlossen.Die beshriebenen Phasen, laufen für beide Ventrikel synhron ab. Der Drukverlauf ist inAbbildung 2.4 gezeigt.
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Abbildung 2.4: Drukverlauf im linken und rehten Ventrikel [42℄Als Kennzahl für die ausgeworfene Blutmenge während eines Herzzykluses dient die Ejek-tionsfraktion EF , die das Verhältnis zwishen Shlagvolumen ESV und enddiastolishemVolumen EDV angibt:
EF =

EDV − ESV

EDV
(2.1)In Ruhe beträgt die Ejektionsfraktion eines gesunden Menshen ungefähr 67%. Dies bedeu-tet, dass in der Kammer ein Restvolumen von knapp 33% des enddiastolishen Volumensverbleibt.2.3 Eigenshaften des BlutesZusammensetzungDas Blut ist für den Transport und die Versorgung der Körperzellen mit Atemgasen, Nähr-sto�en, Mineralien, Hormonen und Sto�wehselprodukten zuständig.



2.3 Eigenshaften des Blutes 11Es setzt sih aus Blutplasma und den darin suspendierten zellulären Bestandteilen, den ro-ten Blutkörperhen (Erythrozyten), den weiÿen Blutkörperhen (Leukozyten) und den Blut-plätthen (Thrombozyten) zusammen. Das Plasma besteht zu 90% aus Wasser, Proteinen,Antikörpern und Fibrinogen (s. Abb. 2.5) [56℄.
4,6−6,2 Mio/mm 4000−3 180000− 90% des Plasmas8% des Plasmas 2% des Plasmas
4,2−5,4 Mio/mm3 39000/mm 3320000/mm

Erythrozyten Wasser

zelluläre Bestandteile 45%

Leukozyten Thrombozyten

Blut 4,5−6 Liter

Ionen,

Harnstoff
Kreatin,
Hormone,
Enzyme,
Glucose,

Plasma 55%

Proteine

Abbildung 2.5: Zusammensetzung des Blutes [56℄� ErythrozytenDie im Blut passiv transportierten Erythrozyten versorgen die Körperzellen mit Sau-ersto�, entsorgen das beim Sto�wehsel entstandene Kohlendioxid und regulieren denpH-Wert im Körper. Die roten Blutkörperhen haben die Form von �ahen, beidsei-tig konkaven Sheibhen mit einem Durhmesser von a. 7 µm. Sie enthalten denBlutfarbsto� Hämoglobin, der die reversible Bindung von Sauersto� ermögliht.� LeukozytenDie weiÿen Blutkörperhen haben einen Durhmesser von a. 10 µm und besitzen imGegensatz zu den Erythrozyten einen Zellkern. Ein weiterer Untershied ist die Mög-lihkeit der aktiven Fortbewegung. Sie können sih auh gegen den Blutstrom bewegen.Ihre Hauptaufgabe ist die Eliminierung von Fremdkörpern und Krankheitserregern.� ThrombozytenDie Blutplätthen sind kleine Bruhstüke von Knohenmarksriesenzellen und entste-hen im Knohenmark. Sie sind farblos, sheiben- bis spindelförmig mit einer Gröÿevon a. 0, 5 - 2, 5 µm. Zusammen mit dem Fibrinogen des Blutplasmas sind sie für dieAuslösung der Blutgerinnung zuständig.



12 2 Anatomishe GrundlagenRheologieStrömungsmehanish betrahtet stellt das Blutplasma ein newtonshes Fluid dar, währenddas Blut in seiner Gesamtheit als pseudoelastishe thixotrope Suspension betrahtet wird.Von einer Viskosität des Blutes kann nur dann gesprohen werden, wenn es sih bei der Sus-pension um eine homogene Flüssigkeit handelt. Dies ist allerdings nur in groÿen Gefäÿen derFall. Hier kann das Blut als niht-newtonshes Fluid behandelt werden. In kleinen Gefäÿen,insbesondere in den Kapillaren, stellen die elastishen Erythrozyten eine Inhomogenität dar[40℄.Die Viskosität wird vor allem durh die Deformierbarkeit und das Zusammenballen (Aggre-gation) der suspendierten Erythrozyten bestimmt. Bei geringer Sherrate und damit verbun-dener geringer Strömungsgeshwindigkeit steigt die Zähigkeit vor allem durh zunehmendeAggregation an. Sie zeigt sih zunähst in Form einer �Geldrollen-Bildung� und bei weitererAbnahme der Sherrate als komplexe dreidimensionale Struktur. Bei steigenden Geshwin-digkeiten und somit zunehmender Sherrate löst sih die Aggregation und die Zähigkeit fälltasymptotish ab.
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/s−1Abbildung 2.6: Viskosität µ in Abhängigkeit von der Sherrate γ̇ [40℄Abbildung 2.6 zeigt den Verlauf der e�ektiven Viskosität µeff des Blutes in Abhängigkeit vonder Sherrate γ̇. Im gesunden Kreislauf variieren die Sherraten zwishen 8000 (Arteriolen)und 100 (Vena Cava), so dass sih die Viskosität im asymptotishen Bereih be�ndet. Erstbei Sherraten kleiner als 1 kommt es zu Aggregationen [40℄.Bei der numerishen Simulation bedient man sih des Cross-Modells zur Berehnung derViskosität (siehe Abshnitt 3.2.2).



2.4 Herzklappen 132.4 HerzklappenDer Blutein- bzw. aus�uss am Herzen ist durh die Herzklappen gesteuert. Diese be�ndensih an den Ein- bzw. Ausgängen der Ventrikel. Die Strömungsrihtung des Blutes wird vonden Herzklappen durh die Drukgradienten im Herzen von den Vorhöfen in die linken bzw.rehten Kammer und von diesen in die Aorta bzw. die Pulmonalarterie koordiniert.In Abbildung 2.7 ist die Klappenebene während der Systole und Diastole gezeigt.

Mitralklappe

klappe
Trikuspidal−

Aortenklappe

Pulmonalklappe

Abbildung 2.7: Topographie der Klappenebene während der Systole (links) und der Dia-stole (rehts) [39℄Die physiologishen Ö�nungs�ähen der Klappen werden zunähst in Tabelle 2.1 dargestellt.
Klappe Durhmesser Ö�nungs�äheAortenklappe 1.8 - 2.0 cm 2.5 - 3.0 cm2Pulmunalklappe 1.8 - 2.0 cm 2.5 - 3.0 cm2Trikuspidalklappe 2.5 - 3.0 cm 5.0 - 7.0 cm2Mitralklappe 2.3 - 2.7 cm 4.0 - 6.0 cm2Tabelle 2.1: Durhmesser und Ö�nungs�ähe der Klappen [57℄



14 2 Anatomishe Grundlagen2.4.1 Die Aorten und die PulmonalklappeDie Aorten- und Pulmonalklappe sind Tashenklappen, die aus drei halbmondförmigen Bin-degewebsplatten bestehen (s. Abb. 2.8). Die einzelnen Platten sind glatt und dünn. Der freieRand jeder Klappe besitzt in der Mitte ein Faserknöthen.Während der Kammerdiastole werden die Klappen entfaltet und das Ventil dadurh ge-shlossen. Die Knöthen an den Tashenrändern sihern den Vershluÿ und sorgen dafür,dass kein Rük�uss statt�ndet. In der Kammersystole werden die Tashenränder durh denhöheren Druk im Ventrikel voneinander entfernt und das Ausströmen kann erfolgen. AufGrund der Wirbelbildung legen sie sih jedoh niht vollständig an die Gefäÿwand an [58℄.2.4.2 Die Mitral und die TrikuspidalklappeDieMitral- und Trikuspidalklappe sind Atrioventrikularklappen (auh Segelklappen genannt),die aus mehreren Segeln, Sehnenfäden und den Papillarmuskeln bestehen [10℄, [58℄, [57℄. DieSegel sind dünne, annähernd trapezförmige Bindegewebsplatten, die beiderseits von Endo-kard überzogen sind und keine Blutgefäÿe enthalten. Die Vorho�ähe der Segel ist glatt.Von den freien Rändern und der Unterseite entspringen die kurzen und kräftigen Sehnen-fäden (Chordae tendineae), die ihrerseits an einem vorderen und hinteren Papillarmuskelbefestigt sind.Die Trikuspidalklappe besteht aus einem vorderen Segel, einem mittleren, an der Herzshei-dewand gelegenen Segel, und einem hinteren Segel (s. Abb. 2.8).Die zweizip�ige Mitralklappe, auh Bikuspidalklappe genannt, besteht aus einem Ring miteinem vorderen und hinteren Segel, die über Sehnenfäden mit den aus der Kammerwandheraustretenden Papillarmuskeln verbunden sind.In der Füllungsphase (Kammerdiastole) entfernen sih die Segelränder voneinander, wo-durh die Klappe geö�net wird. In der Kammersystole (Austreibungsphase) verhindert derkomplizierte Befestigungsapparat der Segelklappen, dass die Segel in den Vorhof zurük-shlagen.Nahe den Rändern der Segel sitzen kleine Knöthen. Beim Shlieÿen wird der shmale Saumzwishen der Knöthenreihe und dem freien Segelrand gegen die entsprehende Stelle desnähsten Segels gepresst, wodurh ein siherer und dihter Vershluss gewährt wird. Die Seh-nenfäden sorgen einerseits für die notwendige Spannung des Klappenapparates, andererseitsverhindern sie das Umshlagen der Klappe in Rihtung des Vorhofes [10℄, [58℄.2.5 Erkrankungen der Herzklappen im linken VentrikelUnter Klappenkrankheiten versteht man den teilweisen oder kompletten Verlust der Ventil-funktion einer Klappe. Die Herzklappenerkrankungen unterteilen sih in zwei untershied-lihe Arten: die Stenose und die Insu�zienz. Im ersten Fall kann die Klappe niht mehrkomplett ö�nen. Im zweiten Fall kann die Klappe niht mehr komplett shlieÿen. Beide
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Abbildung 2.8: Aufbau der Segel- und Tashenklappen [15℄Krankheiten können an allen vier Klappen auftreten. Hier wird aber jedoh ausshlieÿlihauf die Erkrankung der Klappen des linken Ventrikels eingegangen.2.5.1 Die MitralstenoseDie vom Blut während der Diastole durhströmte Flähe beträgt bei einem gesunden Men-shen 4− 6 cm2. Durh eine Stenose verringert sih die Hauptö�nung und die Klappensegelverdiken und versteifen (s. Abb. 2.9). Ein Prolapssyndrom, d.h. eine Überlappung der Segelsübereinader, ist die normale Folge dieser Fehlfunktion. Hierbei reduziert sih die Hauptö�-nung auf 2.5 cm2 bis 1 cm2. Eine Ö�nungs�ähe geringer als 0.3 cm2 führt zum Tode desPatienten [58℄.Der durh die Stenose erhöhte Widerstand vermindert den diastolishen Blut�uss zwishenlinkem Vorhof und linker Kammer und damit das Herzzeitvolumen. Der Druk im linkenVentrikel erhöht sih von Zyklus zu Zyklus. Damit erhöht sih ebenfalls der Drukgradientzwishen Vorhof und linker Kammer. Der Ventrikel dilatiert shlieÿlih aufgrund der erhöh-ten Belastung. Diese Herzshädigung kann bis zum Flimmern der linke Kammer führen.Ein �immernder Vorhof begünstigt die Thrombusbildungs und somit die Gefahr arteriellerEmbolien [58℄.2.5.2 Die Mitralinsu�zienzBei einer Mitralinsu�zienz �ieÿt während der Systole ein Teil des Blutes aufgrund derverbleibenden Ö�nungs�ähe zurük in den linken Vorhof (s. Abb. 2.10).Die Folge eines solhen Falles ist eine Volumenbelastung des linken Herzens, da ein Teil desShlagvolumens des linken Ventrikels wieder zurük in den Vorhof gelangt. Dieses sogenanntePendelvolumen kann bis zu 80% des Ventrikelauswurfs ausmahen.Um ein normales Shlagvolumen durh die Aorta in den Körperkreislauf garantieren zukönnen, muss die linke Kammer diastolish viel stärker als normal gefüllt werden. Für den
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Normale
Mitralklappe

MitralstenoseAbbildung 2.9: Mitralstenose [36℄
Offnungsflache

Offnungsflache

Mitralklappe

normale

verbleibendeAbbildung 2.10: Mitralinsu�zienz [26℄Auswurf dieses gesteigerten enddiastolishen Ventrikelvolumens ist eine erhöhte Wandspan-nung erforderlih, welhe die linke Kammer hronish belastet. Wegen des Rük�usses inRihtung linkem Vorhof, wird dieser ebenfalls belastet und dadurh erheblih gedehnt. Beiakuter Mitralinsu�zienz (wie z.B. die Papillarmuskel - Ruptur) ist die Ausdehnung desVorhofs begrenzt und führt zu kammerähnlihen Drüken im Vorhof (Kompensation) [58℄.2.5.3 Die AortenstenoseDie Aortenstenose stellt 25% aller hronishen Herzklappenfehler dar. Die normale Ö�nungs-�ähe der Aortenklappe beträgt 2.5 − 3 cm2. Bei einer Stenose wird diese bis auf wenigerals 1 cm2 reduzieren. Damit wird die Entleerung des linken Ventrikels stark behindert (s.Abb. 2.11).Der Strömungswiderstand, der durh die Stenose verursaht wird, kann jedoh, im Gegensatzzur Mitralstenose, durh eine verstärkte Kammerkontraktion kompensiert werden.Die Aortenstenose verursaht eine Drukbelastung im linken Ventrikel, die bis zu einerhronishen Hypertrophie führen kann [58℄.
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Aortenstenose

Aortenstenose
verkalkendAbbildung 2.11: Verlauf der Aortenstenose [20℄2.5.4 Die Aorteninsu�zienz

Aorteninsuffizienz

Abbildung 2.12: Aorteninsu�zienz [37℄Bei einer Aorteninsu�zienz shlieÿt die Klappe niht diht, so dass während der Diastoleein Teil des in die Aorta ausgeworfenen Blutes wieder zurük in den Ventrikel �ieÿt (s. Abb.2.12).Die Ursahen der Krankheit sind vielfältig. Eine Aorteninsu�zienz kann angeboren sein (z.B.bikuspidale Fehlbildung), durh entzündlihe Klappenveränderungen (rheumatishes Fieber,Verkalkung), durh Erkrankungen der Aortawurzel oder durh Arteriosklerose verursahtwerden.Wegen der Strömungsumkehr in der Aorta sinkt der diastolishe Aortendruk stärker als nor-mal ab, was zu einer Drukerhöhung in der linken Kammer führt. Das systolishe Shlagvo-lumen erhöht sih Zyklus für Zyklus. Dieser gesamte Mehanismus kann Jahrzehnte dauernbis sih eine hronishe Aorteninsu�zienz entwikelt. Die Erhöhung des Drukes in der lin-ken Kammer durh die Kompensation führt normalerweise zu einer Hypertrophie des linkenVentrikels. Shlieÿlih kommt es zur Dekompensation: Wegen der Linksherzinsu�zienz steigtdas endsystolishe Volumen und gleihzeitig sinkt das gesamte systolishe Volumen, so dassder Blutdruk abfällt [58℄.



18 2 Anatomishe Grundlagen2.5.5 Trikuspidal- und PulmonalklappenfehlerDie Konsequenzen stenotisher oder insu�zienter Klappen des rehten Ventrikels sind ähn-lih denen des linken. Deswegen wird hier nur eine kurze Zusammenfassung der korreliertenHauptphänomene durhgeführt.Die Ursahe der seltenen Trikuspidalinsu�zienz ist meist das rheumatishes Fieber, wobeihäu�g auh ein Mitralfehler entsteht. Pulmonalklappenfehler sind ebenfalls selten: EineStenose ist meist angeboren, während Pulmonalinsu�zienz meist funktioneller Natur ist[58℄.Als Folge hat man bei einer Trikuspidalstenose eine Erhöhung des rehten Vorhofdrukes undeine Verminderung des diastolishen Durh�usses durh die Klappe. Das Herzzeitvolumensinkt als Konsequenz ab. Es verkleinert sih die Klappenö�nungsober�ähe von a. 7 cm2auf a. 1.5− 2 cm2. Durh den systolishen Rükstrom kann eine Trikuspidalinsu�zienz zueiner Hypertrophie des rehten Vorhofs führen.Eine Pulmonalinsu�zienz führt zu einer Volumenbelastung der rehten Kammer. Eine Pul-monalstenose verursaht, ähnlih wie eine Aortenstenose, eine Hypertrophie des rehtenVentrikels [58℄.2.6 Künstlihe und biologishe KlappenLeihte Klappenfehler müssen häu�g niht operiert werden. Je nah Shweregrad vermeidetmeist die Einnahme von Antibionika eine Herzklappenentzündung (Endokarditis).Im shweren Fall kann der Herzklappenfehler durh das Einsetzen einer neuen Herzklappeoder durh Rekonstruktion der eigenen Klappe behandelt werden. Jedoh ist auh hier einemedikamentöse Behandlung notwendig, da die neue Klappe niht ohne blutverdünnendeMedikamenten vom menshlihen Körper toleriert wird.Die bekanntesten künstlihen Herzklappen sind im Folgenden zusammengefasst [21℄:� Kunstklappe (Kunststo� und Metall)� Bioprothese (Shweineklappe)� Menshlihe KlappeDie mehanishen Kunstklappen sind in Regel bikuspidale Starr�ügelklappen. Die bekann-ste dieser Klasse ist die so genannte St. Jude (s. Abb. 2.13). Der Vorteil dieser Klappeist die lange Lebensdauer des Ventils, nahteilig ist die Notwendigkeit einer lebenslangenBlutverdünnung.Ein typishes Beispiel für eine biologishe Klappe ist in Abbildung 2.14 gezeigt.Bei Einsatz dieses Klappentypes ist eine medikamentöse Blutverdünnung niht erforderlih.Ein groÿer Nahteil ist die begrenzte Lebensdauer der Klappe (im Mittel 10-15 Jahre) unddamit die Notwendigkeit einer erneuten Operation.
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Abbildung 2.13: Starrbikuspidalklappe (St. Jude) [63℄

Abbildung 2.14: Biologishe Trikuspidaklappe [29℄Der Ersatz von erkrankten Klappen durh menshlihe Klappen kommt sehr selten vor undwird hier niht weiter betrahtet.



