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Kapitel 1

Einleitung

Die Aufgabenstellung dieser Studienarbeit entstand aus einer Zusammenarbeit
von Dr. R. Montag und B. Miiller aus der Radiologie des Alfried Krupp Kran-
kenhauses und Prof. Dr.-Ing. F. Peters und Dr.-Ing. F. Schneider vom Institut
fiir Strémungslehre der Universitit Essen.

In diesem Kapitel wird kurz erldutert worum es sich bei Lungenfisteln han-
delt und welche Probleme damit verkniipft sind. Daraus geht die im Anschluss
beschriebene Aufgabenstellung hervor.

1.1 Lungenfisteln

Die Bezeichnung Fistel hat im lateinischen Begriff ,fistula“ ihren Ursprung und
bedeutet ,Rohre. In der Medizin versteht man darunter einen angeborenen oder
erworbenen Gang, welcher zwei getrennte Systeme des Korpers miteinander ver-
bindet [12].

Mit Lungenfistel, genauer broncho-pulmonale Fistel oder systemisch pulmo-
naler arterieller Shunt! (SPAS) bezeichnet man in der Medizin eine Verbindung
zwischen den bronchialen und den pulmonalen Arterien der Lunge. Zur Ubersicht
zeigt Bild 1.1 ein Blutkreislaufsystem. Der Kreislauf wird durch zwei Pumpen,
dem linken und dem rechten Herzen, in Gang gehalten. Das linke Herz (im Bild
rot) erh6ht den Blutdruck auf Werte von etwa 80 bis 120 mmHg (10 bis 16 kPa).
Dieser Druck ist notwendig, um den Strémungswiderstand des Blutkreislaufsy-
stems zu iiberwinden. Uber die Wandungen der Kapillaren steht das Blut im
Stoffaustausch mit allen Organen des Korpers. Die wichtigste Aufgabe besteht
dabei in der Versorgung des Kérpers mit Sauerstoff und der Entsorgung von Koh-
lendioxid. In Bild 1.1 ist dieses Kapillarsystem symbolisch zweigeteilt. Ein Teil
durchstrémt und erndhrt die Lunge (nutrive Lungengeféfie). Parallel dazu wer-
den alle Gefife, welche den Rest des Korpers versorgen und fiir die Problematik

1Shunt (engl. Nebenschluss, Weiche) Kurzschluss zwischen arteriellen und vendsen GefiRsy-
stemen
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Abbildung 1.1: Blutkreislauf

der Lungenfisteln ohne Bedeutung sind, im unteren Teil des Bildes allgemein als
,Gefilisystem der iibrigen Organe zusammengefasst. Nach der Abgabe von Sau-
erstoff und der Aufnahme von Kohlendioxid in den Kapillaren sammelt sich das
Blut in den Venen und gelangt in das rechte Herz (im Bild blau). Das rechte Herz
pumpt das vendse? Blut (blau) zur Sauerstoffaufnahme und Kohlendioxidabgabe
durch die funktionellen Lungengefifie. Der Widerstand dieser Gefife betrigt nur
etwa 1/10 - 1/8 des Widerstandes der den Korper erndhrenden Geféfe, weshalb
das rechte Herz schwiicher ausgebildet ist als das linke. Der Druck in diesem Teil
des Kreislaufes bleibt in der Regel unter 30 mmHg (4 kPa). Das mit Sauerstoff
angereicherte, arterielle Blut strémt zum linken Herzen, wo der Kreislauf erneut
beginnt [1, 2].

Der Blutkreislauf kann in zwei Teilkreisldufe unterteilt werden. So bezeichnet
man den die Lunge durchstrémenden Teil zwischen rechtem und linkem Herzen
den Lungen- oder kleinen Kreislauf und den Rest den Kérper- oder grofen Kreis-
lauf [1].

In der Lunge liegen Komponenten beider Teilkreisldufe dicht beieinander. Da-

2Venoses Blut ist sauerstoffarm, arterielles sauerstoffreich. Die Definition von Venen und
Arterien bezieht sich nicht auf die Beschaffenheit des Blutes, sondern auf seine Fliefirichtung:
Arterien fiithren das Blut vom Herzen fort, Venen fiihren es zum Herzen hin. So kommt es, das
die Pulmonalarterien vendses und die Pulmonalvenen arterielles Blut fijhren [1].
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bei flieft ein Teil des Blutes des Korperkreislaufes, nachdem es die Kapillaren
passiert hat, nicht {iber die Bronchialvenen in das rechte Herz, sondern iiber Pul-
monalvenen in den linken Vorhof [2]. In Bild 1.1 sind solche Verbindungen beider
Teilkreisldufe in den Lungenfliigeln dargestellt. Nach Meyer [13] strémen 1 - 2 %
des gesamten Blutstromes durch die nutriven Lungengefifie.

Im rechten Lungenfliigel (im Bild links) ist eine Verbindung beider Kreisldu-
fe ohne zwischengeschaltete Kapillaren zwischen Bronchial- und Pulmonalarterie
eingezeichnet. Bei dieser direkten Verbindung zweier Gefédfsysteme unterschied-
licher Driicke handelt es sich um eine broncho-pulmonale Fistel [13].

Nach Schwiersch [16] weist die pathologisch-anatomische Erscheinungsform
der arterio-vendsen Lungenfistel eine groke Variationsbreite auf. Auf Basis dieser
Arbeit sollen schlanke, beispielsweise aus natiirlich vorhandenen Anastomosen®
zwischen Bronchialarterien und Pulmonalarterien gebildete Fisteln, untersucht
werden. Im Rahmen chronischer Lungenerkrankungen kann es zur irreversiblen
Offnung einer Anastomose kommen. Daraus entsteht eine Fistel. Die Wandungen
der Fisteln unterscheiden sich in ihrer Struktur und Stirke von den Bronchial-
arterien und halten der Belastung durch die hohen Driicke des Korperkreislaufes
in der Regel nicht dauerhaft stand. Die Bronchialarterien liegen hiufig in direk-
ter Nachbarschaft der Bronchien?!. Daher bilden sich Fisteln bevorzugt in der
Bronchialwand, wo sie besonders vulnerabel sind. So kdénnen sie, besonders bei
Erhéhung des Druckes im Brustkorb, zum Beispiel durch Husten, platzen. Der
Patient hustet Blut oder ,ertrinkt“ im schlimmsten Fall.

Eine Erkrankung an Lungenfisteln wird im Allgemeinen im zweiten und drit-
ten Lebensjahrzehnt offensichtlich. Symptome kdnnen eine erschwerte Atemtéitig-
keit (Dyspnoe), hdufiges Nasenbluten (Epistaxis), Vermehrung der Erythrozyten
im Blut (Polyglobulie) oder Trommelschlegelfinger sein [16].

1.2 Aufgabenstellung

Bei der Behandlung von Lungenfisteln (operatives Entfernen, Verschluss mittels
Metallspirale oder abwerfbarem Ballon [7]) konnen Komplikationen auftreten,
welche die Gefdhrdung durch eine Fistel iibersteigen. Der Behandlung geht daher
eine Bewertung des Gefihrdungspotenzials der Fistel voraus, welches mit zuneh-
mendem Volumenstrom durch die Fistel steigt. Die Angiographie® liisst die Lokali-
sation der Fistel und ihre ndherungsweise geometrische Vermessung, jedoch keine
sicheren Angaben iiber den Volumenstrom durch eine Fistel zu. Fricke [8] stellt

3 Anastomosen sind natiirliche Verbindungen zwischen Blut-, Lymphgefifien, Nerven oder
anderen Hohlorganen. Anastomosen zwischen Bronchial- und Pulmonalarterien sind in der Re-
gel geschlossen, kénnen aber bei Bedarf getfinet und auch wieder verschlossen werden.

