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Kapitel 1

Einleitung

Von Prof. Dr. rer. nat. W. Merzkirch und Prof. Dr.-Ing. F. Peters (Strémungslehre, Uni-
versitat Essen) wurde gemeinsam mit Dr. med. M. Montag (Klinik flr Radiologie und
Neuroradiologie, Alfried Krupp Krankenhaus Essen) bei der Hans und Gertie Fischer
Stiftung das im Titel benannte Forschungsvorhaben beantragt. In diesem abschliel3en-
den Bericht werden die gegen Ende des Jahres 2000 aufgenommenen Arbeiten doku-
mentiert sowie die Ergebnisse vorgestellt.

Einleitend wird das im Antrag des Forschungsvorhabens ausfuhrlich beschriebene
Forschungsthema kurz zusammengefasst. In Kapitel 2 folgt die Beschreibung des Ver-
suchsstands, wobei auch die notwendigen medizinischen Grundlagen dargestellt sind.
Der letzte Teil dieses Kapitels beschéftigt sich mit der Herstellung geeigneter Shunt-
Modelle, deren Durchstromung Hauptgegenstand der Untersuchungen sind. Kapitel
stellt verschiedene Methoden der Volumenstrommessung vor. Der Fokus liegt da-
bei auf der faseroptischen Ortsfilteranemometrie, die gute Ergebnisse bei geringem
finanziellem und technischem Auffand erhoffen lasst. Aus den Erfahrungen der Mo-
delluntersuchungen folgt die Entwicklung eines einfachen PC-Programms, welches als
Hilfestellung zur Abschéatzung des Volumenstroms durch systemisch-pulmonale arte-
rielle Shunts (SPAS) verstanden werden soll. Dazu muss die individuelle Geometrie
der gesamten Bronchialarterie einer angiographischen Darstellung entnehmbar sein.

Der menschliche Blutkreislauf wird von zwei in Reihe geschalteten Pumpen ange-
trieben (Abbildung 1.]1). Das linke Herz treibt das Blut mit hohem Druck durch den
systemischen Kreislaufabschnitt wo es in den Kapillaren des lebenden Gewebes dem
Stoffwechsel zur Verfiigung steht. Von dort gelangt das Blut bei stdndigem Druckab-
fall Gber die systemischen Venen zum rechten Herzen. Das rechte Herz pumpt das Blut
bei geringer Druckerhéhung tber die Pulmonalarterien durch die funktionellen Lun-
gengefalie, in denen das Blut Kohlendioxid an die Atemluft abgibt und Sauerstoff aus
dieser aufnimmt.

Auch das Lungengewebe muss mit arterie@elBiut versorgt werden. Deshalb

Lvenoses Blut ist sauerstoffarm, arterielles sauerstoffreich. Hingegen bezieht sich die Bezeichnung
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Abb. 1.1: Aus dem anatomischen Schema der Lungengefa3e nach Murray (oberi lihks) [30]

wird das Flussschema des Blutkreislaufs abgeleitet (unten). Man kann drei normale Varianten
des vendsen Abstroms unterscheiden. Eine Verbindung der Bronchial- und der Pulmonalarterie
ohne zwischengeschaltete Kapillaren bezeichnet man als systemisch-pulmonalen arteriellen

Shunt (SPAS).
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ist die Lunge zusatzlich zu den funktionellen Blutgefal3en mit nutritiven Blutgefal3en
durchsetzt. Diese gehoren zum Koérperwiderstand, sie sind in Abbi[duhg 1.1 aber ge-
sondert, parallel zum tbrigen Kérperwiderstand gezeichnet. Etwa ein bis zwei Prozent
des gesamten Volumenstroms wird zur Versorgung der Lunge bendtigt. Eine Beson-
derheit der nutritiven Lungengefal3e ist, dass sie das Blut nicht ausschlief3lich Uber die
Bronchialvenen zum rechten Herzen fiihren, sondern auch an die Pulmonalvenen An-
schluss finden die das Blut zum linken Herzen leiten. Eine dritte Moglichkeit besteht
in der Verbindung beider Kreislaufteile auf kapillarer Ebene.

Zwischen den Bronchialarterien und den Pulmonalarterien existieren Verbindun-
gen, welche in Normalfall verschlossen sind, sich aber im Falle funktioneller Defizi-
te der Lunge irreversibel 6ffnen kdnnen. Eine solche Verbindung ohne zwischenge-
schaltete Kapillargefal3e wird in der Medizin systemisch-pulmonaler arterieller Shunt
(SPAS) genannt. Der Volumenstrom durch einen Shunt kann aufgrund des grof3en
Druckgefalles und seines geringen Stromungswiderstands erheblich sein. Die Bron-
chialarterien passen sich dem erhéhten Volumenstrom durch Kaliberzunahme an. Die
Bronchialarterien verlaufen in den Wanden der Luftwege, wo sie in der dilatierten
Form leicht verletzbar sind, was zu geféahrlichem Bluthusten fihren kann.

Der Behandlung von Shunts, zum Beispiel ihrem Verschluss, geht eine Abschét-
zung des Gefahrdungspotenzials vorraus. Die maf3gebliche Grolie ist dabei der Volu-
menstrom durch den Shunt. Da dieser, wie im Antrag begriindet, aus der angiogra-
phischen Darstellung quantitativ nicht bestimmbar ist und auch durch andere Metho-
den beim Menschen nur mit nicht vertretbarem Untersuchungsrisiko gemessen werden
kann, werden im Rahmen dieses Forschungsprojekts vergleichende Messungen an Mo-
dellgefalRen durchgefuhrt. Dabei kommt ein Versuchstand zum Einsatz, mit dessen Hil-
fe sich ein dem menschlichen Blutkreislauf sehr &hnlicher, pulsender Flussigkeitsstrom
erzeugen lasst. Die verwendeten Modellgefal3e kénnen aufgrund der sehr individuell
gestalteten Bronchialarterien des Menschen kein allgemeingultiges Abbild der Realitat
sein. Vielmehr werden an stark abstrahierten Modellen grundsatzliche Eigenschaften
der Shunt-Stromung untersucht, wobei die gewonnenen Erkenntnisse Rickschliisse auf
die tatsachlichen Zustande im Korper eines Patienten zulassen.

von Venen und Arterien nicht auf die Beschaffenheit des Blutes, sondern auf seine Fliel3richtung. Arte-
rien fihren das Blut vom Herzen fort, Venen fiihren es zum Herzen hin.
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Versuchsstand

Der Versuchsstand muss den im Folgenden aufgelisteten Anforderungen gentigen.

e Druckverlauf uber der Zeip(t) in der Aorta bzw. in den Bronchialarterien

Pulswellengeschwindigketiy

Schlagvolumev

Herzfrequenz

FlieRverhalten des Blutes

Die Konstruktion erfolgt auf Basis der im ersten Teil dieses Kapitels zusammenge-
tragenen medizinischen Grundlagen. Das Kapitel schlief3t mit einer Funktionsprifung
der Anlage sowie einer kurzen Beschreibung der Modellshunts.

2.1 Medizinische Grundlagen

2.1.1 Blut

Die Hauptfunktion des Blutes ist der Transport von Sauerstoff und Kohlendioxid aber
auch von Warme, Nahrstoffen, Hormonen, Vitaminen, Enzymen und anderen, fir den
Stoffwechsel notwendigen Substanzen. Blut ist strotmungsmechanisch ein 2-Phasen-
System, im Wesentlichen bestehend aus gelblichem Plasma, roten Blutzellen (Ery-
throzyten), weil3en Blutzellen (Leukozyten) und Blutplattchen (Thrombozyten). Der
Anteil der Blutzellen am Blutvolumen wird Hamatokrit genannt und weitgehend durch
die roten Blutkdrperchen bestimmt. Der Hamatokrit betragt beim gesunden Menschen
im Mittel etwa 45 %; bei Frauen etwas weniger, bei Mannern etwas mehr [52].
Blutplasma besteht zu 90 % aus Wasser, zu etwa 9 % aus organischen Bestandteilen
(insbesondere Proteinen) und aus anorganischen Bestandteilen. Fur stromungsmecha-
nische Betrachtungen ist die dynamische Viskositéat von vorrangiger Bedeutung. Sie
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Abb. 2.1: Erythrozyten-Agglomerate: links Geldrollen, rechts dreidimensionales Netzwerk.

wird fiir das Plasma mit,2- 103 Pa@ bei 37C angegeben [51]. Das entspricht der
dynamischen Viskositat von Wasser bei etwa €3Im Normalfall zeigt Plasma New-
tonsches Verhalten (siehe Anhang A).

Die Viskositat des Vollblutes wird stark durch die besonderen Eigenschaften der
Erythrozyten beeinflusst. Die scheibenférmigen, bikonkaven Zellen neigen bei ge-
ringen Scherraten zur Bildung von Agglomeraten. Man unterscheidet so genannte
Geldrollen und groRere, dreidimensionale Strukturen (Abbildlug 2.1).

Die Agglomerate behindern die Stromung des von ihnen eingeschlossenen Plas-
mas. Als Folge kommt es zu einer scheinbaren Hamatokriterhhung; die Viskositat
steigt. Bei erhdhten Scherraten liegen die Erythrozyten als einzelne Zellen im Plasma
vor - das ist in den Kapillaren immer der Fall. Bei hohen Scherraten beginnt die &u-
Rere Membran der Zellen um die eingeschlossene Hamoglobinlésung zu rotieren. Die
Erythrozyten werden schlanker und richten sich entlang der Stromlinien aus. Die Sto-
rung des Stromungsfeldes nimmt ab, die scheinbare Viskositét des Blutes fallt. Dieses
nicht-Newton’sche Verhalten ist in Abbildug 2.2 dargestellt. Die scheinbare Visko-
sitat strebt bei hohen Scherraten gegen einen konstanten Wert von et@z’%as
[51]. Nach Busse [7],][...] liegt bei schneller Stromung und normalem Hamatokrit die
Viskositét des Blutes bei etwa 302 —4-10 2 Pas [...]".

Cokelet [13] bestatigt in Abbildurig 2.3 den linearen Verlauf des Reibungsgesetzes
bei hohen Scherraten.

Eine weitere, nicht-Newton'sche Eigenschaft des Blutes ist seine Viskoelastizitat.
Das bedeutet, ein Teil der im Scherexperiment (Anhang A) vom Blut aufgenomme-
nen Energie wird nicht irreversibel in Warme umgewandelt, sondern in Form einer
reversiblen, elastische Verformung gespeichert. Nach Walitza [51] wird viskoelasti-
sches Verhalten bei oszillierender Belastung beobachtet. Abbi[duhg 2.4 zeigt die vis-
kose Komponentg’ und die elastische Komponemé der komplexen Viskositat in

11 pas—1N$ — 1. K9
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Abb. 2.2: Scheinbare Viskositat von normalem, menschlichem Blut in Abhangigkeit der Scher-
rate bei 23 C [51].

" [Pa”]
700
600
500 —a
400
300 8
200

1
108 - M
0 2 4 6 8101214161820 22 24 {*[s™]

1

Abb. 2.3: Reibungsgesetz fiir Blut bei 47,6 % Hamatokrit und@%$13].
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Abb. 2.4: Komplexe Viskositdtskomponenten fir normales Blut bei einem Hamatokrit von 50
% bei 23°C in Abhangigkeit der Frequenz der oszillierenden Belastung [51].
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Abb. 2.5: Komplexe Viskositatskomponenten fur normales Blut bei einem Hamatokrit von 45
% bei 23°C in Abhangigkeit der Scherrate; oszillierende Belastung bei 2 Hz [51].

Abhé&ngigkeit der Belastungsfrequenz

Die elastische Viskositatskomponemfé ist im Bereich der menschlichen Kreis-
lauffrequenz besonders ausgepragt. Bei kleinen bzw. grof3en Frequenzen verschwin-
det der elastische Anteil ungl nimmt die Werte der bereits vorgestellten, stationaren
FlieRkurve aus Abbildung 2.2 an. In Abbildupg 2.5 sind die viskose und die elasti-
sche Viskositatskomponente bei oszillierender Belastung von 2 Hz in Abhangigkeit
der Scherrate aufgetragen. Die scheinbare Viskogitétzt sich aus diesen beiden
Komponenten zusammen.

Die elastische, reversible Energiespeicherung hat ihre Hauptursache in der Ver-
formung von Agglomeraten. Daher verschwindet die elastische Komponente bei der
Zerstobrung dieser Strukturen im Bereich hoher Scherraten. Die viskose Komponente
n’ der komplexen Viskositat nahert sich der scheinbaren Viskasigit. Der Einfluss
der elastischen Zellmembranen der Erythrozyten auf die Viskoelastizitat ist vernach-
l&ssigbar([11].

Charm und Kurland [10] schatzen die Scherraten des menschlichen Blutkreislaufes
zwischen Werten von 10078 in der groRen Vena cava und 800Ct$n den Arteriolen
(siehe Tabellg 2]1).
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Gefald Geschwindigkeit Durchmesser Scherrate
[m/s] [mm] [s]

Aorta 0,4 25,0 155
Arterie 0,45 4,0 900
Arteriolen 0,05 0,05 8000
Kapillare 0,001 0,008 1000
Venole 0,002 0,02 800
Vene 0,1 5,0 160
Vena cava 0,38 30,0 100

Tabelle 2.1: Anhaltswerte fur Geschwindigkeiten, Durchmesser und Scherraten des
menschlichen Blutkreislaufs [10].

Die Durchmesser der zu untersuchenden Fistelmodelle liegen ihrer Gré3enord-
nung nach zwischen den Arterien und den Arteriolen. Da die Lungenfisteln zwischen
Bronchial- und Pulmonalarterien verlaufen, wird in den Fisteln ein héherer Druckgra-
dient als in den Arterien oder in den Arteriolen erwartet. Auf Grund der Angaben in
Tabelld 2.1 wird angenommen, dass die Gré3enordnung der in den Fisteln auftretenden
Scherraten nicht kleiner als 61 ist. Unter diesen Bedingungen kann das FlieRver-
halten des Blutes in guter Naherung bei konstanter Viskositét von etl@a$Pas und
Vernachlassigung der Viskoelastizitat mit einem Newton’schen Fluid simuliert werden.
Im Bereich der Verzweigung von Bronchialarterie und Fistel kann auf Grund von lokal
verminderten Geschwindigkeiten (Totwassergebiete) ein gewisser Einfluss der nicht-
Newton’schen Eigenschaften des Blutes nicht ausgeschlossen werden. Allerdings wird
der Verzweigungswinkel zwischen Bronchialarterie und Fistel und dessen Ausformung
einen weitaus grof3eren Einfluss auf die Stromungsverhaltnisse innerhalb der Verzwei-
gung haben als die Abweichung der Eigenschaften eines Newton’schen Modellfluides
von der realen Flussigkeit. Wegen der gro3en Variationsbreite der natirlich auftreten-
den Verzweigungsformen muss dieser Einfluss im Modell unberiicksichtigt bleiben.

In BlutgefalRen mit weniger als 3@@n Durchmesser wird die Axialmigration der
Erythrozyten, der so genannte Fahraeus-Lindquist-Effekt beobachtet. Die Erythrozy-
ten wandern durch Rotationsbewegungen bei gleichzeitiger Verformung von der Rand-
zone, in der hohe Scherraten herrschen, in Richtung GefalRachse. Auf der entstehen-
den, zellarmen Randschicht gleitet die zentrale Zellsaule. Auf Grund dieses Effektes
sinkt die scheinbare Viskositat mit abnehmendem Gefal3durchmessern kontinuierlich
auf nahezu Plasmaviskositat ab. Unter etwanbGefaldurchmesser ist keine weite-
re Verformung der Erythrozyten méglich, sodass die scheinbare Viskositat wieder steil
ansteigt([7]. Der Durchmesser der zu untersuchenden Modellfisteln wird nicht weniger
als etwa 50Qum betragen.
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2.1.2 Herz

Das Blut kann die im vorausgegangenen Kapitel beschriebenen Transportaufgaben nur
erfullen, wenn es durch den Koérper zirkuliert. Abbilddng| 1.1 macht deutlich, dass es
sich bei dem Herzen um zwei in Reihe geschaltete Pumporgane handelt. Der rechte
Ventrikel nimmt vendses Blut vom Korper auf und pumpt es mit niedrigem Druck
durch die funktionalen LungengefalRe zum linken Vorhof. Der linke Ventrikel driickt
das arterielle Blut mit hohem Druck durch die vielen parallelen Kreislaufe des Korpers
zurtck in den rechten Vorhof.

Die Pumpwirkung beruht auf der zyklischen Kontraktion und Erschlaffung des
Herzmuskels. Herzklappen an den Ein- und Ausgangen der Ventrikel wandeln diese
Bewegung in einen gerichteten Blutstrom um. Die Druckverlaufe in den Ventrikeln
und den sich anschlieBenden groRen Gefalen sind in Abbildung 2.6 lber der Zeit auf-
getragen. Zu Beginn der Kontraktion (Systole) fihren die wegen der Inkompressibilitat
des Blutes steil ansteigenden Ventrikeldriicke sofort zum Verschluss der Atrioventriku-
larklappen zwischen Ventrikeln und Vorhofen. Auf Grund der steigenden Muskelspan-
nung verformen sich die Ventrikel bei Annaherung an eine Kugel (Anspannungspha-
se) bis die Ventrikeldriicke tber die Dricke in den anschlieRenden GefalRen Aorta und
Truncus Pulmonalis steigen. Die Arterienklappen 6ffnen sich. In der sich anschlieRen-
den Austreibungsphase verdrangen die sich zusammenziehenden Ventrikel das Blut bei
weiterem Druckanstieg und pressen es in die Arterien. Gegen Ende der Systole nimmt
der Druck in den Ventrikeln wieder ab. Wéahrend der Entspannungsphase erschlafft die
Herzmuskulatur und die Ventrikeldriicke fallen rasch (Diastole). Die scharfe Kerbe in
der Aorten-Druckkurve in Abbildung 2.6 markiert das SchlieRen der Aortenklappe.
Sie liegt zum Schnittpunkt der Druckkurven (Absinken des Ventrikeldruckes unter den
systolischen Aortendruck) zeitlich leicht versetzt (in der Abbildung weiter rechts). Die
Verzogerung ruhrt von der Tragheit der wahrend der Austreibungsphase beschleunig-
ten Blutmasse her, welche noch kurze Zeit entgegen des herrschenden Druckgefalles
weiterflie3t. Dann schlieRen die Arterienklappen und bei Unterschreitung der Vorhof-
drucke 6ffnen die Atrioventrikularklappen. Nach der Fullungsphase beginnt der Zyklus
erneut[5].

In Ruhe dauert die Anspannungsphase beim linken Ventrikel etwa 60 ms, die Aus-
treibungsphase 200 ms und die Entspannungsphase etwa 80 ms. An- und Entspan-
nungsphase sind wegen der geringeren systolischen Driicke im Lungenkreislauf flr
das rechte Herz etwas ktrzer als fur das linke Herz. Austreibungs- und Entspannungs-
phase sind entsprechend langer. Die Zeitversetzungen sind mit etwa 10 - 30 ms al-
lerdings gering. Die Dauer der Fullungsphase richtet sich nach der Herzfrequenz. Bei
korperlicher Anstrengung steigt die Herzfrequenz fast ausschliel3lich auf Kosten der
Fullungsphase.