20 3 Theoretishe Grundlagen3 Theoretishe GrundlagenMit der Annahme der Homogenität können Fluide in den meisten relevanten Vorgängen alsKontinuum behandelt werden. Die molekulare Struktur des Mediums kann vernahlässigtwerden, da die mittlere freie Weglänge gegenüber den Abmessungen des durhströmtenBereihs gering ist.Die Grundgleihungen der Strömungsmehanik werden aus den Grundsätzen der Erhaltungder Masse, des Impulses und der Energie formuliert und herleitet. Dies führt auf ein Systempartieller Di�erentialgleihungen, das im Allgemeinen vom Ort x = (x, y, z) und der Zeit tabhängt. Ziel ist die Berehnung des Geshwindigkeitsvektors v mit den Komponenten u, vund w, der Temperatur T , des Drukes p und der Dihte ρ, welhe die strömungsmehani-shen Vorgänge harakterisieren.3.1 Grundgleihungen der numerishen StrömungsmehanikFür die Herleitung der Grundgleihungen der Strömungsmehanik wird ein raumfestes Vo-lumenelement von in�nitesimaler Gröÿe dV betrahtet. Die Seitenkanten dieses Volumen-element sind jeweils parallel zu einer Koordinatenahse des beliebig gewählten Koordina-tensystems. Der vordere Punkt be�ndet sih an der Stelle mit den Koordinaten (x, y, z), dieLänge der Kanten beträgt dx, dy bzw. dz.Die Erhaltung der Masse (Kontinuitätsgleihung)Die Massenerhaltung lässt sih wie folgt ausdrüken:Die zeitlihe Änderung der Masse im Volumenelement =
∑ der in das Volumenelement einströmenden Massenströme -
∑ der aus dem Volumenelement ausströmenden Massenströme.Der in�nitesimale Massenstrom dṁ eines durh eine in�nitesimale Flähe dS strömendenFluids, ergibt sih aus dem in�nitesimalen Volumenstrom dV̇ = v · dS und der Dihte ρ (s.Abb. 3.1)

dṁ = ρ · v · dS . (3.1)Man betrahtet nur die senkreht auf der Durhtritts�ähe stehende Komponente des Ge-shwindigkeitsvektors. Für den in x-Rihtung eintretenden in�nitesimalen Massenstrom gilt
dṁ(x) = ρ · u · dy · dz. Beim Austritt auf der rehten Seite an der Stelle x + dx liegt für denVolumenstrom ein veränderter Wert vor, der mittels einer abgebrohenen Taylorentwiklungermittelt werden kann. Es gilt dann
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dṁ(x + dx) =

(

ρ · u +
∂(ρ · u)

∂x
· dx

)

· dy · dz . (3.2)Analoge Ausdrüke können für die restlihen Seiten�ähen mit den entsprehendem Gröÿenhergeleitet werden (s. Abb. 3.1).
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Abbildung 3.1: Ein- und ausströmende Massenströme [40℄Die zeitlihe Änderung der Masse innerhalb des Volumenelements ergibt sih zu
∂(ρ · dx · dy · dz)

∂t
=

∂ρ

∂t
· dx · dy · dz . (3.3)Wenn man die Gesamtbilanz über alle Flähen des Volumenelements entsprehend des obenformulierten Grundsatzes bildet, ergibt sih durh Vereinfahung die allgemeine Form derKontinuitätsgleihung

∂ρ

∂t
+

∂(ρ · u)

∂x
+

∂(ρ · v)

∂y
+

∂(ρ · w)

∂z
= 0 . (3.4)Für den Fall einer inkompressiblen Strömung (ρ = const.) vereinfaht sih diese Gleihungweiter zu

∂u

∂x
+

∂v

∂y
+

∂w

∂z
= 0 . (3.5)



22 3 Theoretishe GrundlagenEine kompakte koordinatenfrei Form der oben verbalisierten und hergeleiteten Erhaltungs-gleihung lässt sih unter Verwendung des Nabla-Operators ∇ = ( ∂
∂x

, ∂
∂y

, ∂
∂z

)T wie folgtausdrüken
∂ρ

∂t
+ ∇ · (ρ · v) = 0 bzw. ∇ · v = 0 . (3.6)Navier-Stokes Gleihungen (Impulserhaltung)Die Gleihung wird zunähst wie folgt in verbaler Form ausgedrükt [40℄:Die zeitlihe Änderung des Impulses im Volumenelement =

∑ der in das Volumenelement einströmenden Impulsströme -
∑ der aus dem Volumenelement ausströmenden Impulsströme +
∑ der auf das Volumenelement wirkenden Sherkräfte undNormalspannungen +
∑ der auf die Masse des Volumenelements wirkenden Kräfte.Die Herleitung der Impulsgleihung erfolgt analog zur Kontinuitätsgleihung. Der ImpulsI ist de�niert als das Produkt aus Masse m und Geshwindigkeit v und stellt somit einevektorielle Gröÿe dar, die drei Komponenten umfasst

I = m · v . (3.7)Das Fluid in dem Kontrollvolumen besitzt den Impuls ρ·dx·dy ·dz ·v. Die zeitlihe Änderungdes Impulses ergibt sih somit zu
dI

dt
=

∂(ρ · dx · dy · dz · v)

∂t
=

∂(ρ · v)

∂t
· dx · dy · dz (3.8)oder

dİ = dṁ · v = ρ · dV · v . (3.9)Zunähst wird der durh die Flähe, die durh dx ·dy aufgespannt wird, eintretende Impuls-strom betrahtet. Es wird nur die Komponente in x-Rihtung betrahtet
dİx(x) = (ρ · u) · u · dy · dz . (3.10)



3.1 Grundgleihungen der numerishen Strömungsmehanik 23Auh hier ändert sih die Gröÿe ρ · u · u innerhalb des Volumenelements. Durh eine Tay-lorentwiklung kann die Änderung in x-Rihtung ausgedrükt werden, so dass der an derentsprehenden Seite ausströmenden Impulsstrom lautet
dİx(x + dx) =

(

ρ · u · u +
∂(ρ · u · u)

∂x
· dx

)

· dy · dz . (3.11)Die Herleitung der in y- und z-Rihtung wirkenden Impulsströme erfolgt analog. Für je-de Flähe des Volumenelements sind drei Impulsströme in untershiedlihe Rihtungen zuerfassen (siehe Abb. 3.2).
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· ·Abbildung 3.2: Ein- und ausströmende Impulsströme an einem Volumenelement [40℄Mit den Impulsströmen sind allerdings noh niht alle Ursahen für die zeitlihe Änderungdes Impulses innerhalb des Volumenelements erfasst. Zusätzlihe Beiträge liefern Normal-und Shubspannungen, sowie Volumenkräfte.



24 3 Theoretishe GrundlagenDie am Volumenelement angreifenden Normal- und Shubspannungen sind in Abbildung 3.3dargestellt.

Abbildung 3.3: Normal- und Shubspannungen [40℄Neben der Shwerkraft können andere Volumenkräfte wie z.B. elektrishe oder magnetisheKräfte auf die Strömung wirken. Die Gesamtheit dieser Kräfte wird an dieser Stelle mit
k = (kx, ky, kz) (Kraft pro Volumen) beshrieben.Mit diesen Kräften kann nun die Gesamtbilanz für die Impulse in den jeweiligen Rihtungenerstellt werden.Für den Impuls in x-Rihtung ergibt sih
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. (3.12)Die Normalspannung τxx wird übliherweise in einen Drukanteil p und in einen, aus Rei-bungse�ekten resultierenden, Anteil σxx zerlegt. Es gilt

τxx = σxx − p . (3.13)Die Normal- und Shubspannungen können mit Hilfe des Stokesshen Reibungsansatzesunter Verwendung der dynamishen Viskosität µ durh die vorliegenden Geshwindigkeits-gradienten ausgedrükt werden
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∂v

∂x
+
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) , (3.15)

τzx = τxz = µ · (
∂u

∂z
+

∂w

∂x
) . (3.16)Nun kann Gleihung (3.12) in der Form der bekannten Navier-Stokes-Gleihungen formuliertwerden. Diese gelten für instationäre, dreidimensionale und kompressible Strömungen.In x-Rihtung erhält man:

ρ ·

(
∂u

∂t
+ u ·

∂u

∂x
+ v ·

∂u

∂y
+ w ·

∂u

∂z

)

= kx −
∂p

∂x
+

∂

∂x

[

µ ·

(

2 ·
∂u

∂x
−

2

3
· (∇ · v)

)]

+
∂

∂y

[

µ ·

(
∂u

∂y
+

∂v

∂x

)]

+
∂

∂z

[

µ ·

(
∂w

∂x
+

∂u

∂z

)] (3.17)



26 3 Theoretishe Grundlagenin y-Rihtung:
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)] (3.19)Im Falle einer inkompressiblen Strömung, vereinfahen sih die Navier-Stokes-Gleihungenmit Hilfe der Gleihung (3.6) zu
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3.2 Numerishe Modellierung des Blutes 27Auh diese Gleihung lässt sih in Erhaltungsform wie folgt darstellen
ρ ·

(
∂v

∂t
+ (v · ∇)v

)

= k −∇p + µ · ∆v , (3.23)mit ∆ = ( ∂2

∂x2 + ∂2

∂y2 + ∂2

∂z2 ).Die Navier-Stokes-Gleihungen (3.17), (3.18) und (3.19) gelten ohne Einshränkung für allenewtonshen Fluide, die sih als Kontinuum beshreiben lassen.Für niht-newtonshen Fluide können diese Gleihungen nur mit Hilfe geeigneter Viskosi-tätsmodelle angewandt werden (vgl. Abshnitt 3.2.2).3.2 Numerishe Modellierung des Blutes3.2.1 Niht-newtonshe MedienDie Reibung ist eine Transporteigenshaft des Fluids, welhe den Impulstransport in denreibungsbehafteten Strömungsbereihen bestimmt.Man betrahte als Beispiel den eindimensionalen Fall einer Couette-Strömung. Der Zusam-menhang zwishen Shubspannung τ (Sherrate) und Geshwindigkeitsgradienten du/dz(Shergeshwindigkeit) kann wie folgt ausgedrükt werden [43℄
τ = µ ·

du

dz
. (3.24)Die Proportionalitätskonstante µ [Ns/m2℄ wird dynamishe Zähigkeit (Viskosität) genanntund ist eine, für das jeweilige Fluid harakteristishe Gröÿe. Sie hängt bei einen newtonshenFluid mit den Wehselwirkungskräften zwishen den Molekülen des strömenden Mediumszusammen. Die Viskosität µ beshreibt somit das Fliessverhalten des Fluids. Unter einemnewtonshen Medium versteht man ein Fluid, das diesen linearen Zusammenhang zwishender Shubspannung τ und dem Geshwindigkeitsgradienten du/dz besitzt.Bei niht-newtonshen Fluiden existiert dieser lineare Zusammenhang niht. Abbildung 3.4zeigt das Verhalten einiger niht-newtonsher Fluide im Vergleih zu einem newtonshenFluid. Man untersheidet pseudoplastishe Fluide, die bei wahsender Shubspannung eineAbnahme der Steigung zeigen und dilatanten Medien wie Suspensionen, bei denen eineZunahme zu beobahten ist. Ein idealisiertes Bingham Medium folgt nah einem endlihenWert von τ bei du/dz = 0 dem Verlauf eines newtonshen Fluids.Ein für niht-newtonshe Medien verwendeter Ansatz ist

τxz = K ·

∣
∣
∣
∣

du

dz

∣
∣
∣
∣

n
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du
dz

Dilatantes Fluid

Newtonsches FluidPseudoplastisches

Bingham Fluid

Fluid

τ

Abbildung 3.4: Shubspannung τ für newtonshe und nihtnewtonshe Fluide [40℄wobei K und n Sto�konstanten sind. Für n < 1 bzw. n > 1 ergibt sih ein pseudoplastishesbzw. ein dilatantes Medium. Für K = µ und n = 1 ist das Fluid newtonshe.3.2.2 Das CrossmodellEin mögliher Ansatz zur Modellierung niht-newtonsher Medien ist das Cross-Modell. Esliefert einen Zusammenhang zwishen der dynamishen Viskosität µ und der Sherrate γ̇.Hierauf soll im Folgenden eingegangen werden.Als niht-newtonshes Medium wird jetzt das Blut betrahtet. Die Einführung einer e�ek-tiven Viskosität µeff ermögliht die Verwendung der Grundgleihungen der Strömungsme-hanik auh für newtonshe Medien. Es gilt
µeff(γ̇) = µ∞ +

µ0 − µ∞

(K · γ̇)m
, (3.26)wobei γ̇ die Sherrate darstellt. Dieses Modell wurde von Perktold [46℄ modi�ziert, um dielange Aggregationsphase von Blut zu berüksihtigen

µeff(γ̇) = µ∞ +
(µ0 − µ∞)

(1 + (t0 · γ̇b)a)
, (3.27)wobei die Parameter a = 0.3, b = 1.7, und t0 = 0.5 s experimentell ermittelt wurden. Bei denWerten von µ0 = 0.1315 Pa·s und µ∞ = 0.03 Pa·s handelt es sih um die Grenzviskositätenfür kleine bzw. groÿe Sherraten [33℄. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 2.6 gezeigt.



3.3 Anfangs- und Randbedingungen 293.3 Anfangs- und RandbedingungenDie in Abshnitt 3.1 hergeleiteten Grundgleihungen (3.6) und (3.23) sind partielle Di�e-rentialgleihungen erster Ordnung in der Zeit, sowie erster bzw. zweiter Ordnung im Raum.Sie bilden ein Gleihungssystem nihtlinearer, partieller Di�erentialgleihungen, die nihtalgebraish lösbar sind. In einfahen Fall lässt sih dieses Gleihungssystem mit Hilfe vonAnfangs- und Randbedingungen lösen.3.3.1 AnfangsbedingungenDurh die Anfangsbedingungen werden die Werte zum Zeitpunkt t = 0 für alle Orte xinitialisiert. Diese sollten mindestens die Kontinuitätsgleihung erfüllen und niht in Kon�iktmit den Randbedingungen stehen. Rein mathematish können die Anfangsbedingungen wiefolgt dargestellt werden
v(x, t = 0) , p(x, t = 0) . (3.28)3.3.2 RandbedingungenDie Randbedingungen geben die Werte der entsprehenden Gröÿe an den Grenzen des unter-suhten Gebietes für jeden beliebigen Zeitpunkt t an. Man untershiedet zwei untershied-lihe Typen von Randbedingungen:� Dirihlet'she-RandbedingungBei der Dirihlet'shen-Bedingung werden die Werte der Strömungsgröÿen an denGrenzen des Rehengebietes vorgegeben. Diese Randbedingungen mit der zugehörigenDi�erentialgleihungen stellen ein Randwertproblem erster Art dar.� Neumann'she-RandbedingungBei der Neumann'shen-Bedingung wird ein Gradient der Strömungsgröÿen an denGrenzen des Rehengebietes vorgegeben. Hier spriht man von einem Randwertpro-blem zweiter Art.Die in dieser Arbeit verwendeten Randbedingungen sind Dirihlet-Bedingungen. Aufgrundder Haftbedingung gilt für die Geshwindigkeit des Blutes an der Herzwand der Zusammen-hang

vBlut = vWand . (3.29)An den Einlassgrenzen werden Drukrandbedingungen verwendet. Es werden Drukwertean den Einlassrändern angegeben
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pEin = p0 . (3.30)Ebenso wird der Kreislaufwiderstand durh ein Kreislaufmodell modelliert [49℄. Dieses Mo-dell berehnet den physiologishen Drukwert, der durh den Kreislauf auf das Herz wirktund gibt diesen als Dirihlet-Bedingung an den Einlassrändern des numerishen Modellsvor.3.4 Kennzahlen zur Charakterisierung der StrömungBevor die wihtigen Kennzahlen eingeführt werden, sollen zunähst die für ihre Berehnungerforderlihen harakteristishen Gröÿen erläutert werden. Des Weiteren wird der Herzzyklusin Diastole und Systole unterteilt und für beide jeweils die gesuhte Kennzahl berehnet.� Mittlere Geshwindigkeit UZur Bestimmung der mittleren harakteristishen Geshwindigkeit wird das zeitlihgemittelte Shlagvolumen verwendet. Das Shlagvolumen des Ventrikels VS wird hierzuauf die jeweilge Zeitdauer der Diastole bzw. Systole bezogen.

Udia/sys =
VSchlag

tdia/sys · Aaorten/mitral

. (3.31)� Charakteristishe Länge LDie Berehnung der harakteristishen Länge erfolgt über die Flähe der Aorten- bzw.Mitralklappe. Sie ist gleih dem Durhmesser des Kreises, der die gleihe Flähe wiedie jeweils durhströmte Klappen besitzt.� Mittlere e�ektive Viskosität µeffWegen der niht-newtonshen Eigenshaft des Blutes wird eine gemittelte e�ektiveViskosität µeff verwendet (vgl. Kapitel 3.2). Der Wert dieser Gröÿe wird für das Blutim Ventrikel zu jedem Zeitshritt und an jeder Zelle berehnet. Die resultierende, überdas Volumen gemittelte mittlere Viskosität ist dann
µV

eff =

∑N
i=1

Vi · µ
i
eff

Vgesamt

. (3.32)Shlieÿlih wird die oben in der Gleihung (3.32) dargestellte volumengemittelte e�ek-tive Viskosität über die Zeitshritte zeitlih gemittelt, sodass sih folgender Zusam-menhang ergibt
µeff =

∑K
i=1

µV
eff · (tj+1 − tj)

tzyklus

. (3.33)



3.4 Kennzahlen zur Charakterisierung der Strömung 31Für die Auswertung der Simulation bietet sih die Berehnung einer räumlih undzeitlih gemittelten e�ektiven Viskosität an. Hierzu erfolgt zunähst eine räumliheMittelung über die betrahteten Zellen j, anshlieÿend werden die jeweiligen Werte zuden Zeitpunkten i über die untersuhte Zeit tges gemittelt. Die Formel zur Bestimmungder mittleren e�ektiven Viskosität µeff ergibt sih zu
µeff =

1

tges
·
∑

i

[∑
µeff,j · Vj

Vges

]

i

· ∆ti. (3.34)� Kreisfrequenz ωDie Kreisfrequenz wird direkt aus der Zykluszeit des Herzens gebildet. Es wird hierder gesamte Zyklus betrahtet (Systole und Diastole), wobei die Womersleyzahl dieinstationären Phänomene über die Gesamtzeit beshreibt
ω =

2π

tzylus
. (3.35)Hierbei bezeihnet tzylus die Zeit eines kompletten Herzzykluses.Zur Beshreibung und Berehnung inkompressibler und instationärer Strömungen stehenzwei bekannte dimensionslose Kennzahlen zur Verfügung.� Reynoldszahl ReLDie Reynoldszahl beshreibt das Verhältnis von konvektiven Kräften (Trägheitskräfte)zu Reibungskräften innerhalb der Strömung

ReL =
TrägheitskräfteReibungskäfte =

ρ · U · L

µ
. (3.36)Die Geshwindigkeit U ist die Geshwindigkeit der freien, noh ungestörten Anströ-mung des Körpers, eine gemittelte Geshwindigkeit oder die Geshwindigkeit des Kör-pers selbst. L ist eine harakteristishe Länge und µ die dynamishe Viskosität.Für diese Arbeit wurden folgende Gröÿen für die Reynoldszahl benutzt

ReD,sys/dias =
ρ · Usys/dias · Daorten/mitral

µeff

. (3.37)Im Bereih einer kritishen ReynoldszahlReL,krit erfolgt der Übergang (Transition) voneiner laminaren zu einer turbulenten Strömung. Für diesen Fall können die Grundglei-hungen niht mehr in der in Kapitel 3.1 dargestellten Formulierung (vgl. Gl. (3.6)und (3.23)) benutzt werden, sondern müssen durh die Reynoldsgleihungen unterVerwendung zeitlih gemittelter (f) und Shwankungsgröÿen (f ′) ersetzt werden.