‘Luftrohre oder einer ihrer Aste

Sréntgenologische Darstellung der (Blut-)Gefiiie nach Injektion eines Roéntgenkontrastmit-
tels
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eine Vielzahl von Verfahren zur Messung des Volumenstromes innerhalb von Ge-
fafen vor. Dazu zdhlen Indikatortechniken, Druckdifferenzmethoden, elektroma-
gnetische Flowmeter, Dopplerflowmeter und besonders Ultraschallmesstechniken.
Viele der Verfahren beschrinken sich auf kaliberstarke Gefiile, einige verlangen
ihre Offenlegung. Mit Hilfe einfacher Verfahren 14sst sich der Volumenstrom grob
abschétzen, genauere Messungen erfordern in der Regel einen héheren Aufwand
oder verursachen hohe Kosten. Dariiberhinaus sind die Fisteln sehr leicht verletz-
bar. Aus diesen Griinden und um den Patienten zu schonen, erscheint es ange-
messen, beim Menschen beobachtete Fisteln zu klassifizieren und entsprechende
Modellfisteln zu erstellen. Die Modellfisteln kénnen in einen Versuchsstand mit
simuliertem bronchialen sowie pulmonalen Blutstrom eingebaut, und dort mit aus
der technischen Stromungsmesstechnik bekannten Methoden untersucht werden.

In der Strémungslehre der Universitdt Essen wurde dazu bereits eine Arbeit
abgeschlossen [13]. Es wurden Modellfisteln von 1 und 2 mm Durchmesser und
jeweils 70 und 140 mm Linge - bei konstantem Volumenstrom im Blutkreislauf
- untersucht. Darauf aufbauend wird im Rahmen dieser Arbeit eine Versuchsan-
lage entwickelt, welche den pulsenden Charakter des Blutstromes beriicksichtigt
und den Einbau von Fisteln beliebiger Lange erlaubt. Mit der Anlage sollen die
folgenden Grofen simuliert werden:

e Druckverlauf iiber der Zeit p(¢) in der Aorta bzw. in den Bronchialarterien

Pulswellengeschwindigkeit ug

Schlagvolumen V

Herzfrequenz f

FlieBverhalten des Blutes



Kapitel 2

Medizinische Grundlagen

In diesem Kapitel werden die fiir den Versuchsaufbau wichtigen Eigenschaften
des Blutes, die Funktionsweise des Herzens und die relevanten Charakteristiken
des Blutkreislaufes dargestellt.

2.1 Blut

Die Hauptfunktion des Blutes ist der Transport von Sauerstoff und Kohlendi-
oxid aber auch von Wirme, Nihrstoffen, Hormonen, Vitaminen, Enzymen und
anderen, fiir den Stoffwechsel notwendigen Substanzen. Blut ist strémungsmecha-
nisch ein 2-Phasen-System, im Wesentlichen bestehend aus gelblichem Plasma,
roten Blutzellen (Erythrozyten), weiken Blutzellen (Leukozyten) und Blutplétt-
chen (Thrombozyten). Der Anteil der Blutzellen am Blutvolumen wird Himato-
krit genannt und beinahe ausschliefflich durch die roten Blutzellen bestimmt. Der
Himatokrit betrigt beim gesunden Menschen im Mittel etwa 45 %; bei Frauen
etwas weniger, bei Ménnern etwas mehr [19].

Blutplasma besteht zu 90 % aus Wasser, zu etwa 9 % aus organischen Be-
standteilen (insbesondere Proteinen) und aus anorganischen Bestandteilen. Fiir
stromungsmechanische Betrachtungen ist die dynamische Viskositdt von heraus-
ragender Bedeutung. Sie wird fiir das Plasma mit 1,2 - 1073 Pas' bei 37°C an-
gegeben [18]. Das entspricht der dynamischen Viskositét von Wasser bei etwa 13
°C. Im Normalfall zeigt Plasma Newton’sches Verhalten (sieche Anhang A).

Die Viskositét des Vollblutes wird stark durch die besonderen Eigenschaften
der Erythrozyten beeinflusst. Die scheibenférmigen, bikonkaven Zellen neigen bei
geringen Scherraten zur Bildung von Agglomeraten. Man unterscheidet so ge-
nannte Geldrollen und gréfere, dreidimensionale Strukturen (Abbildung 2.1). Die
Agglomerate behindern die Strémung des von ihnen eingeschlossenen Plasmas.
Als Folge kommt es zu einer scheinbaren Himatokriterh6hung; die Viskositét
steigt. Bei erhohten Scherraten liegen die Erythrozyten als einzelne Zellen im

11 Pag= 1 N8 — 1 &
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Abbildung 2.1: Erythrozyten-Agglomerate: links Geldrollen, rechts dreidimensio-
nales Netzwerk.
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Abbildung 2.2: Scheinbare Viskositdt von normalem, menschlichem Blut in Ab-
héngigkeit der Scherrate bei 23 °C [18].

Plasma vor - das ist in den Kapillaren immer der Fall. Bei hohen Scherraten
beginnt die duflere Membran der Zellen um die eingeschlossene Himoglobinls-
sung zu rotieren. Die Erythrozyten werden schlanker und richten sich entlang
der Stromlinien aus. Die Stérung des Stromungsfeldes nimmt ab, die scheinba-
re Viskositdt des Blutes fallt. Dieses nicht-Newton’sche Verhalten ist in Abbil-
dung 2.2 dargestellt. Die scheinbare Viskositét strebt bei hohen Scherraten gegen
einen konstanten Wert von etwa 5 - 107 Pas [18]. Nach Busse [2] ,[...] liegt bei
schneller Stromung und normalem Himatokrit die Viskositit des Blutes bei etwa
3-1073 —4-1073 Pas [...]*. Cokelet [5] bestiitigt in Abbildung 2.3 den linearen
Verlauf des Reibungsgesetzes bei hohen Scherraten.

Eine weitere, nicht-Newton’sche Eigenschaft des Blutes ist seine Viskoela-
stizitdt. Das bedeutet, ein Teil der im Scherexperiment (Anhang A) vom Blut
aufgenommenen Energie wird nicht irreversibel in Warme umgewandelt, sondern
in Form einer reversiblen, elastische Verformung gespeichert. Nach Walitza [18]
wird viskoelastisches Verhalten bei oszillierender Belastung beobachtet. Abbil-
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Abbildung 2.3: Reibungsgesetz fiir Blut bei 47,6 % Hamatokrit und 25 °C [5].
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Abbildung 2.4: Komplexe Viskositdtskomponenten fiir normales Blut bei einem
Héimatokrit von 50 % bei 23 °C in Abhéngigkeit der Frequenz der oszillierenden
Belastung [18].

dung 2.4 zeigt die viskose Komponente 7’ und die elastische Komponente 7" der
komplexen Viskositédt in Abhéngigkeit der Belastungsfrequenz w. Die elastische
Viskositdtskomponente 7" ist im Bereich der menschlichen Kreislauffrequenz be-
sonders ausgeprigt. Bei kleinen bzw. grofen Frequenzen verschwindet der elasti-
sche Anteil und 7’ nimmt die Werte der bereits vorgestellten, stationdren Flieft-
kurve aus Abbildung 2.2 an. In Abbildung 2.5 sind die viskose und die elastische
Viskositdtskomponente bei oszillierender Belastung von 2 Hz in Abhéngigkeit der
Scherrate aufgetragen. Die scheinbare Viskositit 7 setzt sich aus diesen beiden
Komponenten zusammen. Die elastische, reversible Energiespeicherung hat ih-
re Hauptursache in der Verformung von Agglomeraten. Daher verschwindet die
elastische Komponente bei der Zerstérung dieser Strukturen im Bereich hoher
Scherraten. Die viskose Komponente 7’ der komplexen Viskositéit néhert sich der
scheinbaren Viskositdt 1 an. Der Einfluss der elastischen Zellmembranen der Ery-
throzyten auf die Viskoelastizitét ist vernachléssigbar [4].

Charm und Kurland [3] schitzen die Scherraten des menschlichen Blutkreis-
laufes zwischen Werten von 100 s~! in der groken Vena cava und 8000 s~! in den
Arteriolen (siehe Tabelle 2.1). Die Durchmesser der zu untersuchenden Fistelmo-
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Abbildung 2.5: Komplexe Viskositdtskomponenten fiir normales Blut bei einem
Hématokrit von 45 % bei 23 °C in Abhéingigkeit der Scherrate; oszillierende Be-
lastung bei 2 Hz [18].