Die Aorten- und die Pulmonalklappe bestehen aus je drei halbmondférmigen Ta-
schen (daher die Bezeichnung Semilunarklappen). Bei geschlossener Klappe liegen die
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Abb. 2.6: Druckverlaufe in rechtem und linkem Ventrikel sowie in Truncus Pulmonalis und
Aorta wahrend eines Herzzyklus [5].

Kanten der Taschen aneinander, sodass sich drei Beutel bilden. In der Draufsicht bil-
den die Kanten einer geschlossenen Klappe einen aus drei Strahlen bestehenden Stern.
Der rasche diastolische Verschluss der Arterienklappen bei minimalem Ruickstrom
wird durch das Stellen der Klappen erreicht: Die Taschenrander nahern sich schon
vor dem Ende der Austreibungsphase einander an. Nach Antoni [5] wird das Stellen
der Klappen mit dem Bernoulli-Effekt erklart. Danach ndhern sich die Klappenrander
im Blutstrom einander und zwar um so mehr, je gréRer die Stromungsgeschwindigkeit
ist. Der maximale Volumenstrom wird allerdings nach Busse [7] bereits vor Ablauf des
ersten Drittels und nicht erst gegen Ende der Systole erreicht. Wahrscheinlicher lasst
sich das Stellen der Klappen mit Wirbelbildung hinter den Klappen erklaren.

Die Atrioventrikularklappen bestehen aus grof3en, hautigen Segeln. Diese Segel
werden durch Sehnen daran gehindert, wahrend der Systole in die Vorhofe zu klap-
pen. Im Gegensatz zum Arterienquerschnitt variiert die Flache der zu verschlieRenden
Offnung zwischen Ventrikeln und Vorhéfen wahrend des Pumpzyklus deutlich, sodass
sich die Segel der Atrioventrikularklappen breit Gbereinanderlegen, um jederzeit einen
dichten Verschluss zu garantieren. Wie bereits weiter oben beschrieben, nahert sich
die Form des Herzens wahrend der Systole einer Kugelgestalt. Dabei verschiebt sich
die Ebene der Atrioventrikularklappen in Richtung der Herzspitze und dehnt die er-
schlafften - weil leeren - Vorhoéfe, sodass Blut aus den Venen in die Vorhofe gesaugt
wird. Gegen Ende der Austreibungsphase sind die Vorhofe bereits prall mit Blut ge-
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fullt. Wahrend der Diastole erschlafft die Herzmuskulatur und die Ventilebene kehrt in
die Ausgangslage zurtick. Dabei 6ffnen sich die grofRen Atrioventrikularklappen und
stulpen sich gewissermal3en tber das Blutvolumen der Vorhofe hinweg. So wird eine
zugige Fullung der Ventrikel, besonders bei hohen Schlagfrequenzen garantiert [5].
Ein durchschnittliches, menschliches Herz wirft je Ventrikel wéahrend der Austrei-
bungsphase von seinem enddiastolischen Ventrikelvolumen von etwa 140 ml ungefahr
90 ml Schlagvolumen aus. Jeweils ca. 50 ml Restvolumen verbleiben in den Ventrikeln.

2.1.3 GefalRsystem

Die Blutgefae des menschlichen Koérpers sind zu einem, bereits aus Ablildiing 1.1
bekannten, Kreislaufsystem zusammengeschlossen. Entlang dieses Kreislaufs lassen
sich die Gefal3typen Arterien, Arteriolen, Kapillaren, Venolen und Venen klassifizieren
(Abbildung[2.T). Der linke Ventrikel treibt das Blut in die Aorta. Der Blutstrom wird
auf die Arterien verteilt, welche zu den verschiedenen Organgebieten des Korpers fih-
ren. Dort verzweigen sich die Arterien immer weiter bis zu den kleinsten arteriellen
Gefal3en, den Arteriolen, aus denen unter weiterer Aufzweigung ein den Korper dicht
durchdringendes Kapillarnetz hervorgeht. Uber die diinnen Kapillarwandungen findet
der Stoffaustausch zwischen Blut und der jeweiligen Umgebung statt. Die Kapillaren
vereinigen sich zu den Venolen, die wiederum zu den Venen, deren Anzahl sich durch
weitere Vereinigung bis auf zwei grof3e Gefal3e reduziert, die schlie3lich in den rechten
Vorhof minden([7].

Das Lungengefal3system ist prinzipiell genau so aufgebaut: Der rechte Ventrikel
drickt das Blut in den Truncus Pulmonalis, welche sich zu Lungenarterien, Arteriolen
und den feinen Kapillaren aufzweigt. Dort findet der Stoffaustausch mit der Atemluft
statt. Die Kapillaren vereinigen sich auf dhnliche Weise zu vier grol3en, in den linken
Vorhof miindende Lungenvenen. Eine Besonderheit des Lungenkreislaufes ist, dass ein
Teil des Blutes aus den nutritiven Lungengefaf3en die Lunge nicht tiber die Bronchial-
venen des Korperkreislaufes, sondern tber die Pulmonalvenen verlasst [7].

Bemerkenswert ist die Veranderung des Gesamtstromungsquerschnittes entlang
des Kreislaufs. Er liegt hinter dem linken Ventrikel bei etwa £amd steigt entlang
der Aorta und der Arterien bei Abnahme der Einzelquerschnitte nur leicht an. Im Be-
reich der Arteriolen und Kapillaren vervielfacht sich der Gesamtstromungsquerschnitt
etwa um den Faktor 800. Das Querschnittsmaximum von etwa 308Qvinh aller-
dings nicht in den Kapillaren mit ihren vielen Verzweigungen, sondern auf Grund der
grolReren Durchmesser kurz danach in den postkapillaren Venolen erreicht. Die mittle-
re Stromungsgeschwindigkeit fallt dabei in gleichem Mal3e von grél3enordnungsmalig
20 cm/s auf 0,03 cm/s. In der Lunge erreicht der Gesamtstromungsquerschnitt mit tiber
4000 cn? sein absolutes Maximuril[7].

Die Stromungswiderstande in Arterien und Venen sind trotz der hohen Strémungs-
geschwindigkeiten vergleichsweise gering. Die Arteriolen haben mit 45 - 50 % den
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Abb. 2.7: Blutdruck und Blutgefa3system des Menschen [7].



KAPITEL 2. VERSUCHSSTAND 13

weitaus grof3ten Anteil am Gesamtstromungswiderstand; die Kapillaren sind mit 25 -
30 % beteiligt[[7].

Die ublichen Blutdriicke fur einen korperlich ruhenden Erwachsenen gehen aus
Abbildung2.7T hervor. Der systolische Blutdruck betragt etwa 120 mmHg (16 kPa), der
diastolische etwa 80 mmHg (10 kPa). Entlang der Aorta nimmt der mittlere Blutdruck
nurum5 -7 mmHg (0,7 - 0,9 kPa) ab. Besonders in den Arteriolen und Kapillaren fallt
er dann auf 15 - 20 mmHg (2 - 2,7 kPa) in den Venolen und erreicht beim liegenden
Menschen im rechten Vorhof ein Minimum von 3 - 5 mmHg (0,4 - 0,7 kPa). Im Truncus
Pulmonalis betragt der systolische Druck etwa 20 - 25 mmHg (2,7 - 3,3 kPa) und der
diastolische etwa 9 - 12 mmHg (1,2 - 1,6 kPa). Das ergibt einen mittleren Druck von
etwa 14 mmHg (1,9 kPa). In den Lungenkapillaren herrscht beim liegenden, ruhenden
Menschen ein mittlerer Druck von ca. 7 mmHg (0,9 kPa), im linken Vorhof von ca. 6
mmHg (0,8 kPa) [7].

Das Niederdrucksystem, also die Kdrpervenen, das rechte Herz, die Lungengefal3e
und das linke Herz wahrend der Diastole, enthalten 85 % des gesamten Blutvolumens.
Venen sind wesentlich dehnbarer als Arterien [7].

Aus der im vorausgehenden Kapitel beschriebenen Funktionsweise des Herzens
geht ein nicht-kontinuierlicher, rhythmischer Blutauswurf hervor. Der Volumenstrom
hinter den Ventrikeln erreicht wahrend der Austreibungsphase Spitzenwerte von 50
- 60 ml/s, fallt dann steil ab und wird am Ende der Systole sogar kurzzeitig negativ
(Ruckstrom)[[7].

Den wahrend der Austreibungsphase in die Aorta gepressten Fluidteilchen wird
durch den stofR3artigen Pumpvorgang ein Impuls verliehen. Dieser bewegt sich mit sehr
viel hoherer Geschwindigkeit als das Blut in Form einer Druckpulswelle durch das
GefalRsystem. Zum Verstandnis der Geschwindigkeit der Pulswelle stelle man sich
einen Gasstrom vor. Die Gasmolekile missen zur Impulsibertragung vom Druck ab-
hangige Wegstrecken zuriicklegen, wozu sie eine auch von der mittleren Molekiil-
Geschwindigkeit (Temperatur) abhangige Zeit benétigen. In inkompressiblen Fluiden
werden diese Weglangen zu Null. Die Geschwindigkeit der Impulstibertragung geht
gegen unendlich. Befindet sich das inkompressible Fluid allerdings - wie in dieser Ar-
beit - in einem elastischen Schlauch, kdnnen die Fluidelemente den Impuls bei Aufwei-
tung des Schlauches unter Druckerhdhung fur kurze Zeit behalten, also beschleunigt
und wieder abgebremst werden, wozu Zeit bendtigt wird. Mit zunehmender Elastizitat
nimmt die Pulswellengeschwindigkeit ab. Die Geschwindigkeit der Pulswellen betragt
in der Aorta 4 bis 5 m/s. Auf Grund abnehmender GefaRdehnbarkeit steigt die Ge-
schwindigkeit auf bis zu 10 m/s in den herzferneren Beinarterien an. Die Pulswelle
kann als Druck-, Strom-, und Querschnittspuls gemessen werden. Im Folgenden wird
ihre Eigenschaft als Druckpuls naher betrachtet.

Da das Blut eher gleichmé&lRig aus den arteriellen Gefal3en abstrémt, aber stark dis-
kontinuierlich hinein gepumpt wird, muss standig eine gewisse Menge Blutes bei mo-
deraten Druckschwankungen im elastisch erweiterten Adervolumen zwischengespei-
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Abb. 2.8: Druckpulsform entlang des menschlichen, arteriellen Hauptstranges [7].

chert und wieder abgegeben werden. Die Druckpulswelle ist die Front dieser Drucker-
héhung vom diastolischen tber den systolischen auf den endsystolischen Druck. Zwi-
schen den Pulswellen verhalt sich der Druck nahezu monoton fallend. Die Pulswelle
wird an allen unstetigen Stellen, wie zum Beispiel Abzweigen reflektiert, wobei sich
die reflektierten Wellen gegenseitig und mit nachfolgenden Wellen tiberlagern. Es kann
gezeigt werden, dass die Form der Pulswelle als Superposition sehr vieler in den Adern
hin- und herlaufender, langsam abklingender Pulse verstanden werden.

In Abbildung[2.8 ist die Veranderung der Druckpulsform entlang des arteriellen
Hauptstranges des Menschen dargestellt. Die Aufsteilung des Druckpulses lasst sich
folgendermal3en erkléaren: Die Pulsfront [&uft mit einer bestimmten Geschwindigkeit
in dem elastischen, kaum gespannten Gefal3. Die Druckfront spannt das Gefal3, des-
sen Elastizitat mit steigender Spannung sinkt. Die nachfolgende, fallende Flanke des
Druckpulses lauft in diesem gespannten Teil des Gefal3es. Auf Grund der geringeren
Gefal-Elastizitat ist inre Geschwindigkeit héher als die der Pulsfront. Da die im Puls
gespeicherte Energie dadurch aber nicht verloren geht, muss der Druckpuls bei abneh-
mender LaAnge an H6he zunehmen.

Die ReynoldszahRe= d; - v- p/n gibt Auskunft Gber die Stromungsform, also ob
laminare oder turbulente Strémung erwartet werden kann. Bei Werten tber etwa 4000
kann in steifen, geraden Rohren von turbulenter, unter 2300 von laminarer Stromung
ausgegangen werden. Der kritische Wert von 2300 wird beim gesunden Menschen nur
im Herzen und wéhrend der Austreibungsphase in den grof3en Arterien tberschritten.
In allen anderen Teilen des Blutkreislaufsystems kann die Strémung als laminar, aber
auf Grund der vielen Abzweigungen, der elastischen Dehnbarkeit und der pulsenden
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Strdmung als nicht ausgebil%ngenommen werdenl[7].

2.2 Konstruktion

2.2.1 Herzmodell

Das gebrauchlichste, oszillierend arbeitende Konstruktionsprinzip fir Pumpen ist das
der Kolbenmaschine. Der Volumenstrom einer solchen Pumpe ist sinusférmig. Die
positive Sinushalbwelle entspricht dem Ausschieben und die negative Sinushalbwelle
dem Ansaugen von Volumen. Ein dem menschlichen Herzen angepassten Volumen-
auswurf erreicht man, indem zum Beispiel die Ublicherweise starre Koppel zwischen
Kurbelwelle und Pleuelstange durch eine angepasste Bahnkurve ersetzt wird. Hadland
[20] verwendet dazu eine Scheibe, in die eine Nut gefrast ist, welche dem Volumen-
auswurf des Ventrikels Uber dem Winkel entspricht. In der Nut wird ein mit der Pleu-
elstange verbundener Kulissenstein gefiihrt. Wenn die Herzfrequenz veréndert werden
soll, muss die Scheibe gewechselt werden, da der Volumenstrom tber dem Winkel bei
veranderter Frequenz nicht konstant ist. Die Veréanderung der Pulsdauer erfolgt nam-
lich fast ausschliel3lich auf Kosten der Diastole, wahrend die Dauer der Systole nahezu
unverandert bleibt. Dieser Antrieb simuliert die in der Realitat auftretende Anderung
des Volumenstromes uber der Zeit sehr gut. Die Herstellung vieler Scheiben fir ver-
schiedenen Frequenzen und Pulsformen ist jedoch aufwéndig.

In der vorliegenden Arbeit wird die Konstruktion einer einfachen, pneumatisch be-
triebenen Membranpumpe gewahlt (Abbild 2.9). Uber einen variabel einstellbaren
Zu- und Abluftstrom wird die Einstellung beliebiger Druckpulsfunktionen erméglicht.
Um die Funktionstiichtigkeit der Pumpe tberprifen zu kénnen und um ein ungestor-
tes Studium der Druckpulsformen zu ermdglichen, wird die Pumpe zunachst in einen
einfachen Kreislauf integriert (Abbilduiig 2]10). Da sich der Gesamtblutvolumenstrom
auf zwei Pulmonalarterien aufteilt, reicht es, die Pumpe fir den halben Volumenstrom
eines ausgewachsenen, menschlichen Herzens auszulegen.

Durch Entfernen oder Hinzufiigen von Ringen in den Pumpenkoérper, kann das
Schlagvolumen in Schritten von etwa 15 ml - auch Uber den Auslegungspunkt hinaus
- variiert werden. Die ausgefiihrte Konstruktion ist in Abbild{ing 2.9 dargestellt. Loch-
bleche gewahrleisten zum einen eine gleichmafige Beaufschlagung mit Druckluft und
verhindern zum anderen, dass die Membran zu stark gedehnt wird und reif3t.

Um die Membranbewegung in einen gerichteten Fluidstrom umzuwandeln, wird
ein einfaches Herzklappen-Modell konstruiert. Es besteht aus einer dinnen, mehr-
fach gelochten Aluminiumplatte und einer kreuzweise eingeschnittenen Gummischei-
be. Die beiden Komponenten werden derart Gbereinander gelegt, dass die Schlitze der

2Eine Strémung ist ausgebildet, wenn sich ihr Geschwindigkeitsprofil in Strémungsrichtung nicht
mehr andert.
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Gummischeibe auf den Stegen zwischen den Bohrungen der Aluminiumplatte zum
Liegen kommen. Hoherer Druck auf der Seite der Gummiplatte drickt das Material
auf die Bohrungen und verschliel3t die Klappe. Druck von der anderen Seite hebt die
Gummilappen von den Bohrungen ab, das Ventil gibt den Weg frei.

Um vorhandene Bauteile verwenden zu kénnen, werden alle Komponenten mit
ISO-K Kleinflanschen DN 40 nach DIN 28403 versehen. Membrankdorper, Klappen-
modelle und fiir den Anschluss an das GefaRsystem geeignete Ubergdnge kénnen an
ein Rohrkreuz aus der Vakuumtechnik geflanscht werden. Der verbleibende Stutzen
ermoglicht den Anschluss eines Druckaufnehmers und eines Entliftungsventils.

2.2.2 GefalRsystem

Bei der Auswahl eines geeigneten Schlauches als Blutgefal3-Modell missen Durch-
messer und elastische Weitbarkeit beriicksichtigt werden. Materialstarke und Elasti-
zitat werden genau so gewabhlt, dass die Pulswellengeschwindigkeit im menschlichen
Korper und im Modell Gbereinstimmen. Als Referenz wird zunachst die sich dem lin-
ken Ventrikel anschlieBende Aorta gewahlt. Im Folgenden wird wie bei Peters [35] ge-
zeigt, wie die Pulswellengeschwindigkeit fur verschiedene Schlauche berechnet wer-
den kann.

Blut kann wie Wasser bei den relevanten Driicken als inkompressibel betrachtet
werden. Im Falle des Blutkreislaufs wird die Pulswellengeschwindigkeit daher kaum
vom Elastizitatsmodul des Fluides, sondern fast ausschliel3lich von der elastischen
Weitbarkeit der Adern (bzw. des Schlauches) bestimmt. Der Berechnung der Puls-
wellengeschwindigkeit liegt Abbildung 2.11 zugrunde. Die graue Fléache stellt einen
Kontrollraum dar, welcher sich am Anfang der Pulswelle befindet. Ob sich das Kon-
trollvolumen von links nach rechts tber ein ruhendes Fluid bewegt, oder ob das Fluid
von rechts nach links durch einen ortsfesten Kontrollraum fliel3t, spielt bei der theo-
retischen Betrachtung keine Rolle. Der Kontrollraum &ndert sein Volumen nicht; er
enthalt immer die gleiche Masse Fluid.

Die Geschwindigkeit der Schlauchwelle ist sehr viel gro3er als die Stromungsge-
schwindigkeit des Fluides. Die Berechnung erfolgt daher vereinfacht bei ruhendem
Fluid. Bei konstanter Dichte gilt:

Up-Ag=uUr-Ag (2.1)

Bei kurzen Strecken wirkt sich die Dissipation kaum aus. Die zeitliche Anderung
des Impulses ist gerade gleich der Summe aller auf den Kontrollraum einwirkenden
Kréafte. In einem achsensymmetrischen Kontrollraum heben sich alle radial wirkenden
Krafte auf. Lauft die Welle senkrecht zum Gravitationsfeld so kann auch die Schwer-
kraft unberuicksichtigt bleiben. In Abbildufg 2|11 sind die verbleibenden Kréfte ein-
getragen. lhre Summe ist bei konstantem Impuls gleich Null:
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Abb. 2.11: Kontrollraum zur Berechnung der Pulswellengeschwindigkeit. Dieimitizierten
Krafte resultieren aus dem Blutdruck, die mitndizierten Kréafte aus der kinetischen Energie
des stromenden Fluide&g bezeichnet den diastolischek, den systolischen Querschnitt. Die
FlacheA,, ist die vertikale Projektion der Schlauchwand.