32 � Womersleyzahl WoDie Womersleyzahl bezeihnet das Verhältnis von instationären Beshleunigungskräf-ten zu Reibungskräften
Wo2 =

instationäre BeshleunigungskräfteReibungskäfte =
ρ · ω · L2

µ
, (3.38)mit der Winkelgeshwindigkeit ω.Hier wurde die Womersleyzahl mit folgenden Gröÿen formuliert

Wo2 =
ρ · ω · Daorten/mitral

2

µeff

. (3.39)3.4.1 Dimensionslose Form der GrundgleihungDie hergeleiteten Grundgleihungen (3.6) und (3.23) können unter Verwendung der obeneingeführten Kennzahlen entdimensioniert werden [42℄.� Massenerhaltung
∇ · v∗ = 0 . (3.40)� Impulserhaltung

Wo2

ReL

∂v
∗

∂t∗
+ (v∗ · ∇)v∗ = −∇p∗ +

1

ReL
· ∆v

∗ , (3.41)mit
x
∗ =

x

L
, v

∗ =
v

U∞

, t∗ = t · ω , p∗ =
p

ρ · U∞

2
. (3.42)



334 Numerishe Grundlagen4.1 Das Software PaketDie numerishe Simulation der Strömung im linken Ventrikel mit gesundem bzw. erkranktemKlappenmodell wird mit dem Software Paket Star-CD©, der Firma Computational Dyna-mis Limited (CD Adapo), durhgeführt. Das gesamte Software-Paket umfasst ProStar©als Solver, Pre- und Postprozessor.Die in Kapitel 3 hergeleiteten Di�erentialgleihungen (3.17), (3.18) und (3.19) sind in denmeisten Fällen niht analytish lösbar. Aus diesem Grund ist es erforderlih diese nume-rish zu lösen. Die Überführung der analytishen Di�erentialgleihungen im diskrete Formwird Diskretisierung genannt. Bei den numerishen Verfahren werden die zu bestimmen-den Gröÿen zu bestimmten Zeitpunkten in diskreten Punkten des Rehengebietes im Raumberehnet. Das Ziel dieses Verfahren ist es, Di�erentialgleihungen durh algebraishe Di�e-renzbeziehungen zu ersetzen. Von dem benutzten Verfahren hängen Stabilität, Konvergenz,Konsistenz und Genauigkeit ab.Die räumlihe Diskretisierung wird bei Star-CD© durh dem Finite-Volumen-Methode(FVM) ermögliht. Dieses Methode erfolgt in drei untershiedlihen Shritten, die in Folgebeshreiben werden.Unterteilung des Gesamtvolumens in diskrete ZellenDer erste Shritt ist die Netztgenerierung. Das Untersuhungsgebiet wird in eine endliheZahl �niter Volumen, die übliherweise Zellen genannt werden, unterteilt. Die Erhaltungs-gleihungen werden in allgemeiner vektorieller Form geshrieben als
∂

∂t
(ρΦ) + div(ρurΦ − ΓΦgradΦ) = SΦ , (4.1)wobei:- Φ eine der unabhängigen Variablen u, v, w, ǫ, T usw. repräsentiert,- ur die Relativgeshwindigkeit der Strömung zu einer lokalen Netzgeshwindigkeit ist,- ΓΦ die entsprehende Di�usionskonstante ist,- SΦ den Quellterm in den Ausgangsgleihungen darstellt.Integration der Gleihungen über das VolumenIn zweiten Shritt werden die Gleihungen über das gesamte Rehengebiet integriert:

∂

∂t

∮

V

div(ρΦ)dV +

∮

S

(ρurΦ − ΓΦgradΦ)dS =

∮

V

SΦdV , (4.2)



34 4 Numerishe Grundlagenwobei:- S der Ober�ähenvektor des Kontrollvolumens V ist,- ur die Relativgeshwindigkeit zwishen der Strömung und der Ober�ähe S darstellt.Durh die Verwendung des Gauÿ'shen Integralsatzes [45℄
∫

V

(∇ · F ) · dV =

∫

S

(F · n) · dS (4.3)werden die Di�erentialquotienten in ihrer Ordnung um eins reduziert und anshlieÿend durhdas Di�erenzenverfahren approximiert.Approximation der abhängigen Variablen auf die ZellmittelpunkteDie Approximation der Variablen erfolgt im Mittelpunkt der jeweiligen Zellen (ell-entered). Dabei werden die Variablen über das Zellvolumen als räumlih konstant betrah-tet. Die Flüsse werden mit Hilfe der Werte aus den Nahbarzellen approximiert. Sie werdenals über die Zell�ähe gemittelt betrahtet und sind daher ebenfalls räumlih konstant.Die vorhandenen partiellen Di�erentialgleihungen werden durh die Diskretisierung in ge-koppelte, gewöhnlihe Di�erentialgleihungen für die diskreten Variablen reduziert. Die-se lassen sih durh ein geeignetes Zeitintegrationsverfahren wie z.B. das Runge-Kutta-Verfahren iterativ lösen (vgl. [61℄).
∂

∂t

∮

Vp

(ρΦ)dV

︸ ︷︷ ︸

T1

+
∑

j

∮

Sj

(ρurΦ − ΓΦgradΦ)dS

︸ ︷︷ ︸

T2

=

∮

Vj

SΦdV

︸ ︷︷ ︸

T3

. (4.4)
4.2 Zeitlihe DiskretisierungsverfahrenMit der Zeitdiskretisierung wird der kontinuierlihe zeitlihe Verlauf der Strömungsgröÿeauf diskrete Zeitpunkte beshränkt:

tn = n · ∆t . (4.5)Dabei stellt n den Zeitindex und ∆t die Shrittweite dar.Im Folgenden werden einige Zeitdiskretisierungsverfahren, die in dem Software Paket zurVerfügung stehen, erläutert.



4.2 Zeitlihe Diskretisierungsverfahren 35Implizites Euler-VerfahrenAuh genannt Euler-Rükwärts Verfahren. Hierbei wird der Di�erentialquotient durh einenDi�erenzenquotient angenähert:
∂u

∂t
≈

un+1 − un

∆t
= fn+1 . (4.6)Der Zeitindex n+1 bezeihnet hierbei den neuen Zeitshritt, der Index n den momentanen.Diese Gleihung lässt sih niht nah der unbekannten Gröÿe un+1 au�ösen und führt des-halb zu einem erhöhten numerishen Aufwand. Der Vorteil dieses Verfahren ist die gröÿereStabilität im Vergleih zu anderen Methoden. Das zugehörige Modell ist in Abbildung 4.1gezeigt.

x

t

n+1

n

j-1 j j+1

Abbildung 4.1: Zeitdiskretisierung [45℄Wird angenommen, dass die Variablen innerhalb der jeweiligen Zelle (i, j, k) konstant sind,ergibt sih für den instationären Term T1 aus Gleihung (4.4)
T1 ≃

(ρΦV )n+1

ijk − (ρΦV )n
ijk

∆t
. (4.7)Explizites Euler-VerfahrenDieses Verfahren wird auh Euler-Vorwärts Verfahren genannt weil sih die Gleihung nahder unbekannten Gröÿe un+1 lösen lässt. Der Di�erentialquotient der Zeitableitung wird hierdurh einen Di�erenzquotienten ersetzt [45℄:

∂u

∂t
≈

un+1 − un

∆t
= fn . (4.8)



36 4 Numerishe GrundlagenHierbei wird die exakte Funktion u(t) an der Stelle (tn, un) durh die Tangente an denKurvenverlauf von u(t) im Punkt (tn, un) angenähert. Man erhält damit den neuen Wert un+1als Approximation des exakten uexakt. Die Di�erenz un+1−uexakt wird Approximationsfehlergenannt.Dieses Verfahren ist ungenauer und besitzt ein gröÿeres Instabilitätsgebiet im Vergleih zumimpliziten Verfahren. Es ist jedoh leihter zu programmieren.Die Wahl der ZeitshrittweiteEin entsheidender Punkt für die Vermeidung von numerisher Instabilität ist die Wahl derZeitshrittweite ∆t und der Raumshrittweite ∆x. Diese können niht unabhängig vonein-ander gewählt werden (s. Abb. 4.2).

tn

t

tn+1

x i−1 x i x i+1

stabil instabilinstabil

xAbbildung 4.2: Geometrishe Darstellung der numerishen Stabilität [45℄Die Ausbreitungsgeshwindigkeit der numerishen Information muss gröÿer sein, als dieAusbreitungsgeshwindigkeit der physikalishen Information. Dafür muss zunähst die so-genannte Courant, Friedrihs und Lewy Kennzahl (CFL-Zahl) eingeführt werden.Sie ist wie folgt de�niert:
CFL = c ·

∆t

∆x
. (4.9)Es gilt folgende Bedingung für die Stabilität:CFL ≤ 1 . (4.10)



4.3 Räumlihe Diskretisierungsverfahren 374.3 Räumlihe DiskretisierungsverfahrenMit der Diskretisierung im Raum werden alle Strömungsgröÿen und die entsprehenden Ab-leitungen bezüglih den Raumkoordinaten (x, y, z) zu einem festen Zeitpunkt t beshränkt.Die bekanntesten Raumdiskretisierungsverfahren werden wie folgt zusammengefasst:� Finite-Di�erenzen-Verfahren� Finite-Elemente-Verfahren� Finite-Volumen-VerfahrenDas Software Paket Star-CD© verwendet das Finite-Volumen-Verfahren.Das Finite-Volumen-VerfahrenDie Terme T2 und T3 in Gleihung 4.4 werden entsprehend bestimmt. Der Term T2 wirdzunähst in konvektive Flüsse Kj und in dissipative Flüsse Dj unterteilt. Die beiden Flüssewerden als Mittelwert über der Zell�ähe Sj angenähert:
T2 ≃

∑

j

(
ρurΦ · S

)

j
−

∑

j

(
ΓΦ∇Φ · S

)

j
≡

∑

j

Kj −
∑

j

Dj . (4.11)Die Di�usionsterme Dj werden durh eine �ähenzentrierte Formulierung approximiert:
Dj ≃ ΓΦ,j

[

f l
j(ΦN − ΦP ) + ∇Φ · S − f l

j∇Φ · dPNj

]

. (4.12)wobei:- f l
j geometrishe Faktoren sind,- dPN der Abstandsvektor der benahbarten Zellmittelpunkte P und N darstellt,- ΓΦ,j der auf die Zell�ähe Sj interpolierte Di�usionskoe�zient ist,- Φ eine der unabhängigen Variablen u, v, w usw. darstellt.Für die Diskretisierung der konvektiven Flüsse, die aufgrund der Nihtlinearität einen grö-ÿeren numerishen Aufwand erfordert, bietet Star-CD© eine Vielzahl von Verfahren ver-shiedener Ordnung vom Upwind-Verfahren (1.Ordnung) über zentrale Di�erenzen bis zuGamma oder QUICK (3.Ordnung) an.Für diese Arbeit erfolgt die räumlihe Diskretisierung mittels dem MARS - Verfahren(Monotone Advetion and Reonstrution Sheme).Dieses Verfahren zweiter Ordnung wird in Folge erläutert. Es besteht grundsätzlih aus zweiShritten:



38 4 Numerishe Grundlagen
P
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Abbildung 4.3: Benahbarte Zellen mit den Zellzentren P und N [61℄1. ReonstrutionMit Hilfe des Total Variation Diminishing Shemas wird hierbei ein Feld monotonerGradienten berehnet, das zusammen mit den Zellwerten eine räumlihe Diskretisie-rung zweiter Ordnung ermögliht. Dieses Shema dämpft numerishe Oszillationen.2. AdvetionIn diesen Shritt werden aus den rekonstruierten Flüssen mittels eines Advektions-verfahrens alle advektiv (gebundenen) transportierten Terme über die Zellober�äheapproximiert. Die di�usiven Terme werden hier vernahlässigt.Die Diskretisierung des Terms T3, der Quellen und Senken der transportierten Gröÿen sowieexterne Flüsse beinhaltet, kann in quasi-linearer Form formuliert werden als:
T3 ≃ s1 − s2ΦP . (4.13)Mit der diskretisierten Form der Kontinuitätsgleihung

(ρV )n − (ρV )0

∆t
+

∑

F n+1
j = 0 (4.14)und Einsetzten der Terme T1, T2 und Dj lautet die kompakte Form der Ausgangsgleihungen:

AP Φn
P =

∑

m

AmΦn
m + s1 + BPΦ0

P , (4.15)wobei folgendes gilt:- Am: Anteil der konvektiven und di�usiven Flüsse- BP = ρV 0

∆t
.



4.4 Lösungsalgorithmus 39Die Summe über m erfolgt gemäÿ dem verwendeten Di�erenzenshema über alle Nahbar-zellen. Für jede unabhängige Strömungsgröÿe existiert nun eine entsprehende Gleihung4.15 in jeder Zelle des Rehennetzes. Das sih ergebende Gleihungssystem mit der entspre-henden Anzahl an Unbekannten wird in Star-CD© mit einem iterativen Verfahren gelöst[45℄.4.4 LösungsalgorithmusDas prinzipielle Problem bei der Behandlung inkompressibler Strömungen liegt in der Be-stimmung des Drukfeldes. Der Drukgradient kommt zwar in den Quelltermen der Navier-Stokes-Gleihungen zum Ausdruk. Es steht aber keine explizite Gleihung zur Bestimmungdes Drukfeldes zur Verfügung. Die Bedingung ρ = const. führt zu einer Entkopplung derKontinuitätsgleihung und der Navier-Stokes-Gleihungen, wobei die Kontinuitätsgleihungals eine Art Zusatzgleihung betrahtet werden kann. Zur Bestimmung des Drukfeldes istes somit erforderlih, eine weitere Gleihung zu �nden, die sowohl die Kontinuitäts- als auhdie Impulsgleihungen erfüllen muss.Im Wesentlihen können folgende Verfahren verwendet werden:� Verfahren der künstlihen Kompressibilität� Erstellung einer Gleihung für das Drukfeld� Erstellung einer DrukkorrekturgleihungDas am häu�gsten verwendete Verfahren beziehen sih auf die Verknüpfung der Kontinui-tätsgleihung und der Navier-Stokes-Gleihungen mittels einer Drukkorrekturgleihung. ImFolgenden wird dieses Vorgehen und der verwendete Lösungsalgorithmus beshrieben.4.4.1 Der PISO-AlgorithmusDie Verwendung des PISO-Algorithmus (Pressure-Impliit with Splitting of Operators)liefert die notwendige Gleihung zur Bestimmung des Druksfeldes. Es handelt sih um einenniht-iterativen Algorithmus zur Berehnung implizit-diskretisierter, instationärer Strömun-gen. Dazu wird zunähst die Impulsgleihung wie folgt formuliert
AP un

i,P = H(un
i,m) + B0

Pu0
i,P + s1 + DP (pn

N+ − pn
N−

) , (4.16)mit
H(ui,m) =

∑

m

Amui,m . (4.17)



40 4 Numerishe GrundlagenDer Term DP (pn
N+−pn

N−
) beshreibt die Finite-Volumen-Approximation des Drukgradien-ten ∂p

∂xi
mit dem geometrishen Koe�zienten DP . Die Kontinuitätsgleihung wird wie folgtformuliert

Bn
P − B0

P =
∑

j

(ρnun
j Sj) = 0 , (4.18)wobei die Geshwindigkeiten uj jeweils senkreht auf den entsprehenden Zellober�ähen Sjstehen. In Abbildung 4.4 sind die verwendeten, oben de�nierten Bezeihnungen dargestellt.

j

PN- N+
face j

uiP

u

Abbildung 4.4: Bezeihnungen der PISO-Implementierung auf einem kartesishen Netz[61℄Die Geshwindigkeiten Un
j erfüllen die Massenerhaltung und werden deswegen massenerhal-tende Geshwindigkeiten genannt.Die Impulsgleihung für die Zellenober�ähe Sj lautet

AP un
j = H(un

i,m) + B0
Pu0

i,P + s1 + DP (pn
P − pn

N+) . (4.19)Mittels Einsetzen der Gleihung (4.19) in Gleihung (4.18) erhält man die gesuhte Druk-gleihung für inkompressible Medien. Sie lautet wie folgt
AP pn

P =
∑

m

Ampn
m + s1 , (4.20)wobei der darin enthaltene Quellterm s1 eine Funktion der Knotengeshwindigkeiten un

i , u
0
iist [61℄.LösungsverfahrenMittels des PISO-Algorithmus wird eine Lösung für den Zeitshritt ∆t, ausgehend von derInitialisierungsgröÿe Φ0 in drei Shritten erreiht. Diese werden im Folgenden erläutert.



4.4 Lösungsalgorithmus 411. Prediktor-ShrittDie Gleihung (4.16) wird für alle Zellen und Variablen formuliert und in folgenderForm für das vorläu�ge Geshwindigkeitsfeld u1
i der Knoten berehnet

AP u1
i,P = H(u1

i,m + B0
Pu0

i,P + s1 + DP (p0
N+ − p0

N−
) , (4.21)wobei p0 dem Drukfeld zu Beginn des Zeitshrittes entspriht. Die vorläu�gen Ober-�ähengeshwindigkeiten u1

j werden durh iterativ Lösung der Gleihung (4.21) mitHilfe der Gleihung (4.19) ermittelt, wobei un
i und pn durh u1

i und p0 ersetzt werden.2. Erster KorrekturshrittDie Impulsgleihung (4.16) wird formuliert als
AP u2

i,P = H(u1
i,m) + B0

Pu0
i,P + s1 + DP (p1

N+ − p1
N−

) . (4.22)Durh Ersetzen von un
i und pn in Gleihung (4.19) durh u2

i und p1 erhält man dieImpulserhaltungsgleihung für die Zellober�ähen. Die Drukgleihung wird dann ge-shrieben als
AP p1

P =
∑

m

Amp1
m + s1 . (4.23)Der Quellterm s1 ist hierbei eine Funktion der Knotengeshwindigkeiten u1

i und u0
i .Die iterativ Berehnung des Drukes aus Gleihung (4.23) erfolgt mit den Ergebnissenfür u2

i aus Gleihung (4.22) und den zugehörigen, modi�zierten Impulsgleihungen fürdie Zellober�ähen (vgl. Gl. (4.19)).3. Weitere KorrekturshritteWeitere Korrekturshritte werden analog zum ersten Korrekturshritt wie folgt durh-geführt
AP uq+1

i,P = H(uq
i,m) + B0

Pu0
i,P + s1 + DP (pq

N+ − pq
N−

) , (4.24)
AP pq

P =
∑

m

Ampq
m + s1 , (4.25)wobei der Index q = 1, 2, 3 der Anzahl der Korrekturshritte entspriht. Die Koe�zien-ten APp bleiben über die Korrekturshritte unverändert. Durh Erhöhung der Anzahlder Korrekturshritte wird die Genauigkeit der Approximation der Lösungen un und

pn wesentlih verbessert.



42 4 Numerishe GrundlagenDie aus dem letzten Shritt erhaltene Lösung wird für die nähste Iteration als neuer Start-wert benutzt. Somit beginnt die Lösungssequenz wieder von vorne [61℄.Konvergenz- und AbbruhkriteriumDie Anzahl der erforderlihen Korrekturshritte wird mit Hilfe eines Abbruhkriteriumsbestimmt. Dieses wird in diesem Abshnitt erläutert. Zuerst wird der PISO-Algorithmusnur unter Verwendung von zwei Korrekturshritten berehnet.STAR-CD© bietet allerdings zur Erhöhung der Genauigkeit des Algorithmus eine variableAnzahl von Korrekturshritten. Das Konvergenzverhalten kann durh die Global Rate ofChange Ck
Phi geshätzt werden [61℄

Ck
Φ =

∑

(|Bn
P Φn

P | − |B0
P Φ0

P |) , (4.26)wobei der Index k die Anzahl der berehneten Zeitshritte wiedergibt. Die Summation wirdüber alle Zellen durhgeführt.4.5 RandbedingungenZur Behandlung strömungsmehanisher Probleme bietet Star-CD© vershiedene implemen-tierte Randbedingungen. Die ganze Reihe dieser Randbedingungsarten sind in der Literatur[61℄ und [62℄ erläutert. Hier werden nur die im Rahmen dieser Arbeit eingesetzten Randbe-dingungen in Detail beshrieben.DrukrandbedingungenMit dieser Randbedingungsart wird eine Drukverteilung am Ein- bzw. Auslass vorgegeben.Diese stellt einen Relativwert zu einem Referenzdruk dar.DrukwiderstandBei dieser Randbedingungsart, so genannten ba�es, handelt es sih um zweidimensionale,poröse Ober�ähen, die einen Drukabfall ∆p in der Strömung verursahen. Der Drukwi-derstand wird auf den Zellenober�ähen de�niert
∆p = −ρ · (α|vn| + β) · vn , (4.27)wobei vn der Geshwindigkeitsvektor senkreht zur Ober�ähe ist, α und β sind Koe�zien-ten, die den Widerstand verändern.



4.6 Softwareveri�kation und -validierung 43HaftbedingungMit dieser Randbedingung wird die Geshwindigkeit des Fluids an der Wand des Fluidge-bietes durh die Geshwindigkeit der Wand vorgegeben.
v = vWand (4.28)4.6 Softwareveri�kation und -validierungWie in dem ersten Abshnitt dieses Kapitels diskutiert, werden alle numerishen Simulatio-nen in dieser Arbeit mit dem Software Paket Star-CD©, der Firma Computational DynamisLimited (CD adapo), durhgeführt. Dieses Software Paket wird seit Jahren am Institut fürStrömungslehre der Universität Karlsruhe (TH) genutzt um Forshung und Industrieprojek-te durhführen zu können. Die Veri�kation dieser Software wurde deswegen shon bei ihrerEinführung am Institut mit typishen einfahen und komplizierten Problemen durhgeführt.Eine genaue Beshreibung dieser Veri�kationsbeispiele für vershiedene Strömungsbereiheund Arten von Problemen kann in [43℄ gefunden werden.