Gefils Geschwindigkeit Durchmesser Scherrate
[m/s] [mm] [s7]
Aorta 0,4 25 155
Arterie 0,45 4 900
Arteriolen 0,05 0,05 8000
Kapillare 0,001 0,008 1000
Venole 0,002 0,02 800
Vene 0,1 5 160
Vena cava 0,38 30 100

Tabelle 2.1: Anhaltswerte fiir Geschwindigkeiten, Durchmesser und Scherraten
des menschlichen Blutkreislaufs [3].
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delle liegen ihrer Grofenordnung nach zwischen den Arterien und den Arterio-
len. Da die Lungenfisteln zwischen Bronchial- und Pulmonalarterien verlaufen,
wird in den Fisteln ein hoherer Druckgradient als in den Arterien oder in den
Arteriolen erwartet. Auf Grund der Angaben in Tabelle 2.1 wird angenommen,
dass die Grofsenordnung der in den Fisteln auftretenden Scherraten nicht kleiner
als 10% s~! ist. Unter diesen Bedingungen kann das FlieRverhalten des Blutes in
guter Ndherung bei konstanter Viskositéit von etwa 5 - 1072 Pas und Vernachlis-
sigung der Viskoelastizitit mit einem Newton’schen Fluid simuliert werden. Im
Bereich der Verzweigung von Bronchialarterie und Fistel kann auf Grund von lo-
kal verminderten Geschwindigkeiten (Totwassergebiete) ein gewisser Einfluss der
nicht-Newton’schen Eigenschaften des Blutes nicht ausgeschlossen werden. Al-
lerdings wird der Verzweigungswinkel zwischen Bronchialarterie und Fistel und
dessen Ausformung einen weitaus groferen Einfluss auf die Strémungsverhéltnis-
se innerhalb der Verzweigung haben als die Abweichung der Eigenschaften eines
Newton’schen Modellfluides von der realen Fliissigkeit. Wegen der grofen Varia-
tionsbreite der natiirlich auftretenden Verzweigungsformen muss dieser Einfluss
im Modell unberiicksichtigt bleiben.

In Blutgefifen mit weniger als 300 ym Durchmesser wird die Axialmigrati-
on der Erythrozyten, der so genannte Fahraeus-Lindquist-Effekt beobachtet. Die
Erythrozyten wandern durch Rotationsbewegungen bei gleichzeitiger Verformung
von der Randzone, in der hohe Scherraten herrschen, in Richtung Geféfiachse.
Auf der entstehenden, zellarmen Randschicht gleitet die zentrale Zellsdule. Auf
Grund dieses Effektes sinkt die scheinbare Viskositdt mit abnehmendem Geféafs-
durchmessern kontinuierlich auf nahezu Plasmaviskositit ab. Unter etwa 5 um
Gefafidurchmesser ist keine weitere Verformung der Erythrozyten méglich, sodass
die scheinbare Viskositit wieder steil ansteigt [2]. Der Durchmesser der zu un-
tersuchenden Modellfisteln wird voraussichtlich nicht weniger als etwa 500 pum
betragen.

2.2 Herz

Das Blut kann die im vorausgegangenen Kapitel beschriebenen Transportauf-
gaben nur erfiillen, wenn es durch den Koérper zirkuliert. Abbildung 1.1 macht
deutlich, dass es sich bei dem Herzen um zwei in Reihe geschaltete Pumporgane
handelt. Der rechte Ventrikel nimmt vendses Blut vom Ko&rper auf und pumpt
es mit niedrigem Druck durch die funktionalen Lungengefife zum linken Vorhof.
Der linke Ventrikel driickt das arterielle Blut mit hohem Druck durch die vielen
parallelen Kreisldufe des Korpers zuriick in den rechten Vorhof.

Die Pumpwirkung beruht auf der zyklischen Kontraktion und Erschlaffung
des Herzmuskels. Herzklappen an den Ein- und Ausgéingen der Ventrikel wan-
deln diese Bewegung in einen gerichteten Blutstrom um. Die Druckverliufe in
den Ventrikeln und den sich anschliefenden grofen Gefdfen sind in Abbildung



KAPITEL 2. MEDIZINISCHE GRUNDLAGEN 10

p [mmHg]
120 /’\
i / \\" ~ «Aorta
100 I Bt G
j \ ~~1
~ —
80
60

| ——linker Ventrikel
40 (\a/rech er Ventrikel
| N Aorta pulmonalis
20 Yt \ L
I~ / ; =T
fg ]

0 0.2 0.4 0.6 0,8 tls]

Abbildung 2.6: Druckverldufe in rechtem und linkem Ventrikel sowie in Aorta
pulmonalis und Aorta wihrend eines Herzzyklus [1].

2.6 iiber der Zeit aufgetragen. Zu Beginn der Kontraktion (Systole) fithren die
wegen der Inkompressibilitit des Blutes steil ansteigenden Ventrikeldriicke sofort
zum Verschluss der Atrioventrikularklappen zwischen Ventrikeln und Vorhéfen.
Auf Grund der steigenden Muskelspannung verformen sich die Ventrikel bei An-
ndherung an eine Kugel (Anspannungsphase) bis die Ventrikeldriicke iiber die
Driicke in den anschliekenden Gefifien Aorta und Aorta pulmonalis steigen. Die
Arterienklappen 6ffnen sich. In der sich anschliekenden Austreibungsphase ver-
dringen die sich zusammenziehenden Ventrikel das Blut bei weiterem Druckan-
stieg und pressen es in die Arterien. Gegen Ende der Systole nimmt der Druck in
den Ventrikeln wieder ab. Wéihrend der Entspannungsphase erschlafft die Herz-
muskulatur und die Ventrikeldriicke fallen rasch (Diastole). Die scharfe Kerbe in
der Aorten-Druckkurve in Abbildung 2.6 markiert das Schliefen der Aortenklap-
pe. Sie liegt zum Schnittpunkt der Druckkurven (Absinken des Ventrikeldruckes
unter den systolischen Aortendruck) zeitlich leicht versetzt (in der Abbildung
weiter rechts). Die Verzogerung rithrt von der Trégheit der wihrend der Austrei-
bungsphase beschleunigten Blutmasse her, welche noch kurze Zeit entgegen des
herrschenden Druckgefilles weiterflieft. Dann schliefen die Arterienklappen und
bei Unterschreitung der Vorhofdriicke 6ffnen die Atrioventrikularklappen. Nach
der Fiillungsphase beginnt der Zyklus erneut [1].

In Ruhe dauert die Anspannungsphase beim linken Ventrikel etwa 60 ms,
die Austreibungsphase 200 ms und die Entspannungsphase etwa 80 ms. An- und
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Entspannungsphase sind wegen der geringeren systolischen Driicke im Lungen-
kreislauf fiir das rechte Herz etwas kiirzer als fiir das linke Herz. Austreibungs-
und Entspannungsphase sind entsprechend linger. Die Zeitversetzungen sind mit
etwa 10 - 30 ms allerdings gering. Die Dauer der Fiillungsphase richtet sich nach
der Herzfrequenz. Bei korperlicher Anstrengung steigt die Herzfrequenz fast aus-
schliefflich auf Kosten der Fiillungsphase.

Die Aorten- und die Pulmonalklappe bestehen aus je drei halbmondférmigen
Taschen (daher die Bezeichnung Semilunarklappen). Bei geschlossener Klappe
liegen die Kanten der Taschen aneinander, sodass sich drei Beutel bilden. In der
Draufsicht bilden die Kanten einer geschlossenen Klappe einen aus drei Strah-
len bestehenden Stern. Der rasche diastolische Verschluss der Arterienklappen
bei minimalem Riickstrom wird durch das Stellen der Klappen erreicht: Die Ta-
schenrénder ndhern sich schon vor dem Ende der Austreibungsphase einander an.
Nach Antoni [1] wird das Stellen der Klappen mit dem Bernoulli-Effekt erklért.
Danach néhern sich die Klappenrinder im Blutstrom einander und zwar um so
mehr, je grofer die Strémungsgeschwindigkeit ist. Der maximale Volumenstrom
wird allerdings nach Busse [2]| bereits vor Ablauf des ersten Drittels und nicht
erst gegen Ende der Systole erreicht.