Fs1 + Fa1 = Fsw+ Fso + Fao (2.2)

Die Kréafte werden mit Hilfe der messbaren Driicke sowie der gesuchten Pulswel-
lengeschwindigkeitip ausgedriickt:

p1-AL+UZ-p-Ap=p1- (A —Ag)+ Po-Ao+U5-p-Ag (2.3)

Die Geschwindigkeiti; wird durch Einsetzen der Kontinuitéatsgleichupg [2.1) eli-
miniert. Flr verschiedene Modellschlauche kdnnen Kalibrierkurven (Durchmesser tber
Druck) aufgenommen werden, aus denen das Querschnittsverhalywgs= (do/d;)?
bei den medizinisch vorgegebenen Driickgridiastolisch) ung; (systolisch) hervor-
geht. Mit der folgenden, durch Umstellen aus Gleichung 2.3 gewonnenen Gleichung
kann die theoretische Pulswellengeschwindigkeit fiir verschiedene elastische Schlau-
che bestimmt werden.

Po— P1
2
d
o ((8)-)
Gleichung 2.4 gibt die Pulswellengeschwindigkeit relativ zur Strémungsgeschwin-

digkeit an. Sie entspricht prinzipiell der Gleichung fur die Schallgeschwindigkeit in
Gasen.

Up = (2.4)
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Eine geforderte Pulsgeschwindigkeit von etwa 5 m/s verlangt einen sehr elastischen
Schlauch als Modell-Gefal3. Es kann gezeigt werden, dass sich Rennradschlauche aus-
gezeichnet als Modellaorta eignén|[49]. Mit Hilfe von Gleich{ing 2.4 wird ein Fabrikat
der Firma Maxxis ausgewahlt.

Die fur den Einbau der Lungenfisteln nicht notwendigen, funktionellen GefalRe
sowie das rechte Herz werden nicht detailliert nachgebildet. Der Gesamtwiderstand
dieser Kreislaufbestandteile wird zusammengefasst und durch einen Einzelwiderstand
ersetzt. Dabei muss der Widerstand so ausgewahlt werden, dass der geforderte Vo-
lumenstrom vorV = 45 ml/s bei dem vorgeschriebenen Druckabfall von im Mittel
13 kPa in den Hauptbronchialarterien auf 1,9 kPa im Truncus Pulmonalis eingehalten
wird.

Als Einzelwiderstand eignet sich zum Beispiel eine einfache Blende. Die Berech-
nung des Blendendurchmessers ist mit einer erheblichen Unsicherheit behaftet. Ein
nachregulierbarer Widerstand - wie zum Beispiel ein Ventil - ist deshalb besonders
bei Anderung der Viskositat eine giinstigere Alternative. Die Ventilauswahl wird nach
DIN EN 60534-2-1 durchgefuhrt.

Auch die funktionalen Lungengefalie fehlen im Modell. Ihr Widerstand ist fur die
Untersuchung der Lungenfisteln unerheblich. Der Mitteldruck in der Pulmonalarterie
wird mit Hilfe eines vertikal verschiebbaren Behalters durch Variieren der Wasserséaule
uber der Pulmonalarterie eingestellt. Aus Abbild{ing .12 geht hervor, welche Kreis-
laufabschnitte durch welche Modellkomponenten ersetzt werden.

2.2.3 Steuerung

Zum Betrieb der Membranpumpe ist eine Steuerung des Zu- und des Abluftstromes
notwendig. Im einfachsten Fall wird einer der Luftanschlisse im Deckel des Mem-
brangeh&uses (Abbildufg 2.9) an ein Druckluftsystem angeschlossen (die verbleiben-
den Anschlisse sind verschlossen). In die Druckluft-Zuleitung wird ein Drei-Wege-
Magnetventil eingebaut, welches den Luftweg periodisch 6ffnet und schliel3t. Als Ven-
tilsteuerung kann ein Rechteck-Signalgenerator dienen. Bei getffnetem Ventil stromt
Druckluft ins Membrangehduse und spannt die Membran. Bei geschlossenem Ventil
wird die Druckluftzufuhr gesperrt und die Luft aus dem Membrangeh&use tber den
dritten Ventil-Weg an die Umgebung abgegeben. Ein Druckminderer reduziert den
Druck des Druckluftsystems auf den Betriebsdruck der Membranpumpe. Ein Vorla-
gebehalter dampft Luftdruckschwankungen.

Ubliche Magnetventile 6ffnen und schlieBen sehr rasch, sodass die Membran plétz-
lich gespannt und fast ebenso plétzlich wieder entlastet wird. Das fiihrt zu Uberschwin-
gungen zu Beginn und nach dem Druckpuls. Handelslbliche, motorgetriebene Ventile
arbeiten im Vergleich zum menschlichen Herzen zu langsam.

Zur Optimierung der Pulsform wird der Luftzu- und Luftabstrom auf mehrere, ge-
drosselte Magnetventile aufgeteilt. Schaltdauer und Schaltzeitpunkt miissen, um viele
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Abb. 2.12: Gegeniiberstellung von Kreislaufmodell und menschlichem Blutkreislauf.
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Pulsformen und Frequenzen einstellen zu kénnen, fur jedes Ventil frei wahlbar sein.
In dieser Arbeit werden acht Magnetventile vom Typ MFH-3-M5 der Firma Festo ge-
wahlt. Zunachst werden vier dieser Ventile zum Spannen und vier zum Entlasten der
Membran eingesetzt. Jedem Magnetventil ist ein fein regulierbares Nadelventil mit
Mikrometerhandrad der Firma Hoke nachgeschaltet. (Ein Schema dieser Konfigurati-
on ist in Abbildund 2.14 dargestellt.) Die Mikrometerhandréader sind mit Skalen ver-
sehen, sodass die Ventilstellungen reproduzierbar sind. Die Berechnukg\déerte
zur Ventilauslegung erfolgte nach DIN EN 60534-2-1 fur kompressible Fluide. Der
Luftvolumenstrom wird nicht auf vier Ventile aufgeteilt. Statt dessen wird jedes ein-
zelne Ventil fur den vollen Luftstrom ausgelegt, der innerhalb der 60 ms dauernden
Anspannungsphase in den Membrankdrper stromen soll. Auf diese Weise ist man bei
abweichenden Ventil-Schaltungen keinen Einschrankungen unterworfen. Daraus er-
gibt sich ein Durchflusskoeffizient von 0,4. Das gewéhlte Dosierventil 2331G6B/MM
erreicht diesen Wert nach Herstellerangaben nach etwa vier Handradumdrehungen.
Zur Steuerung der Magnetventile wird ein PC-Programm geschrieben, dass tber
die parallele Schnittstelle eine Relaiskarte schaltet, an welche die acht Magnetventile
der Membranpumpe angeschlossen sind. Abbildung 2.13 zeigt die Dialogfelder der
Anwendung. Eine detaillierte Beschreibung der Programmierung und Bedienung gibt
Vennemann [49].

2.3 Funktionsprifung

2.3.1 Datenerfassung

Das Flie3verhalten wird durch die gewahlte Modellfllissigkeit festgelegt und wéhrend
der Messungen nicht Giberwacht. Die Herzfrequenz wird im Ventilsteuerprogramm ein-
gestellt und muss ebenfalls nicht tberwacht werden. An die Genauigkeit des Schlag-
volumens werden keine besonderen Anspriche gestellt. Es genigt, eine Skala an dem
transparenten Behdlter anzubringen, an dem die Saugseite der Pumpe angeschlossen
ist. Die Verbindung zwischen den Behaltern kann fur einige Schlage verschlossen wer-
den, sodass der Kreislauf kurzzeitig unterbrochen ist. Aus der Anzahl der Schlage und
der Volumenabnahme im Behélter wahrend dieser Zeit wird das Schlagvolumen ausrei-
chend genau ermittelt. Das wahrend dieser Zeit ausgestol3ene Volumen wird wahrend
der Messung in dem anderen Behélter zwischengespeichert.

Besonderes Interesse gilt den zeitabh&ngigen Druckverlaufen in den Arterien und
der Pulswellengeschwindigkeit. Zu diesem Zweck werden drei Differenzdrucktrans-
mitter in den Kreislauf eingebaut. Ein Differenzdrucktransmitter wird an die Flussig-
keitsseite der Herzpumpe angeschlossen. Er dient der Uberwachung der Pumpensteue-
rung. Veranderungen im Steuerprogramm oder an den Drosselventilen des Druckluft-
weges machen sich an dieser Stelle am deutlichsten bemerkbar. Die beiden anderen



KAPITEL 2. VERSUCHSSTAND

L5l Herz 3.1 |
Beenden Abbrechen | Infa | Hilfe |
'
Wentil schalten Pause [mz]

I Hilfe zum Stewsrg [ 1. Schritt

Daz Programm Herz erlaubt direkten Zugri ZIEEEEN@ENHEN I2D
kompatibler PCs unter windows 95/98.
E= wurde zur Steuerung von acht Magnet — 2. Schiitt

Wersuchszawecken ein kinstliches Herz betr FFLCCOCLOOCOO |2D

Diie Abbildung zeigt eine parallele Schnitts
Aulenanzsicht des PCs [also nicht etwa vor  — 3. Schyritt

D 20
JDat |F PP EN

— 4. Schiitt
Masse g o prprrr [m

Die Daten-Pins D1 bis D8 gind rat markier
Regel miteinander verbunden. Die Mummen .
Mummern der Checkboxen im Dialogfenster 5. Sckhit

Eine markierte Checkbox reordsentiert det | 2 0 A I |3D

C_hBth Info iiber Herz 3.1 ﬂ
die ['ab ;

im Bild

! Der v Herz, Wersion 3.1 - Juni 2002 I m IBD—

wie im E R

Frogran Universitat Essen
Wienr = Shomungslehre B

Eirgat Peter Yennemann G IBD—

werden peter@vennemann-online. de
halten v
=l
Die | S oS | 7 am e

Durchgang geschaltet werden soll. Die Zeil
bestimmben Anzahl von Zyklen eine Luftblas
durchztriomten Schlauch abzuzetzen. Eine 1

dazz die Zeile jedes Mal ausgefiibit wird. Eit 2
Zeile ausgefibit wird. Eine belisbige. positiv Nach jedem _lh Durchlauf
Zelle jeweils nach n Durchlaufen der Schritt

[az Programm erzeugt nach dem ersten Pre rrorororrrr ID

Datei namens "herz.set", in der die Benutze
dasz Prograrm mit der Schaltflache "Beende

Start | Stop |

[™ Bei Programmaufruf automatizch starten

Abb. 2.13: Dialogfenster des Ventilsteuerprogrammes.



KAPITEL 2. VERSUCHSSTAND 23

1. Druckluftanschluss 7. Ventile Auslass 13. Druckmessstelle 1 Aorta
2. Druckreduzierventil 8. offene Behalter 14. Dilatationsmessung Aorta
3. Vorlagebehalter 9. Atrioventrikularklappe 15. Druckmessstelle 2 Aorta
4. Magnetventile Einlass 10. Aortenklappe 16. Mess- bzw. Steuer-PC
5. Drosselventile Einlass 11. Kérper und rechtes Herz ~ 17. Modellshunt
6. Membrankdrper 12. Druckmessung Ventrikel ~ 18. Lungenwiderstand
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Abb. 2.14: Schaltplan des Modellkreislaufs.

Gerate werden in einem bestimmten Abstand voneinander an die Modell-Aorta ange-
schlossen. So kann erstens die Veranderung des Druckpulses von der ersten bis zur
zweiten Messstelle beobachtet werden, zweitens kann bei simultaner Datenaufnahme
die Laufzeit der Druckpulse von der ersten zur zweiten Messstelle abgelesen werden.
Bei bekanntem Abstand der Messstellen voneinander, kann die Pulsgeschwindigkeit
ermittelt werden.

Die Differenzdrucktransmitter werden Utber eine Messkarte der Firma National In-
struments an einem PC angeschlossen. Das Programm LabView derselben Firma stellt
eine graphische Entwicklungsumgebung zur Verfigung, welche besonders geeignet
ist, Programme zur Datenaufnahme und Weiterverarbeitung zu entwickeln.

2.3.2 Messungen

Zur Ubersicht sind in Bild 2.14 die wesentlichen Elemente des letztlich realisierten
Versuchsaufbaus schematisch dargestellt. Um die Druckpulse moglichst ungestort be-
obachten zu kénnen, sind die Abzweige der Bronchial- und der Pulmonalarterien so-
wie die Shunt-Modelle noch nicht in den Kreislauf integriert. Der notwendige Platz fur
verschiedene Gefal3systeme ist vorgesehen.

Da wahrend der Experimentierphase das Modellfluid wegen Umbauten haufig ab-
gelassen werden muss, wird zundchst mit reinem Wasser gearbeitet. Die Viskositat
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einer Wasser-Glyzerin Mischung ist aufB) 2 Pas einstellbar.

Bei den zu simulierenden Driicken und einer Pumpfrequenz vons@slert die
Membranpumpe etwa 35 bis 40 ml Wasser pro Schlag.

Wahrend der insgesamt 60 ms dauernden Anspannungsphase sorgen die ersten drei
Ventile fur einen ziigigen Druckanstieg ohne Uberschwingungen. In der 200 ms lan-
gen Austreibungsphase sind alle vier Einlassventile getffnet. Wahrend der 90 ms lan-
gen Entspannungsphase werden der Reihe nach die vier Auslassventile getffnet. Die
Einlassventile werden nicht direkt am Ende der Austreibungsphase, sondern erst nach
und nach wéahrend der Entspannungsphase geschlossen. Dadurch lasst sich ein sanf-
ter Ubergang der einzelnen Phasen ohne StéRe und Uberschwingungen erreichen. Die
vier Einlassdrosselventile sind dabei 4,5 Handradumdrehungen und die Auslassventile
jeweils eine Handradumdrehung weit geotffnet. Die Einlassventile sind weiter getffnet
als die Auslassventile, da die einstromende Luft Arbeit an der Membran verrichten
muss, wahrend die Membran an die ausstromende Luft Arbeit abgibt. Der Uberdruck
im Vorlagebehalter betragt 25 kPa. Bei Erhohung des Druckes im Vorlagebehélter muis-
sen die Einlassventile gedrosselt werden.

Die grune Kurve in Abbildung 2.15 zeigt beispielhaft einen in der Modellaorta bei
einer Schlauchlange von 900 mm nach 550 mm Lauflange aufgezeichneten Druckpuls.
Ein Vergleich mit Abbildung 26 ergibt, dass die Druckpulse in den herznahen Blutge-
falkRen sehr gutim Modell simuliert werden. Bei zunehmender Schlauchlénge steigt der
enddiastolische Druck aufgrund der zunehmenden Speicherkapazitat des Schlauches
an. Aus der zeitlichen Differenz der Pulswellenfronten und dem Abstand der Mess-
stellen von 0,4 m ergeben sich Pulswellengeschwindigkeiten von etwa 12 m/s.

Im gesunden, menschlichen Korper erreicht die Pulswellengeschwindigkeit in der
Arteria tibialis anterior (siehe Abbildurig 2.8) Geschwindigkeiten von 9 - 10 m/s. Auch
in der Aorta steigt die Pulswellengeschwindigkeit mit zunehmendem Alter und auch
mit zunehmendem Blutdruck auf 10 - 12 m/s an. Bei Arterienverkalkung ist die Ge-
schwindigkeitszunahme noch groR3er [7]. Die erhdhte Pulswellengeschwindigkeit von
12 m/s im Modell wird daher akzeptiert.

Umfassende Untersuchungen der Einfliisse von Schlauchlange und Lauflange des
Pulses werden von Vennemann|[49] vorgenommen. In der Arbeit wird mit Hilfe eines
einfachen, mathematischen Modells des Druckpulses und dem Vergleich mit gemes-
senen Ergebnissen gezeigt, dass sich charakteristische Veranderungen der Pulsform
durch die Superposition des von der Pumpe kommenden Pulses mit dem am Schlau-
chende reflektierten Puls erklaren lassen. Dabei Uberlagert sich der vom Herzen kom-
mende Druckpuls mit seiner eigenen Reflexion, da die Wellenl&nge des Pulses auf-
grund der hohen Pulsgeschwindigkeit sehr viel gréRer als die Schlauchlange ist. Aus
den Ergebnissen kann abgeleitet werden, dass sich insbesondere die flach abfallen-
de Flanke des Druckpulses aus der Uberlagerung hin und herlaufender, abklingender
Druckwellen zusammensetzt.
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Abb. 2.15: Druckpulse bei 900 mm Schlauchlange.

2.4 Modell-Shunts

Shunt-Modelle sollten nicht nur der Grél3e nach realen Shunts entsprechen, sie mis-
sen auch der jeweiligen Messmethode angepasst sein. Optische Messmethoden verlan-
gen in der Regel lichtdurchlassige Rohrwandungen. Oft wird der Volumenstrom Uber
den Umweg einer Geschwindigkeitsmessung bestimmt. In diesem Fall muss der Ka-
nalquerschnitt konstant und maoglichst exakt bestimmbar sein, da ein Fehler bei der
Durchmesserbestimmurd quadratischen Einfluss auf den Volumenstrdgnausiibt
(Gleichung 2.5 mit der mittleren Geschwindigeit

.
vsz”-vv (2.5)

Um den aus der Lichtbrechung an gewolbten Oberflachen folgenden Schwierig-
keiten auszuweichen, sind Kanéle mit quadratischem Stromungsquerschnitt oft vor-
teilhaft. Bei der erwarteten laminaren Stromung hat die Form des Rohrquerschnit-
tes (kreisformig oder quadratisch) nur untergeordneten Einfluss auf den Volumen-
strom. Gleichung 2|6 gibt den Volumenstrafdurch ein Rohr mit kreisférmigem
Querschnitt bei vorgegebenem Differenzdruck an. Gleichiung 2.7 stellt den gleichen
Zusammenhang fur Rohre mit rechteckigem Stromungsquerschnitt dar [45]. In den
Gleichungen entspricllip der vorgegebenen Druckdifferenz Gber dem Rdéhrchen,
ist die dynamische Viskositat der Flussigkeitlie Rohrlange und\ die Flache des
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Abb. 2.16: Geschwindigkeitsverteilung bei ausgebildeter, laminarer Stromung durch Rohre
mit kreisférmigen und quadratischen Querschnitten von jeweils Z.rBmuckabfall iber dem
Rohr: 10 kPa; dynamische Viskositat: B)3 Pas; Rohrlange: 10 cm

Stromungsquerschnittes. Die beiden Gleichungen unterscheiden sich bei identischen
Randbedingungen wie Rohrlange, Viskositat, Druckabfall und Strémungsquerschnitt
um den konstanten Wert von knapp 12 % zuungunsten des quadratischen Stromungs-
querschnittes. Abbildurig Z.]L6 zeigt die zugehérigen Stromungsprofile.