44 5 Numerishes Modell der Strömungssimulation5 Numerishes Modell der Strömungssimulation5.1 Gewinnung der DatenFür die numerishe Simulation der Strömung im linken Ventrikel werden reale Daten einesgesunden Probanden (33) in einem Software-Paket durh die Erzeugung eines sogenanntenRehennetzes überführt. Der zeitlihe Verlauf der Herzbewegung sowie der Klappenö�nungbzw. -shlieÿung muss nahgebildet werden. Dafür werden geeignete Daten benötigt, die zu-erst mit Hilfe eines CAD-Programms und danah durh die CFD-Software selbst bearbeitetwerden können.Nah diesem Shritt werden an dem numerishen Modell des Ventrikels ein generisherBulbus und ein generisher Vorhof erzeugt. Der Bulbus wird an eine generishe, bewegteAorta gekoppelt [67℄, die aus geometrishen Daten einer weiblihen jungen Person extrahiertwurde. Dieses Aorta-Modell wurde durh eine Strömung-Struktur-Kopplung berehnet [67℄und die Lösung der Bewegung in diesem Modell als Geometrie vorgegeben. Das Einbindender generishen Aorta erfolgt dadurh, dass sie ein Bestandteil des Kreislaufmodells unddamit der Randbedingungen der Strömungssimulation ist.5.1.1 Die MRT-AufnahmenAusgangspunkt für die Generierung des numerishen Modells sind MRT-Aufnahmen(Magnet-Resonanz-Tomographie) des Herzens. Diese Untersuhungsmethode bietet durhdie Verwendung von Magnetfeldern und Radiowellen ein gutes zeitlihes Au�ösungsvermö-gen und erlaubt mehrere Aufnahmen in kurzer zeitliher Abfolge. Der gesamte Aufnahme-prozess geshieht durh eine Vorgehensweise, die als Aufnahmeprotokoll bezeihnet wird.Es wird eine untershiedlihe Anzahl Shihten in zwei untershiedlihen Rihtungen auf-genommen. Zusätzlih wird der Fluss des Blutes durh die Mitral- und die Aortenklappeerfasst.Für den in dieser Arbeit benutzten Datensatz, der als F1 bezeihnet wird, wurden fünfShnitte entlang der Ahse des Ventrikels (Langahsenshnitte) und 18 orthogonal zu dieser(Kurzahsenshnitte) aufgenommen. Diese Aufnahme wurde durh 17 Zeitpunkte über einerHerzphase erzeugt, so dass diese die Grundlage der geometrishen und zeitlihen Herzbewe-gung darstellen. Daneben werden auh die Klappenpositionen für jeden Zeitpunkt über denZyklus aufgenommen.5.1.2 Die Segmentierung des DatensatzesDie MRT-Daten werden anshlieÿend mit Hilfe eines mathematishen Algorithmus segmen-tiert, um die Geometriedaten des zu untersuhenden Bereihs zu gewinnen. Im vorliegendenFall werden die Daten im DICOM-Format (Digital Imaging and Communiations in Medi-ine) gespeihert. Die so gewonnenen Bilder sind zweidimensionale Shihtaufnahmen, diedurh untershiedlihe Graustufen die vershiedenen Gewebebereihe au�ösen. Das Segmen-tierungsverfahren basiert auf dem sogenannten Live-Wire-Verfahren, welhes den Algorith-



5.1 Gewinnung der Daten 45mus von Dijkstra [5℄ zur Grundlage hat. Eine genauere Beshreibung dieses Verfahrens istin [42℄ zu �nden. Die Segmentierung liefert eine dreidimensionale Punktwolke für den je-weiligen Zeitshritt, welhe im weiteren Verlauf die Basis der CAD-Geometrieerstellung desnumerishen Modells darstellt.5.1.3 Genauigkeit der SegmentierungIn diesem Abshnitt werden zuerst die Ungenauigkeit experimenteller Messungen abge-shätzt. Die hier kurz erläuterte Theorie wird dann in vorliegender Arbeit angewandt umdie Segmentierungsunsiherheiten zu evaluieren.Es wird angenommen, dass eine Messung einer Länge L durh Messungen unabhängigerVariablen x1, x2, ..., xn durhgeführt wird. Die relative Unsiherheit jeder unabhängigen Va-riablen wird als ui ausgedrükt.Allgemein kann L mathematish als Funktion L = L(x1, x2, ..., xn) ausgedrükt werden. EineVariation von δxi in einer experimentellen Messung einer Variabel xi wird eine Variation
δLi von L gleih

dLi =
∂L

∂xi
δxi . (5.1)Die relative Änderung von L ist

δLi =
1

L

∂L

∂xi

δxi =
xi

L

∂L

∂xi

δxi

xi
(5.2)so dass die relative Unsiherheit der Länge L wie folgt quanti�ziert werden kann

uLi
=

xi

L

∂L

∂xi
uxi

. (5.3)Die Segmentierungsungenauigkeiten der Volumen des Ventrikels werden in Analogie zurBestimmung der Ungenauigkeit der experimentellen Messungen eines Zylindervolumens [9℄über der Ungenauigkeiten in der Messung des Radius und der Höhe quanti�ziert.Der Volumen eines Zylinder kann wie folgt ausgedrükt werden,
V = V (r, h) = πr2h (5.4)abgeleitet:
dV =

∂V

∂r
dr +

∂V

∂h
dh (5.5)mit
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∂V

∂r
= 2πrh und ∂V

∂h
= πr2 . (5.6)Aus der Gleihung 5.3 kann man die auf den Radius bezogene Ungenauigkeit wie folgtberehnen

uV,r =
∂Vr

∂V
=

r

V

∂V

∂r
ur =

r

πr2h
(2πrh)ur = 2ur (5.7)wohingegen die der Höhe

uV,h =
∂Vh

∂V
=

h

V

∂V

∂h
uh =

h

πr2h
(2πr2)uh = uh (5.8)ist. Die relative Unsiherheit des Volumens kann dann durh die Formel

uV = ±
√

(2ur)2 + (uh)2 (5.9)berehnet werden.In der vorliegenden Arbeit wird die innere Wand des Ventrikels segmentiert. Die Tatsahe,dass die innere Wand des Ventrikels keine glatte Ober�ähe zeigt, ershwert die Aufnahmeder Daten. Die geometrish irreguläre Gewebestruktur im Ventrikel liefert Ungenauigkeitenbei der Segmentierung. Wird eine Ungenauigkeit von einem Pixel (Länge und Höhe gleih
2 mm) in dem Segmentierungsverfahren angenommen, so ergibt sih nah Formel 5.3 eineUnsiherheit für den Ventrikeldurhmesser Φ = 42 mm von 4.7%. Nah Formel 5.9 beträgtdie Unsiherheit des Ventrikelvolumens 9.7%.



5.1 Gewinnung der Daten 475.1.4 Aufarbeitung des segmentierten Datensatzes und Generierung der Ven-trikelgeometrieDie Aufarbeitung der Daten erfolgt in zwei Shritten und hat das Ziel, die Geometrie desVentrikel zu erzeugen. Zuerst wird ein CAD-Modell des Ventrikels erstellt. Dieses Modellmuss dann in einem zweiten Shritt in das CFD-Software-Paket importierbar sein um dasRehennetz erzeugen zu können. In diesem Abshnitt wird der erste Shritt beshrieben.Zuerst wird die durh das Segmentierungsverfahren gewonnene Punktwolke des Ventrikels indas CAD-Software-Paket Rhinoeros© importiert und dort weiter verarbeitet. Durh einfa-he Verbindung der Punkte im Kurzahsenshnitt werden Shnittkurven, sogenannte splinesgeneriert, die danah als Basis für die Erzeugung einer glatten Ober�ähe, sogenannter lofts,verwendet werden. Diese Ober�ähe wird zunähst als STL-Datei (Stereolithographie) ge-speihert und zur Netzerzeugung direkt in das CFD-Software-Paket StarCD© importiert (s.Abb. 5.1).Die Rekonstruktion der Klappenringe erfolgt durh eine Interpolation der Punktewolke desKlappendatensatzes. Analog zum Ventrikel, müssen nun für die Klappen die entsprehen-den Punktewolken in das CAD-Software-Paket importiert werden. Es werden zwei splines,jeweils einer für die Mitral- und die Aortenklappe, generiert. Aufgrund ihrer shrägen Po-sition auf dem Ventrikel ist eine genaue Bearbeitung der Klappen besonders shwer. DieKlappenringe werden deswegen als Ebene modelliert und stellen, wie später erklärt, dieRandbedingungen des Ventrikels dar. Die generierten interpolierten Kurven, die die Klap-pengeometrie darstellen, werden danah durh 120 Punkte in gleih groÿe Segmente un-terteilt. Diese Punkte werden dann als IGES-Datei in das CFD-Software-Paket StarCD©importiert und zur Netzerzeugung verwendet. In Abbildung 5.2 ist die geometrishe Re-konstruktion der Klappen gezeigt. Dieses Verfahren wird in jedem Zeitpunkt mit jeweilsdem Ventrikel- und Klappendatensatz wiederholt. Damit entsteht niht nur die Ventrikel-sondern auh die Klappenbewegung.
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Importierung der Punktewolke

Fur die Herzklappen
vorbereitete Oberflache

Generierung der splines

Erzeugung eines loftsAbbildung 5.1: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rehennetz (Ventrikelaufarbeitung)
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Abbildung 5.2: Verarbeitung der MRT-Daten zum Rehennetz (Klappenaufarbeitung)



50 5 Numerishes Modell der Strömungssimulation5.2 Die NetzgenerierungDas Netz des numerishen Modells wird vollautomatish erzeugt (s. Abb. 5.3). Unter Angabevon drei harakteristishen Stützpunkten wird entlang der Ventrikelahse ein Punktshlauherzeugt. Dieser besteht aus Kreisen mit jeweils gleihen Abständen, die wiederum durh einekonstante Anzahl von Punkten in Segmente unterteilt werden. Die Ventrikelgeometrie wirdaus der Projektion dieser Punkte auf die Ober�ähe nahgebildet. Mit Hilfe dieser nahauÿen projizierten Punkte werden zuerst splines und danah die eigentlihe Netztopologieerzeugt. Der Ventrikel wird nun mit einer Blokstruktur gefüllt, welhe dann anshlieÿendzu einer Zellstruktur verfeinert wird. Der topologishe Netzaufbau des Ventrikels ist in Ab-bildung 5.4 dargestellt. Das vierekige Zwishenstük in der Mitte ist von zwei sogenanntenO-Grids umgeben. Diese Netztopologie vermeidet das Auftreten von Singularitäten im Be-reih mehrerer, in einem Punkt aufeinandertre�ender Zellen, wie es bei einer rein radialenVernetzung entlang der Mittelahse der Fall wäre [60℄.Der generishe, bewegte Bulbus und der generishe, bewegte Vorhof werden ebenfalls mitver-netzt, wobei ihre Geometrie niht aus MRT-Daten kommt. Wie am Anfang des Abshnittserläutert, wird auh eine Aorta eingebunden. Die Kopplung des Ventrikels an die Aorta durhden Bulbus erfolgt mittels sogenannter ouplings. Da die Aorta unstrukturiert vernetzt wur-de, müssen tetraedrishe Zellen der Aorta an hexaedrishe Zellen des Bulbus angeshlossenwerden.Nahdem die Aorta separat Strömung-Struktur gekoppelt berehnet wurde, ist es notwendigeine Zuordnung der einzelnen Zeitphasen und der daraus resultierenden Zuordnung dereinzelnen Netze von Ventrikel und Aorta vorzunehmen. Diese Anpassung der Netzbewegungder Aorta an die 17 Herzphasen des Zykluses wurde von Donisi [6℄ eingeführt. In dieserArbeit wird die gleihe Anpassung an die 17 neuen Geometrien des Herzens mit dem gleihenVerfahren durhgeführt.
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2. Erzeugung des Punktschlauches

3. Erzeugung der splines 4. Erzeugung der Splinetopologie

5. Erzeugung der Blockstrukturierung

1. Importierung der Ventrikeloberflache

6. Erzeugung der NetztopologieAbbildung 5.3: Netzerzeugung in dem Software-Paket StarCD
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Abbildung 5.4: Netztopologie im Ventrikel

coupling

Generiertes numerisches Modell Anbindung der Aorta an den VentrikelAbbildung 5.5: Anbindung der Aorta an den Ventrikel



5.3 Das Herzklappenmodell 535.3 Das HerzklappenmodellDie Herzklappen wurden bereits im Abshnitt 2.4 beshrieben. Sie sind drukgesteuerteElemente, die während des Herzzykluses passiv geö�net und geshlossen werden. Diesepassive Bewegung beein�usst ihrerseits die Strömung, so dass sie idealerweise durh eineStrömung-Struktur-Kopplung berehnet werden sollte. Leider steht noh kein kommerziel-les Software-Paket zur Verfügung, das in der Lage wäre, Bewegungen in der Gröÿenordnungder Klappenbewegung Strömung-Struktur gekoppelt zu simulieren. Nahdem eine solheLösung deswegen zur Zeit niht erreiht werden kann und die Kopplung an das gesamteKaHMo-Herzmodell niht realisierbar ist, wird eine zweidimensionale Modellierung verfolgt.Die Modellierung der Herzklappen wird im Vergleih zum ursprünglihen KaHMo-Herzmodell erweitert. Bisher wurden die Ö�nungsshritte beider Klappen als zweidimensio-nale Projektion generisher Flähen auf die Klappenebene modelliert [28℄. In der Abbildung5.6 ist das alte Klappenmodell gezeigt.

Abbildung 5.6: Das bisherige numerishe Herzklappenmodell nah [28℄Nun wird diese Projektion auf Basis realer, dreidimensionaler Klappen realisiert. Die realenÖ�nungs�ähen sind aus Eho-Doppler Bildern zu extrahieren (s. Abb. 5.7 und 5.8).5.3.1 Die Eho-Doppler Bilder AufnahmeIm Gegensatz zur Magnet-Resonanz-Tomographie ist das Eho-Doppler-Verfahren in derLage, neben der äuÿeren Klappenkontur auh die komplizierte innere Geometrie währenddes Ö�nens und Shlieÿens der Klappe zu erfassen. Die Ö�nung bzw. Shlieÿung der Klap-pen ist zweidimensional auf der Klappenebene durh untershiedlihe Grautöne dargestellt.



54 5 Numerishes Modell der StrömungssimulationSolhe Bilder sind der Abbildung 5.7 und 5.8 für die Aorten- bzw. Mitralklappe gezeigt. Inshwarz ist die Ö�nungsober�ähe gezeigt, wobei in weiÿ bzw. grau die äuÿeren Konturendes Klappenrings gezeigt werden.

Abbildung 5.7: Eho-Doppler Bilder für die Mitralklappe [17℄

Abbildung 5.8: Eho-Doppler Bilder für die Aortenklappe [12℄



5.3 Das Herzklappenmodell 555.3.2 Das reale numerishe KlappenmodellDie reale Geometrie der Ö�nung bzw. der Shlieÿung der Herzklappen wird, wie bereits er-wähnt, aus Eho-Doppler Bildern extrahiert. Die Ö�nungs- und Shlieÿober�ähen werdenaus diesen Bilder abgemessen und auf das numerishe Modell übertragen. Diese Rekon-struktion ist eine Änderung des Widerstandes in der Klappenebene, wobei dieser zwishen
0 und ∞ variiert werden kann. Die Klappen werden entsprehend ihrer Projektion auf dieKlappenebene durh Variation dieser Widerstände geö�net bzw. geshlossen. Die Ö�nungs-bzw. Shlieÿkonturen der Klappensegel werden aus den Eho-Doppler Bildern (s. Abb. 5.7und 5.8) ausgemessenen und auf der Klappenober�ähe des numerishen Modells proportio-niert bzw. nahgebildet. Diese Rekonstruktion wird so durhgeführt, dass ihr Ein�uss aufdie Strömung durh Flussmessungen angepasst wird.Der Ö�nungsvorgang ist für die Mitral- bzw. Aortenklappe in der Abbildung 5.9 dargestellt,wobei die gezeihneten Kreise die inneren Wände der Klappen bilden. Der Ö�nungsvorgangwird in vier Shritte unterteilt. Dunkel gezeihnete Bereihe zeigen Gebiete hohen Wider-standes, während graue Gebiete einem mittleren Widerstand entsprehen. Diese mittlerenWerte, die aus Flussmessungen modelliert wurden, bringen diesem zweidimensionalen Mo-dell eine gewisse Dreidimensionalität bei. In den weiÿen Regionen ist der Widerstand gleihNull und die entsprehende Region ist völlig geö�net.

geschlossen

Hoher Widerstand

offen

offen

öffnend

öffnendgeschlossen

Mitralklappenmodell

Aortenklappenmodell

Mittlerer Widerstand Kein Widerstand

Abbildung 5.9: Das neue HerzklappenmodellDie Einbindung in das numerishe Modell erfolgt über zweidimensionale Zellshihten, soge-nannten ba�es, denen zeit- und ortsabhängige Widerstände zugeordnet werden. Über diesezeitlih und örtlih variablen Widerstände wird das Ö�nen und Shlieÿen der Klappe, wie inder Abbildung 5.9 gezeigt, gesteuert. Der zeitlihe Ablauf des Ö�nungs- und Shlieÿvorgangs



56 5 Numerishes Modell der Strömungssimulationder Klappen wird durh den Volumenverlauf bestimmt. Dieser ist, wie später erklärt wird,nihts anderes als die zeitlihe Änderung des Ventrikelvolumens, in welhe die nahgebildeteKlappenbewegung integriert wird.Dieses neue Modell wurde shon bei der Lösung des Modells KaHMo nah [6℄ angewendet,womit zum ersten Mal eine patientenspezi�she Betrahtung der Klappen ermögliht wurde.5.3.3 Der HerzklappenringDie Abbildungen 5.7 und 5.8 zeigen die dreidimensionalen Innenringe der Mitral- und Aor-tenklappe. Diese werden im Modell als zweidimensionale Klappen�ähen nah Abbildung5.9 realisiert. Im Gegensatz zur Projektion der realen Klappen, ist der Innenring im Modellvollständig geö�net und bildet aus diesem Grunde niht exakt die Realität ab. Die Geo-metrie der Klappenringe entstammt der segmentierten MRT-Aufnahme, deren Au�ösung indiesem Bereih sehr shleht ist.Die Weiterentwiklung des Modells ist der Gegenstand weiterführender Arbeiten [4℄. DerKlappenring wird auf Basis eines neuen Datensatzes genauer abgebildet, die e�ektive Ö�-nungs�ähe der Klappe auf der Klappenober�ähe untersuht und mit Flussmessungen va-lidiert.