Die Atrioventrikularklappen bestehen aus grofien, hdutigen Segeln. Diese Se-
gel werden durch Sehnen daran gehindert, wihrend der Systole in die Vorhéfe zu
klappen. Im Gegensatz zum Arterienquerschnitt variiert die Fliche der zu ver-
schlieBenden Offnung zwischen Ventrikeln und Vorhéfen wihrend des Pumpzyklus
deutlich, sodass sich die Segel der Atrioventrikularklappen breit iibereinanderle-
gen, um jederzeit einen dichten Verschluss zu garantieren. Wie bereits weiter oben
beschrieben, ndhert sich die Form des Herzens wihrend der Systole einer Kugel-
gestalt. Dabei verschiebt sich die Ebene der Atrioventrikularklappen in Richtung
der Herzspitze und dehnt die erschlafften - weil leeren - Vorhéfe, sodass Blut
aus den Venen in die Vorhdfe gesaugt wird. Gegen Ende der Austreibungsphase
sind die Vorhéfe bereits prall mit Blut gefiillt. Wihrend der Diastole erschlafft die
Herzmuskulatur und die Ventilebene kehrt in die Ausgangslage zuriick. Dabei 6ff-
nen sich die grofen Atrioventrikularklappen und stiilpen sich gewissermafen iiber
das Blutvolumen der Vorhdéfe hinweg. So wird eine ziigige Fiillung der Ventrikel,
besonders bei hohen Schlagfrequenzen garantiert [1].

Ein iibliches, menschliches Herz wirft je Ventrikel wihrend der Austreibungs-
phase von seinem enddiastolischen Ventrikelvolumen von etwa 140 ml ungefidhr
90 ml Schlagvolumen aus. Jeweils ca. 50 ml Restvolumen verbleiben in den Ven-
trikeln.

2.3 Gefilisystem

Die Blutgefifie des menschlichen Kérpers sind zu einem, bereits aus Abbildung
1.1 bekannten, Kreislaufsystem zusammengeschlossen. Entlang dieses Kreislaufs
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Abbildung 2.7: Blutdruck und Blutgeféfsystem des Menschen [2].

lassen sich die Gefafitypen Arterien, Arteriolen, Kapillaren, Venolen und Venen
klassifizieren (Abbildung 2.7). Der linke Ventrikel treibt das Blut in die Aorta.
Der Blutstrom wird auf die Arterien verteilt, welche zu den verschiedenen Or-
gangebieten des Korpers fithren. Dort verzweigen sich die Arterien immer weiter
bis zu den kleinsten arteriellen Geféfen, den Arteriolen, aus denen unter weite-
rer 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, dessen Anzahl sich durch weitere Vereinigung bis auf
zwei grofe Geféfe reduziert, die schlieflich in den rechten Vorhof miinden [2].
Das Lungengefiifisystem ist prinzipiell genau so aufgebaut: Der rechte Ven-
trikel driickt das Blut in die Aorta 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



KAPITEL 2. MEDIZINISCHE GRUNDLAGEN 13

vier groften, in den linken Vorhof miindende Lungenvenen. Eine Besonderheit des
Lungenkreislaufes ist, dass ein Teil des Blutes aus den nutriven Lungengefifien
die Lunge nicht iiber die Bronchialvenen des Korperkreislaufes, sondern iiber die
Pulmonalvenen verlésst [2].

Bemerkenswert ist die Verdnderung des Gesamtstrémungsquerschnittes ent-
lang des Kreislaufs. Er liegt hinter dem linken Ventrikel bei etwa 4 cm? und steigt
entlang der Aorta und der Arterien bei Abnahme der Einzelquerschnitte nur leicht
an. Im Bereich der Arteriolen und Kapillaren vervielfacht sich der Gesamtstro-
mungsquerschnitt etwa um den Faktor 800. Das Querschnittsmaximum von etwa
3000 cm? wird allerdings nicht in den Kapillaren mit ihren vielen Verzweigungen,
sondern auf Grund der groferen Durchmesser kurz danach in den postkapillaren
Venolen erreicht. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit fillt dabei in gleichem
Mafe von grofenordnungsméfig 20 cm/s auf 0,03 cm/s. In der Lunge erreicht der
Gesamtstromungsquerschnitt mit iiber 4000 cm? sein absolutes Maximum [2].

Die Stromungswiderstéinde in Arterien und Venen sind trotz der hohen Strém-
ungsgeschwindigkeiten vergleichsweise gering. Die Arteriolen haben mit 45 - 50 %
den weitaus groften Anteil am Gesamtstromungswiderstand; die Kapillaren sind
mit 25 - 30 % beteiligt [2].

Die iiblichen Blutdriicke fiir einen kérperlich ruhenden Erwachsenen gehen
aus Abbildung 2.7 hervor. Der systolische Blutdruck betrigt etwa 120 mmHg (16
kPa), der diastolische etwa 80 mmHg (10 kPa). Entlang der Aorta nimmt der
mittlere Blutdruck nur um 5 - 7 mmHg (0,7 - 0,9 kPa) ab. Besonders in den
Arteriolen und Kapillaren fillt 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). In der Aorta pulmonalis betréigt 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)
[2].

Das Niederdrucksystem, also die Kérpervenen, das rechte Herz, die Lungen-
gefife und das linke Herz wihrend der Diastole, enthalten 85 % des gesamten
Blutvolumens. Venen sind wesentlich dehnbarer als Arterien [2].

Aus der im vorausgehenden Kapitel beschriebenen Funktionsweise des Her-
zens geht ein nicht-kontinuierlicher, rhythmischer Blutauswurf hervor. Der Vo-
lumenstrom hinter den Ventrikeln erreicht wihrend der Austreibungsphase Spit-
zenwerte von 500 - 600 ml/s, fillt dann steil ab und wird am Ende der Systole
sogar kurzzeitig negativ (Riickstrom) [2].

Den wihrend der Austreibungsphase in die Aorta gepressten Fluidteilchen
wird durch den stofRartigen Pumpvorgang ein Impuls verliehen. Dieser bewegt
sich mit sehr viel h6herer Geschwindigkeit als das Blut in Form einer Druckpuls-
welle durch das Gefdfsystem. Zum Verstdndnis der Geschwindigkeit der Pulswelle
stelle man sich einen Gasstrom vor. Die Gasmolekiile miissen zur Impulsiibertra-
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gung vom Druck abhingige Wegstrecken zuriicklegen, wozu sie eine auch von der
mittleren Molekiil-Geschwindigkeit (Temperatur) abhéingige Zeit bendtigen. In
inkompressiblen Fluiden werden diese Weglingen zu Null. Die Geschwindigkeit
der Impulsiibertragung geht gegen unendlich. Befindet sich das inkompressible
Fluid allerdings - wie in dieser Arbeit - in einem elastischen Schlauch, kénnen die
Fluidelemente den Impuls bei Aufweitung des Schlauches unter Druckerhéhung
fiir kurze Zeit behalten, also beschleunigt und wieder abgebremst werden, wozu
Zeit benotigt wird. Mit zunehmender Elastizitdt nimmt die Pulswellengeschwin-
digkeit ab. Die Geschwindigkeit der Pulswellen betrégt in der Aorta 4 bis 5 m/s.
Auf Grund abnehmender Gefiafidehnbarkeit steigt die Geschwindigkeit 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 ndher betrachtet.