. ApA?

V=Gl (2.6)
. ApA? (1 64 2 tanh(5-(2n—1))
V=Tnr '(5‘%'; (2n_1)5 @7

Ferner missen die Modell-Gefale Gber verschiedene Anschlussméglichkeiten ver-
fugen, Uber die das Modell mit dem Kreislauf verbunden werden kann. Je nach Ver-
suchsanordnung sind besondere Adapter fir die Druckmessung oder die Injektion von
Indikatoren wie Farbstoff oder Luftblasen vorzusehen. Alle zusétzlichen Anschlisse
verandern die Rohrgeometrie und behindern die Entstehung einer ausgebildeten Stro-
mung.

Abbildung[Z2.17 zeigt die Ausfiihrung eines rechteckigen Kanals. Dabei wird eine
Platte aus beliebigem Material zwischen zwei 16 mm starke Acrylglasplatten gepresst.
In die Platte kdnnen gerade, verzweigte und gekrimmte Konturen geschnitten wer-
den, die den Kanal formen. Die Kanalbreite ist variabel; die Kanalhdhe ist durch die
Plattendicke vorgegeben. Die Acrylglasplatten erméglichen den optischen Zugang zur
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Schemazeichnung der Strémungskanéle:

%J' Bronchialarterie
S
praktische Ausfiihrung: s
pulmonaler Zustro a
Druckmessbohrun ®

Kanal (Modell-SPAS

<~ aYy ___— oberer Klemmrahmen
bronchialer Zustrom

obere Acrylglasplatte mit
Anschlussbohrungen

dichtende Platte mit
eingeschnittenem Kanal

untere, gefraste Acryl-
glasplatte mit Andruck-
stegen unter dem Kanal

unterer Klemmrahmen

pulmonaler Abstrom

Abb. 2.17: Angeschnittene Darstellung des Rechteckkanals.

Stromung. Der pulmonale Zu- und Abstrom erfolgt Gber eine Bohrung, welche ge-
nau zwischen den beiden Platten durchgefihrt ist. Dieser ovale Stromungsquerschnitt
hat eine Breite von 6 mm und eine Hohe von 6 mm zuzlglich der Kanalplattenstarke.
Bevor die Konstruktion verschraubt wird, kdnnen in diese Offnung weiche Anschluss-
schlauche aus Kunststoff eingesteckt werden. Zur Erhéhung des Anpressdrucks, der
die Kanéle gegen die Umgebung abdichtet, ist die untere Acrylglasplatte derart ausge-
frast, dass sich nur im Bereich der Kanéale Stege befinden. Die obere Acrylglasplatte
ist mit verschiedenen Bohrungen versehen, um beispielsweise Druckmessungen durch-
fuhren zu kdnnen. Zur Formung der Kanale wurden verschiedene Materialien getestet.
Eine lasergeschnittene, plane Platte aus nicht rostendem Stahl dichtet nicht gegen das
Plexiglas. Eine PTFE-Platte dichtet zwar sehr gut, verformt sich aber mit der Zeit so
stark, dass die Kanalgeometrie sehr unregelmanig wird. Ein Millimeter dickes, festes
Papierdichtungsmaterial ist geeignet.

Fur die Messung der Geschwindigkeit mittels injizierter Luftblasen (Kapitel 3.4)
und die Geschwindigkeitsbestimmung aus dem Differenzdruck (Képitel 3.3) sind keine
rechteckigen Kanale notwendig. Bei den Differenzdruckmessungen kdnnen auch un-
durchsichtige GefalR3e verwendet werden, jedoch muss ein bekanntes Strémungsprofil
wie zum Beispiel nach Abbildurjg 2.[L6 vorrausgesetzt werden. Zum Vergleich wurden
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Abb. 2.18: Photographie der verwendeten Kunststoff-Testnetzwerke. Der Schlauchinnendurch-
messer betrdgt 1,08 mm. Die Schlauchlangen kénnen der Abbildung entnommen werden.

daher Netzwerke aus Kunststoffschlauchen und Verbindern aus PP zusammengestellt
(Abbildung[2.18). Um den Einfluss der scharkantigen Verbinder zu vermeiden, wurde
zusatzlich ein Netzwerk aus Glasrohrchen angefertigt (Abbilflung 2.19).
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Abb. 2.19: Photographie des verwendeten Glasnetzwerkes. Innendurchmesser und Langen kon-
nen der Abbildung entnommen werden. Der Auf3endurchmesser der dickwandigen Rohrchen
betragt 7 mm. Der Innendurchmesser ist an den Verzweigungen stark erweitert.



Kapitel 3

Volumenstrommessung

3.1 Stand der Forschung

In der groRen Zahl der Veroffentlichungen im Bereich der Kapillarstromungen treten
zwei Forschungsschwerpunkte besonders hervor. Ein Teil untersucht die Gultigkeit der
Navier-Stokes-Gleichungen [23,133, 34| 39,/40,50, 55]. Der grol3ere Teil der Arbeiten
beschatftigt sich mit der Entwicklung optischer Messverfahren, die auf Mikrostromun-
gen anwendbar sind.

In den oben aufgelisteten Veréffentlichungen wird das Verhalten der Stromung,
insbesondere das Verhalten des Reibungsfﬂ{ﬁher der Reynolds-Zahl untersucht.

Es wird in der Regel der Volumenstrom und der Druckabfall im Strémungskanal auf-
genommen. In vielen Untersuchungen weist das Verhalten des Reibungsfaktors in Ab-
hangigkeit der Kanalgeometrie vom traditionellen Moody Diagramm ab. Diese Ab-
weichungen werden oft als ein friherer Umschlag vom laminaren zum turbulenten
Stromungszustand interpretiert. Die Messergebnisse, welche in den Artikeln wieder-
gegeben werden, weisen jedoch keinen einheitlichen Trend auf. Einen guter Uberblick
uber den Stand der Untersuchungen wird von Xu et al. [55] gegeben, in deren Artikel
eine numerische Simulation zu voll entwickelten turbulenten Flissigkeitsstromungen
in Mikro-Kapillaren vorgestellt wird.

Im Gegensatz zu den Untersuchungen zur Uberpriifung der Navier-Stokes-Glei-
chungen, die fur Reynolds-Zahlen bis ca. 5000 durchgefiihrt wurden, beschrankt man
sich bei der Entwicklung optischer Messverfahren auf die Untersuchung von rein la-
minaren Strdomungen b&e< 1, wo man vom Poiseuille-Profil ausgehen kann (Ab-
bildung[2.16). Im Folgenden soll ein Uberblick tiber einige der verwendeten optischen
Geschwindigkeitsmessmethoden gegeben werden. Ein Uberblick tiber drei der opti-
schen Verfahren mit Mikroaufldsung (Scalar Image Velocimetry (SIV), Laser Doppler
Anemometrie (LDA) und Particle Image Velocimetry (PIV)) wird von Meinhart et al.

friction factor
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[26] gegeben.

3.1.1 Optische Ortsfilter-Anemometrie

P Die optische Ortsfilter-Anemometrie wurde schon vor 2 Jahrzehnten auf Mikrostro-
mungen angewendet. Entwickelt wurde diese Methode zur Untersuchung von Kapillar-
stromungen in der Medizin. Federfuhrend bei diesen Untersuchungen waren Aizu et al.
[1,12,[3,[4]. Im Gegensatz zum hier verwendeten faseroptischen Ortsfilter-Anemometer
verwendeten Aizu et al. ein reeles Gitter. Das Anemometer wurde zudem im Reflexi-
onsbetrieb betrieben, sodass die Fluidgeschwindigkeit punktuell ausgemessen werden
konnte.

3.1.2 Particle Image Velocimetry (PIV)

Die Particle Image Velocimetry wird seit ca. 10 Jahren auf Mikrostromungen ange-
wendet. Neben den Artikeln von Meinhart und Co-Autorien [26/) 27| 28, 29], sind die
Artikel von Santiagol[43], Koutsiaris [22], Ovryn [32] und Sugii [46] zu nennen. In-
zwischen sind Mikro-PIV-Systeme kommerziell erhéaltlich.

Der Haupt-Unterschied von Mikro-PIV-Systemen zum herkémmlichen PIV-Sys-
temen besteht in dem fehlenden Laserlichtschnitt. Vielmehr wird das Messvolumen
diffus aus Richtung der Kamera beleuchtet. Damit die Kamera nur das Streulicht der
Partikel und nicht das Streulicht der Umgebung registriert, werden fluorizierende Par-
tikel benutzt, deren emittiertes Licht eine andere Wellenlange aufweist als der beleuch-
tende Laser und so mittels Filter von diesem getrennt werden kann. Ein Problem der
Mikro-PIV besteht darin, dass man die Tiefenauflésung nun nicht mehr durch die
Beleuchtung (scharf begrenzte Lichtebene) sondern lber die Tiefenscharfe des ver-
wendeten Objektives steuern muss. Partikel, die sich ausserhalb der Fokusebene des
Objektivs befinden sorgen fir stérende Hintergrundbeleuchtung. Das Signal-Rausch-
Verhaltnis ist somit sehr viel schlechter als bei Ublichen PIV-Aufnahmen. Bei der
Mikro-PI1V hat man zusatzlich mit der geringen Partikelmenge im Messvolumen um-
zugehen. Dieses Problem umgeht Meinhart, indem er die Kreuzkorrelationsfunktionen
mehrer Bilder mittelt und dann den Korrelationspeak der Ensemble-gemittelten-Kreuz-
korrelationsfunktion ermittelt.

Ovryn [32] weicht mit seinen Versuchsaufbau vom Standardaufbau ab. Er verwen-
det die Mie-Streuung, um die Position der Partikel im Messvolumen zu detektieren,
und bezeichnet seine Messmethode mit ,,Coherent Forward Scattering Particle Image
Velocimetry (CFSPIV)“.

2Anemometrie: (griech.) Messung von Strdmungsgeschwindigkeiten
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3.1.3 Scalar Image Velocimetry (SIV) and Molekular Tagging Ve-
locimetry (MTV)

Bei der Scalar Image Velocimetry werden die Geschwindigkeitsvektorfelder anhand
von Bildern passiver, skalarer GroRen und der Inversion der Transportgleichung fur
passive Skalare bestimmit [26]. Zur Scalar Image Velocimetry zahlt die Molekular

Tagging Velocimetry. Bei dieser Technik erregt man stromungsmarkierende Molekule
durch ein Gitter von UV Strahlen zum phophoreszieren. Zwei CCD-Kameras neh-
men Bilder der phosphoreszierenden Gitterlinien mit einem kurzen Zeitverzug zwi-

schen den Bildern auf. Die lokalen Geschwindigkeitsvektoren werden ermittelt, indem
die Gitterlinien der beiden Bilder miteinander korreliert werden. Maynes und Webb

[24]beschreiben in ihrem Artikel die Anwendung dieses Verfahrens auf eine Rohrstro-
mung mit einem Innendurchmesser von 705.

3.1.4 Laser-Doppler Anemometrie

Die Laser-Doppler Anemometrie ist ein Standardmessverfahren in der Stromungstech-
nik. Das Messvolumen ist in der Regel wenige Millimeter grof3. Mit Hilfe von Linsen
sehr kurzer Brennweiten lasst sich das Messvolumen auf wemgeesrkleinern[[26].

Durch das kleine Messvolumen stellt sich auch beim LDA das Problem ein, dass sich
pro Zeiteinheit nur wenige Partikel durch das Messvolumen bewegen. Zudem steigt
die Messunsicherheit bei kleinen Volumen, da die Anzahl der Streifen des Interferenz-
musters mit sinkender Messvolumengréf3e abnimmit.

3.1.5 Korrelationsmethoden

Zur Messung der Stromungsgeschwindigkeiten werden verschiedene Korrelationsme-
thoden angewendet. Tsukada etlall [47] stellt zum Beispiel eine Bildkorrelationsmetho-
de vor, mittels derer Blutstromungen ausgemessen werden kénnen. Die Blutstrémung
wird dabei zu zwei Zeitpunkten von einer Kamera aufgenommen. Die Geschwindig-
keit des Blutes wird &hnlich wie bei der PIV durch die Verschiebung des Bildmusters,
welches durch die Blutzellen erzeugt wird, mittels einer Korrelation ermittelt.

3.2 Faseroptische Ortsfilteranemometrie

3.2.1 Messprinzip

Auf Basis verschiedener Veroffentlichungen [[86] B7, 38] scheint die faseroptische
Ortsfilteranemometrie ein vielversprechendes Verfahren zur Messung von Strémungs-
geschwindigkeiten in kleinen Kanélen zu sein. In diesem Kapitel wird die Messmetho-
de detailliert vorgestellt.
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Abb. 3.1: Optischer Aufbau des Ortsfilter-Verfahrens: Abbildungsoptik, telezentrische Blende,
Gitter, Feldlinse und Photoempfanger.

Ein sich bewegendes Objekt, z.B. ein Partikel, welches sich in einer Stromung be-
findet, wird auf ein Gitter abgebildet. Die Messinformation, d.h. die Geschwindigkeit
des Partikels, folgt aus der Relativbewegung zwischen Bild und Gitter [36].

Abbildung[3.] zeigt den prinzipiellen, optischen Aufbau eines Ortsfilter-Anemo-
meters. Das sich mit der Geschwindigkeibewegende Partikel wird Gber eine Optik
(1. Linse) auf ein Gitter abgebildet. Die Linse am Bildort hinter dem Gitter fuhrt das
das Gitter passierende Licht einem Photoempfanger zu. Die Blende hinter der ersten
Linse dient der Erzeugung eines objektseitig telezentrischen Strahlengangs. Dass be-
deutet, dass nur Strahlen durch diese Linse gelangen, die vor der Linse parallel zur
Linsenachse verlaufen (achsenparallele Strahlen werden hinter einer Linse zu Brenn-
punktstrahlen). Die Parallelprojektion der Partikel erzwingt man, damit der Abstand
des Partikels zum Messgitter keinen Einfluss hat. Bewegt sich das Bild des Partikels
uber das Gitter, so tritt an dem Photoempfanger das in Abbilflurig 3.2 dargestellte,
modulierte Signal auf. Die niederfrequenten Schwankungen des Signals entstehen auf-
grund von geringen Leistungsénderungen der Beleuchtung oder durch Streulicht aus
der Umgebung, welches Schwankungen unterliegt. Der sinusahnliche Wechselanteil
mit der Frequenz entsteht aufgrund der sich am Gitter vorbeibewegenden Partikelab-
bildung.

Die Frequenzf stellt die der Objektgeschwindigkaitproportionale Messgrof3e
dar (Gleichung 3]1)M ist der Abbildungsmafistab ugddie Gitterkonstante.

fo-g
u= M (3.1)

Das Gitter wirkt als OrtsfrequenZzfilter, d.h. es filtert aus dem Ortsfrequenzspektrum

der Objektfunktion des Partikels eine Ortsfrequenz heraus, namlich die der Gitterkon-
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Abb. 3.2: Schematisch dargestellter Signalverktif.

stanten entsprechenden Ortsfrequang-£ M /g). Durch die Bewegung des Partikels
wird die herausgefilterte Ortsfrequenyg als Zeitfrequenzg wahrgenommen (Glei-

chung3R).

fo=mp-u (3.2)

Das Ergebnis der Ortsfrequenzfilterung ist im Zeitbereich ein kontinuierliches Si-
gnalspektrum mit einem Frequenzmaximum hgidessen Lage durch die Gitterkon-
stante bestimmt wird [36].

Die Gitterkonstante ist so zu wahlen, dass das Ortsfrequenzspektrum des Objekts
bei der Ortsfrequenz des Gitters einen moglichst groRen Anteil besitzt. Zur Unter-
driickung des niederfrequenten Signalanteils eignet sich ein Differenzgitter mit zwei
Photoempféangern, das aus zwei Einfachgittern besteht, die um eine halbe Gitterkon-
stante gegeneinander versetzt sind. Beide Photoempfanger empfangen gleichzeitig die
geringen Schwankungen der Beleuchtung und des Umgebungslichtes, die Partikelab-
bildungen empfangen die Photoempfanger allerdings zu unterschiedlichen Zeitpunk-
ten. Durch die Subtraktion der beiden Signale lassen sich die niederfrequenten Schwan-
kungen und der Gleichanteil des Signals entfernen.

Je nach Beleuchtung, wird das Partikel als Schatten (Absorptionsbetrieb) oder als
Streulichtabbildung (Reflexionsbetrieb) auf den Photodetektor abgebildet. Abbildung
3.7 zeigt einen Versuchsaufbau im Reflexionsbetrieb wahrend Abbi[dung 3.3 den Ab-
sorptionsbetrieb verdeutlicht.

In Abbildung[3.3 ist der Ortsfilter aus fiberoptischen Lichtleitfasern aufgebaut.
Die Art des eingesetzten Ortsfilters bildet das hauptsachliche Unterscheidungsmerk-
mal der in der Literatur beschriebenen Varianten des Ortsfilterverfahrens. Verwendung
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Abb. 3.3: Messprinzip des fiberoptischen Ortsfilter-Anemometers im Absorptionsbetrieb.

finden mechanische Spaltgitter, Prismengitter, Photodiodenanordnungen, Flussigkris-
tallanordnungen, CCD-Sensorzeilen und Lichtleitfasergitter [36].

Das Beleuchtungssystem in Abbildung]3.3 generiert einen parallelen Lichtstrahl.
Das Schattenbild eines jeden Partikels fallt auf den fiberoptischen Ortsfilter und er-
zeugt so Intensitatsunterschiede des auf den Ortsfilter fallenden Lichts. Indem die Par-
tikel wahrend ihres Weges langs der Gitterachse einzelne Fasern teilweise oder ganz
abdecken, entsteht das Sigsél). Aufgrund der Parallelprojektion ist die Geschwin-
digkeit des Schattenbildes gleich der Geschwindigkeit des Partikels. Der Durchmes-
serdp der Partikel sollte kleiner oder gleich der halben Gitterkonstanten g sein, d.h.
g/dp <0,5.

Weiterfihrende Informationen bieten Aizu et al.[[1] B, 4], Ator, J.T. [6], Green et
al. [18], Hayashi et al/ [21], H&adrich [19] und Petrak][36/ 37, 38].