5.4 Das numerishe pathologishe Klappenmodell 575.4 Das numerishe pathologishe KlappenmodellDie Krankheiten der Herzklappen wurden bereits in Abshnitt 2.5 beshrieben. Die Erkran-kungen, die in dieser Arbeit simuliert werden, sind die Mitral- und Aortenstenose. EineModellierung der Klappeninsu�zienz ist aufgrund von Drukproblemen, die shon bei derVorhofmodellierung erwähnt wurden, niht möglih. Bei dieser Krankheit, die den Shlieÿ-vorgang der Klappen ershwert, sollen die Mitral- bzw. die Aortenklappe gleihzeitig geö�netbleiben. Da im derzeitigen Modell jeweils nur ein Zu- bzw. Ablauf geö�net sein darf, könnenInsu�zienzen niht simuliert werden.In vorliegender Arbeit beshränkt man sih dann auf die Mitral- bzw. Aortenstenose. Beidehaben einen groÿen Ein�uss auf den Druk im linken Ventrikel. Wegen einer Aortenstenoseist ein Anstieg des Drukes im Ventrikel zu erwarten, wohingegen eine Mitralstenose eineReduzierung dieses Drukes verursaht. Um die genaue Pathologie des Ventrikels, wie z.B.Änderung der Ventrikelgestalt durh Änderung des Ventrikeldrukes, nahbilden zu kön-nen, bräuhte man aber für solhe Fälle einen speziellen Datensatz. Nahdem dieser nihtzur Verfügung steht, werden diese Krankheiten an ihren Anfangsphasen modelliert bzw.gerehnet, wobei als Grundlage der Rehnungen das gesunde numerishe Ventrikelmodellverwendet wird.Das numerishe Modell solher pathologisher Fälle besteht aus dem in den vorherigenAbshnitten beshriebenen Modell, wobei das Klappenmodell verändert werden muss. Inden Abbildungen 5.10 und 5.11 sind diese Modelle gezeigt.Das Modell der erkrankten Klappen basiert auf dem realen Modell. Im ersten Fall wirdaufgrund der Krankheit das Ö�nen der Mitralklappe verhindert, während im zweiten Fallaufgrund der Aortenstenose die komplette Ö�nung der Aortenklappe niht statt�nden wird.Im ersten Fall wird die Füllungsphase verhindert, wohingegen im zweiten Fall die Aus-strömphase niht komplett statt�nden kann. Auh in diesem Fall, sollte man eine spezi�-she Eho-Doppler Aufnahme zur Verfügung haben, um eine genauere Modellierung desKlappenö�nungs- bzw. shlieÿvorgangs darstellen zu können. Diese ist aber leider sehrshwer zu produzieren, weil der Patient durh spezielle Sonden untersuht werden muss.Solhe Daten stehen auh niht in den Kliniken zur Verfügung und können nur durh Einver-ständnis der Patienten aufgenommen werden. Aus diesem Grund wird bei der Modellierungauf medizinishe Literatur [58℄ zurükgegri�en.
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Abbildung 5.10: Das Klappenmodell der Mitralstenose
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Abbildung 5.11: Das Klappenmodell der Aortenstenose



5.5 Spezielle erweiterte Modellierung bei F1: Das KaHMo 1.3' Modell 595.5 Spezielle erweiterte Modellierung bei F1: Das KaHMo 1.3' Mo-dellDie Modellierung der Klappenebene spielt eine wihtige Rolle bei der Strömung im Ventrikel.Diese Rolle besteht darin, dass das Blut durh die Klappen ein- bzw. ausströmen kann. DieLage der Klappen ist deswegen wihtig für die geometrishe Einlaufrihtung der Strömung.Bisher wurde die Klappenebene immer als starr modelliert [6℄. Die Bewegung des Ventrikelswurde deshalb nur durh eine Änderung der Gestalt des Ventrikels relativ zu dieser dar-gestellt. Aus den MRT-Daten ist aber eindeutig ersihtlih, dass die Klappenebene sowohlentlang der Ventrikelahse, als auh um eine eigene Drehahse eine massive Bewegung aus-führt. Diese Bewegung muss nun aus den MRT-Aufnahmen extrahiert und danah in dasnumerishe Modell integriert werden. Die Klappenbewegung stellt eine wihtige Erweiterungin dem neuen Modell, das als KaHMo 1.3' bezeihnet wird, dar.Der Referenzpunkt des Modells wurde im alten Modell auf die Klappenebene selbst gelegt,sodass das Herz sih relativ zu diesem kontrahiert und entspannt. Nahdem diese Ebenesih aber auh bewegt, muss dieser Referenzpunkt an eine andere Stelle gelegt werden. DerDatensatz selbst besitzt einen Referenzpunkt: der Ursprung des globalen Körperkoordina-tensystems. Dieser Punkt ist bei der Aufnahme der Daten �xiert und wird nun für dieseArbeit als Referenzpunkt des CAD-Modells und damit des gesamten numerishen Modellsverwendet. Sowohl die Bewegung des Herzen, als auh die Bewegung der Klappenebene wirddann relativ zu diesem Punkt in dieser Arbeit mitmodelliert. In Abbildung 5.12 sind dieMRT-Daten und die geometrishen verarbeiteten Daten gezeigt. Man kann die Lage desReferenzpunktes und die Bewegung, die relativ zu diesem entsteht, erkennen.

Ursprung des Körperkoordinatensystems

Abbildung 5.12: Lage des Ursprungs des globalen Körperkoordinatensystems
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Abbildung 5.13: Vernetzungsphasen: Erzeugung der splines (oben links), Projektion derBlöke auf die splines (oben rehts) und Erzeugung des Ober�ähenetzes (unten) [59℄5.6 Die Vorhofmodellierung5.6.1 Geometrie- und NetzerstellungDas bisherige in KaHMo benutzte Vorhofmodell ist ein einfahes dreidimensionales generi-shes Modell, das aus einem Speihervolumen und einer Rohrleitung besteht. Das Rohr istder Einlass des gesamten Modells, wobei die Anatomie des Vorhofs aus vier vershiedenenEinläufen und einer Speiherkammer besteht, die in dem numerishen Modell berüksihti-gen werden müssen.Die Anatomie des Vorhofs wurde im bisherigen Modell aufgrund des Fehlens geeigneterDaten vereinfaht. In den MRT-Aufnahmen wurde der Vorhof nie aufgenommen. Wie spätergezeigt wird, besitzt der Vorhof eine wihtige Rolle bei der Strömung im menshlihenHerzen, so dass eine Modellierung, zur möglihst realistishen Simulation, erforderlih ist.Aus diesem Grund sind die anatomishe Daten des Vorhofs nun aus der Literatur [39℄ zuentnehmen.Die Geometrie des Vorhofs wird mit dem CAD-Software-Paket Rhinoeros erstellt. Aus denbesprohenen Quellen werden Ober�ähe und Kurven, sogenannte splines, generiert und imIGES-Format exportiert, um später die Vernetzung mit dem Software-Paket ICEMCFD©durhzuführen. In der Abbildung 5.14 ist die Geometrie des Vorhofs als Kurven (oben) undals Ober�ähe (unten) gezeigt.Die Kurven und die Ober�ähen werden direkt auf die Mitralklappe generiert, um die In-tegrationsprobleme in das numerishe Modell zu reduzieren. Die Mitralklappe wird dann
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Abbildung 5.14: Generierung der Vorhofgeometrie [35℄

Abbildung 5.15: Netz des Vorhofs [59℄aus dem Software-Paket StarCD© exportiert und als Anfangskurve in Rhinoeros für dieGenerierung der splines verwendet.Die Lage des Vorhofs wird jedoh niht nur aus Literaturquellen bestimmt. Da das KaHMoModell mit allen Gefäÿen zu betrahten ist, muss man die korrekte Position als Funktionder rihtigen Lage der Aorta bzw. der Pulmonalarterie �nden.Es ist Teil der Aufgabenstellung, auh die Bewegung des Vorhofs zu modellieren. Da keineDaten zur Verfügung stehen, wird diese durh eine einfahe Skalierung der ursprünglihenGeometrie erzeugt. Aus diesem Grund wird ein blokstrukturiertes Netz generiert. Nah derErzeugung der vorher besprohenen splines werden Blöke auf die Ober�ähe projiziert (s.Abb. 5.13 [59℄), mit dem Ziel, ein O-Grid analog zu dem im Ventrikel, erzeugen zu können.
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Abbildung 5.16: Einbindung des Vorhofs an das numerishe ModellEs werden insgesamt sehs O-Grids erzeugt; ein O-Grid von unten und von oben, und viergetrennte, jeweils für jeden Zulauf des Vorhofs [35℄. Nah der Blokerzeugung wird die Netz-verteilung festgelegt, um eine geeignete Zellenanzahl zu garantieren. Das resultierende Netzdes Vorhofs ist in Abbildung 5.15 gezeigt. In der Abbildung 5.13 ist das Vernetzungsverfah-ren des Vorhofs gezeigt. Die Einbindung des Vorhofs in das gesamte Modell erfolgt an derMitralklappe durh die shon eingeführten ouplings. In der Abbildung 5.16 ist das gesamtenumerishe Modell mit dem Vorhof gezeigt.5.6.2 VorhofproblematikBevor das Vorhofmodell in das Software-Paket implementiert wird, ist das Netz allein durh-zurehnen. Eine Testrehnung mit Drukrandbedingungen und Auslass an der Mitralklappezeigt aber, dass das Software-Paket niht in der Lage ist, mehrfahe Drukrandbedingungenund die Netzbewegung zu koppeln. Nah mehreren Versuhen und Testrehnungen wurdedann entshieden, dass das Problem gleihzeitig in der Netzqualität, die extrem hoh seinmuss, und in der Kopplung der Netzbewegung mit den erforderlihen Drukrandbedingun-gen liegt. Eine physikalishe Lösung wird mit dem Software-Paket StarCD© niht erreiht,so dass dieses physikalishe Vorhofmodell in dieser Arbeit niht weiterbenutzt wird.Nahdem aber eine Vorhofmodellierung im Rahmen des KaHMo-Herzmodells benötigt wird,wird ein neues Modell erstellt, welhes in Abshnitt 6.4 beshrieben wird.



5.7 Die Randbedingungen 635.7 Die RandbedingungenDie Erstellung des Rehennetzes mit generishem Bulbus und generishem, bewegtem Vor-hof, sowie der angebundenen Aorta und das verwendete Klappenmodell wurden in den voran-gegangenen Abshnitten beshrieben. Der Volumenstrom des Blutes ist durh die Bewegungdes Ventrikels und der Klappenebene vorgegeben. Die weitere Anpassung an die Realität,insbesondere an den menshlihen Kreislauf, erfolgt über entsprehende Randbedingungen,welhe von dem Kreislaufmodell [49℄ periodish geliefert werden. Das Kreislaufmodell istin Abbildung 5.17 dargestellt. Seine Aufgabe im KaHMo-Herzmodell ist, den Drukverlauf,der sih aufgrund des Strömungswiderstandes ändert, zu simulieren und an den Ein- undAuslässen des Herzens als Drukrandbedingung vorzugeben. Das Kreislaufmodell basiert aufeinem Modell von Kienke und Meyrowitz [38℄ und wurde mit dem Werkzeug Simulink desSoftware-Pakets MatLab© erstellt.Das Kreislaufmodell ist in folgende Bereihe unterteilt:� Körperkreislauf (groÿer Kreislauf)� Lungenkreislauf (kleiner Kreislauf)Beide Bereihe sind ihrerseits weiter in einen arteriellen und venösen Unterbereih unter-teilt. Das Gefäÿsystem ist in dem Modell in vershiedene Segmente unterteilt, wobei jedeseinem dünnwandigen, elastishen, zylindrishen Rohr entspriht. Diesen Rohren werden,der menshlihen Anatomie entsprehend, ein spezi�sher Durhmesser, Länge, Wandstärkeund ein Elastizitätsmodul zugewiesen. Für diese Segmente gilt die Lösung einer Strömungin einem elastishen Shlauh. Zur Berehnung des Strömungswiderstandes werden die Strö-mungsgröÿen der Navier-Stokes-Gleihungen durh elektrishe Gröÿen dargestellt. Die strö-mungsmehanishen Gröÿen und die analogen elektrishen Gröÿen sind in der Tabelle 5.1zusammengefasst.Strömungsgröÿe/Strukturmehanishe Gröÿe Elektrishe EntsprehungDruk p [Pa] Spannung U [V ]Fluss q [m3

s
] Stromstärke i [A]

8 · µ
π · r4 Widerstand R [V

A
]

ρ · l
π · r2 Induktivität L [V ·s

A
]

3 · π · r3 · l
2 · E · d

Kapazität C [A · s]Tabelle 5.1: Analogie der Strömungsgröÿen p und q zu den elektrishen Gröÿen beim Kreis-laufmodell [49℄
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Abbildung 5.17: Struktur des Kreislaufmodells [49℄



5.8 Netzbewegung 655.8 NetzbewegungDie Netzgenerierung auf Basis der MRT-Daten liefert aus dem MRT-Datensatz 17 topolo-gish identishe Netze für einen Herzzyklus zu den entsprehenden diskreten Zeitpunkten.Für die numerishe Simulation müssen die Knoten jedes einzelnen Netzes shrittweise inein-ander überführt werden, um eine kontinuierlih bewegte Geometrie erzeugen und dadurhden Volumenverlauf liefern zu können. Im KaHMo-Herzmodell wird eine Approximationzweiter Ordnung nah Bézier verwendet über die Zeit zwishen den einzelnen Netzen, dieentsprehend dem zeitlihen Verlauf eingebunden werden.

n+1x      = b1

xn−1

Knoten N

Knoten N
x  = bn 1

b

b2

0

Knoten N

Knoten NAbbildung 5.18: Approximation der Knotenbewegung nah Bézier [42℄Hierbei wird die ursprünglihe Bewegungskurve eines Knotens durh eine di�erenzierbareBewegungsfunktion approximiert.Die Einführung dieser Funktion hat eine deutlih verbesserte Darstellung des Drukverlau-fes ermögliht, auh wenn dieser noh niht zufriedenstellend wiedergegeben werden kann.Weiteres Verbesserungspotential, vor allem in Bezug auf Drukshwankungen und -spitzen,verspriht eine Approximation dritter Ordnung, die übereinstimmende Beshleunigungs-werte an den Übergangspunkten liefert. Die Implementierung einer solhen Funktion wurdejedoh noh niht vorgenommen.Die Gleihung für die verwendete Approximation nah Bézier lautet
x (t) = b0 · (1 − t)2 + b1 · 2 · t · (1 − t) + b2 · t

2 , (5.10)
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b0 = xn + (xn−1 − xn) · I , (5.11)
b2 = xn + (xn+1 − xn) · I ,

b1 = xn . (5.12)Der Approximationsfaktor I liegt allgemein im Intervall I ∈ [0, 1] und wurde hier zu I = 0.5gewählt. Die Zeit t bewegt sih im Intervall t ∈ [0, 1].Die geometrishen Beziehungen zwishen Parametern und Koordinaten sind in der Abbil-dung 5.18 angedeutet. Sie zeigt die zeitlihe Bewegung eines Knotens N zu vershiedenenZeitpunkten. Die jeweilige Knotenposition x zum Zeitpunkt n wird mit xn bezeihnet. Esfällt auf, dass die exakten Knotenpositionen niht erreiht werden, jedoh sind diese gerin-gen Abweihungen durh den bereits angesprohenen Segmentierungsunsiherheit in Höhevon 9.7% gerehtfertigt.Um ein stabiles numerishes Verfahren zu erhalten, muss die Anzahl der Zeitshritte zwi-shen den einzelnen Netzen in Abhängigkeit von der Zellgröÿe so gewählt werden, dass eineCFL-Zahl kleiner eins vorliegt (s. Kap. 4). In diesem Fall werden über 50 Zeitpunkte zwishenden jeweiligen Netzen approximiert, was einer Shrittweite für den Parameter t von 0.02 imIntervall t ∈ [0, 1] entspriht. Daraus ergibt sih die Anzahl der Rehenshritte innerhalbeines Zykluses als Produkt der Netzanzahl und der Zwishenshritte zu 17 · 50 = 850.



676 Ergebnisse der Simulation6.1 Stand des KaHMo-ModellsWie bereits in Abshnitt 1.3 eingeführt, ist zwishen der aktuellen Lösung des KaHMo-Herzmodells [6℄ (die als KaHMo 1.3 bezeihnet wird) und der Flussmessungsauswertung [51℄eine deutlihe Diskrepanz vorhanden. In Abbildung 6.1 ist diese Diskrepanz dargestellt. Ineiner Shnittebene, die sowohl die Klappenebene als auh die Ventrikelspitze beinhaltet, wirddie Strömung aus den Flussmessungen der numerishen KaHMo-Lösung gegenübergestellt.Die Abbildung zeigt, dass in der Einströmphase die Rihtung der Strömung untershiedlihist. Bei der Lösung nah [6℄ strömt das Blut direkt gegen das Septum, bei den Flussmessun-gen jedoh in Rihtung Ventrikelspitze. Während bei der numerishen Lösung [6℄ die rehteSeite des entstehenden Ringwirbels dominiert, ist diese asymmetrishe Entwiklung bei denFlussmessungen auf linken Seite zu sehen.

Abbildung 6.1: Diskrepanz zwishen die Lösung nah [6℄ und die FlussmessungenAus diesem Grund �ieÿt bei der Lösung nah [6℄ die Strömung gegen den Uhrzeigersinn,und bei den Flussmessungen im Uhrzeigersinn. Obwohl es sih um das gleihe Herz handelt,untersheidet sih die Rihtung des Einströmens des Blutes. Es ist jedoh anzumerken, dassbeide Lösungen physikalish und energetish möglih sind.Bevor man die Klappenmodellierung und die Modellierung der Klappenkrankheiten unter-



68 6 Ergebnisse der Simulationsuhen kann ist, die oben erläuterte Diskrepanz der Strömung im Ventrikel zu überprüfen.Neben der Modellierung des Vorhofs und der Klappenbewegung ist dann der Ein�uss derLage der Mitralklappe auf die Strömung zu untersuhen, da eine eventuelle Änderung ihrerLage die Rihtung der Strömung beein�ussen kann. Die Lage der Mitralklappe orientiertsih am e�ektiven Einströmquershnitt in dem Ventrikel.Nah dieser ersten Änderung wird auh das Modell KaHMo 1.3' eingeführt, in dem dieKlappenbewegung und die Vorhofmodellierung berüksihtigt werden. In Folge werden diebenutzten numerishen Modelle beshrieben.6.2 Verfolgte StrategieDie Gründe der Diskrepanz zwishen der Lösung [6℄ und den Flussmessungen wird in dreiuntershiedlihen Shritten untersuht. Zuerst wird die Einströmrihtung in den Ventrikelbetrahtet (s. Abb. 6.3). Die ausgebildete Jetströmung �ieÿt in der Lösung [6℄ senkrehtzur Mitralklappe. Ihre geometrishe Lage und der entsprehende Ein�uss auf der Strömungwird zunähst überprüft.Das bisherige Herzmodell besitzt eine starre Klappenebene. Da diese sih während des Zy-kluses stark verändert, wird ihre Bewegung in das Modell implementiert. Ihrer Ein�uss aufdie Strömung wird mit Ein- bzw. Auslassstutzen untersuht.Anshlieÿend wird ein physiologisher Vorhof modelliert. Bisher wurde ein starres Vorhofmo-dell verwendet. Nun wird seine Bewegung modelliert und in das Herzmodell implementiert.Die Vorgabe der Rihtung die durh der Strömung im Vorhof sih entwikelt wird untersuht.Die gesamte Untersuhungsstrategie wird im Folgenden zusammengefasst:� Untersuhung der rihtige Einströmober�ähe (Variante 1)� Implementierung der Klappenbewegung und Vorgabe der Strömungsrihtung durhEin- bzw. Auslassstutzen (Variante 2)� Vorgabe der Strömungsrihtung auf der bewegten Klappenebene durh einen Vorhof-modell (Variante 3)



6.3 Variante 1: Änderung der Lage der Mitralklappe 696.3 Variante 1: Änderung der Lage der MitralklappeIn Abbildung 6.2 ist das numerishe Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Die Ventri-kelgeometrie entspriht dem Modell der Lösung Donisi. Die einzige Änderung ist die Lageder Mitralklappe, die auf Basis neuer DICOM-Daten senkreht zur Ventrikelahse gesetztwird. Diese neuen Daten, die dasselbe Herz in Langahsenshnitten zeigen, liefern eine deut-lih bessere Qualität als die alten. In Abbildung 6.3 sind die neuen DICOM-Bilder zu sehen.Obwohl es sih um zweidimensionale Shnitte handelt, sieht man, dass der e�ektive Ein-strömquershnitt durh die Mitralklappe senkreht zur Ventrikelahse liegt. Die Lage derMitralklappe ist jedoh shwer zu erkennen, da sie direkt aus dem Vorhof hervor geht. IhrSegel ist in dem Ventrikel sihtbar und versperrt den Aortenkanal. Hierdurh wird bestätigt,dass die Klappen einen dreidimensionalen E�ekt besitzen, der aber, aufgrund der beshrie-benen numerishen Probleme, in der vorliegenden Arbeit niht betrahtet werden kann. Inder Abbildung 6.2 wird zudem das überarbeitete Vorhofmodell durh einen Einlaufstutzenersetzt (s. Abb. 5.16).
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Abbildung 6.2: Numerishes Modell: KaHMo 1.3 mit Änderung der Lage der Mitralklappeund mit Ersetzung des Vorhofmodells durh einen Einlaufstutzen
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Abbildung 6.3: DICOM-Aufnahme: Langahsenshnitt des Herzens während der Diastole(oben) und der Systole (unten)