Da das Blut eher gleichmiifig aus den arteriellen Gefifen abstromt, aber stark
diskontinuierlich hinein gepumpt wird, muss stindig eine gewisse Menge Blutes
bei moderaten Druckschwankungen im elastisch erweiterten Adervolumen zwi-
schengespeichert und wieder abgegeben werden. Die Druckpulswelle ist die Front
dieser Druckerh6hung vom diastolischen iiber den systolischen auf den endsysto-
lischen Druck. Zwischen den Pulswellen verhélt sich der Druck nahezu monoton
fallend. Kleine Unregelmaéfigkeiten in der Druckpulskurve kénnen auf hin und her
laufende, reflektierte Pulse zuriickgefiihrt werden, wie sie an unstetigen Stellen
wie zum Beispiel Abzweigen entstehen.

In Abbildung 2.8 ist die Verdnderung der Druckpulsform entlang des arteri-
ellen Hauptstranges des Menschen dargestellt. Die Aufsteilung des Druckpulses
lasst sich folgendermafken erkldren: Die Pulsfront liuft mit einer bestimmten Ge-
schwindigkeit in dem elastischen, kaum gespannten Gefaf. Die Druckfront spannt
das Gefifls, dessen Elastizitit mit steigender Spannung sinkt. Die nachfolgende,
fallende Flanke des Druckpulses 1duft in diesem gespannten Teil des Gefifes. Auf
Grund der geringeren Gefaf-Elastizitét ist ihre Geschwindigkeit héher als die der
Pulsfront. Da die im Puls gespeicherte Energie dadurch aber nicht verloren geht,
muss der Druckpuls bei abnehmender Linge an Héhe zunehmen.

Die Reynoldszahl Re = d; - - p/n gibt Auskunft iiber die Stromungsform. Bei
Werten iiber etwa 2300 kann von turbulenter, darunter von laminarer Strémung
ausgegangen werden. Dieser kritische Wert wird beim gesunden Menschen nur im
Herzen und wihrend der Austreibungsphase in den grofen Arterien iiberschritten.
In allen anderen Teilen des Blutkreislaufsystems kann die Strémung als laminar,
aber auf Grund der vielen Abzweigungen, der elastischen Dehnbarkeit und der
pulsenden Strémung als nicht ausgebildet? angenommen werden [2].

2Eine Strémung ist ausgebildet, wenn sich ihr Geschwindigkeitsprofil in Strémungsrichtung
nicht mehr &ndert.
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Abbildung 2.8: Druckpulsform entlang des menschlichen, arteriellen Hauptstran-
ges [2].



Kapitel 3

Aufbau eines Kreislaufmodells

In den folgenden drei Unterkapiteln wird die Konstruktion der Herzpumpe und
die Wahl der Materialien fiir das Geféfsystem, der Aufbau und die Funktionsweise
der Steuerung und die Aufnahme der Messdaten erldutert.

3.1 Konstruktion

3.1.1 Herzmodell

Das gebriuchlichste, oszillierend arbeitende Konstruktionsprinzip fiir Pumpen ist
das der Kolbenmaschine. Der Volumenstrom einer solchen Pumpe ist sinusférmig.
Die positive Sinushalbwelle entspricht dem Ausschieben und die negative Sinus-
halbwelle dem Ansaugen von Volumen. Ein dem menschlichen Herzen angepas-
sten Volumenauswurf erreicht man, indem zum Beispiel die iiblicherweise starre
Koppel zwischen Kurbelwelle und Pleuelstange durch eine angepasste Bahnkurve
ersetzt wird. Hadland [10] verwendet dazu eine Scheibe, in die eine Nut gefrést
ist, welche dem Volumenauswurf des Ventrikels iiber dem Winkel entspricht. In
der Nut wird ein mit der Pleuelstange verbundener Kulissenstein gefiihrt. Wenn
die Herzfrequenz verdndert werden soll, muss die Scheibe gewechselt werden, da
der Volumenstrom iiber dem Winkel bei verdnderter Frequenz nicht konstant ist.
Die Verdnderung der Pulsdauer erfolgt ndmlich fast ausschlieflich auf Kosten der
Diastole, wahrend die Dauer der Systole nahezu unveridndert bleibt. Dieser An-
trieb simuliert die in der Realitéit auftretende Anderung des Volumenstromes iiber
der Zeit sehr gut. Die Herstellung vieler Scheiben fiir verschiedenen Frequenzen
und Pulsformen ist jedoch aufwendig.

In der vorliegenden Arbeit wird die Konstruktion einer einfachen, pneuma-
tisch betriebenen Membranpumpe gewihlt (Abbildung 3.1). Uber einen variabel
einstellbaren Zu- und Abluftstrom soll die Einstellung beliebiger Druckpulsfunk-
tionen ermoglicht werden. Um die Funktionstiichtigkeit der Pumpe iiberpriifen
zu konnen und um ein ungestortes Studium der Druckpulsformen zu erméglichen,
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Abbildung 3.1: Schnittdarstellung des Membrangehéuses und der angeschlossenen
Herzklappenmodelle.

wird die Pumpe in einen einfachen Kreislauf integriert (Abbildung 3.2).

Um die Gummi-Membran am Umfang moglichst gleichmiifig einspannen zu
kénnen, wird das Membrangehiuse kreiszylindrisch ausgefiihrt. Je weniger die
Membran ausgelenkt wird, desto geringer ist ihre Belastung. Deshalb wird eine
Konstruktion mit grofer Grundfliche und geringer Héhe bevorzugt. Die Mem-
bran verdringt nicht die gesamte Fliissigkeit im Kreiszylinder, sondern nur das
Volumen eines Kugelabschnittes bzw. einer Kugelschicht bei erhéhtem Druck.
Da zum Ausschieben der Luft iiber die Widerstinde des Auslassweges eine ge-
wisse Druckdifferenz notwendig ist, kehrt die Membran nur zum Teil wieder in
ihre Ausgangslage zuriick. Besonders bei steigender Pumpfrequenz verbleibt eine
zunehmende Menge Luft im Membrangehiduse. Aus Erfahrungen mit einer dhn-
lichen, kleineren Membranpumpe, muss das Volumen des Kugelabschnittes fiir
den Betrieb bei Driicken um 25 kPa etwa viermal so grof wie das angestrebte
Schlagvolumen sein. Die Pulmonalarterien sind die gréfiten Geféfe, an die Mo-
dellfisteln angeschlossen werden kénnen. Da sich der Gesamtblutvolumenstrom
auf zwei Pulmonalarterien aufteilt, reicht es, die Pumpe fiir den halben Volu-
menstrom eines ausgewachsenen, menschlichen Herzens auszulegen. Mit einem
Durchmesser-Hohen-Verhéltnis d/h = 4 und einem Schlagvolumen V/2 = 45 ml
ergibt sich der Membrangehdusedurchmesser d zu:
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Dabei wird als verdringtes Volumen ein Kugelabschnitt angenommen. Die
Hohe des Membrangehduses muss (bei d/h = 4) 24 mm betragen. Das Gehéuse
besteht aus zwei Deckeln, welche die notwendigen Anschliisse enthalten. Zwischen
die Deckel werden mit 6 M6 x 60 Schrauben zylindrische Ringe gepresst. Durch
Entfernen oder Hinzufiigen von Ringen, kann das Schlagvolumen in Schritten von
etwa 15 ml - auch iiber den Auslegungspunkt hinaus - variiert werden. Die aus-
gefithrte Konstruktion ist in Abbildung 3.1 dargestellt. Lochbleche gewéhrleisten
zum einen eine gleichméfige Beaufschlagung mit Druckluft und verhindern zum
anderen, dass die Membran zu stark gedehnt wird und reift.

Um die Membranbewegung in einen gerichteten Fluidstrom umzuwandeln,
wird ein einfaches Herzklappen-Modell konstruiert. Es besteht aus einer diin-
nen, mehrfach gelochten Aluminiumplatte und einer kreuzweise eingeschnittenen
Gummischeibe. Die beiden Komponenten werden derart iibereinander gelegt, dass
die Schlitze der Gummischeibe auf den Stegen zwischen den Bohrungen der Alu-
miniumplatte zum Liegen kommen. Héherer Druck auf der Seite der Gummiplatte
driickt das Material auf die Bohrungen und verschlieftt 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. Membrankdrper,
Klappenmodelle und fiir den Anschluss an das Gefifsystem geeignete Uberginge

d= = 97 mm (3.1)
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kénnen an ein Rohrkreuz aus der Vakuumtechnik geflanscht werden. Der ver-
bleibende Stutzen ermdglicht den Anschluss eines Druckaufnehmers und eines
Entliiftungsventils.