3.2.2 \Verwendetes Gerat

Das Ortsfilter-Anemometer, welches fur die Durchflussmessung in den Modell-Shunts
verwendet wird, ist ein faseroptisches Ortsfilter-Anemometer der Firma SIVUS GmbH
Chemnitz (Sonde PVD-6 12/00). Der Ortsfilter ist als Differenzgitter ausgefuhrt, wel-
ches aus zwei um die halbe Gitterkonstagtersetzten Einzelgitter aus je 7 Lichtwel-
lenleitern hergestellt ist [38]. In dem Sensor ist keine Abbildungsoptik integriert. Er
erflllt nur die Funktionen der Erfassung und Weiterleitung des auf die Eintrittsflachen
der Lichtleiterfasern fallenden Intensitdtsmusters. Die Lichtwellenleiter haben einen
Kerndurchmesser von 1@9n und einen Manteldurchmesser von 126. Das Diffe-
renzgitter hat somit eine Gesamtlange von 1,75mm und eine Gitterkonstante von g =
250pum. Die technischen Daten des Messsystems sind in Tgbefle 3.1 zu entnehmen.
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Messbereich u=0,006...15m/s;fo =25 Hz...60 kHz
Gitterkonstante g=250pum
Maximal-Amplitude +3,0 Vssbzw. 22 Veis
Grundrauschen 30 my¥s (ohne Beleuchtung)

50 mVe¢f (Mmax. Beleuchtung)
Stromversorgung +6...+ 28V bei max. 50 mA Gleichstrom
Lichtquelle kollimierte Laserdiode

Wellenlange: 650 nm (rot)

Intensitat: 0..2,5 mW optische Lichtleistung
Abmessungen Gehause (L x B x H): 65 x50 x 40 mm

Sondenrohr: L =260 mm, D =8 mm

Lichtstift: L = 140 mm, D =10 mm
Betriebstemperatur —10...4+60°C
Transport-/Lagertemperatur—40...+85°C

Tabelle 3.1: Technische Daten des faseroptischen Ortsfilter-Anemometers PVD-6 der
Firma SIVUS.

3.2.3 Anwendung auf Kapillarstromungen

Besonders die bereits erwahnten Veroffentlichungen von Petrak etlal. [36,/ 37, 38] hat-
ten grofl3e Hoffnungen geweckt, das in Kagitel 3.2.2 vorgestellte Gerét eigne sich gut
zur Messung von Volumenstromen in Kanalen unter 1 Millimeter Durchmesser. In den
folgenden Unterkapiteln werden die Schwierigkeiten erlautert, die bei der Geschwin-
digkeitsmessung in Shunt-Modellen mittels des beschriebenen Ortsfilters auftreten.
Die Summe der Schwierigkeiten lasst die Aussage zu, dass mit dem verwendeten Ge-
rat die mittlere Geschwindigkeit in kleinen Kanalen nicht ausreichend genau ermittelt
werden kann. Zum Verstandnis sind einige Uberlegungen beziiglich des Messvolu-
mens, der Datenauswertung und der Interpretation der Messsignale notwendig.

Messvolumen

Das Messprinzip der Ortsfiltermesstechnik erlaubt sehr kleine Messvolumina. Aizu et
al. [2,3,/4] haben mittels der Ortsfiltermesstechnik im Reflexionsbetrieb das laminare
Geschwindigkeitsprofil in einer Glaskapillaren mit einem Innendurchmesser von 700
KM vermessen.

Der Sensor des kauflich erworbenen faseroptischen Ortsfilteranemometers ist be-
zuglich Lichtquellenleistung und Signalverstarkung fiir den Absorptionsbetrieb (Ab-
bildung[3.3 ausgelegt. Ein Arbeiten im Absorptionsbetrieb bedeutet aber, dass die Tie-
feninformation, d.h. die Aussage, wo sich das Teilchen im Messvolumen befindet, ver-
loren geht. Das Messvolumen des Sensors dehnt sich also auf die gesamte Tiefe der
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Laserstrahl Stromungskanal

Zylinderlinse  faseroptischer Ortssensor

Abb. 3.4: Messvolumen zur Geschwindigkeitsmessung in Kapillarkanélen mit dem faseropti-
schen Ortsfilter-Anemometer.

Messkammer aus. Der faseroptische Ortsfilter hat durch seine Bauart eine rechteckige
Form. Das Gitter, welches die Lichtwellenleiter bilden, hat einer Hohe vonub®0
(Kerndurchmesser der Lichtleitfaser) und eine Lange von 1,75 mm (2 x 7 Lichtleitfa-
sern mit einem Manteldurchmesser von 1@bnebeneinander). Um ein den gesamten
Kanal erfassendes Messvolumen auf den Sensor abzubilden, muss man in Strémungs-
richtung und quer dazu unterschiedliche Abbildungsoptiken verwenden.

Um Aussagen Uber die Durchflussgeschwindigke{Gleichung[3.B) bei unbe-
kanntem Geschwindigkeitsprofil zu erhalten, soll die Geschwindigkeitsdichtevertei-
lung f(u) Uber dem gesamten Kanalquerschnitt herangezogen werden. Um den ge-
samten Kanalquerschnitt mit der Sonde zu vermessen, muss die Kanalhdhe tber eine
Optik (Zylinderlinse) verkleinert auf dem Sensor abgebildet werden (Abbilgung 3.4).

_ vV 1
0=7=3 /A ud (3.3)
In Gleichund 3.B isV der Volumenstrom und A die durchstrémte Fléache.

Detektionsalgorithmen

Die Frequenzbestimmung erfolgt beim faseroptischen Ortsfilter-Anemometer in der
Regel Uber das Amplitudenspektrum, gewonnen aus eindﬂ,ﬁﬁér Uber das Leis-
tedichtespektrum. Wendet man diese Methoden zur Frequezbestimmung an, hat man
keine Kriterien zur Verfiigung, um zu bestimmen, wieviel Teilchen sich in der Messzeit

Sfast fourier transformation
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durch das Messvolumen bewegt haben. Das heil3t, es findet keine Unterscheidung zwi-
schen Einzel- und Mehrteilchenmessung statt. Unter Einzelteilchenmessung versteht
man, dass moglichst jedes Teilchen, welches sich durch das Messvolumen bewegt, re-
gistriert und dessen Geschwindigkeit getrennt von den anderen Teilchen ausgewertet
wird. Bei der Mehrteilchenmessung werden mehrere Teilchen in der Messzeit regis-
triert, wobei sie nicht mehr einzeln im Signal zu identifizieren sind. Das bedeutet, dass
auch die gemessene Geschwindigkeit dieser Gesamtheit an Teilchen zugeordnet wird
und nicht dem einzelnen Teilchen. Eine Mehrteilchenmessung hat bei der Verwendung
des faseroptischen Ortsfilters als ,,Punktsensor” gegeniber der Einzelteilchenmessung
keine Nachteile. Das Messvolumen ist in dem Falle so klein, dass nur eine geringe
Varianz in den Geschwindigkeiten der Teilchen vorliegt. Das bedeutet, dass die Fre-
quenzen der Teilchen sich auch kaum unterscheiden. Ein Uberlappen der Burstsignale
der Teilchen hat kaum eine Auswirkungen auf die Frequenzbestimmung.

Im Fall, dass sich das Messvolumen tUber den kompletten Querschnitt eines Kanal
erstreckt, variieren die ortlichen Geschwindigkeiten der Partikel enorm. Dies bedeutet,
dass ein Mehrteilchenbetrieb nicht mehr in Frage kommt, weil die Zuordnung der Uber
die FFT bestimmten Frequenz nicht mehr eindeutig ist. Die FFT eines Messsignales
liefert in der Regel eine Frequenz, die einen absoluten maximalen Amplitudenwert
hat. Diese Frequenz wird verwendet, um die Geschwindigkeit der Teilchen zu bestim-
men. Da man im Mehrteilchenbetrieb das Messsignal durch mehrere Teilchen erzeugt
wurde, stellt sich die Frage, wie die Frequenz mit der maximalen Amplitude mit den
verschiedenen Geschwindigkeiten der Teilchen zusammenhangt.

Eine Addition von periodischen, unendlichen Signalen unterschiedlicher Frequen-
zen liefert ein Frequenzspektrum, welches alle diese Frequenzen enthélt (Abbildung
[3.5 oben). Der Amplitudenwert jeder Frequenz wird durch die Amplitude des jewei-
ligen periodischen unendlichen Signales bestimmt. Die Aussage liesse den Schluss
zu, dass man mittels der FFT die Geschwindigkeit des Teilchens misst, welches die
gro3te Amplitude im Zeitsignal aufweist. Dieser Schluss gilt jedoch nicht, wenn man
zeitdiskrete und vorallem zeitlich begrenzte Signale vorliegen hat. Durch die zeitli-
che Begrenzung der Signale wird der Amplitudenwert im Frequenzbereich durch die
Aufzeichnungsdauer mitbestimmt [8]. Begriindet ist diese Tatsache in Faltungsopera-
tionen, die bei diskreten Fouriertransformationen durchgefuhrt werden. Der Amplitu-
denbetragd/2, den man bei einer kontinuierlichen FFT fur die dominante Frequenz
erhalt, wird mit der Aufzeichnungsdauer des SigrnEsmultipliziert und durch die
AbtastzeitT geteilt.

Die Anzahl der Schwingungen, die ein jedes Teilchen erzeugt, wenn es sich am Git-
ter des Sensors vorbeibewegt, ist konstant. Die Dauer der jeweiligen Schwingung ist
jedoch durch die Geschwindigkeit des Teilchens bestimmt. Je langsamer das Teilchen
ist, desto geringer ist die Frequenz der Schwingung und desto langer ist der Burst.
Je langer die Aufzeichnungdauer ist, desto gro3er wird der Amplitudenwert im Fre-
quenzspektrum (Abbildurjg 3.5 mitte). Ein von einem Teilchen erzeugter Burst kleine-
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Abb. 3.5: Frequenzspektrenben: Drei diskrete Sinussignale (Abtastzdit= 211/500 [s];
fa=sin(10- w-t); f, =sin(20- w-t); farp = fa+ fp) mitte: Drei diskrete, zeitbegrenzte Sinus-
signale (Abtastzeil = 2-11/500 [s]; f; = sin(10- w-t) fir 0,21t <t < 1,41und sonstf; = 0;

fp =sin(20-w-t) fur m<t < 1,6mund sonsf, =0, fa.p = fa+ fp) unten:Drei diskrete, zeitbe-
grenzte Sinussignale (Abtastz&it= 2-11/500 [s]; fa = 0,75-sin(10-w-t) fur 0,2m<t < 1,41
und sonstf; = 0; f, = sin(20- w-t) fur t<t < 1,6mund sonstf, = 0, fa p = fa+ fp)



KAPITEL 3. VOLUMENSTROMMESSUNG 40

. T | O O L Il

V RN

a b

VoV

Abb. 3.6: Storstellen innerhalb eines Burst-Signals. a) verrauschter Signalverlauf b,c) gestorter
Signalverlauf nach unten oder oben d,e) mehrfacher Nulldurchgang f) Richtungsumkehrung in
eigentlich monoton steigenden oder fallenden Signalabschnitten g) Phasenspriinge h) mehrfa-
ches Uberschreiten der Triggerschwelle

g

rer Amplitude aber langerer Dauer kann eine grof3ere Amplidude im Frequenzbereich
zur Folge haben, als ein Burst groRerer Amplitude aber kiirzerer Dauer (Abbjildiing 3.5
unten).

Aufgrund dieser Tatsachen wird deutlich, dass durch die Frequenzauswertung mit-
tels FFT im Mehrteilchenbetrieb fur den Fall von groRen Geschwindigkeitsunterschie-
den, die langsameren Teilchen starker bei der Auswertung gewichtet werden. Aus die-
sem Grund wird im Falle der hier vorliegenden Untersuchung der Mikrokanalstr6-
mung, in dessen Rahmen der gesamte Kanalquerschnitt das Messvolumen bildet, der
Einzelteilchenbetrieb bevorzugt.

Fur die Signalauswertung wird auch im Fall des Einzelteilchenbetriebes nicht die
FFT verwendet, sondern es wird tber eine Nullstellendetektion die Frequenz ermittelt.
Das hat zwei Griinde: Zum einen wird ein Algorithmus zur Detektion fehlerhafter
Burstsignale (Abbildung@ 3]6) nach Ruck [41] verwendet, der als ein Fehlerkriterium
die Abweichung der Periodenlangen innerhalb des Bursts heranzieht. Das bedeutet,
die Periodenlangen des Burst sind schon bestimmt und kénnen somit auch fir die
Frequenzbestimmung herangezogen werden. Zum anderen ist die Aufzeichnungdauer
des Messsignales im Allgemeinen sehr kurz, da mdglichst nur ein Burst registriert
werden soll. Eine kurze Messzeit bedeutet aber auch, dass die Frequenzauflésung, die
bestimmt wird durctAf = 1/Messzeitsehr schlecht ist.

Der Auswertealgorithmus muss so ausgelegt werden, dass Signale mit extremen
Storstellen erkannt und von der weiteren Verarbeitung ausgeschlossen werden. Die
Ausschlusskriterien missen allerdings ausreichend Spiel lassen, um leicht verrauschte
Signale akzeptieren zu kdnnen. Eine Rauschuberlagerung bedeutet nicht sofort, dass
die Nullstellendetektion notwendigerweise falsch durchgefuhrt wird.
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Das hier verwendete Signalauswerteverfahren arbeitet auf der Basis eines Peri-
odenldngenvergleichs. Dem Verfahren liegt die Idee zugrunde, dass sich sdmtliche zu
unterdrickende Storeinfliisse letztlich in einer Veranderung der Periodenldngen, d.h.
der Zeitdauer zwischen den Nullstellen des Bursts &uf3ern miissen, wenn sie nicht von
untergeordneter Bedeutung fir die Frequenzbestimmung sind (z.B. geringe Rausch-
uberlagerung).

Detektierte und wahre Geschwindigkeiten

Wendet man das faseroptische Ortsfilter-Anemometer auf den gesamten Kanalquer-
schnitt an, so hat man einen Flachensensor vorliegen. Ublicherweise findet bei Fla-
chensensoren wéhrend einer Messung eine Integration Uber das Geschwindigkeitspro-
fil des Stromungsquerschnittes statt, d.h man erhélt mittels einer Messung die Durch-
flussgeschwindigkeit. Im Fall des faseroptischen Ortsfilter-Anemometers liefert eine
Messung nicht die Durchflussgeschwindigkeit, sondern den Mittelwert der Geschwin-
digkeitsdichteverteilund (u), die durch viele hintereinander durchgefiihrte Messun-
gen zu bestimmen ist. Das bedeutet, dass dieser Sensor nur flr stationare oder sich pe-
riodisch wiederholende Strdomungen geeignet ist. Dieser Zusammenhang soll im Fol-
genden naher erlautert werden.

Aufgrund der Schubspannungsgesetze und der Haftbedingung an der Wand er-
gibt sich bei durchstromten Kérpern (z.B. Rohr, Kanal) eine Geschwindigkeitsvertei-
lung, die im laminaren Fall einen parabolischen Charakter annimmt. Die typischen
Geschwindigkeitsprofile sind aus Abbildung 4.16 bekannt.

Die Geschwindigkeitsdichtefunktiof(u(y,z)) gibt die Haufigkeiten der einzel-
nen Uber den Kanalquerschnitt auftretenden Geschwindigkeiten an. Sie ist abhéngig
von Geschwindigkeitsprofil(y, z) und von der Verteilung der Teilchen Uber der Quer-
schnittsflachef (y,z). Die folgende Beziehung gibt den Zusammenhang der Gré3en
wieder:

12 = 10D oy 3.

Die Geschwindigkeitsdichtefunktion ist haufig unsymmetrisch, d.h. der Median-
wert der Verteilung ist in der Regel ungleich dem Mittelwert der Verteilung. Fur den
Fall, dass tUber den Stromungsquerschnitt die Teilchen gleichverteilt sind, sich also an
jedem Ort des Querschnittes gleich viele Teilchen aufhalten, reprasentiert der Mittel-
wert der Geschwindigkeitsdichtefunktion die Durchflussgeschwindigkeit. Der Mittel-
wert aller Messwerte entspricht dem Mittelwert der Geschwindigkeitsdichtefunktion,
so dass der Mittelwert der Messwerte der Durchflussgeschwindigkeit entspricht. In
der Praxis kommt es jedoch vor, dass man keine Gleichverteilung der Teilchen uber
dem Stromungsquerschnitt vorliegen hat. In den Randbereichen, wo ein starker Ge-
schwindigkeitsgradient auftritt, halten sich weniger Teilchen auf (dazu mehr im néachs-
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ten Kapitel). In diesem Fall entspricht der Mittelwert der Messwerte nicht mehr der
Durchflussgeschwindigkeit. Die Geschwindigkeitsdichtefunktion muss zum Rand hin
interpoliert werden. Bei unbekannten Strémungsprofilen ist es jedoch unklar, mittels
welcher Interpolationsvorschrift dies durchzufihren ist.

Desweiteren muss in Betracht gezogen werden, dass man durch das Setzen von
Triggerschwellen, die man bendtigt, um einzelne Bursts voneinander zu separieren,
ein Selektion beziglich der Partikel vornimmt.

Partikelverteilung im Strémungsfeld

Bei der Wahl der Partikel zur Geschwindigkeitsmessung in Kanalen und Rohren wird
in der Regel ihr Tragheitsverhalten in Hauptstromungsrichtung abgeschétzt, um sicher
zu gehen, dass sie der Stromung gut folgen. Die Partikel erfahren allerdings auch Im-
pulse quer zur Hauptstromungsrichtung. Auf die Partikel wirkt im Randbereich eine
Art von Auftriebskraft, die zur einer Bewegung der Partikel in Richtung der Kanal-
mitte fuhrt. Diese Kraft entsteht durch den Geschwindigkeitsgradieshtigdy [42].

Sie erklart sich durch die in einer Scherstrémung vorhandenen Druckdifferenzen zwi-
schen der Ober- und Unterseite der Partikel. Die Richtung der ,Auftriebskraft“zeigt
in Richtung des Geschwindigkeitsgradienten, so dass die Partikel sich quer zu den
Stromlinien bewegen. Es gibt also grundsatzlich zwei Grinde dafir, dass sich die Par-
tikelgeschwindigkeit in einer Kanal- bzw. Rohrstromung ungleich der Stromungsge-
schwindigkeit ist: Zum einen hat man eine Geschwindigkeitsabweichung aufgrund der
Tragheit der Partikel und zum anderen aufgrund der ,Auftriebskraft* durch den Ge-
schwindigkeitsgradienten im Geschwindigkeitsfeld.

Die ,Auftriebskraft‘ hat aber noch einen zusatzlichen Effekt, der im Falle unseres
faseroptischen Ortsfrequenzsfilters zu Problemen fuhrt. Aufgrund des Transportes von
Partikeln im Randbereich des Kanals befinden sich dort weniger bis gar keine Partikel
[14]. Fur den Fall, dass wir den Ortsfilter auf den gesamten Stromungsbereich an-
wenden, hat das zur Folge, dass wir die kleinen Geschwindigkeiten nicht messen und
sich somit die Geschwindigkeitshaufigkeitsverteilung verandert und der Mittelwert der
Verteilung nicht mehr unserer Durchflussgeschwindigkeit entspricht.

Fazit

Das verwendete Ortsfilteranemometer erlaubt aufgrund seiner Konstruktion nur den
Betrieb nach dem Absorptionsprinzip, nicht nach dem wesentlich komplizierteren Re-

flexionsprinzip. Deshalb findet immer eine Integration der Messwerte Uber das gesam-
te Messvolumen statt. Daran andert prinzipiell auch eine Fokussierung der Beleuch-
tung auf einen Punkt bei langer Brennweite nichts, da in diesem Fall immer noch das
gesamte Stromungsfeld entlang einer Linie erfasst wird. Die langsamen Partikel aus
den Randbereichen des Strémungsfeldes werden durch ihre langere Verweildauer im
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Messvolumen bei Anwendung der FFT Uberbewertet. Durch starke Geschwindigkeits-
gradienten werden die Partikel aus den Randbereichen der Stromung in die Rohrmitte
verdrangt, wodurch die detektierte Geschwindigkeit von der mittleren Geschwindig-
keit abweicht. Der Fehler ist nur schwer einschatzbar, da die genaue Verteilung der
Partikel unbekannt ist.