6.3 Variante 1: Änderung der Lage der Mitralklappe 716.3.1 Anatomishe und physiologishe ParameterDie aus der Netzerzeugung und aus der Simulation gewonnenen Daten, wie die Zykluszeit,die Zeitö�nung der Mitral- und Aortenklappe, die mittlere kinematishe Viskosität µeffund die mittlere Geshwindigkeit v durh die Klappen, sowie die daraus abgeleiteten di-mensionlosen Gröÿen Re und Wo, sind in der Tabelle 6.1 zusammen mit den erforderlihengeometrishen Gröÿen dargestellt. Die Reynoldszahl Re und die Womersleyzahl Wo werdendurh die bereits eingeführten Formeln 3.37 bzw. 3.39 berehnet.Die Berehnung der mittleren Zähigkeit µeff erfolgt durh die in Kapitel 3 beshriebeneFormel 3.34, unter Verwendung der in dem Ventrikelmodell erhaltenen Zellen und zehngleihmäÿig über den Zyklus verteilten Zeitpunkten.Die mittlere Geshwindigkeit wird über beiden Klappen für Diastole und Systole getrenntals zeitlih und räumlih gemittelte Gröÿe berehnet.
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· ∆t (6.1)wobei die Laufvariable j die räumlihe und der Index i die zeitlihe Komponente bezeihnet.KaHMo 1.3Parameter Variante 1Enddiastolishes Volumen VED 1.43E-04 m3Endsystolishes Volumen VES 5.28E-05 m3Shlagvolumen VS 9.07E-05 m3Zykluszeit T0 0.76 sDiastolishe Zeit tD 0.47 sSystolishe Zeit tS 0.29 sMitralklappen�ähe AM 4.43E-04 m2Mitralklappendurhmesser DM 2.37E-02 mAortenklappen�ähe AA 3.08E-04 m2Aortenklappendurhmesser DA 1.98E-02 mMittlere Viskosität µeff 5.47E-03 kg/m · sDihte ρ 1008 kg/m3Mittlere Geshwindigkeit (Systole)vS 1 m/sMittlere Geshwindigkeit (Diastole)vD 0.439 m/sReynoldszahl (systolish) ReS 3660Womersleyzahl (systolish) WoS 24Ejektionsfraktion EF 63.18%Vorlaufdruk PV 940 PaAortendruk PA 15000 PaTabelle 6.1: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels der Variante 1 desModells KaHMo 1.3



72 6 Ergebnisse der Simulation6.3.2 Volumenverlauf als Funktion der ZeitDer Volumenverlauf ist die Änderung des Herzvolumens im Zeitzyklus. Die Kurve wirdmittels einer Normierung durh die gesamte Zykluszeit und entsprehend dem diastolishenVolumen dargestellt. Hierbei ö�net sih die Mitralklappe bei 0.76.Die Zykluszeiten werden vor der Simulation festgelegt. Die Ermittlung der Zykluszeit erfolgtbasierend auf der MRT-Aufnahme. Für die genaue Vorgehensweise siehe [6℄ und [42℄. Damitergibt sih für vorliegenden Datensatz eine Zykluszeit von 0.76 s.Die systolishe- bzw. diastolishe Zeit sind in Tabelle 6.1 zusammengefasst. In Abbildung 6.4ist der Volumenverlauf der Variante 1 des KaHMo 1.3 Modells zu sehen. In der Abbildungsind mit OM und OA die Ö�nungszeiten der Mitral- bzw. Aortenklappe bezeihnet.In Abbildung 6.4 ist oben links ein Plateau angedeutet, hier �ndet die Vorhofkontraktionstatt.
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Abbildung 6.4: Volumenverlauf der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3
6.3.3 Darstellung der Ergebnisse der VariantenNun werden im Folgenden die Ergebnisse der durhgeführten Strömungssimulationen prä-sentiert. Die Simulationsergebnisse werden durh das Software-Paket ENSIGHT© release8 graphish dargestellt. Dies bietet vershiedene Möglihkeiten zur Visualisierung der Strö-mung. Die in vorliegender Arbeit benutzte Darstellungen beziehen sih auf:� Dreidimensionale Stromlinien



6.3 Variante 1: Änderung der Lage der Mitralklappe 73� Zweidimensionale, auf eine Langahsenshnittebene projizierte StromlinienDiese Darstellungen zeigen durh ihre Farbe die jeweiligen Geshwindigkeiten an. Hierbeigibt in den Bilderfolgen die Gröÿe V die Geshwindigkeitsbeträge in m/s an.Die Strömungsstruktur wird zu aht harakteristishen Zeitpunkten während eines Herz-zykluses dargestellt. Dadurh erhält man einen guten Überblik über die sih ausbildendeStrömungsstruktur und ihre Entstehung. Zum Vergleih mit der sih in dem vorherigenKaHMo-Herzmodell nah Donisi [6℄ ausbildenen Struktur, wurden die entsprehenden Bil-der hinzugefügt.Die Zeitpunkte sind in Abbildung 6.5 qualitativ auf der Volumenzeitkurve der Lösung dar-gestellt. Diese Zeitpunkte werden als Referenz für alle folgenden Lösungen verwendet.
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Abbildung 6.5: Zuordnung der gewählten Zeitpunkte auf dem Volumenverlauf



74 6 Ergebnisse der SimulationStruktur der Strömung im Ventrikel für die Variante 1
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Abbildung 6.6: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 1
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Abbildung 6.7: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 2
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Abbildung 6.8: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 3
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Abbildung 6.9: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 4



78 6 Ergebnisse der Simulation
Dreidimensionale
Stromlinien

Projizierte
Stromlinien

Losung nach Donisi

KaHMo 1.3 − Variante 1

Abbildung 6.10: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 5
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Abbildung 6.11: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 6
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Abbildung 6.12: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 7
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Abbildung 6.13: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt 8



82 6 Ergebnisse der SimulationInterpretation der Strömungsstruktur im Ventrikel für die Variante 1In diesem Abshnitt wird die Lösung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 mit der bereitsvorhanden Lösung nah Donisi [6℄ verglihen.Die Visualisierung erfolgt, wie bereits erwähnt, durh eingefärbte Stromlinien, welhe aufdie aus den Klappenmittelpunkten und der Ventrikelspitze aufgespannte Ebene projiziertwerden. Ergänzt werden diese Bilder durh Angabe der Haupströmungsrihtung (rot darge-stellt), der auftretenden Wirbel mit Rihtungsangabe und den zugehörigen Foki (F).
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Abbildung 6.14: Vergleih der Strömungsstruktur zu Beginn der DiastoleDie Abbildung 6.14 zeigt die Blutströmung im Ventrikel zu Beginn der Diastole. Durh dieMitralklappe strömt das Blut in den Ventrikel, wobei sih eine Jetströmung ausbildet. Inder Abbildung 6.14 ist für beide Fälle ein Ringwirbel zu erkennen. Seine Stärke hängt vonder Höhe der Geshwindigkeit ab, mit der das neu einströmende Blut auf das im Ventrikelruhende Blut tri�t. Der Ringwirbel ist im Shnitt mit der eingezeihneten Drehrihtung undden Foki F1 und F2 dargestellt. Dreidimensional ist er als Torus zu betrahten. Die Rihtungder Jetströmung (nah links bzw. nah rehts) ist, wie die Abbildung zeigt, stark von derLage der Mitralklappe beein�usst.In beiden Lösungen ist eine Seite des Wirbels dominant. Aufgrund der Rihtung der Jet-strömung wird sih der Ringwirbel asymmetrish entwikeln (s. Abb. 6.15). Die Lösung derVariante 1 zeigt eine Verstärkung des Wirbels mit Fokus 2, wobei in der Lösung Donisi derWirbel mit Fokus 1 dominant wird. Durh diese asymmetrishe Kon�guration des Wirbelsverzweigt sih die Hauptströmung (s. Abb. 6.16).Im weiteren Verlauf der Diastole zeigt sih in beiden Lösungen an der Ventrikelspitze einWirbel (Fokus 3). Dieser Wirbel, der die wihtige Aufgabe der Durhspülung der Ventri-kelspitze hat, besitzt auh eine stabilisierende Funktion für den Ausströmvorgang. Mit derVerlagerung des Fokus F3 nah unten, hat sih die endgültige Strömungsstruktur eingestellt.
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Abbildung 6.15: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der DiastoleDas sih im Ventrikel be�ndlihe Blut hat durh die asymmetrishe Ventrikelgeometrie be-reits eine bevorzugte Rihtung erhalten.
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Abbildung 6.16: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der DiastoleDer Ausströmvorgang wird bereits während der Diastole vorbereitet. Sobald sih die Aorten-klappe nah Erreihen des enddiastolishen Volumens und der Shlieÿung der Mitralklappeö�net, strömt das Blut ausgehend von der Wirbelbewegung auf direktem Weg in die Aorta.In der Lösung der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3 lassen sih zwei Wirbel ausmahen



84 6 Ergebnisse der Simulation(Foki F5 und F6). Diese werden aufgrund der sharfen Kante der Mitralklappe erzeugt. Imweiteren Verlauf �ieÿt das Blut durh die Aortenklappe bis zum endsystolishen Volumen.
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Abbildung 6.17: Vergleih der Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der SystoleIn der Abbildung 6.18 werden die Strömungsstrukturen über den Herzyklus durh Pfei-le in dem Ventrikel dargestellt und miteinander verglihen. Das Modell Donisi zeigt einemöglihe physikalish sinnvolle Lösung, wobei die Einströmrihtung im Ventrikel gegen denUhrzeigersinn läuft. Wie in dem Abshnitt 6.1 erwähnt, wird diese Tatsahe jedoh durhFlussmessungen am selben Herzen niht bestätigt [51℄. In der neuen Lösung strömt das Blutim Uhrzeigersinn. Dadurh bestätigt sih der starke Ein�uss der Einströmquershnitts�äheauf die Struktur der Strömung.Allein eine geometrishe Änderung hat die Rihtung der Strömung geändert. Das Modellzeigt aber noh Verbesserungpotential. Die Jetströmung im Verlauf der Diastole, wie inAbbildungen 6.14 und 6.15 gezeigt, produziert hohe Shubspannung an der rehten Wand desVentrikels, welhe physikalish shwer zu rehtfertigen ist. Zusätzlih entstehen zu Beginn derSystole zwei Wirbel genau unter der Mitralklappe, wobei die Geometrie eine sharfe Kantezeigt. Zudem dominiert der Wirbel mit dem Fokus F2 in den Abbildungen, wobei dieseraus dem Aortenkanal durh die Jetströmung entsteht. Dieser ist in Wirklihkeit aber durhdie Segel der Mitralklappe gesperrt, wie Abbildung 6.3 zeigt. Die Stärke des Wirbels wirdsomit verringert. Dieser dreidimensionale Ein�uss der Mitralklappe wird jedoh aufgrunddes eingeführten zweidimensionalen Klappenmodells niht betrahtet.Die gezeigte Lösung der Variante 1 des KaHMo-Herzmodells ist als Erweiterung des vorhe-rigen Modells nah [6℄ zu verstehen.



6.3 Variante 1: Änderung der Lage der Mitralklappe 85
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Abbildung 6.18: Vergleih der Strömungsstrukturen



86 6 Ergebnisse der Simulation6.4 KaHMo 1.3'In diesem Abshnitt wird das neue KaHMo-Herzmodell präsentiert. Dies wird zunähstals KaHMo 1.3' bezeihnet. Das Modell erfolgt durh einer neuen Segmentierung des Da-tensatzes und wird in zwei Varianten nahgerehnet, mit untershiedlihen Vorgaben derEinströmrihtung.6.4.1 Anatomishe und physiologishe ParameterIn der Tabelle 6.2 sind die physiologishen Parameter zusammen mit den erforderlihengeometrishen Gröÿen für das Modell KaHMo 1.3' dargestellt.Parameter KaHMo 1.3'Enddiastolishes Volumen VED 1.66E-04 m3Endsystolishes Volumen VES 6.40E-05 m3Shlagvolumen VS 1.02E-04 m3Zykluszeit T0 0.76 sDiastolishe Zeit tD 0.49 sSystolishe Zeit tS 0.27 sMitralklappen�ähe AM 6.40E-04 m2Mitralklappendurhmesser DM 2.85E-02 mAortenklappen�ähe AA 3.72E-04 m2Aortenklappendurhmesser DA 2.18E-02 mMittlere Viskosität µeff 5.47E-03 kg/m · sDihte ρ 1008 kg/m3Mittlere Geshwindigkeit (Systole)vS 1.02 m/sMittlere Geshwindigkeit (Diastole)vD 0.326 m/sReynoldszahl (systolish) ReS 4080Womersleyzahl (systolish) WoS 27Ejektionsfraktion EF 61.49%Vorlaufdruk PV 940 PaAortendruk PA 15000 PaTabelle 6.2: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels KaHMo 1.3'6.4.2 Volumenverlauf des Modells KaHMo 1.3'In der Abbildung 6.19 sind die Volumenverläufe des Herzens und des entsprehenden Vor-hofmodells des Modells KaHMo 1.3' gezeigt. In der Abbildung ist oben links die Kontraktiondes Vorhofs dargestellt, sowie die Diastole und die Systole. Die Klappenbewegung, wie beideVolumenverläufe andeuten, verursaht kontinuierlih eine Volumenänderung des Ventrikelsund des Vorhofs. Ein Teil des Ventrikels bzw. des Vorhofs nimmt ab bzw. zu in Abhängigkeitder Variation der Klappenebene.



6.4 KaHMo 1.3' 87Die in rot dargestellte Kurve zeigt, dass der Verlauf während der Diastole niht kontinuier-lih steigt. Zusätzlih ist kein Plateau vorhanden. Die Wellen in dem Anstieg der Kurve (s.Abb. 6.4) sind auf Segmentierungsungenauigkeiten zurükzuführen. Diese liegen zwishen 5und 8%. Es ist zu bemerken, dass die Kurve in Abbildung 6.4 auf Basis einer festen Klappen-bene erstellt wird. Dabei wird eine Skalierung bzw. Anpassung des Volumens des Herzensdurhgeführt, um einen sinnvollen Verlauf zu erhalten. Diese Skalierung bzw. Anpassung�ndet an dem neuen Modell niht statt.
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Abbildung 6.19: Volumenverlauf des Herzens (rot) und des Vorhofs (blau) des ModellsKaHMo 1.3'Der Volumenverlauf des KaHMo 1.3' Modells (s. Abb. 6.19) wird als Referenz für die be-handelten Klappenkrankheiten benutzt. Die KaHMo 1.3' Lösung wird als Referenz für dieKlappenpathologie benutzt, während das Modell selbst durh Einführung des in Abshnitt5.4 erkrankten Klappenmodells für die entsprehende Simulationen benötigt wird.



88 6 Ergebnisse der Simulation6.4.3 Variante 2: Einlaufstutzen als Vorgabe der RihtungWie in den vorherigen Abshnitten eingeführt und diskutiert, ist das Modell KaHMo 1.3'eine Erweiterung des Modells KaHMo 1.3, wobei die Klappenbewegung und die Aortenka-nalbewegung mitmodelliert werden. Die Geometrie- und Netzerstellung wurden bereits inden Abshnitten 5.1, 5.2 und 5.5 ausführlih erläutert. In Abbildung 6.20 ist dieses Modellmit den Randbedingungen gezeigt. Es umfasst den Ventrikel und zwei Stutzen, die von derMitral- und Aortenklappe abgehen. Dieses Modell soll den Ein�uss der Klappenbewegung(ohne Gefäÿe) überprüfen. Zunähst wird es als Variante 2 bezeihnet.
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Abbildung 6.20: Numerishes Modell der Variante 2: KaHMo 1.3' mit Ein- und Aus-lassstutzen



6.4 KaHMo 1.3' 89Strömungsstruktur der Variante 2
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Abbildung 6.21: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.22: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.23: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.24: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.25: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.26: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t6
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Abbildung 6.27: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t7
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Abbildung 6.28: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t8



6.4 KaHMo 1.3' 93Interpretation der Strömungsstruktur der Variante 2

Abbildung 6.29: Struktur der Strömung der Variante 2Die Strömungsstruktur, die aufgrund der neuen Geometrie entsteht, ist in der Abbildung6.29 skizziert. Die in das Modell implementierte Klappenbewegung ändert die bereits vonDonisi erzeugte Strömrihtung niht. Diese läuft gegen den Uhrzeigersinn. Die Abbildung6.21 zeigt, wie die zur Ober�ähe der Mitralklappe orthogonale Einströmrihtung aus demEinlaufstutzen verstärkt wird und somit der Wirbel mit dem Fokus F1 dominiert (s. Abb.6.25 und 6.26). Nah der Durhspülung der Herzspitze beginnt der Ausströmvorgang un-mittelbar nah dem Ö�nen der Aortenklappe (s. Abb. 6.28). Der Verlauf der Strömung inder Arbeit von Donisi wird durh diese Lösung bestätigt.Mit dieser Simulation wurde gezeigt, dass die Bewegung der Klappenebene, die Hauptrih-tung der Strömung niht ändert. Der Stutzen verstärkt die Jetströmung in Orthogonalrih-tung zur Mitralklappe und die resultierende Strömung stimmt niht mit den Flussmessungen(s. Abb. 6.18) überein.



94 6 Ergebnisse der Simulation6.4.4 Variante 3: Bewegter Vorhof als Vorgabe der RihtungDas im Abshnitt 5.6 beshriebene Vorhofmodell kann aufgrund der gezeigten numerishenProbleme niht eingeführt werden. Aus diesem Grund muss ein neues bewegtes Vorhofmo-dell modelliert werden. Obwohl eine anatomishe Geometrie niht direkt übertragbar ist,wird ein generishes, bewegtes Modell erstellt, vernetzt und an den Ventrikel angepasst.Seine Grundgestalt wird aus dem in Abshnitt 5.6 beshriebenen Modell übertragen, jedohwerden die vier Einlaufstutzen durh einen einzigen ersetzt. Aufgrund der Klappenbewegungändert sih das Vorhofsvolumen kontinuirlih.
Einlaufstutzen

SpeicherkammerAbbildung 6.30: Anatomishes Vorhofmodell (links) und modelliertes Vorhofmodell(rehts)

Abbildung 6.31: Strömung im linken Vorhof [30℄Die Bewegung des Vorhofs wird aus der Klappenbewegung und einer Skalierung der Geo-metrie generiert. Letztendlih wird diese Bewegung an den entsprehenden Volumenverlaufangepasst. In der Abbildung 6.30 ist die Geometrie des neuen modellierten Vorhofs zu sehen.Es fällt auf, dass der Einlaufstutzen niht orthogonal, wie es bei dem alten KaHMo-Herzmodell [6℄ der Fall war, auf den Vorhof gesetzt wird. Mit dem seitlihen Winkel wird
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Abbildung 6.32: Numerishe Modell der Variante 3: KaHMo 1.3' mit Gefäÿenversuht eine Drallströmung in der Speiherkammer des Vorhofs zu erzeugen. Diese Drall-strömung, die den Vorhof harakterisiert, ist in der Literatur beshrieben [30℄. In der Ab-bildung 6.31 ist diese Strömung graphish dargestellt [30℄. So lässt sih überprüfen, welhenEin�uss diese Drallströmung auf die Einströmrihtung in den Ventrikel hat.In der Abbildung 6.32 wird das Modell mit den Randbedingungen gezeigt. Insgesamt umfasstdieses Modell den Ventrikel, einen generish bewegten Vorhof, eine bewegte Aorta und einengenerish bewegten Bulbus. Im Folgenden wird dieses Modell als Variante 3 bezeihnet.
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Abbildung 6.33: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.34: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.35: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.36: Struktur der Strömung bei der Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.37: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.38: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t6
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Abbildung 6.39: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t7
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Abbildung 6.40: Struktur der Strömung zum Zeitpunkt t8