3.1.2 Gefifisystem

Bei der Auswahl eines geeigneten Schlauches als Blutgefa-Modell miissen Durch-
messer und elastische Weitbarkeit beriicksichtigt werden. Materialstirke und Ela-
stizitidt werden genau so gewihlt, dass die Pulswellengeschwindigkeit im menschli-
chen Korper und im Modell iibereinstimmen. Als Referenz wird zunéichst die sich
dem linken Ventrikel anschliefende Aorta gewéhlt. Im Folgenden wird wie bei
Peters [14] gezeigt, wie die Pulswellengeschwindigkeit fiir verschiedene Schlduche
berechnet werden kann.

Blut kann wie Wasser bei den relevanten Driicken als inkompressibel betrach-
tet werden. Im Falle des Blutkreislaufes wird die Pulswellengeschwindigkeit daher
kaum vom Elastizitdtsmodul des Fluides, sondern fast ausschlieklich von der ela-
stischen Weitbarkeit der Adern (bzw. des Schlauches) bestimmt. Der Berechnung
der Pulswellengeschwindigkeit liegt Abbildung 3.3 zugrunde. Die graue Fliche
stellt einen Kontrollraum dar, welcher sich am Anfang der Pulswelle befindet. Ob
sich das Kontrollvolumen von links nach rechts iiber ein ruhendes Fluid bewegt,
oder ob das Fluid von rechts nach links durch einen ortsfesten Kontrollraum flieft,
spielt keine Rolle. Der Kontrollraum dndert sein Volumen nicht; er enthélt immer
die gleiche Masse Fluid.

Die Schlauchwellengeschwindigkeit ist sehr viel grofer als die Strémungsge-
schwindigkeit des Fluides. Die Berechnung erfolgt daher vereinfacht bei ruhendem
Fluid. Bei konstanter Dichte gilt:

Ug * AO =Up- A1 (32)

Bei kurzen Strecken wirkt sich die Dissipation kaum aus. Die zeitliche An-
derung des Impulses ist gerade gleich der Summe aller auf den Kontrollraum
einwirkenden Kréfte. In einem achsensymmetrischen Kontrollraum heben sich al-
le radial wirkenden Krifte auf. Lauft die Welle senkrecht zum Gravitationsfeld
so kann auch die Schwerkraft unberiicksichtigt bleiben. In Abbildung 3.3 sind die
verbleibenden Kriifte eingetragen. Thre Summe ist bei konstantem Impuls gleich
Null:

F51+Fd1:st+F50+Fd0 (33)

Die Krifte werden mit Hilfe der messbaren Driicke sowie der gesuchten Puls-
wellengeschwindigkeit uy ausgedriickt:

poAi+ulop- Al =p- (A — Ag) +po- Ao +udp-Ag (3.4)
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Abbildung 3.3: Kontrollraum zur Berechnung der Pulswellengeschwindigkeit. Die
mit s indizierten Kréfte resultieren aus dem Blutdruck, die mit d indizierten
Kréfte aus der kinetischen Energie des strémenden Fluides. Ay bezeichnet den
diastolischen, A; den systolischen Querschnitt. Die Fliche A, ist die vertikale
Projektion der Schlauchwand.

Die Geschwindigkeit u; wird durch Einsetzen der Kontinuitétsgleichung (3.2)
eliminiert. Fiir verschiedene Modellschlduche kénnen Kalibrierkurven (Durchmes-
ser iiber Druck) aufgenommen werden, aus denen das Querschnittsverhiltniss
Ap/A1 = (do/d1)? bei den medizinisch vorgegebenen Driicken py (diastolisch) und
p1 (systolisch) hervorgeht. Mit der folgenden, durch Umstellen aus Gleichung 3.4
gewonnenen Gleichung kann die theoretische Pulswellengeschwindigkeit fiir ver-
schiedene elastische Schliuche bestimmt werden.

2GR

Gleichung 3.5 gibt die Pulswellengeschwindigkeit relativ zur Strémungsge-
schwindigkeit an. Sie entspricht prinzipiell der Gleichung fiir die Schallgeschwin-
digkeit in Gasen.

Eine geforderte Pulsgeschwindigkeit von etwa 5 m/s verlangt einen sehr ela-
stischen Schlauch als Modell-Gefdfs. Rennradschlduche haben drucklos einen der
Aorta entsprechenden Durchmesser von ca. 14 mm und sind sehr elastisch. Zur
besseren Auswahl wird die Pulsgeschwindigkeit fiir besonders elastische Fabrikate
berechnet. Abbildung 3.4 zeigt die Kalibrierkurven fiir drei Produkte der Her-
steller Michelin, Schwalbe und Maxxis. Diese Kurven werden erstellt, indem man
den Schlauchdurchmesser bei verschiedenen Driicken misst und in das Diagramm
eintrigt. Die Durchmesserbestimmung der sehr weichen Schliuche geschieht mit

(3.5)

Uy =
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Abbildung 3.4: Kalibrierkurven dreier, grundsétzlich als Modell-Gefife in Frage
kommender Rennrad-Schlduche.
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Fabrikat dy bei 10 kPa  d; bei 16 kPa g
frum] nm]  [m/s]
Michelin Air-B 720 17,1 17,5 11,5
Schwalbe Extra Light 16,9 17,8 7,8
Maxxis Fly-Weight Tube 16,9 19,8 4,7

Tabelle 3.1: Theoretische Pulswellengeschwindigkeiten dreier, als Modell-Gefif
in Frage kommender, Rennrad-Schliuche.

einem in Kapitel 4.1 vorgestellten, beriihrungslosen Verfahren. Aus dem Dia-
gramm werden die Durchmesser bei py =10 kPa und p; = 16 kPa entnommen.
Aus Gleichung 3.5 ergeben sich die in Tabelle 3.1 aufgelisteten, theoretischen
Pulswellengeschwindigkeiten.

Die Pulswellengeschwindigkeit des Schlauches der Firma Maxxis liegt sehr
nahe an den geforderten 5 m/s.

Die fiir den Einbau der Lungenfisteln nicht notwendigen, funktionellen Ge-
fike sowie das rechte Herz werden nicht detailliert nachgebildet. Der Gesamt-
widerstand dieser Kreislaufbestandteile wird zusammengefasst und durch einen
Einzelwiderstand ersetzt. Dabei muss der Widerstand so ausgew#hlt werden, dass
der geforderte Volumenstrom von V = 45 ml/s bei dem vorgeschriebenen Druck-
abfall von im Mittel 13 kPa in den Hauptbronchialarterien auf 1,9 kPa in der
Aorta pulmonalis eingehalten wird.

Stromungswiderstinde, konnen mit Hilfe der Widerstandszahl ¢ beschrieben
werden. Sie ist als Proportionalitéitskonstante zwischen der spezifischen Dissipa-
tion @12 und der spezifischen, kinetischen Energie w?/2 der Strémung bei der
Bezugsgeschwindigkeit w definiert (Gleichung 3.6)! [9].

’LU2

Pr2=0— (3.6)
Der Energieerhaltungssatz fiir inkompressible, adiabatische Stromréhren ohne
Hohenglied lautet:

2 2
Wa P2 Wy P

— == —4+— 3.7

9 P 9 + ’ + Y12 (3.7)

Bei Vernachlissigung von Dichteéinderungen, konstantem Querschnitt (also

w; = we und mit A - w = V folgt aus 3.6 und 3.7 fiir die Widerstandszahl in

Abhéngigkeit von Volumenstrom und Druckabfall:

! Die Beziehungen 3.6 bis 3.10 beriicksichtigen nicht den pulsenden Charakter der Strémung.
Sie werden in dieser Arbeit zur Bestimmung von Richtwerten zur Auslegung verwendet.
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Bei dem vorgegebenen Volumenstrom von V = 45 ml /s und einem mittleren
Druckabfall von 11,1 kPa ergibt sich daraus eine Widerstandszahl von ¢ = 300.
In [15] wird fiir die Widerstandszahl einer scharfkantigen Blende in einer Wasser-
strémung Gleichung 3.9 angegeben.