Im Einzelteilchenbetrieb kann das Zeitfenster der Messung kaum an die Strémungs-
bedingungen angepasst werden. Durch die starken Geschwindigkeitsgradienten im Stro-
mungsfeld und die pulsende Stréomung sind die auftretenden Geschwindigkeiten ex-
trem unterschiedlich. Sollen zum Beispiel die langsamen Geschwindigkeiten erfasst
werden, kommen wahrend der notwendigerweise langen Messzeit zu viele schnelle
Teilchen mit zur Auswertung.

3.3 Volumenstrombestimmung aus Differenzdruckmes-
sungen

Mit Hilfe der Gleichungerj 2]6 und 2.7 lasst sich der Volumenstrom durch ein Rohr
bei bekanntem Druckabfall berechnen. Die Gleichungen gelten allerdings nur bei kon-
stanter, ausgebildeter, laminarer Stromung. Uchida [48] zeigt, dass man bei lamina-
rer, pulsender Stromung keinen Fehler macht, wenn man mit dem zeitlich gemittel-
ten Druckabfall rechnet! Daraus folgt Gleichyng]3.5 fur pulsende, laminare Strémung
in kreisrunden Rohren. Siehe dazu auch Gleichjung B.9. Der gemessene Druckpuls
kann eventuell mathematisch durch eine Fourier-Reihe angenahert werden (Gleichung
[B.6 und[B.T). Fur diesen Fall sind im Anhapg B die wichtigsten Beziehungen zur
Bestimmung der Geschwindigkeitsverteilung, der mittleren Geschwindigkeit und des
Volumenstroms hergeleitet. Diese Experimente eignen sich auch zur Uberpriifung der
Annahme, dass mit dem mittleren Druckabfall gerechnet werden kann.

. TR /dp
v (%) 65

Vor und hinter den Modellnetzwerken (Abbildunden 2.18 und]2.19) befinden sich
wahrend der Experimente in der Zu- und in der Abstromleitung Piezo-Drucktransmitter
der Firma ,ENDEVCOEin PC zeichnet die iiber eine Messkarte der Marke ,National
Instruments” aufgenommenen Drucksignale auf. Damit ist der wahrend der Experi-
mente herrschende, zeitlich gemittelte Druckabfall Gber dem Netzwerk bekannt. In
Kapitel[4.1 wird ein PC-Programm vorgestellt, mit welchem sich der Volumenstrom
durch nahezu beliebige Netzwerke auf Basis des gemittelten Druckabfalls berechnen
lasst. Im Unterkapit¢l 4]2 werden die experimentellen und errechneten Ergebnisse mit-
einander verglichen.
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3.4 Volumenstrommessung mittels injizierter Luftbla-
sen

Alternativ zu der Volumenstrommessung mittels Druckmessungen wird nach einer
weiteren, einfachen Messmethode gesucht. Nach dem Verdrangungsprinzip arbeitende
Gerate, Turbinenradvolumenzahler und Messblenden verursachen zu hohe Druckver-
luste. Schwebekdrperdurchflussmesser lassen sich bei pulsender Stromung nicht able-
sen. Andere Geréate lassen sich nur schwer gentigend verkleinern, wie zum Beispiel
Messdusen, Venturi-Rohre und Prandtl-Sonden. Laser-Doppler-Anemometer, Ultra-
schall- oder induktive Stromungsmesser erscheinen im Rahmen dieses Projektes zu
aufwandig, so dass eine einfachere Messeinrichtung hergestellt wird.

3.4.1 Idee

Befindet sich in einem Rohrchen eine Luftblase, welche gerade so grol3 ist, dass sie
am gesamten Umfang anliegt, so wirkt die Blase wie ein reibungsarmer Kolben, der
von der Stromung durch das Rohr geschoben wird. Die Strdomung in dem Rohr ist
bei Anwesenheit einer solchen Luftblase wenigstens lokal eine Kolbenstromung. In
dem Rohrchen befinden sich, in einem definierten Abstand voneinander, zwei Kontroll-
punkte, an denen die passierende Luftblase detektiert werden kann. Der Volumenstrom
ergibt sich aus dem Verhaltnis des Volumens zwischen den beiden Kontrollpunkten und
der Zeit, die die Blase fir diesen Weg benétigt (GleicHung 3.6).

L-D? 1t
a1 (3.6)

Darin istL der Abstand zwischen den beiden Kontrollpunkt@rger Rohrdurch-
messer und die Zeit. Dabei wird angenommen, dass die Luftblase am Umfang des
Rohrchens dicht abschliel3t, dass heil3t, es tritt nur vernachlassigbar wenig Wasser zwi-
schen Blase und Rohrwand hindurch. Die Lange der Luftblasen ist relativ zum Abstand
der Kontrollpunkte vernachlassigbar klein.

Es sollte sich immer mindestens eine Luftblase im Rohrchen befinden, um die Stro-
mungsform nicht zu verandern. Dariiberhinaus missen die Blasen weiter stromabwarts
wieder aus der Leitung entfernt werden kdnnen.

Durch den pulsenden Charakter der Stromung entsteht eine nicht zu vernachlas-
sigende Messunsicherheit. Diese Grol3e hangt von der Intensitat der Pulse ab, die in
folgende Bereiche eingeteilt werden kann:

V=

e Die Geschwindigkeit wird nie Null oder negativ. Das heifl3t, die Flissigkeit fliel3t
periodisch langsamer oder schneller werdend in eine Richtung.

e Die Geschwindigkeit nimmt zyklisch den Wert Null an, wird aber nie negativ.
Die Stromung kommt also zwischen den Pulsen zum Stillstand.
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Geschwindigkeit
[normiert auf Maximalgeschwindigkeit]
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|- Geschwindigkeitspuls
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a) mit der Geschwindigkeit Null

b) mit Maximalgeschwindigkeit
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(langsamer werdend)

d) mit mittlerer Geschwindigkeit
(schneller werdend)
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Ort
[normiert auf Periodenlange]

Abb. 3.7: Einfluss der Phasenverschiebung des Geschwindigkeitspulses am ersten Kontroll-
punkt auf das Messergebnis.

¢ Die Geschwindigkeit wechselt ihre Richtung. Das bedeutet, zwischen den Pulsen
kommt es zu Ruckstromung.

Da der zweite Fall die Bedingungen des aktuellen Experiments am Besten be-
schreibt, soll dieser néaher betrachtet werden. Die Messunsicherheit hangt auch von der
Form des Pulsverlaufes ab, der hier naherungsweise sinusformig angenommen wird.

Die rote Kurve in Abbildung 3]7 zeigt den idealisierten Geschwindigkeitsverlauf
einer Luftblase, welche sich durch ein diinnes Roéhrchen bewegt. Der zurlickgelegte
Weg wird in Pulslangen gemessen. Die Geschwindigkeit ist auf die maximale Ge-
schwindigkeit der Blase normiert. Befinden sich die beiden Kontrollpunkte unmittel-
bar nebeneinander, misst man die momentane Geschwindigkeit der Blase. Wird der
Abstand der Kontrollpunkte voneinander erhoht, so wird die Durchschnittsgeschwin-
digkeit bestimmt, welche die Luftblase zwischen den beiden Kontrollpunkten hat. Die
Durchschnittsgeschwindigkeit, welche die Messeinrichtung feststellt, kann in Abh&n-
gigkeit des Kontrollpunktabstandes nach Gleichung 3.7 vorausberechnet werden.

V(x,a,p) = / \/sm (p-t+a))2dt (3.7)

Darin istx der Kontrollpunktabstancp bestimmt die Periodenlange ist die Pha-
senverschiebung am ersten Kontrollpunkt undie Zeit. In Abbildung[3.J7 ist der
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Verlauf des Mittelwertes tbex fir mehrere Phasenwinkel aufgetragen. Bei einer
Phasenverschiebung van- arcsin(2/m) ergibt sich der ungunstigste Verlauf mit den
groRten Abweichungen gegenuber des wahren Mittelwertes ynr=2,637 (Kur-

ve c in Abbildung 3.J7). Dabei bewegt sich die langsamer werdende Luftblase gerade
mit Durchschnittsgeschwindigkeit an dem ersten Kontrollpunkt vorbei. Die Maxima-
labweichungen dieser Kurve nehmen mit zunehmendem Abstand der Kontrollpunkte
schnell ab. Schon ab einem Abstand von 5,5 Phasenlangen bleibt der maximale Feh-
ler unter 5 %. Ist eine Maximalabweichung von unter 3 % notwendig, mussen die
Kontrollpunkte schon mit einem Abstand von mindestens 59 Periodenlangen montiert
werden. Eine héhere Genauigkeit erfordert daher eine wesentlich langere Messdauer.
In einigen Féllen ist die Periodenlange bekannt, so dass der Kontrollpunktabstand als
ganzzahliges Vielfaches der Periodenlange gewahlt werden kann. In diesem Fall ist
das Messergebnis von der Phasenlage unbeeinflusst.

Wenn angenommen wird, dass die Phasenlage am ersten Kontrollpunkt rein zufal-
lig ist, kann die Standardabweichung der Messergebnisse berechnet werden. In Abbil-
dung[3.8 ist die Messergebnisverteilung fur einen gleichméagig zufélligen Phasenwin-
kel gezeigt. Zusatzlich wird die Phasenlange gleichmanig zuféallig-@ % variiert.

Die Standardabweichung ergibt sich bei einem Kontrollpunktabstand von 5.5 mittleren
Phasenlangen fir den gesamten Bereich zu 6,9 %. Bei einem Kontrollpunktabstand von
59 Phasenlangen ergibt sich eine Standardabweichung von 0,6 %. Trotz der unsym-
metrischen Messwertverteilung entspricht das arithmetische Mittel aller Messungen
genau dem Mittelwert der Geschwindigkeit. Dabei muss beachtet werden, dass Pha-
senverschiebung und Phasenlange wahrend einer Messreihe in der Regel nicht zufallig
sind! Es handelt sich um einen systematischen Fehler, die Standardabweichung soll bei
den obigen Betrachtungen die Glite des Fehlers verdeutlichen. Die Phasenlange wird
wahrscheinlich um einen etwa konstanten Wert vom Auslegungswert abweichen, so
dass das Messergebnis konstant schlechter oder konstant besser sein wird, als berech-
net. Der Phasenwinkel kann sich auch bei jeder Messung um einen konstanten Betrag
verschieben, was zu periodisch wechselnd grof3eren und kleineren Abweichungen fuh-
ren wird (Schwebung).

3.4.2 Realisierung

In einem ersten Versuch befinden sich an jedem Kontrollpunkt zwei elektrische Kon-
takte. Wenn die Blasen an den Kontakten vorbeistreichen, andert sich der elektrische
Widerstand zwischen den Kontakten. Die Blasen kbnnen daher tUber eine Widerstands-
messung dedektiert werden. Fir Messung und Aufzeichnung wird ein am Versuchsauf-
bau vorhandener PC mit einer Messkarte des Herstellers ,National Instruments” ver-
wendet. Mit der grafischen Programmierumgebung ,Lab View" desselben Herstellers,
wurde ein geeignetes PC-Programm zusammengestellt. Die tGber die Zeit aufgezeich-
neten Spannungssignale der beiden Kontrollpunkte werden gegeneinander verschoben
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Durchschnittsgeschwindigkeit
[normiert auf Maximalgeschwindigkeit]

07 B

0,65

0,6

0,558

0,5 | | | | |
+20 % +10 % 0% -10 % -20 %

Anderung der Lange des Geschwindigkeitspulses
gegenuber der Auslegungslange

Abb. 3.8: Theoretische Messergebnisverteilung und Standardabweichung fir einen Kontroll-
punktabstand von 5,5 Phasenlangen fur einen gleichmafiig zufélligen Phasenwinkel und eine
gleichmafige Schwankung der Phasenlangeb2® %.
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und miteinander verglichen (korreliert). Die Zeit, welche die Luftblase fir die Strecke
zwischen den Kontrollpunkten bendtigt, ergibt sich aus der Verschiebung, bei der die
Signale mit der gréRten Ahnlichkeit tibereinander liegen. Diese Art der Auswertung ist
unempfindlich gegen gelegentlich ausgestol3ene Doppelblasen oder Blasengruppen.

Die Messungen werden an einem Wasserkreislauf durchgefihrt, in dem sich ein
offener Behalter befindet. Die Luft wird in diesem Behalter an die Umgebung abgege-
ben.

Durch Auslitern wurde das Messverfahren Uberprift. Die Abweichungen waren
nicht gréRer als berechnet.

Wenn die Luftblasen in dem Roéhrchen sichtbar sind, kann die Largyeischen
zwei aufeinanderfolgenden Blasen gemessen werden. In diesem Fall reicht ein Kon-
trollpunkt aus, um die Zeit zu bestimmen, welche zwischen dem Vorbeistreichen der
beiden Blasen vergeht. Der Volumenstrom ergibt sich wieder nach Glei€hung 3.6.

Bisher wird die Messmethode nicht zur Messung im Netzwerk, aber zur Regelung
von Teilvolumenstromen der Versuchsanlage verwendet. Ein Student ist im Rahmen
einer Studienarbeit mit der Aufgabe betraut, die Messmethode zu verfeinern. Dabei
werden statt elektrischer Kontakte Photowiderstdnde an den Kontrollpunkten einge-
setzt. Insbesondere soll die Genauigkeit der Messung bei kurzen Messstrecken erhoht
werden.

3.5 Farbversuch

Shunts fallen in angiographischen Bildserien durch ein ,flatterndes Kontrastfahnchen*
in der Pulmonalarterie auf. Das Blut fliel3t offensichtlich nicht ausschlief3lich antegrad
in die Pulmonalarterie, sondern auch kurzzeitig gegen die vorherrschende Stromungs-
richtung. Am Abzweig des Shunts von der Bronchialarterie wird der Strompuls in
zwei Gefal3e unterschiedlicher Lange geleitet. Wenn sich Shunt und Pulmonalarterie
vereinigen, treffen die Pulse phasenverschoben aufeinander. Qualitativ Iasst sich dieser
Effekt in Experimenten zeigen, in denen die Strémung analog zur Angiographie ange-
farbt und der Einstrom des Modellshunts in die Pulmonalarterie mit einer Videokamera
beobachtet wird.

Die Bilderserie in Abbildung 3]9 zeigt die Miindung des Modellshunts in die Pul-
monalarterie. Das Fluid in der Pulmonalarterie strémt von links nach rechts. Die ersten
vier Bilder zeigen den Strompuls wie er aus dem Modellshunt in die Pulmonalarterie
eintritt. Zu dieser Zeit hat der Puls die Mindungsstelle tber die Pulmonalarterie noch
nicht erreicht; das austretende Fluid verteilt sich in beide Richtungen, also auch gegen
die vorherrschende Stromungsrichtung. In den folgenden sechs Bildern tberlagert sich
der zeitlich hintere Teil des vom Shunt kommenden Pulses mit dem tber die Pulmo-
nalarterie eintreffenden Strompuls. In den letzten sechs Bildern kommt der Fluss durch
den Shunt zum Stillstand, wéahrend er in der Pulmonalarterie sein Maximum erreicht



KAPITEL 3. VOLUMENSTROMMESSUNG 49

4/25s 5/25s 6/25s

9/25 s 10/25 s

12125 s 1325s  14125s  15/25s

Abb. 3.9: MUndung des Shunt-Modells in die Pulmonalarterie. Die pulsenden Strémung wird
im Shunt mit blauer Tinte angefarbt. Das Fluid in der Pulmonalarterie strémt von links nach
rechts. Bei den hellen Kreisen handelt es sich um festgesetzte Luftblaschen.

und die ausgetretene Flussigkeit forttragt. Die Starke der Ruckstromung wird naturlich

durch den Lauflangenunterschied festgelegt, er unterbleibt ganzlich, wenn die Pulse
phasengleich an der Miindungsstelle eintreffen. Die Ahnlichkeit des Farbversuchs und
der angiographischen Aufnahmen zeigt, dass die Phasenverschiebung im Modell und
im menschlichen Kreislauf vergleichbar sind.



Kapitel 4

Rechnerische Abschatzung des
Volumenstromes

Der Fluss durch einen Shunt wird zum einen durch seine Geometrie und zum anderen
durch seine Anordnung in der verzweigten Bronchialarterie beeinflusst. Die Messun-
gen der vorrausgehenden Kapitel zeigen, dass die Lage des Shunts und der Verzwei-
gungsgrad den Volumenstrom durch den Shunt maRRgeblich bestimmen kénnen. Ge-
naue Messungen an Shunt-Modellen verraten zwar viel Uber das Verhalten der Stro-
mung im Allgemeinen, lassen aber keine Folgerungen zum Volumenstrom durch dia-
gnostizierte Shunts zu. Um hierzu eine Aussage treffen zu kdnnen, muss mindestens
die gesamte Bronchialarterie als Netzwerk betrachtet werden. Aus der systematischen
Auswertung einer grol3en Zahl von Angiographien folgt, dass es aufgrund der enor-
men Variationsbreite keinen Sinn macht, die Bronchialarterien zu klassifizieren. Ex-
perimentelle Untersuchungen von Netzwerken sind somit zwecklos, da die Ergebnisse
des Experiments fur das eine untersuchte Netzwerk gelten und sich nicht auf Praxis-
falle Gbertragen lassen.

Um dennoch eine Entscheidungshilfe bei der Abschatzung des Volumenstromes zu
erhalten, wird ein Computerprogramm entwickelt, mit dem es maoglich ist, individuelle
Bronchialarterien als Netzwerk nachzubilden. Das Programm ist derart gestaltet, dass
alle zur Berechnung notwendigen Daten einer angiographischen Aufnahme entnom-
men werden kénnen. Dazu sind Vereinfachungen und Annahmen nétig, welche in dem
folgenden Unterkapitel dokumentiert sind. Das Programm soll nicht als exakte Simula-
tion verstanden werden. Vielmehr dient es als Entscheidungshilfe bei der Abschatzung
eines Volumenstromes dessen Grof3enordnung zunachst nicht einmal feststeht.
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Abb. 4.1: Angiographie einer Bronchialarterie mit zwei Shunts. Die Shunts sind zur besseren
Erkennung eingekreist. Die BemalR3ung folgt dem Muster Durchmesser [mm] / LAnge [mm].
Dabei muss beriicksichtigt werden, dass es sich bei der Aufnahme um die Projektion einer
dreidimensionalen Bronchialarterie handelt. Wahrend die Durchmesser gut bestimmt werden
kodnnen, ergeben sich bei den Langen Unsicherheiten.