100 6 Ergebnisse der SimulationInterpretation der Strömungsstruktur der Variante 3In der Abbildung 6.41 ist die Strömung im Vorhof und im Ventrikel am Anfang der Diastolegezeigt. Die Blutströmung läuft tangential an den Vorhofwänden und folgt seiner Form.Aufgrund der Vorhofgeometrie bildet das einströmende Blut ein Ringwirbel mit den Foki F3und F4 (s. Abb. 6.42). In Wirklihkeit wird die Strömung im Vorhof durh die vier Zuläufeder Lungvenen bestimmt. Die durh deren Lage und Winkel einströmenden Jets generiereneine Stau�ähe mit der Ausbildung eines Ringwirbels.In vorliegendem Modell wird dies niht exakt abgebildet. Da die Strömung durh den Vorhofgeformt wird, gibt dieser die Einströmrihtung über die Mitralklappe in den Ventrikel vor.
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Abbildung 6.41: Interpretation der Struktur in Verlauf einer DiastoleIm Ventrikel, wie bereits erwähnt, bildet sih während der Einströmphase durh die Jetströ-mung ein Ringwirbel aus, dessen Stärke von dem Geshwindigkeitsbetrag der Jetströmungabhängt.Der Ringwirbel, wie die Abbildung 6.42 zeigt, strömt bis zur Mitte des Ventrikels, wobeiseine Geometrie symmetrish erhalten bleibt.Mögliherweise verringert das Segel der Mitralklappe, das während der Diastole dem Aor-tenkanal versperrt, die Stärke des Ringwirbels. Insbesondere ist der Wirbel mit dem Fokus
F2 kleiner als in der Abbildung 6.42 gezeigt, und tritt mit weniger Auswirkung aus der Spit-ze des Mitralklappensegels. Das bedeutet, dass auh in vorliegender Rehnung, die Stärkedes Einströmwirbels von dem Aortenkanal bzw. von dem zweidimensionalen Mitralklappen-modell direkt beein�usst wird.Des Weiteren �ndet aufgrund der Ventrikelgestalt und der Geometrie der Klappe eine dreidi-mensionale Verzweigung der Hauptströmrihtung statt, wobei der linke Teil des Ringwirbels(Fokus F2 in Abb. 6.42) in zwei zerfällt (s. Abb. 6.43). Die Abbildung 6.44 zeigt dass auh
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Abbildung 6.42: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole
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SAbbildung 6.43: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastoleder rehte Teil des Ringwirbels (Fokus F1) zerfällt und sih die Wirbel mit den Foki F5 und
F6 in der Herzspitze ausbilden.Letztendlih wird das enddiastolishen Volumen erreiht, so dass der Ausströmvorgang an-fängt. Die Mitralklappe shlieÿt und gleihzeitig ö�net sih die Aortenklappe. Die Strömunghat bereits während des Shlieÿvorgangs der Mitralklappe die Rihtung der Aortenklappeaufgenommen. Das bedeutet, dass der Ausströmvorgang bereits während der Diastole vor-bereitet wird.Wie in der Abbildung 6.45 zu sehen ist, strömt im weiteren Verlauf der Systole das Blut
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Abbildung 6.44: Interpretation der Struktur im weiteren Verlauf einer Diastole

Abbildung 6.45: Interpretation der Struktur im Verlauf einer Systoledurh die geö�nete Aortenklappe aus dem Ventrikel in die Aorta, wobei sih in der Aortaeine drallbehaftete Strömung bildet. Während der Systole zerfallen durh die Kontraktiondes Ventrikels die Wirbel.Abbildung 6.46 zeigt die Strömungsstruktur und den dreidimensionalen Verlauf der Blut-strömung im Ventrikel.
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Abbildung 6.46: Strömungsstruktur und Blutverlauf der Variante 3



104 6 Ergebnisse der SimulationQualitativer Vergleih der Strömungsstruktur der Variante 3 des Modells KaH-Mo 1.3' mit den Flussmessungen
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Flussmessung KaHMo 1.3’Abbildung 6.47: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungenzum Zeitpunkt t1
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Flussmessung KaHMo 1.3’Abbildung 6.48: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungenzum Zeitpunkt t2Ein Vergleih zwishen der Lösung der KaHMo 1.3' und den Flussmessungen (s. Abb. 6.47,6.48 und 6.49) zeigt eine gute qualitative Übereinstimmung der Ergebnisse, bezüglih desEinströmvorgangs. Das bedeutet, dass das Modell die Strukturen der Einströmphase gutabbilden kann.Die Lösung zeigt zudem eine gute qualitative Übereinstimmung mit der Ausströmphase, diebereits in dem alten Modell rihtig abgebildet wurde.
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Flussmessung KaHMo 1.3’Abbildung 6.49: Qualitativer Vergleih der Strömungsstruktur mit den Flussmessungenzum Zeitpunkt t7Zusätzlih sieht man, dass die durh den Vorhof vorgegebene Rihtung eine wihtige Rollespielt. Dasselbe Ventrikelmodell ohne Vorhof und mit Stutzen als Vorgabe der Rihtung hateine komplett andere Rihtung der Strömung gezeigt (s. Abb. 6.29). Die Konsequenz dieserTatsahe ist, dass der Vorhof einen starken Ein�uss auf die Einströmphase des Blutes imVentrikel hat.In der Realität wird die Strömung im Vorhof durh die vier Einlässe der Lungvenen be-stimmt (s. Abb. 5.14). Durh deren Lage und Winkel generieren die einströmenden Jetseine Stau�ähe, mit der Folge, dass sih ein Ringwirbel ausbildet. Dieser beein�usst maÿ-geblih die Einströmrihtung in den Ventrikel. Da das jetzige Modell aufgrund der bereitsbeshriebenen Probleme aus nur einem Stutzen besteht, wurde dessen Lage zum Vorhof sogewählt, dass er die Strömungsstruktur best möglih wiedergibt.In Zukunft muss im Gegensatz zu dem benutzten generishen Vorhofmodell ein Datensatzmit der Aufnahme des Vorhofs zur Verfügung stehen. Der Vorhof muss als Bestandteil desModells betrahtet und die Strömung, die sih darin ausbildet, überprüft werden.
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xyAbbildung 6.50: Vergleih der berehneten Geshwindigkeiten an der Mitralklappe zuBeginn der Diastole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist inrot dargestellt)
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OAbbildung 6.51: Vergleih der berehneten Geshwindigkeit an der Mitralklappe im wei-teren Verlauf der Diastole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messungist in rot dargestellt)
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Abbildung 6.52: Vergleih der berehneten Geshwindigkeit an der Aortenklappe im Ver-lauf der Systole mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rotdargestellt)In diesem Abshnitt werden die Flussmessungen mit den berehneten Geshwindigkeitsbe-trägen verglihen. Die Flussauswertung wurde mit dem Software-Paket MatLab© durhge-führt. Die DICOM-Bilder, die die Flussmessungen enthalten, können in das Software Paketimportiert werden. Auf die DICOM-Bilder kann eine Linie gelegt werden, woraus die ent-sprehende Geshwindigkeitsverteilung als Funktion der Bildpixel ausgewertet werden kann.Es werden drei Zeitpunkte während des Herzzykluses betrahtet: bei der Ö�nung der Mitral-klappe (s. Abb. 6.50), bei einer vollständig geö�neten Mitralklappe (s. Abb. 6.51) und beieiner komplett geö�neten Aortenklappe (s. Abb. 6.52). Die genaue Stelle der Messung bzw.der numerishen Auswertung ist auf dem entsprehende DICOM-Bild in rot dargestellt. DasKoordinatensystem für diesen Vergleihe wird mit dem Ursprung auf der linken Seite desShnittes gelegt (siehe Abbildungen).Die Abbildung 6.50 zeigt die numerishen und die realen Geshwindigkeitsverteilungen ent-lang des Durhmessers der Mitralklappe DM . Die numerishen Werte zeigen eine gute Über-einstimmung mit den Messungen, wobei der Peak, der bei der Ö�nung der Mitralklappeauftritt, leiht versetzt ist. Dieser Versatz ist auf das numerishe Klappenmodell zurük-zuführen. Da zum MRT-Datensatz, dem das Ventrikelmodell zu Grunde liegt, keine Klap-pendaten verfügbar waren, musste auf Klappengeometriedaten eines anderen Probandenzurükgegri�en werden.Die Abbildung 6.51 zeigt die numerishen und die realen Geshwindigkeitsverteilungen ent-lang des Durhmessers der Mitralklappe DM im weiteren Verlauf der Diastole, wobei die Mi-tralklappe vollständig geö�net ist. Leihte Abweihungen sind vorhanden bei DM = 15 mm.Der Vergleih zeigt eine sehr gute Übereinstimmung sowohl für den Verlauf der Pro�le alsauh der absoluten Werte.Letztendlih werden in Abbildung 6.52 die Geshwindigkeitspro�le entlang des Durhmessersder Aortenklappe DA während der Systole verglihen, wobei die Aortenklappe vollständig



108 6 Ergebnisse der Simulationgeö�net ist. Die Pro�le zeigen eine Abweihung zwishen die Beträge beider Kurven die aufder Klappenmodell zurükzuführen ist.6.4.5 Drukverlauf und ArbeitsleistungDie Arbeitsleistung des Ventrikels kann durh Auswertung der p-V-Diagramm geshätztwerden. Sie ist die vom Ventrikel geleistete Arbeit pro Zykluszeit.
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Abbildung 6.53: p-V Diagramm der Variante 1 des Modells KaHMo 1.3In Abbildung 6.53 ist ein solhes Diagramm für die Variante 1 gezeigt. Die Integrationder durh die Kurve eingeshlossenen Ober�ähe liefert die vom Ventrikel geleistete Arbeit.Diese dividiert durh die gesamte Zykluszeit liefert die Leistung des Ventrikels. Für dieVariante 1 des Modells ergibt sih 2.6 W , wohingegen die Leistung der Variante 3 2.1 Wbeträgt. Die Leistungen beider berehneten Ventrikel zeigen eine erhöhte Ventrikelleistungzu den Literaturwerten [57℄. Die Leistung des Herzens in Ruhe beträgt a. 1.7 W [57℄. DerPuls des Probanden beträgt 79/min, der in der Literatur angegebene Puls jedoh 70/min.Die Energie und die Leistungen sind in der Tabelle 6.3 zusammengefasst.Die Auswertung des Drukverlaufs berüksihtigt niht die unphysikalishen Druksprünge,die beimÖ�nen und Shlieÿen der Klappen statt�nden. Die Peaks sind auf numerishe Fehlerdes Software Pakets zurükzuführen und werden deswegen aus der Auswertung entfernt. Die-se Sprünge, die nahezu unendlih groÿe Werte annehmen, entstehen in Zeiträumen, in denendie Mitral- und die Aortenklappe gleihzeitig geshlossen sind und sih das Ventrikelvolu-men verändert. Der extrem hohe Drukanstieg kann also durh die Kontinuitätsbedingungeines inkompressiblen Mediums erklärt werden.
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Abbildung 6.54: p-V Diagramm der Variante 3 (KaHMo 1.3')Gröÿe Literaturwerte [57℄ KaHMo 1.3 (Var. 1) KaHMo 1.3' (Var. 3)Energie 1.45 J 2.0 J 1.6 JLeistung 1.7 W 2.6 W 2.1 WTabelle 6.3: Vergleih der Energie und Leistung des Ventrikels zwishen Literaturwerten undden berehneten FällenDie Abbildung zeigt einen unphysikalishen Verlauf des Drukes während der Systole. DieserVerlauf ist auf Segmentierungsungenauigkeiten der MRT-Aufnahme zurükzuführen (sieheAbshnitt 5.1.3). Die isovolumetrishe Kontraktion ist somit niht physiologish und kannderzeit niht real mit dem KaHMo-Herzmodell abgebildet werden.Die Strömungsstruktur im Ventrikel ist niht mit den erwähnten Fehlern behaftet. Dort sindkeine mit dem Druk korrelierten Sprünge der Geshwindigkeit zu sehen.In der Abbildung 6.54 ist das p-V-Diagramm für das neu segmentierte Modell KaHMo 1.3'dargestellt. Es fällt auf, dass der Verlauf des Drukes als Funktion des Volumens gleih ist.Die erwähnten Fehler sind auh in diesem Fall vorhanden.Solhe Fehler sind niht auf das Kreislaufmodell zurükzuführen. Eine Testrehnung ohneEinbinden des Kreislaufmodells nah [49℄ zeigt einen identishen Verlauf des Drukes alsFunktion des Volumens im Verlauf der Systole.



110 6 Ergebnisse der Simulation6.4.6 Volumenstrom durh Mitral- und Aortenklappe
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Abbildung 6.55: Volumenstrom durh die Klappen für die Variante 1 des Modells KaHMo1.3
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Abbildung 6.56: Volumenstrom durh die Klappen für die Variante 3 (KaHMo 1.3')In den Abbildungen 6.55 und 6.56 sind die Blutvolumenströme durh die Klappen gezeigt.Die negativen Bereihe der Kurve stellen den Fluss durh die Aortenklappe dar wohinge-gen die positive Bereihe den Fluss durh die Mitralklappe zeigen. Der Fluss durh die



6.4 KaHMo 1.3' 111Aortenklappe ist negativ gezeihnet weil das Blut während der Systole vom Ventrikel aus-strömt. Mit OA und OM ist die Ö�nung der Aorten- bzw. Mitralklappe bezeihnet. NahLiteraturdaten [11℄ sollten diese Kurven ein Minimum und ein Maximum haben (siehe diegrüne Kurve auf der Abbildungen 6.55 und 6.56), wobei die Auswertung der Simulationenunphysiologishe Verläufe zeigen. Beide Kurven zeigen mehrere Peaks, die auf die erwähn-ten Segmentierungsungenauigkeiten zurükzuführen sind. In der Kurve der Abbildung 6.56sind diese Fehler links oben zu sehen. Die Kurve sollte an dieser Stelle ein Minimum zei-gen, wobei ein Plateau vorhanden ist. Die erste Kurve zeigt dieselben Fehler mit wenigerAusprägung. Der Grund dafür ist, dass, wie bereits erwähnt, das alte Modell durh eineVolumenanpassung erzeugt wurde, wobei diese im Modell KaHMo 1.3' niht durhgeführtwurde.Die zwei Peaks der Kurve aus Abbildung 6.55 (rehts oben) sind auh auf einen Segmentie-rungsfehler zurükzuführen. Dieser Fehler in der Kurve der Abbildung 6.56 ist niht mehrvorhanden.
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Diastole: t = 1Systole: t = 0.5Abbildung 6.57: Netzabhängigkeit des Modells KaHMo 1.3'



6.4 KaHMo 1.3' 113Der Ein�uss des Rehennetzes auf die Strömungsstruktur wird durh eine Netzabhängig-keitsstudie analysiert. Es werden drei topologish identishe Netze mit untershiedliher Zel-lenanzahl erzeugt und anshlieÿend anhand der gleihen physiologishen Parametern (sieheAbshnitt 6.4.1) die Strömungsstruktur im Ventrikel ausgewertet.Die Strömungsstruktur wird in Abbildung 6.57 für jedes Netz durh zweidimensionale, aufeine Shnittebene projizierte Stromlinien dargestellt. Hierfür wurde je ein Zeitpunkt ausSystole und Diastole ausgewählt. Die Struktur der Strömung im Ventrikel zeigt keine quali-tative Änderung während der Systole. Während der Diastole zeigen die Netze jedoh gering-fügig untershiedlihe Wirbelstrukturen auf. Je feiner das Netz gewählt wird, desto mehrWirbelstrukturen werden aufgelöst (s. Abb. 6.57). Die CFL-Zahl ist für die ersten zwei Net-ze kleiner als 10 und liegt damit im akzeptablen Bereih. Für das dritte Netz ist sie etwasgröÿer als 10 und damit geringfügig zu hoh. Ohne Änderung der Zeitdiskretisierung - dieCFL-Zahl würde verkleinert, die Rehenzeit aber erhöht - ist eine weitere Verfeinerung desNetzes niht möglih. Das dritte Netz stellt somit die Grenze des möglihen Rehenbereihesdar.
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Abbildung 6.58: Auswertung der Geshwindigkeitspro�le für die drei gewählten Netze zumZeitpunkt t=1Rehennetz CPU-Zeit Mashine Iterationenanzahl50000 9 s Athlon XP 2100 MHz 2560100000 20 s Athlon 64 2000 MHz 2560200000 44 s Athlon 64 2000 MHz 2560Tabelle 6.4: Erforderlihe Rehenzeiten pro Iteration der Strömungssimulation im mensh-lihen Herzen



114 6 Ergebnisse der SimulationIn der Abbildung 6.58 wird der Geshwindigkeitsbetrag v für die drei Netze entlang einesVentrikelshnitts S der Länge l während der Diastole gezeigt. Der Ursprung des Koor-dinatensystems für diesen Vergleih wird an das rehte Ende des Shnittes gelegt (sieheAbbildung).Die Geshwindigkeitsbeträge der Netze mit 50000 und 100000 Zellen zeigen eine gute Über-einstimmung miteinander und bestätigen, dass die drei Netze in der Lage sind, die gleiheStrömungsstruktur abzubilden. Der Geshwindigkeitsbetrag des dritten Netzes zeigt auf-grund der höheren CFL-Zahl gröÿere Abweihungen im Vergleih zu den anderen.In Abbildung 6.59 wird der Geshwindigkeitsbetrag v für die drei Netze mit den entspre-henden Flussmessungen verglihen. Während der Systole (s. Abb. 6.59 ) ergibt sih fürdas Netz mit 100000 Zellen eine gute Übereinstimmung des berehneten Pro�ls mit dengemessenen Werten. Deutlihe Abweihungen sind für die andere beiden Netze vorhanden.Während der Diastole zeigen die Abbildungen, bei DM = 15 mm eine Abweihung desGeshwindigkeitspeaks, wobei wie shon in Abshnitt 6.4.4 erwähnt, dieser Untershied aufdas Klappenmodell zurükzuführen ist. Dieser Versatz fällt für die Netze von 100000 bzw.200000 Zellen geringer aus.Alle drei Netze weisen eine gute Näherung zu den Flussmessungen der Abbildung 6.59 b)auf, wobei das Netz mit 100000 Zellen die beste Übereinstimmung zeigt. Ab DM = 10 mmsind sowohl für das feinste als auh für das grobe Netz Abweihungen vorhanden. DieseAbweihungen sind für das feinste Netz deutlih gröÿer.In der Tabelle 6.4 sind die erforderlihen Rehenzeiten pro Iteration der drei Simulationenzusammengefasst, wobei die Rehengeshwindigkeit der benutzten Rehner ungefähr gleihhoh ist. Wie erwartet, ist die Rehenzeit des ersten Netzes am kleinsten. Die Rehenzeitist für das zweite Netz doppelt so hoh und wird noh vier Mal höher für das feine Netz.Die Ergebnisse zeigen jedoh nur leihte Abweihungen untereinander.Ziel der vorliegenden Arbeit ist niht die genaue Hämodynamik des Herzens aufzulösen, son-dern die Änderung der Hauptströmungsstruktur durh Variation der geometrishen Rand-bedingung wie beispielsweise die Einströmrihtung. Hierfür reiht ein relativ grobes Netzaus. Dieses Netz garantiert auh eine vergleihsweise geringe Rehenzeit. Dies spielt einewihtige Rolle für das gesamte Kooperationsprojekt.Für zukünftige Simulationsrehnungen mit dem Ziel, die Hämodynamik des Herzens auf-zulösen, muss jedoh das Rehennetz mit 100000 Zellen verwendet werden. Die höhere Re-henzeiten werden hierbei durh eine Au�ösung der gesamten Hämodynamik des Herzensaufgewogen, ohne dass dabei numerishe Instabilitäten auftreten, welhe die Strukturenüberlagern.
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xAbbildung 6.59: Vergleih der Geshwindigkeitsbeträge an der Mitral- und Aortenklappefür die drei Netze mit den entsprehenden Flussmessungen (die Lage der Messung ist in rotdargestellt)