A 2
¢ = (70,63' - 1) (3.9)

Daraus folgt bei einem Schlauchdurchmesser A von 14 mm und Wasser als
Modellfluid eine Blende mit einem Bohrungsdurchmesser von dy = 4 mm als
geeigneter Strémungswiderstand.

Der berechnete Blendendurchmesser ist mit einer erheblichen Unsicherheit
behaftet. Ein nachregulierbarer Widerstand - wie zum Beispiel ein Ventil - ist
deshalb besonders bei Anderung der Viskositit eine giinstigere Alternative. Die
Ventilauswahl beruht iiblicherweise nicht auf der Widerstandszahl ¢, sondern auf
dem Durchflusskoeffizienten K, [m®/h]. Der Durchflusskoeffizient gibt den Volu-
menstrom von Wasser (p = 1000 kg/m®) durch ein Ventil bei einem Druckabfall
von 10° Pa an. Er wird experimentell ermittelt. Zur Ventilauswahl kénnen abwei-
chende Betriebszustinde nach DIN EN 60534-2-1 auf den K,-Wert umgerechnet
werden. Die meisten Hersteller geben den K,,-Wert an. Das ist der K,-Wert bei
voll gedffnetem Ventil (100 % Hub). Als Auswahlkriterium empfehlen Ventilher-
steller in der Regel K, =~ 0,75 - K,;. Fiir inkompressible Medien und die gege-
benen Betriebsbedingungen ergibt sich der Durchflusskoeffizient aus Gleichung
3.10. Darin gilt V in [m®/h] und Ap in kPa.

K=~ \/ P (3.10)
0,1 1000 kg/m” - Ap

Danach ldsst sich der Gefifiwiderstand bei Wasserstrémung mit einem Ventil
mit K,, = 0,5 simulieren.

Auch die funktionalen Lungengefiifie fehlen im Modell. Thr Widerstand ist fiir
die Untersuchung der Lungenfisteln unerheblich. Der Mitteldruck in der Pulmo-
nalarterie wird mit Hilfe eines vertikal verschiebbaren Behélters durch Variieren
der Wassersaule iiber der Pulmonalarterie eingestellt. Aus Abbildung 3.5 geht her-
vor, welche Kreislaufabschnitte durch welche Modellkomponenten ersetzt werden
sollen.

3.2 Steuerung

Zum Betrieb der Membranpumpe ist eine Steuerung des Zu- und des Abluft-
stromes notwendig. Im einfachsten Fall wird einer der Luftanschliisse im Deckel
des Membrangehéuses (Abbildung 3.1) an ein Druckluftsystem angeschlossen (die
verbleibenden Anschliisse sind verschlossen). In die Druckluft-Zuleitung wird ein
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Abbildung 3.5: Gegeniiberstellung von Kreislaufmodell und menschlichem Blut-
kreislauf.
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Drei-Wege-Magnetventil eingebaut, welches den Luftweg periodisch 6ffnet und
schliett. Als Ventilsteuerung kann ein Rechteck-Signalgenerator dienen. Bei ge-
Offnetem Ventil stromt Druckluft ins Membrangehéuse und spannt die Membran.
Bei geschlossenem Ventil wird die Druckluftzufuhr gesperrt und die Luft aus dem
Membrangehiuse iiber den dritten Ventil-Weg an die Umgebung abgegeben. Ein
Druckminderer reduziert den Druck des Druckluftsystems auf den Betriebsdruck
der Membranpumpe. Ein Vorlagebehélter dimpft Luftdruckschwankungen.

Ubliche Magnetventile 6ffnen und schlieBen sehr rasch, sodass die Membran
plotzlich gespannt und fast ebenso plétzlich wieder entlastet wird. Das fiihrt zu
Uberschwingungen zu Beginn und nach dem Druckpuls. Handelsiibliche, motor-
getriebene Ventile arbeiten im Vergleich zum menschlichen Herzen zu langsam.

Zur Optimierung der Pulsform wird der Luftzu- und Luftabstrom auf meh-
rere, gedrosselte Magnetventile aufgeteilt. Schaltdauer und Schaltzeitpunkt miis-
sen, um viele Pulsformen und Frequenzen einstellen zu kénnen, fiir jedes Ventil
frei wihlbar sein. In dieser Arbeit werden acht Magnetventile vom Typ MFH-3-
M5 der Firma Festo gewdhlt. Zunéchst werden vier dieser Venitle zum Spannen
und vier zum Entlasten der Membran eingesetzt. Jedem Magnetventil ist ein
fein regulierbares Nadelventil mit Mikrometerhandrad der Firma Hoke nachge-
schaltet. (Ein Schema dieser Konfiguration ist in Abbildung 4.1 des néchsten
Kapitels dargestellt.) Die Mikrometerhandrider sind mit Skalen versehen, so-
dass die Ventilstellungen reproduzierbar sind. Die Berechnung der K,-Werte zur
Ventilauslegung erfolgte nach DIN EN 60534-2-1 fiir kompressible Fluide. Der
Luftvolumenstrom wird nicht auf vier Ventile aufgeteilt. Statt dessen wird jedes
einzelne Ventil fiir den vollen Luftstrom ausgelegt, der innerhalb der 60 ms dau-
ernden Anspannungsphase in den Membrankérper strémen soll. Auf diese Weise
ist man bei abweichenden Ventil-Schaltungen keinen Einschrinkungen unterwor-
fen. Daraus ergibt sich ein Durchflusskoeffizient von 0,4. Das gewihlte Dosier-
ventil 2331G6B /MM erreicht diesen Wert nach Herstellerangaben nach etwa vier
Handradumdrehungen.

Zur Steuerung der Magnetventile wird ein PC-Programm geschrieben. Eine
hohe Benutzerfreundlichkeit wird bei Verwendung einer grafischen Benutzerober-
flache erreicht. Da in den Laboren der Strémungslehre auf den meisten PC’s ein
Microsoft-Windows-Betriebssystem installiert ist, wird zur Steuerung der Ventile
eine Anwendung fiir die Win32-Plattform erstellt. Die Microsoft Klassenbiblio-
thek (MFC)? stellt ein méchtiges Werkzeug fiir die Windows-Programmierung
dar, deshalb erschien das Microsoft Developer Studio 97 als geeignete Program-
mierumgebung. Die Anwendung wurde in der Programmiersprache C+-+ geschrie-
ben. Der vollstindige Quellcode, alle Projektdateien und das lauftihige Pro-
gramm befinden sich auf der beiliegenden CD-ROM.

Uber die parallele Schnittstelle kann der PC gleichzeitig (parallel) acht Bits,
also ein Byte empfangen oder senden. Uber diese Schnittstelle kann eine Relais-

2MFC - Microsoft Foundation Classes
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Abbildung 3.6: Die parallele Schnittstelle.

karte geschaltet werden, an welche die acht Magnetventile der Membranpumpe
angeschlossen sind. Abbildung 3.6 zeigt eine parallele Schnittstelle wie man sie
an der AuRenseite eines PCs sehen kann.> Der Dateniibertragung dienen die rot
markierten Kontakte. Die blauen Kontakte sind Masse und in der Regel miteinan-
der verbunden. Ein Byte wird als Binfdrwert an die Druckerschnittstelle gesendet,
indem alle 1 reprisentierenden Kontakte auf  high* (2,4 bis 5 V) und alle 0 repré-
sentierenden Kontakte auf low* (0 bis 0,8 V) gesetzt werden. Dann wird der in
Abbildung 3.6 gelb markierte Taktgeber kurzzeitig low gesetzt, um dem empfan-
genden Gerét - zum Beispiel einem Drucker - mitzuteilen, dass der Zustand jetzt
gelesen werden kann. Es ergeben sich 2% = 256 mdogliche Zustéinde einschlieRlich
0.