4.1 Berechnungsprogramm

4.1.1 Randbedingungen

Mit Kontrastmittel fir die Roéntgentechnik sichtbar gemachte Blutgefal3e kénnen, wie
in Abbildung[4.] gezeigt, vermessen werden. Bestimmbar sind:

e Durchmesser und projizierte Lange verschiedener Aderabschnitte
e Anfangsdurchmesser gesunder Abzweige

e Durchmesser und Lange von Adern, welche an die Pulmonalarterie Anschluss
finden (Shunts, in der Angiographie eingekreist).

Da die Aufnahmen als Bildsequenz vorliegen, kdnnen die Grdol3en in verschiedenen
Bildern, also jeweils dort wo sie am leichtesten bestimmbar sind, gemessen werden.
So wurde hier die Lange der oberen Fistel in einer anderen Aufnahme bestimmt.

Das Studium einer grof3en Zahl von Angiographien zeigt, dass Shunts verschie-
denster Durchmesser an nahezu beliebiger Stelle der verzweigten Bronchialarterie auf-
treten. Ein Berechnungsprogramm kann daher nicht auf experimentell verifizierten
Standardfallen aufgebaut werden, sondern muss die Modellierung nahezu beliebiger
Adersysteme zulassen. Daraus folgt die Idee der Gefal3nachbildung mit ,,Gefal3bau-
steinen“ wie es in diesem Programm durchgefuhrt wurde.
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4.1.2 Berechnung

Rohrnetze kdnnen analog zu elektrischen Netzwerken berechnet werden. Dabei ent-
spricht die Druckdifferenz der Spannung und der Volumenstrom der elektrischen Strom-
starke. Der Widerstand in einem Rohrnetz hat die Dimension Druck/ Volumenstrom
[Pas/n?].

Die Kirchhoffschen Gesetze (Knotenpunkt- und Maschengleichungen) eignen sich
gut zur Berechnung von Netzwerken. Die Gleichungen kdnnen fir ein statisches Sys-
tem schnell aufgestellt und gelést werden. Die Programmierung der Gleichungsent-
wicklung fur beliebige Falle fuhrt aber auf ein fehleranfalliges System von verwickel-
ten Matrixoperationen.

Einfacher ist die Berechnung des Gesamtwiderstands der gesamten Bronchialarte-
rie. Aus dem bekannten Druckabfall Gber diesem Ersatzwiderstand folgt der Gesamt-
volumenstrom. Dieser wird an jeder Verzweigung entsprechend der Gesamtwiderstan-
de der einzelnen Zweige aufgeteilt (Stromteilerregel).

Der Ersatzwiderstand ist nur bestimmbar, wenn sich das Widerstandsnetzwerk zwi-
schen zwei maximal verschiedenen Druckniveaus befindet (passive Netzwerke). Das
Gefal3system befindet sich aber zwischen drei verschiedenen Drucknpreaus

Pvenen< Ppulmonalarterie< PBronchialarterie (4.1)

Das Gefalisystem muss daher auf ein aquivalentes System mit nur zwei verschie-
denen Druckniveaus reduziert werden.

Reduzierung auf zwei Druckniveaus

Der Widerstand der gesunden Abzweige kann — wie in Abbildung 4.2 aufgezeichnet
—in einen, dem Druckabfall iber dem rechten Herzen entsprechenden Teil und einen
RestR’Abzweigaufgeteilt werden (Gleichu@.Z). Durch den Widerstﬁh@weigstrbmt

das gleiche Volumen wie durdp,weig WeNn er gedanklich statt an das Druckniveau
der Venen an das Druckniveau der Pulmonalarterien angeschlossen wird. Da in der
Berechnung des WiderstanBg,,,.i der Volumenstrom vorkommt, ist eine iterative
Berechnung notwendig.

Ap
VAbzweig

R,Abzweig: Rabzweig— (4.2)

Grundlagen der Widerstandsberechnung

Fur Aderstiicke und Shunts ergibt sich der Widerstand aus der Rohrreibung bei lami-
narer Stromung fir hydraulisch glatte Rohre (Gleichung 4.3).

Ap  128nl
Vv d*m

4.3)
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Abb. 4.2: Reduzierung auf ein passives Netzwerk.
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v [cm/s] p[mmHg]  p/V[Pas/mm?]

48 100 15

47 _ Druck 99

46 _ o 107 Widerstand

p/V~43.-e°°+06

Geschwindigkeit
45 - 97
] 5 -
44 4 96
43 . o5 0 ,
grof3e Arterien  kleine Arterien ~4 d[mm] ~8

Abb. 4.3: Abschatzung des Volumenstromes durch gesunde BlutgefalRzweige auf Basis ihres
Anfangsdurchmessers.

Die vollstdndige Geometrie gesunder Abzweige ist nicht bestimmbar. Der Volu-
menstrom muss in Abhangigkeit des Durchmessers mit Hilfe von Literaturangaben
abgeschatzt werden. Das linke Diagramm basiert auf Angaben von Charm und Kur-
land [10]. Aus diesen Werten wird das rechte Diagramm berechnet und eine angepasste
Exponentialfunktion als Schatzformel gewonnen.

Einzelwiderstande

Fur die Einzelwiderstande Aderstick, Shunt und Abzweig ergeben sich die Beziehun-

gen 4.4 big 4)6.

128n|
Rader = W (4.4)
12811 CausiaufPV 4
A
Rabzweig= 43- 08d 40,6— PrechtesHerz (4.6)

\Y

Nach Verzweigungen muss fur Aderstiicke eine Widerstand€zainldie Druck-
minderung der Verzweigung berucksichtigt werden. Dazu wird Gleichurjg 4.4 analog
zu Gleichund 45 erweitert. Bei Gleichupg }4.6 handelt es sich um eine angepasste
GroRengleichung. Der Durchmesser muss in Millimeter, der Volumenstrom fianm
eingesetzt werden. Der Widerstand ergibt sich dann in Pa¥/mm
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4.1.3 Programmierung

Der Ersatzwiderstand lasst sich sehr einfach mit Hilfe einer rekursiven Programm-
struktur berechnen. Diese Struktur wird mit den Koordinatemd j des ersten Model-
lelements aufgerufen. Solange sich das Modell weiter verzweigt, ruft sich die Funktion
Ri,j immer wieder selbst auf, wobei die Koordinateand j der verzweigten Struk-

tur entsprechend angepasst werden. Wird das durch einen gesunden Abzweig oder
einen Shunt gekennzeichnete Ende eines Abzweigs erreicht, terminiert die Funktion
und gibt den entsprechenden Wert fir den Widerstand zuriick. Damit kann die jeweils
aufrufende Funktion ebenfalls terminieren, bis schlief3lich nach Beendigung der zuerst
aufgerufenen Funktion der Gesamtwiderstand feststeht. Zusammenhang 4.7 zeigt den
grundsétzlichen Aufbau der Funktion.

Rit1j-1
Rij= (4.7)
Rshunt falls Shunt
Rabzweig falls Abzweig

Der Volumenstrom wird mit einer &hnlichen, ebenfalls rekursiven Struktur berech-
net. Beide Funktionen werden innerhalb einer Schleife aufgerufen, welche die iterative
Bestimmung von Widerstand und Volumenstrom zulasst.

Diesem Absatz folgt ein Auszug des Java-Quelltextes. Er entspricht der in Be-
ziehung 4. gezeigten Struktur. Zwei Schragstriche (/) leiten Kommentare ein, drei
Punkte (...) symbolisieren, dass Quelltext fortgelassen wurde. Die rekursive Funktion
hat den NameberechneR . Ihr werden die Koordinaten undj eines Gefal3bauele-
mentes Ubergeben. In der Matstatus|][] ist das vom Benutzer erstellte Gefal3-
modell in Form von Kennzahlen von 0O bis 6 gespeichert. Dabei steht O fir ein leeres
Feld, 1 fur eine schrag nach unten fihrende Ader, 2 flr einen schrag nach unten zeigen-
den Shunt und so weiter. Im Falid]j] == handelt es sich also um einen nach
unten fuhrenden Aderabschnitt. Die Behandlung dieses Falgse (1: ) ist unten
exemplarisch abgedruckt. Dabei muss zwischen der weiteren Verzweigung, der Wei-
terfuhrung der Ader nach oben und der Weiterfihrung nach unten unterschieden wer-
den. In allen drei Fallen ruft sich die FunktiberechneR mindestens einmal selbst
fur das jeweils nachste GefaRbauelement auf. Im Falle eines Sleasts @: ) oder
eines gesunden Abzweigsase 3: ) werden Funktionen aufgerufen mit deren Hilfe
sich der Widerstand dieser Elemente berechnen lasst. In diesem Fall gibt die Funkti-
on den entsprechenden Wert in deturn -Anweisung an die aufrufende Funktion
zurlick und wird beendet.

-1
Rader+ (ﬁ + 5 ) falls Verzweigung

private double berechneR(int i, int j) {

;Witch(status[i]ﬂ]) {
case 1:
if...
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/I Verzweigung
else if(status[i]j-1] >= 4 &&
status[i][j-1] <= 6 &&
status[i+1][j-1] >= 1 &&
status[i+1][j-1] <= 3) {
widerstand[i][j] = rRohr(i,j) + 1 /
(1 / berechneR(ij-1) +
1 / berechneR(i+1,j-1)) + rVerzweigung;
break;
}
/I nach oben
else if (status[i]j-1] >= 4 &&
statusli][j-1] <= 6) {
widerstand[i][j] = rRohr(i,j) +
berechneR(i,j-1);
break;
}
/I nach unten
else if (status[i+1]j-1] >= 1 &&
status[i+1][j-1] <= 3) {
widerstand[i][j] = rRohr(i,j) +
berechneR(i+1,j-1);

break;

}

case 2:
widerstand[i][j] =
rShunt(i,j) + rAuslauf;
break;

case 3:
widerstand[i][j] =
rBaum(i,j) - rAequivalent;
break;

}

return(widerstand]i[j]);

4.1.4 Programmbedienung
Starten des Programms

Das Programm wurde in der Programmiersprache Java geschrieben. Diese, von der
Fima Sun entwicklelte Sprache ermdglicht die Entwicklung plattformunabhangiger
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Software. Das Programm SPAS kann daher innerhalb jedes géngigen Betriebssystems
ausgefuhrt werden.

Die Unabh&ngigkeit von der Art des Betriebssystems wird erreicht, indem der Pro-
grammcode nicht binér, sondern als interpretierbarer Byte-Code bereitgestellt wird.
Dieser Byte-Code muss vor seiner Ausfiihrung von einer plattformspezifischen Lauf-
zeitumgebung interpretiert werden. Bevor das Programm SPAS ausgefuhrt werden
kann, muss deshalb gepruft werden, ob eine Java—Laufzeitum@buhgem Sys-
tem vorhanden ist. Auf den Webseiten der Firma Sun (http://java.sun.com/getjava/)
kann die aktuelle Java-Laufzeitumgebung fir folgende Betriebssysteme kostenlos her-
untergeladen werden:

e Windows XP, 2000, Me, NT, 98
e Solaris Operating Environment
e Linux auf Intel kompatibler Hardware

e Apple Mac OS X und Classic (8 und 9)

Apple Mac OS X wird bereits mit einer integrierten Java-Laufzeitumgebung aus-
geliefert, fur Apple Mac OS Classic 8 und 9 steht leider nur eine etwas altere Version
zur Verfigung. Weitere Informationen stellt Apple auf den folgenden Internet-Seiten
zur Verfagung: http://www.apple.com/java/.

Sofern die Java-Laufzeitumgebung vorhanden ist, kann das Programmarchiv mit
dem Dateinamen SPAS_1 O.jar wie jedes andere Programm — zum Beispiel durch
Doppelklick auf den Dateinamen — gestartet werden. Eine Installation ist nicht not-
wendig, das gesamte Programmverzeichnis SPAS sollte allerdings zuvor von der CD
auf die Festplatte kopiert worden sein.

Benutzeroberflache

Nach dem Programmestart erscheint die in Abbildung 4.4 dargestellte Benutzeroberfla-
che. Der groR3te Teil der Oberflache dient der Nachbildung einer Bronchialarterie mit
Abzweigen und Shunts. Im rechten Fensterterbereich sind Funktionstasten und Ein-
stellungsmaoglichkeiten untergebracht.

Bei der Modellbildung wird versucht, die aus der fotografischen Aufnahme einer
Bronchialarterie gewinnbaren Informationen in ein Rechnermodell zu tbertragen. Da-
zu miissen, wie in Abbildurig 4.1 gezeigt ist, die Durchmesser und Langen aller Ader-
abschnitte, die Anfangsdurchmesser der gesunden Abzweige und die Durchmesser und
Langen der Shunts bestimmt werden.

lengl. Java-Runtime-Environment, JRE
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Abb. 4.4: Grafische Benutzeroberflache.
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Abb. 4.5: GefalfRmodell.

Abbildung[4.% zeigt das aus Abbildupg 4.1 hervorgehende Rechnermodell. Indem
mit der Maus wiederholt auf die Symbolfachen im Modellbereich geklickt wird, kann
das entsprechende Symbol fur ein Aderstuck, einen gesunden Abzweig oder einen
Shunt ausgewahlt werden. Unter dem ausgewahlten Symbol wird die Geometrie der
gewahlten Komponente festgelegt. Dabei wird links der mittlere Durchmesser und
rechts die LAnge angegeben. Wurde ein gesunder Abzweig gewéhlt, so kann keine Lan-
ge bestimmt werden, das entsprechende Feld bleibt deaktiviert. Alle MalRe missen in
Millimeter [mm] angegeben werden. Wenn die Funktionstaste ,Berechnung starten®
gedriickt wird, ermittelt das Programm die Volumenstrome und zeigt die Ergebnisse
Uber jedem Gefaldsymbol an. Die Berechnung ist gegentber Durchmesseranderungen
sehr empfindlich. Die Durchmesser mussen daher sehr sorgfaltig bestimmt werden.
Wenn bei der Durchmesserbestimmung Unsicherheiten auftreten, bietet es sich an,
zwei Modelle zu erstellen, wobei das eine Modell mit den Minimalwerten der Durch-
messer und das zweite mit den Maximalwerten erstellt wird. Man erhélt Ober- und
Untergrenzen fur den Volumenstrom.

Das Modell darf an einem beliebigen Punkt des Modellbereichs beginnen. Das Pro-
gramm durchsucht den Modellbereich automatisch von oben rechts nach unten links.
Befinden sich beispielsweise zwei Gefallbaume in einem Fenster, so wird das Sys-
tem berechnet, dessen Anfang sich erstens weiter rechts, und zweitens weiter oben im
Fenster befindet. Das andere Modell bleibt unbertcksichtigt. Falls das Modell oben
oder unten im Fenster mit einem Aderstiick anstof3t, aber noch nicht vollstandig ist, so
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Abb. 4.6: Aquivalente Aderabschnitte.

kann die Baurichtung mit einem zweiten Aderstick umgelenkt werden. Dazu wird die
Lange des Aderstiickes einfach auf beide Symbole aufgeteilt. Da ,Krimmungen* bei
der Berechnung des Widerstandes nicht beriicksichtigt werden, sind die beiden Ader-
stiicke in Abbildung) 416 &quivalent.

Das Programm enthélt eine Online-Hilfe, in der alle Funktionen detailliert doku-
mentiert sind.

4.2 Fehlerabschéatzung

Inwieweit den Ergebnissen des PC-Programms vertraut werden darf, lasst sich gut ex-
perimentell prifen. Da sich der Volumenstrom in vivo nicht feststellen l&asst, werden
verschiedene Testnetzwerke erstellt. Dabei handelt es sich nicht um komplizierte Mo-
delle von Bronchialarterien, sondern lediglich um einfache Netzwerke dessen Abmes-
sungen in der gleichen GroéRenordnung liegen wie Bronchialarterien. Die Versuche
werden mit Wasser bei variierbaren, pulsenden Driicken vor und hinter dem Netzwerk
durchgefiihrt, so dass eine Uberpriifung des PC-Programms fiir einen weiten Reynolds-
zahlbereich mdglich ist. Die Reynoldszahl ist die wichtigste, dimensionslose Kennzahl
der Strétmungsmechanik und ein geeignetes Mal3 fir den Einfluss der Zahigkeit (Glei-

chung 4.8).

u.D-
Re— P

(4.8)

Darin istu die mittlere Geschwindigkei) ein charakteristisches Geometriemal}

(in diesem Fall der Rohrinnendurchmesser)st die Dichte des Fluides ungl sei-

ne dynamische Viskositat. Die auf die mittlere Geschwindigkeit bezogene Reynolds-

zahl liegt bei kleinen Arterien von 0,1 mm Durchmesser bei etwa 10. Sie steigt Uber

200 bei 2 mm Durchmesser bis auf etwa 800 bei 8 mm Durchmesser. Diese Wer-

te sind groRen Schwankungen unterworfen. Die Experimente werden im relevanten
Reynoldszahlbereich durchgefiihrt, so dass die Randbedingungen im Experiment und
in der menschlichen Bronchialarterie stromungsmechanisch ahnlich sind. Damitist die

folgende Schlussfolgerung zulassig: Wenn das PC-Programm die Experimente korrekt
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modellieren kann, so kann es auch den Volumenstrom durch die menschlichen Bron-
chialarterien mit vergleichbarer Genauigkeit berechnen.

Die Experimente werden, wie bereits in Kapjtel|2.4 beschrieben, mit drei verschie-
denen Netzwerken durchgefuhrt: Bei Netzwerk A handelt es sich um einen symme-
trisch verzweigten Schlauch von 1,08 mm Innendurchmesser (Abbifdung 2.18, oben).
Aus dem gleichen Material ist das unsymmetrische Netzwerk B aufgebaut (Abbildung
[2.18, unten). Die scharfkantigen Schlauchverbinder stellen einen zusatzlichen Stro-
mungswiderstand dar. Dieser Einfluss wird in dem aus Glas gefertigten Netzwerk C
(Abbildung[2.19) vermieden. In dem verzweigten Glasrohr sind zwei verschiedene
Durchmesser miteinander kombiniert.

Die Messergebnisse kénnen in Abbildyng|4.7 mit den berechneten Werten vergli-
chen werden. Die bei der Berechnung gewahlten Widerstandszalsarmmen aus
der Literatur [15]. Die Widerstandszabl= 0,55 gilt fir symmetrische Verzweigun-
gen bei einem Winkel von 30zwischen den Verzweigungen und gleichbleibendem
Durchmesser.

Bei den vermessenen Schlauchnetzwerken werden vom Berechnungsprogramm
konstant etwa 10 % erhohte Werte ermittelt. Die Abweichung riihrt wahrscheinlich von
den zusatzlichen Stromungswiderstanden, die von den Enden der Schlauchverbinder
verursacht werden. Diese Annahme wird von den Experimenten mit dem Glasnetzwerk
bestatigt. Hier weichen Experiment und Berechnung nur noch etwa 3 % voneinander
ab. An den Abzweigen innerhalb des Glasnetzwerkes sind die Innendurchmesser stro-
mungsmechanisch glinstig erweitert, weshalb die Widerstandszahl der Abzweige nicht
bericksichtigt wird.