116 6 Ergebnisse der Simulation6.5 Die KlappenkrankheitenAls Referenzlösung für die Klappenkrankheiten gilt die des KaHMo 1.3' Modells.Zum Charakterisieren der Strömungsstruktur der pathologishen Fälle, werden sehs Zeit-punkte für einen Zyklus ausgewählt, anhand derer die Struktur und die sih durh die Klap-penstenose ergebenden Untershiede im Vergleih mit der Referenzlösung erläutert werdensollen. Die Zeitpunkte des Herzzykluses werden in den Abbildungen 6.60 und 6.71 gezeigt.Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt hierbei durh drei- bzw. zweidimensionale Strom-linien. Die Strömungsstruktur wird, wie bereits zuvor, mit shwarz bzw. rot dargestelltenWirbeln und Strömrihtungen angezeigt.6.5.1 Die Mitralstenose
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216543Abbildung 6.60: Zuordnung der gewählten Zeitpunkte mit dem Volumenverlauf (Mitral-stenose)
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Abbildung 6.61: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.62: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.63: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.64: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.65: Vergleih der Strömungsstruktur bei der Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.67: Strömungsstruktur im Verlauf der DiastoleIn Abbildung 6.67 sind die Verhältnisse zu Beginn der Diastole zu erkennen. Während dieJetströmung bei einem gesunden Klappenapparat (links dargestellt) normal einstellt, zeigteine Mitralstenose eine Verstärkung des Jets, die fast die Spitze der linken Kammer erreiht.Die Ursahe dieser Verstärkung ist die Reduzierung der Ö�nungsober�ähe der Mitralklap-pe. Durh diese asymmetrishe Reduzierung der Ö�nungsober�ähe wird die Jetströmungbeshleunigt und eine Änderung der Einströmrihtung im Ventrikel wird verursaht. We-gen einer starken Reduzierung der Mitralklappe wird mögliherweise die Jetströmung imVentrikel turbulent [3℄. Die hier modellierte Stenose ist jedoh kein shwerer Fall und eineBerüksihtigung der Turbulenz �ndet in dieser Arbeit niht statt. Eine turbulente Model-lierung muss aber in Zukunft mitberüksihtigt werden.Im Folgenden kommt es aufgrund des durh die Mitralklappe strömende Blutes zur Ausbil-dung eines harakteristishen Ringwirbels mit den Foki F1 und F2, wobei für die Mitralste-nose im Gegensatz zu einem gesunden Klappenapparat der Fokus F1 dominant wird. Wie inAbbildung 6.68 gezeigt, erreiht die Jetströmung die Spitze des Ventrikels, dabei �ndet eineVerzweigung der Strömungsrihtung statt (s. Abb. 6.69). Dadurh wird das Blut umgelenktund nimmt die für den Ausströmvorgang bevorzugte Drehrihtung an, die gegensätzlih zurEinströmrihtung der gesunden Klappen ist.Mögliherweise bleibt wegen der Reduzierung der Mitralklappenö�nungsober�ähe ein Teildes Blutes im linken Vorhof. Das verbleibende Blut erhöht den Druk im Vorhof, wobeidie linke Kammer mit einem kleineren Blutdruk arbeiten muss. Die Modellierung dieser
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Abbildung 6.68: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastolephysikalishen Phänomene sind hier niht möglih, weil man mit einer gesunden Ventrikel-bzw. Vorhofgeometrie arbeitet. Durh einer Mitralstenose ändert sih auh die Ventrikel-gestalt und die Vorho�eistung. Da aber kein Datensatz für diese Krankheit zur Verfügungsteht, versuht man durh diesen Lösungsansatz den Anfangsvorgang dieser Pathologie zubeshreiben.Kurz vor Ende des Einströmvorgangs stellt sih mit dem Wirbel des Fokus F6 in der Ven-trikelspitze das letzte harakteristishe Merkmal der Strömungsstruktur ein (s. Abb. 6.69).Dieser Wirbel sorgt für die Durhspülung der Herzspitze und �ndet in beiden Lösungenstatt.Mit der Verzweigung der Strömung und der Durhspülung des Ventrikels hat sih die end-gültige Struktur ausgebildet. Sobald sih die Aortenklappe nah Erreihen des enddiastoli-shen Volumens und der Shlieÿung der Mitralklappe ö�net (s. Abb. 6.70), strömt das Blutin Rihtung der Aortenklappe, ohne dass ein Untershied in beiden Lösung auftritt.
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Abbildung 6.69: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastole
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Abbildung 6.70: Strömungsstruktur während der Systole
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Abbildung 6.72: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t1
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Abbildung 6.73: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t2
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Abbildung 6.74: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t3
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Abbildung 6.75: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t4
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Abbildung 6.76: Vergleih der Strömungsstruktur zum Zeitpunkt t5
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Abbildung 6.78: Strömungsstruktur im Verlauf der DiastoleWährend der Diastole (s. Abb. 6.78) lässt sih keine Änderung im Einströmvorgang fest-stellen. Die Ausbildung des Torus erfolgt erwartungsgemäÿ in beiden Fällen gleih nahdemdie Aortenklappe geshlossen wird (s. Abb. 6.79).Wie auh in den Abbildungen 6.72, 6.73 und 6.74 gezeigt, erfolgt der gesamte Einströmvor-gang für die Aortenstenose genau wie für die gesunden Klappen. Sobald die Mitralklappeshlieÿt und die Aortenklappe ö�net bemerkt man eine Änderung des Ausströmvorgangswährend der Systole. Durh die Verringerung der Ober�ähenö�nung der Aortenklappe ent-steht eine Jetströmung, die eine Erhöhung der Ausströmgeshwindigkeit und die Entstehungeines Ringwirbels (Fokus F5 und F6 in Abbildung 6.80) zur Folge hat.Dieser dreidimensionale Torus beein�usst den gesamten Ausströmvorgang, bei der das nor-male Ausströmen verhindert wird. In Realität strömt das Blut niht vollständig aus demVentrikel, was eine deutlihe Erhöhung des Drukes in der linken Kammer verursaht. Dieserphysikalishe Vorgang kann in der vorliegender Arbeit niht modelliert werden. Nah derKontinuitätsgleihung induziert die Verkleinerung der Ober�ähenö�nung eine Erhöhungder Geshwindigkeit mit einer komplett statt�ndenden Ausströmphase. Ein Datensatz fürden betrahteten Fall sollte zur genaueren Lösung dieses Problems herangezogen werden.Die hier aufgeführten Ergebnisse zeigen aber eine realistishe Modellierung der Anfangsphasedieser Krankheit und können als Anwendungsbeispiel der Referenzlösung benutzt werden.Auh in diesem Fall wird die Jetströmung, die durh die Reduzierung der Ober�ähenö�-
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Abbildung 6.79: Strömungsstruktur im weiteren Verlauf der Diastolenung der Aortenklappe entsteht, mögliherweise turbulent. Das physikalishe Problem kanndurh eine zonale Modellierung der Jetströmung im Bulbus beshrieben werden. Eine solheModellierung �ndet in dieser Arbeit niht statt und wird im Ausblik vorgeshlagen.
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Abbildung 6.81: Strömungsstruktur während der Systole



136 6 Ergebnisse der Simulation6.5.5 Parameter der Strömung von pathologishen Fällen
Mitral- Aorten- GesundeParameter Stenose Stenose KlappenEnddiastolishes Volumen VED 1.66E − 04 m3Endsystolishes Volumen VES 6.40E − 05 m3Shlagvolumen VS 1.02E − 04 m3Ejektionsfraktion EF 61.49 %Zykluszeit T0 0.76 sDiastolishe Zeit tD 0.49 sSystolishe Zeit tS 0.27 sMitralklappen�ähe AM 6.40E − 04 m2Mitralkl. Durhmesser DM 2.85E − 02 mAortenklappen�ähe AA 3.72E − 04 m2Aortenkl. Durhmesser DA 2.18E − 02 mMax. Mitr. ö�nungs�. A′

M 4.96E − 04 m2 6.40E − 04 m2 6.40E − 04 m2Max. Aort. ö�nungs�. A′

A 3.72E − 04 m2 1.82E − 04 m2 3.72E − 04m2Mittlere Viskosität µeff 0.00547 kg/m · s 0.00547 kg/m · s 0.00547 kg/m · sDihte ρ 1008 kg/m3 1008 kg/m3 1008 kg/m3Diastolishe WerteMittlere Geshwindigkeit vDAortenklappe vDA 0 m/s 0 m/s 0 m/sMitralklappe vDM 0.42 m/s 0.326 m/s 0.326 m/sReDAortenklappe 0 0 0Mitralklappe 1690 915 1310WoAortenklappe 0 0 0Mitralklappe 31 35 35Systolishe WerteMittlere Geshwindigkeit vSAortenklappe vSA 1.02 m/s 2.08 m/s 1.02 m/sMitralklappe vSM 0 m/s 0 m/s 0 m/sReDAortenklappe 4080 5840 4080Mitralklappe 0 0 0WoAortenklappe 27 19 27Mitralklappe 0 0 0Tabelle 6.5: Anatomishe und physiologishe Parameter des Ventrikels bei Klappenstenoseund bei der gesunden Klappen
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Abbildung 6.82: Vergleih des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3') undMitralstenose
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Abbildung 6.83: Vergleih des p-V Diagramms der gesunden Klappen (KaHMo 1.3') undAortenstenose



138 6 Ergebnisse der SimulationIn den Abbildungen 6.82 und 6.83 sind die pV-Diagramme für die pathologishen Fälle imVergleih mit den der gesunden Klappen zu sehen.Zwishen der Mitralstenose und der gesunden Klappe ist im Diagramm kein groÿer Unter-shied festzustellen. Das Diagramm zeigt für den pathologishen Fall während der Systole,neben der bereits erwähnten Segmentierungsunsiherheit, keine Abweihung im Vergleih zuder gesunden Klappe. Im Gegensatz dazu fallen während der Diastole leihte Abweihungenauf. Die Arbeit, die der Ventrikel während der Diastole leisten muss, ist mit 4.3%leiht gröÿergeworden. Wie erwähnt, ist die gerehnete Mitralstenose kein shwerer Fall. Die Mitralklap-pe wird nur am Rand seiner Ö�nungs�ähe geshlossen gehalten (a. 15%), wohingegen eineshwere Stenose eine Reduzierung von bis zu 75% verursahen kann. Dadurh wird auh diegeleistete Ventrikelarbeit niht maÿgeblih verändert.Im Vergleih von Aortenstenose mit dem gesunden Fall, ist eine groÿe Abweihung währendder Systole zu sehen. Das Integral, das unter der Kurve steht, stellt die Arbeit die vomVentrikel geleistet wird, dar. Für den erkrankten Klappenapparat ist diese Arbeit gröÿer alsfür den gesunden, wobei die Ausfüllungsphase verhindert wird. Dieser Untershied beträgtnah der Tabelle 6.6 110%! Das bedeutet, dass der Ventrikel doppel zu viel Arbeit leistet umeine komplette Systole durhzuführen. Die in blau dargestellte Kurve zeigt, wie erwartet,den shon bei der gesunden Klappen vorhandenen Segmentierungsfehler. Nah dem Peakvor dem Ende der Systole zeigt der Verlauf ein Minimum und wieder ein Maximum, diephysiologish niht sinnvoll sind. Die gerehnete Aortenstenose ist im Bereih der shwerenFälle zu bewerten. Die Ö�nung der Aortenklappe wird von a. 50% reduziert und dieseTatsahe wird sehr gut als eine wesentlihe Erhöhung der erforderlihen Ventrikelarbeitdargestellt.Gröÿe Literaturwerte [57℄ KaHMo 1.3' Mitralstenose AortenstenoseEnergie 1.45 J 1.6 J 1.67 J 3.37 JLeistung 1.7 W 2.1 W 2.2 W 4.43 WTabelle 6.6: Energie und Leistung des Ventrikels für Mitral- und Aortenstenose



1397 Zusammenfassung und Ausblik7.1 ZusammenfassungPrimäres Ziel dieser Arbeit war es, ein neues, auf Messdaten beruhendes reales Klappenmo-dell zu entwikeln. Da das alte Modell aus ad ho Annahmen beim Ö�nen und Shlieÿenbeider Klappe entstand, wurde es durh ein reales, im Medizinbereih akzeptiertes Modellersetzt. Das neue Klappenmodell ist ein zweidimensionales Modell, das auf Eho-DopplerBildern basiert (s. Abb. 5.9). Durh diese Bilddaten ist eine reale Rekonstruktion der Ö�-nungsshritte der Klappen möglih. Dieses neue Modell ermögliht erstmals eine patienten-spezi�she Betrahtung der Klappen.Ein zweites Ziel dieser Arbeit ist die Erweiterung des Modells KaHMo. Das frühere KaHMo-Herzmodell nah [6℄ zeigt eine physikalish möglihe Lösung, die aber mit den Flussmes-sungen am Herzen eines Probanden niht übereinstimmt (s. Abb. 6.1). Daher wird dieStrömungsstruktur im Ventrikel unten der Ein�uss von Änderungen der Einströmrihtungdurh der Mitralklappe überprüft.Ausgangspunkt dieser Arbeit ist die Änderung der Lage der Mitralklappe auf Basis desKaHMo-Herzmodells (s. Abb. 6.2). Diese Lageänderung verursaht eine Änderung der Ein-strömrihtung. Obwohl das Blut im Uhrzeigersinn strömt, wie die Flussmessungen zeigen,zeigt die Lösung ein Verbesserungspotential. Das Blut strömt tangential entlang der Wand(s. Abb. 6.15), was zu hohe Shubspannung produzieren würde. In der Natur darf ein solhesPhänomen niht auftreten. Aus diesem Grund ist das Modell im wesentlihen zu verbessern.Die MRT-Aufnahme zeigt dass die Klappenebene eine massive Bewegung aufweist. Die-se Bewegung wurde bisher niht beahtet und wurde in das neue Modell eingeführt. DieMitral- und Aortenklappen bewegen sih sowohl entlang der Ventrikelahse als auh um dieeigene Rotationsahse. Eine neue Segmentierung wurde deswegen durhgeführt. Das ist denentsheidenden Ausgangpunkt für das verbesserte Modell KaHMo 1.3'.Hierzu wurde eine neue Aufarbeitung der MRT-Geometrie erforderlih. Die Klappenbewe-gung wird auh aus MRT-Daten extrahiert und in das Modell integriert. Hinzugefügt wirdein bewegter Bulbus zur Vorgabe der Einlaufrihtung in Ventrikel. Ein physikalisher Vorhofist momentan aufgrund numerisher Probleme des Software Pakets noh niht realisierbar.Daraus folgt, dass das Modell nur mit einem generishen bewegten Vorhofmodell gekoppeltwerden konnte (s. Abb. 6.32).Das neue Modell wird zuerst durh Vorgabe eines Einlaufstutzen als Mittel zur Festlegungder Rihtung der Einlaufströmung getestet (s. Abb. 6.20). Die Ergebnisse zeigen, dass derBlutstrom durh die Lage der Mitralklappe in einer im gegen Uhrzeigersinn drehendenShleife den Ventrikel durhströmt. Der Stutzen verstärkt die Jetströmung, die orthogonalzur Mitralklappenober�ähe austritt.Erst die Implementierung eines einfahen Vorhofmodell führt zu einer zu der Flussmessungenübereinstimmenden Einströmrihtung im Ventrikel (s. Abb. 6.49).Daraus erkennt man den entsheidenden Ein�uss des Vorhofs auf der Herzströmung. DieStrömung, die sih in dem Vorhof bildet, bestimmt die Strömungsrihtung im Ventrikel. In



140 7 Zusammenfassung und AusblikZukunft ist daher ein geeignetes Datensatz für den Vorhof erforderlih. Das Vorhofmodellist auf Basis von realen physiologishen Daten zu erstellen. Dieser ist einen Bestandteil desKaHMo-Herzmodells.Das Modell wird qualitativ durh Flussmessungen validiert. Geshwindigkeitspro�le entlangder Klappendurhmesser wurden für vershiedene Zeiten eines Herzzyklus ausgewertet undmit der Flussmessungen verglihen (Abb. 6.50, 6.51 und 6.52). Der Vergleih zeigt eine guteÜbereinstimmung bezüglih die Geshwindigkeitsverläufe. Es treten jedoh leihte Unter-shiede zwishen den berehnete Geshwindigkeitsbeträgen und den Flussmessungen, dieauf das Klappenmodell und der Segmentierungsungenauigkeit zurükzuführen sind.Die pathologishe Fällen der Herzklappen werden auf Basis der Referenzlösung KaHMo 1.3'modelliert. In vorliegender Arbeit wird die Klappenstenose untersuht. Die Ergebnisse be-shreiben sehr gut den Anfang dieser Pathologie, wobei geeignete Daten niht zur Verfügungstehen, und stellen eine Anwendung des virtuellen Herzmodells dar. Die Arbeitsleistung desVentrikels wurde ebenfalls ausgewertet (s. Abb. 6.82, 6.83 und Tab. 6.6) und zeigt für dengesunden Ventrikel eine gute Übereinstimmung mit der Literaturwerte. Für die betrahtetepathologishe Fälle ist jedoh eine Erhöhung zu bemerken. Diese Eröhung beshreibt dieRükwirkung der Klappenstenose auf den Ventrikel, die damit gut in vorliegender Arbeitabgebildet werden.Ein neues Veri�kationexperiment muss durhgeführt werden. Die bereits mit der Arbeit vonDonisi [6℄ erreihte Lösung wurde mit der Strömung in einem künstlihen Ventrikel vergli-hen um das Software-Paket für die Herzströmung veri�zieren zu können. Dieses numerisheModell betrahtete ein Ventrikelmodell, bei dem die Lage der Mitralklappe so gelegt wurde,dass die Ergebnisse der Simulation mit der Strömung in dem künstlihen Ventrikel überein-stimmen konnte. Nahdem die berehnete Strömungsstruktur im Ventrikel nah dem Ver-gleih mit den Flussmessungen niht weiter zu betrahten ist, muss eine solhe Veri�kationmit dem neuen KaHMo-Herzmodell durh dieselbe Veri�kationanlage wiederholt werden.7.2 AusblikDie in dieser Arbeit gezeigten Modelle sind als Grundlage für zukünftige Verbesserungen inmehrfaher Hinsiht anzusehen.Das KaHMo-Herzmodell muss in Zukunft niht mehr nur auf Basis der Ventrikelgeometrieerzeugt werden. Der Vorhof muss in den MRT-Datensatz mitaufgenommen werden. DieStrömung im Vorhof muss ausgewertet und validiert werden. Nur unter diesen Bedingungenwird der Einsatz des KaHMo-Herzmodells im Medizinbereih akzeptiert.Die numerishen Probleme zur Kopplung mehrerer Drukrandbedingungen mit der Netz-bewegung, die das Software Paket aufweist, müssen zuerst gelöst werden. Die Geometriedes Vorhofs zeigt vier Einlaufstutzen, die mitmodelliert werden müssen. Sie erzeugen eineDrallströmung, die in der Literatur erwähnt wird. Diese Drallströmung hat einen starkenEin�uss auf die Einströmung durh die Mitralklappe.Das Mitralklappenmodell zeigt auh Verbesserungsmöglihkeiten. Der dreidimensionale Ef-fekt der Mitralklappesegel, der im Ventrikel den Aortenkanal versperrt, wird in dem Modell



7.2 Ausblik 141der vorliegenden Arbeit niht betrahtet. Ein neues Modell, das dieses physikalishe Phä-nomen mitberüksihtigt, muss entwikelt werden. Der erste Shritt dafür ist noh mit demzweidimensional entwikelten Modell anzugehen, wobei als Randbedingung der Aortenkanalwährend der Einströmphase zusätzlih geshlossen werden muss. Weitere Shritte lassen sihmit der Entwiklung eines dreidimensionalen Modells �nden.Eine rihtige Modellierung des Vorhofs erlaubt die Erstellung einer sogenannten Referenz-lösung, die für alle pathologishen Fälle benutzt werden kann. Ein rihtiger Vergleih derKlappenkrankheiten kann nur unter diesen Bedingungen durhgeführt werden. Zusätzlihist der Herzzyklus direkt von une�zienten Klappen beein�usst, so dass in Zukunft ein pa-tientenspezi�sher Datensatz für die Herzklappenkrankheiten aufgenommen werden muss.Letztendlih können diese Fälle noh besser modelliert werden, wenn Eho-Doppler Bilderzur Verfügung stehen werden.Die hier gezeigten Klappenkrankheiten können jedoh als Grundlage für zukünftige Simu-lationen genommen werden und sind ein Beispiel des medizinishen Einsatzes des KaHMo-Herzmodells. Für diese Simulationen sollte in Zukunft eine Modellierung der turbulentenJetströmung mitberüksihtigt werden. Die Reduzierung der Ober�ähenö�nung der Klap-pen verursaht eine Beshleunigung des entstehenden Jets für beide Pathologien, die nihtdurh eine laminare Modellierung nahgerehnet werden kann. Zusätzlih wird bei einerbestimmten Reynoldszahl die Jetströmung instabil. Die Instabilität dieses Jets muss durheine Stabilitätsanalyse überprüft werden.
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