Das Berechnungsprogramm gestattet bei der Modellierung der Bronchialarterien
auch die Auswahl gesunder Abzweige. Der Volumenstrom durch diese Abzweige in
Abhangigkeit des Anfangsdurchmessers ist aus Literaturangaben [10] abgeleitet und
kann experimentell nicht Gberprift werden.

Eine weitaus grof3ere Fehlerquelle besteht in der Durchmesserbestimmung anhand
von Angiographien. Bereits im vorausgehenden Unterkapitel wurde auf die Empfind-
lichkeit der Berechnung bei Durchmesseréanderungen hingewiesen. Der Durchmesser
geht mit der vierten Potenz in die Berechnung des Volumenstromes ein (zum Beispiel
Gleichun). Kleinste Durchmesseranderungen fiihren daher zu groRen Anderun-
gen des Volumenstromes. Es wird daher dringend empfohlen bei der Berechnung der
Volumenstrome mindestens zwei Modelle anzufertigen: Eines mit den feststellbaren
Mindestmal3en und ein weiteres mit den maximal moglichen Durchmessern. Als Er-
gebnis erhélt man obere und untere Grenzen fur die Volumenstrome. Dartberhinaus
gewinnt man ein Gefuhl fir den starken Einfluss des Durchmessers.
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Abb. 4.7: Vergleich der Messergebnisse (gefullte Symbole) mit den vom PC-Programm be-

rechneten Werten (nicht gefiilite Symbole).



Kapitel 5

Zusammenfassung

Systemisch-pulmonale arterielle Shunts (SPAS) kbénnen mittels der Angiographie dia-
gnostiziert werden. Das Gefahrdungspotenzial hangt stark vom Volumenstrom durch
den Shunt ab. Der Volumenstrom ist anhand einer angiographischen Aufnahme zu-
nachst nicht abschéatzbar. Messungen am Patienten sind nicht moglich.

Im Rahmen dieser Arbeit sollen Moglichkeiten der Abschatzung des Volumenstro-
mes durch SPAS gefunden werden. Dazu wird die Strémung durch Modell-Shunts
zunachst experimentell untersucht. Es wird eine Versuchsanlage konstruiert, welche
in der Lage ist, einen pulsenden Fluidstrom nach Art des menschlichen Blutkreislaufs
zu produzieren. Dabei wird besonderer Wert auf die Nachbildung des Druckpulses
gelegt. In dieses Kreislaufmodell kbnnen Modelle von Shunts eingebaut und der Volu-
menstrom gemessen werden. Dazu werden mehrere Verfahren angewendet, wobei die
Hauptanstrengung auf die vielversprechende Ortsfilteranemometrie verwendet wird.
Das Verfahren wird detailliert beschrieben. Aufgrund messsystembedingter Unsicher-
heiten wird der Volumenstrom alternativ mit Hilfe des Druckabfalls Gber dem Shunt
bestimmt. Bei einer weiteren Messmethode wird ein kleines Luftblaschen in das Shunt
Modell injiziert, welches wie ein reibungsarmer Kolben durch das Gefal3 gleitet. Aus
der Geschwindigkeit des Blaschens lasst sich der Volumenstrom ableiten.

Aus theoretischen Betrachtungen und Messungen in geraden und verzweigten Kana-
len wird abgeleitet, dass das pulsende Druckgefélle bei laminarer, ausgebildeter Stro-
mung rechnerisch durch ein konstantes Druckgefalle ersetzt werden kann. Der Volu-
menstrom wird korrekt ermittelt, wenn statt des oszillierenden das mittlere, Gber den
Druckpuls zeitlich gemittelte Druckgefalle angenommen wird.

Nicht nur die Shunt-Geometrie, sondern auch der Verzweigungsgrad der Bronchi-
alarterie und die Anordnung des Shunts beeinflussen den Fluss durch den Shunt er-
heblich. Es zeigt sich, dass zur Abschatzung des Volumenstroms nicht nur der isolierte
Shunt sondern mindestens die gesamte Bronchialarterie betrachtet werden muss. Das
Studium einer Vielzahl von Angiographien zeigt allerdings eine enorme Variations-
breite, sodass es nicht mdglich ist, ein Klassifizierung vorzunehmen. Folglich kon-
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nen experimentell gewonnene Daten, welche nur fir das vermessene Netzwerk gelten,
nicht auf beliebige Konfigurationen Ubertragen werden.

Um als Mediziner dennoch eine Entscheidungshilfe zu erhalten, wird ein Berech-
nungsprogramm entwickelt, mit dem jede aus einer angiographischen Aufnahme be-
kannte Geometrie individuell als Rechnermodell nachgebildet werden kann. Die zur
Berechnung notwendigen Vereinfachungen und Annahmen, wie auch die Arbeitswei-
se des Programms sind in dieser Arbeit detailliert dokumentiert.

Der Vergleich mit Experimenten (Abbilduing 4.7) zeigt, dass der Volumenstrom mit
einer akzeptierbaren Unsicherheit abgeschatzt werden kann und bei aller gebotenen
Vorsicht eine Entscheidungshilfe bietet. An dieser Stelle sei wiederholt darauf hinge-
wiesen, dass die weitaus groéf3ten Abweichungen aus der unsicheren Durchmesserbe-
stimmung anhand von Angiographien stammen. Es wird daher dringend empfohlen bei
der Berechnung der Volumenstréme mindestens zwei Modelle anzufertigen: Eines mit
den Mindestdurchmessern und ein weiteres mit den maximal zu erwartenden Durch-
messern. Als Ergebnis erhélt man obere und untere Grenzen fir die Volumenstréme.
Daruberhinaus gewinnt man ein Geftuhl flr den starken Einfluss des Durchmessers.



Anhang A

Newton’'sche und nicht-Newton’sche
Fluide

Zwischen einer festen Grundplatte und einer dazu parallelen, bewegten Platte mit
dem Abstanch befindet sich ein Fluid (Abbildung A.1). Wenn die ebene Ausdeh-
nung der Platte wesentlich gro3er als der Pattenabstastdstellt sich aufgrund der
Haftung zwischen dem Fluid und den Platten eine lineare Geschwindigkeitsverteilung
ein (Couette-Stromung). Die minimale Geschwindigkeit ist Null, die maximale Ge-
schwindigkeit ist gleich der PlattengeschwindigkeiZur Bewegung der Platte ist bei

der Plattenflachd@ eine bestimmte KrafE notwendig, welche im Fluid die Schub-
spannung = F /A erzeugt. Bei kleinem Scherwinkv:lgilﬂy: a/h. Bei festen Kor-

pern ist die Schubspannung proportional zum Scherwinkel. Bei Fllssigkeiten ist die
Schubspannung proportional zur zeitlichen Anderung des Scherwinkels. Fir die zeitli-
che Anderung des Scherwinkels, der Scheryajit y = da/(h-dt). da/dt entspricht

bei konstanter Kraff der Plattengeschwindigkeit. Damit folgt:

V= — A.l
V=1 (A.1)

Der Zusammenhang zwischen Schubspannung und Scherrate wird Reibungsgesetz
genannt. Aus Dimensionsgrunden ist der Paramgt{€tas], die Scherviskositat not-
wendig:

T=n-y (A.2)

Ein Fluid mit nicht-linearem Reibungsgesetz, das heil3t mit von der Scherrate ab-
hangiger Scherviskositat, ist ein nicht-Newton’sches Fluid. Bei einem Fluid mit einem
linearen Reibungsgesetz, also mit von der Scherrate unabhangiger Scherviskositat han-
delt es sich in der Regel um ein Newton'sches Fluid. Diese Definition reicht in den
meisten Fallen aus. Spurk [45] weist aber darauf hin, dass auch nicht-Newton’sche

1Der Tangens eines Winkels strebt gegen den Wert des Winkels, wenn dieser gegen Null geht.
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Abb. A.1: Couette-Strémung

Fluide existieren, welche bei dem beschriebenen, einfachen Spannungszustand einen
linearen Zusammenhang zwischen Schubspannumgl Scherratg zeigen.



Anhang B

Volumenstrommessung in Kanalen mit
steifen Wanden bel pulsierendem
Druck

Wenn wahrend der Systole Blut vom Herzen ausgetrieben wird, dann steigt der Druck
in der Aorta und anderen grol3en Arterien an. Wéahrend der Diastole sinkt er wieder

ab. Verbunden mit dem Druckanstieg bewegen sich die Wandungen der Aorta und der
Arterien nach aufRen. Aufgrund ihrer Elastizitat bewegen sie sich dann sofort wieder

nach innen. Dieser Prozel3 tritt wahrend jedes Herzzyklus auf. Auch das Blut fliel3t in

einer pulsierenden Weise als Antwort auf den pulsierenden Druck.

Die periodische Pulsation des Druckes und der Geschwindigkeit bei Blutstromun-
gen verlauft nicht rein sinusférmig. Sie lasst sich allerdings durch eine Fourierreihe
anndhern. Beispiele fur eine solche Annaherung werden von Womersly [54], Caro et
al. [9] und McDonald([[25] gegeben. In Anlehnung an Caro et al., McDonald und Ni-
chols et al.[[31] lasst sich der Funktionsverlauf der Geschwindigkeitswelle in Blutge-
falken durch eine Fourier-Reihe mit drei Harmonischen annabesnrt/T undT =
Periodendauer der gesamten Schwingung):

U= Ao+ Arcogut + 071) + Axcog2ut + 65) ...
+Azcoq 3wt + 03) + Agcoq 4wt + 04) (B.1)
mit
Ag=10cm/s A1 = 24 cm/s,
A> =233cm/s,A3 =112 cm/s,As = 3,4 cm/s
81=-1,01rad,B, =—-2,46rad,63=—2,16rad,04 = —0,75 rad

Abbildung[B.1 zeigt den mit Gleichurjg B.1 berechneten zeitlichen Geschwindig-
keitsverlauf. Fur den Fall groRer Blutgefal3e, bei denen der Womersly Parameter
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Abb. B.1: Mit Fourierreihe simulierter Geschwindigkeitsverlauf in einer Arterie.

(Gleichung B.2) mit dem Radius des Gefalkesler kinematischen Viskositatund
k= \/w/v groRer als 1 ist, lasst sich der Volumenstrgrdirekt aus dem oszillieren-
den Druckverlaupermitteln (Gleichung B]3) [9].

W
a:R-\/;:R-k (B.2)

A
V= ne P (B.3)

In Gleichung B.B isA die Querschnittsflache des Gefafjedie Dichte des Fluides
undc die Wellengeschwindigkeit.

Fur den Fall eines starren Rohres kann man Gleichurjg B.3 nicht zur Bestimung des
Volumenstromes anwenden, da keine Druckwelle, sondern nur ein pulsierender Druck
vorliegt. Liegt eine laminare, pulsierende Rohrstréomung vor, so ergibt sich der zeitlich
gemittelte Volumenstrom aus dem stationaren Druckgradientén [48].

Das Thema ,pulsierende Rohrstromung”“ wird u.a. in den Artikeln und Blichern von
Sexl [44], Womerslyi[54], Uchida [48], Whité [53] und Constantinescu [12] behandelt.

Im Folgenden wird kurz auf die Herleitung der wichtigsten Beziehungen zur Be-
stimmung der Geschwindigkeitsverteilung, der mittleren Geschwindigkeit und des Vo-
lumenstromes im Falle der laminaren, ausgebildeten, pulsierenden Rohrstrémung ein-
gegangen. Es wird Bezug genommen auf die oben angegebenen Artikel.

Die nichtstationare laminare Stromung eines inkompressiblen Fluids durch ein ge-
rades Rohr mit kreisformigen Querschnitt wird beschrieben durch die Kontinuitéats-
gleichung (Gleichun§ BJ}4, in Zylinderkoordinaten) und die Navier-Stokes Gleichung
(Gleichung B.b, in Zylinderkoordinaten).
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ozt ar (8:5)
Darin istr der Rohrradiusx die Koordinate in Stromungsrichtung undlie Ge-
schwindigkeitskomponente in x-Richtung.
Aufgrund der Kontinuitatsgleichung ist der Druckgradient im Falle der pulsieren-
den Stréomung nur eine Funktion der Zeiind kann durch eine Fourier-Reihe in fol-
gender Form ausgedriickt werden:

16p

0 ox =ag+ Z acncognwt) + Z asnSin(nwt) (B.6)
In komplexer Form wird daraus Gleichung B.7.
1 0p neot
~ 5 ox ao+2ané (B.7)

Es qilta, = ach — iasp, Wobei es sich bea:n und asp, um Konstanten handelt, die
die Amplituden der elementaren Pulsaktionen reprasentieren.

Mit diesem Ansatz erhélt man als Losung fur die Navier-Stokes Gleichung Glei-
chung B.8 (L6sungsweg nach Uchidal[48]).

w0 Jo <kr|3> .
ao 1an

u=2 (a—r 1 ——— | e (B.8)
v @)~ n;”w J0-<kRi%)

Jo ist die Besselfunktion 0. Ordnung.
Der mittlere Volumenstronv, welcher in x-Richtung abgefuhrt wird, ergibt sich
aus Gleichung BJ9.

.1 g (R nR“ao R
V_ET-/O dt/0 2nurdr = 3y 8rl ( ax) (B.9)

—0p/0x = pap reprasentiert den zeitlich gemittelten Druckgradienten. Wie schon
oben erwéahnt entspricht der zeitlich gemittelte Volumenstrom einer pulsierenden Stro-
mung dem Volumenstrom, den man bei einer stationéren, Poiseuille-Stromung erhalt,
deren Druckgradient dem zeitlich gemittelten Druckgradienten der pulsierenden Stro-
mung entspricht. Die Durchflussgeschwindigkigitiefiniert durctu, =V /(TIR?) wird
somit mit Gleichung B.T0 berechnet.
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__Ra R [ dp
= (_&> (8.10)

Nimmt man die Durchflussgeschwindigke als Bezugsgeschwindigkeit, so er-
halt man als dimensionslose Geschwindigkeit den folgenden Ausdruck:

u Uglei u
— — “geieh | Zwechsel (B.11)
U U Up

mit den Quotienten

UWGTChsel: i —. ( 8‘.B coe(nwt)+wsin(nwt)>

b & a \(kR? (k-R)?
o dn (8B _ 8(1—A)
+n;%- ((k‘R)zsm(noot)— K R? cos(nwt))
darin ist
A ber(kR) - ber(kr) + beikR) - bei(kr)
B ber?(kR) + beP(kR)
und

_ bei(kR) - ber(kr) — ber(kR) - bei(kr)

B ber?(kR) +beP(kR)

ber und bei werden Thomson oder Kelvin Funktionen genannt und treten im Zu-

sammenhang mit Bessel Funktionen auf. Es besteht der folgende Zusammenhang zwi-
schenber, beiund den Besselfunktionen [17]:

ber(2) +i - bei(2) = Jn- (z- el "’i> (B.12)

bem(z) —i - bei(2) = Jn- (z-e—%“i) (B.13)
mit zals Argument unch € N

Die Funktionerber undbeilassen sich durch eine Reihenentwicklung ausdriicken
[17]:

© (1.0

ber(?) = nZl 2Em. ()(2n)!)2 (B.14)
00 ( 1)n_z4n+2

ber(z)znZ1 22 (21 1)) (B.15)
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Die Beziehungeh B.14 und B .15 lassen sich unter der Bedingam(g)| < 1/4
asymptotisch anndhern durch:

eB(2)
ber(z) = N -cogy(2)) (B.16)
eB(2)
bei(z) = oz -sin(y(2)) (B.17)
;n(; .z n 1 25 13
T V(2 8zv2 384A.y2 1287
Z T 1 1

YA~ S8 s e 162
Anhand von Gleichung B.]1 lasst sich bei bekannten Verlauf des Druckgradienten
der entsprechende Verlauf der Geschwindigkeiten ermitteln. Der periodische Teil der
Geschwindigkeitsverteilung ist charakterisiert durch den Womersly Paramgtiethe
Gleichung B.P). Ben < 1, d.h. langsam pulsierendem, hochviskosen Fluid, nahert
sichber(k-R) — 1 undbei(k-R) — 0, so dass Gleichurlg BJ11 sich vereinfacht zu

Gleichund B.1IB.

u

o 2- (1——) <1+ Z = cognwt) +§l-sin(nwt)>

r’\ 1 10p
-2 (1) & (55) 19

Gleichung B.1IB sagt aus, dass die Geschwindigkeitsverteilung durch eine Parabel
gegeben ist — wie im Fall der stationaren Poiseuille Stromung — die Amplitude jedoch
periodisch in Phase mit dem Druckgradienten varieren.

Bei niedrig viskosem, schnell pulsierendem Fluid, d.h. im Bals o, muss eine
Fallunterscheidung durchgeftihrt werden. Es wird zwischen der Bewegung in der Nahe
der Rohrmitte und in der Nahe der Rohrwand unterschiedera BiitO macht Uchida
[48] die Annahmen, dass in der Nahe der Rohrnmktt® — c undk-r — 0 gilt und
in der Nahe der Rohrwankl- R — o undk-r — o gilt. Kombiniert man die daraus
jeweils resultierenden Geschwindigkeitsverteilungen, erhéalt man als Lésung fir die
dimensionslose Geschwindigkeittp:

u Uglei U
—  —gleich | “wechsel (B.19)
U, Up Up

it

3
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Ugleich r2
2 ()

und
Uwechsel _ 8cn 8B 8(1-A) .
W 2 ((kR)2 cognwt) + (KR? sin(nwt)

Bei schneller Pulsation liegt das Maximum der Geschwindigkeitsverteilung nicht
mehr auf der Rohrachse sondern tritt in der Nahe der Wand auf. Zudem pulsiert die
Geschwindigkeit nicht mehr in gleicher Phase mit dem Druck sondern es tritt eine
Phasenverschiebung zwischen Druck und Geschwindigkeit auf.

In der Praxis ist der Zusammenhang zwischen dem instationéaren Volumenstrom —
und damit der instationaren, querschnittsgemittelten Geschwindigké®leichung
[B.20) — und dem Druckgradienten bedeutend (Gleicliung|B.21).

R
Up = %/o 2riurdr (B.20)
o an 8 2 2C :
% = 1+nzl% KR2 (g{-cos(noot)qL (1— ﬁ) -sm(nwt))
2 asn 8 2 . 2C
+n21%- kR?Z' <£z~sm(nwt) - (1— ﬁ) -cos(noot)) (B.21)
mit
c ber(kR) - bef (kr) +bei(kR) - ber (kr)
B ber?(kR) + beP(kR)
und
D— ber(kR) -ber (kr) —bei(kR) - bef (kr)
B ber?(kR) +beP(kR)
darin ist _
ber (kR) = % und bei(kR) = %

Werte zu den Koeffizienten der Gleichupng B.21 und Beispielsrechungen werden
von Uchida[48] angegeben. Uchida geht in seiner Veroffentlichung nicht nur auf das
Verhalten des Volumenstromes und der Geschwindigkeiten ein, sondern untersucht
auch das Verhalten der Wandschubspannung, des Kraftegleichgewichts, der totalen Ar-
beit und der Energiedissipation.

Fur die Volumenstrommessung folgt aus den beschriebenen Zusammenhéngen,
dass dieser sich direkt aus dem Zeitverlauf des Druckgradigpgdx bestimmen
lasst.
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