Ein Byte kann verwendet werden, um eine bestimmte Ventilkombination ein-
zustellen. Das Byte mit dem Bindrwert 10000001 verursacht in der ausgefiihrten
Steuerung beispielsweise, dass die an den ersten und an den letzten Datenkon-
takt der Schnittstelle angeschlossenen Ventile ge6ffnet und die iibrigen geschlossen
werden. Abbildung 3.7 zeigt die Dialogfelder der Anwendung. Im Hauptfenster (in
Abbildung 3.7 links) werden die Ventilkombinationen (Binédrwerte) Zeile fiir Zeile
mit der Maus eingegeben. Ein ausgewihltes Késtchen reprisentiert ein gedffne-
tes Ventil (bzw. eine 1) und ein leeres Késtchen représentiert ein geschlossenes
Ventil (bzw. eine 0). Die Wartezeiten zwischen den verschiedenen Schaltungen
werden in ms jeweils in das Eingabefeld am Ende der Zeile eingegeben. Um die
eingegebenen Werte zu iibernehmen und das Programm zu starten, wird auf die
Schaltfliche ,Start“ geklickt. Die eingestellten Kombinationen werden Schritt fiir
Schritt abgearbeitet, nach Ablauf des achten Schrittes beginnt das Programm
von vorn, bis auf die Schaltfliche ,,Stop“ geklickt wird. Neue Einstellungen kén-
nen jederzeit vorgenommen werden. Sie treten erst in Kraft, wenn das Programm
gestoppt und erneut wieder gestartet wird. ,Beenden“ und ,,Abbrechen“ beenden
das Programm.  Hilfe“ und ,Info* zeigen die beiden iibrigen, in Abbildung 3.7
abgedruckten Dialogfelder an.

Da der Quellcode kommentiert auf CD-ROM beiliegt, soll an dieser Stelle
nur die grobe Programmstruktur dargestellt werden. Grundsitzlich wurde die

3In der Literatur wird die parallele Schnittstelle hiufig vom PC Richtung Peripheriegerét
dargestellt, also in Richtung der Dateniibertragung beispielsweise beim Drucken.
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Abbildung 3.7: Dialogfenster des Ventilsteuerprogrammes.

Anwendung nach objektorientierten Mafistaben erstellt (siche Anhang B).

Fiir das Programm wurden zwei Klassen von MFC-Basisklassen abgeleitet
und eine neue Klasse erstellt. Es folgt eine Zusammenstellung dieser Klassen und
ihrer wichtigsten Methoden:

e Die Klasse CHerzApp wird von CWinApp abgeleitet. Beim Start des Pro-
grammes wird ein Objekt dieser Klasse erzeugt. Objekte, oder Instanzen
dieses Typs sind Windows-Anwendungen.

CHerzApp(. . .) ist der Standardkonstruktor. Dies ist die Methode, wel-
che beim Programmstart eine Instanz von CHerzApp erzeugt.

InitInstance(...) enthilt unter anderem den Aufruf fiir den Kon-
struktor des Hauptdialogfensters (Die Anwendung ist ein Objekt, ihr
Hauptfenster ein anderes!). Hier wird auch das Schliefen der Anwendung
gesteuert.

e Die Klasse CHerzD1g wurde von CWinD1g abgeleitet. Ein Objekt dieses Typs
ist das Hauptdialogfenster.

CHerzD1g(...) ist der Konstruktor des Hauptdialogfeldes. Diese Me-
thode initialisiert auch die Dialogfelder mit Standardwerten, sonst wiirden
beim Programmstart zufillige Werte in den Dialogfeldern stehen.

DoDataExchange(...) sorgt fiir die Zuordnung und den Datenaus-
tausch zwischen Membervariablen und Dialogfeldern. Diese Methode wird
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nicht direkt, sondern iiber die MFC-Funktion UpdateVariables(...) aus-
gefiihrt.

OnDestroy(...) zerstort das Hauptfenster beim Verlassen des Pro-
grammes.

OnHelp(. ..) zeigt das Hilfe-Fenster an. Das Hilfe-Fenster ist ein Objekt
der MFC-Basisklasse CDialog, benotigt also keine explizite Klassendefini-
tion.

OnInfo(...) zeigt das Info-Fenster an, welches wie das Hilfe-Fenster
von CDialog abgeleitet wurde.

OnStart(...) startet die Schaltschleife. Diese Methode wird aufgeru-
fen, wenn die Schaltfiche Start gedriickt wird. Sie enthélt die wesentlichen
Programmelemente.

OnStop(...) beendet die Schaltschleife.

PublishVariables(...) kopiert die Werte der Membervariablen von
CHerzD1g in globale Variablen.

e CByte ist eine neu definierte Klasse. In Objekten dieser Klasse werden zum
Beispiel die vom Benutzer eingegebenen Daten verwaltet.

CByte(...) sind die Konstruktoren der Klasse. Der Standardkonstruk-
tor soll nicht weiter beachtet werden. An den Konstruktor mit der Para-
meterliste wird das vom Benutzer manipulierte Feld boolscher Variablen
iibergeben. Ein Feld entspricht jeweils einer Zeile Auswahl-Késtchen des
Hauptdialogfensters. Dieses Feld wird von CByte(...) als Byte in Binér-
schreibweise mit TRUE=1 und FALSE=0 interpretiert. Die im néchsten
Punkt vorgestellte Methode benétigt diesen Wert als Dezimalwert. Auch
diese Umrechnung leistet der Konstruktor.

WriteByteToPort(...) enthélt die MFC-Funktion _outp(port, data-
byte). Darin ist port die Adresse der Schnittstelle, an die ein Byte ge-
sendet werden soll und databyte ist der Wert dieses Bytes in Dezimal-
schreibweise (die Umrechnung wird vom Konstruktor erledigt). Die Me-
thode WriteByteToPort(...) setzt auch den Taktgeber (strobe) kurz auf
HJow* um der Relaiskarte mitzuteilen, dass das gesendete Byte gelesen wer-
den kann.

Innerhalb der Funktion Schaltschleife(...) wird abwechselnd die Methode
WriteByteToPort(...) und die MFC-Funktion Sleep(dwMilliseconds) aufgeru-
fen. An die Funktion Sleep werden die vom Benutzer angegebenen Wartezeiten
in Millisekunden iibergeben. Das Programm wird von Sleep entsprechend lange
angehalten. Die Schaltschleife soll als eigener Thread* im Hintergrund betrieben

4Unter einem Thread (engl. Faden) wird hier einer von mehreren, parallel ausgefiihrten
Programmstréngen verstanden.
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werden. Dadurch ist es moglich, dass der Anwender Daten in das Dialogfeld ein-
gibt, oder die Hife aufruft, wihrend das Programm im Hintergrund die Ventile
schaltet. Wesentlicher ist, dass die Benutzeroberfliche aktiv bleibt. Erst dadurch
kann durch Klicken der Schaltfliche ,,Stop“ die Schaltschleife verlassen werden.
Statt einen Hintergrund-Thread explizit zu erzeugen, wird die MFC-Funktion
AFXBeginThread(...) genutzt, die automatisch ein CWinThread-Objekt erstellt.
Da die Klasse dieses Objektes nicht explizit erstellt wurde, kann auch keine eige-
ne Methode implementiert werden. Statt einer Methode wird der MFC-Funktion
AFXBeginThread(...) die im Hintergrund auszufithrende Funktion iibergeben.
Diese Funktion kann keine Memberfunktion (Methode) einer anderen Klasse sein,
da Memberfunktionen nur von den Objekten der selben Klasse ausgefiihrt wer-
den kénnen. Die Funktion wird deshalb global definiert. Diese globale Funktion
Schaltschleife(...) kann dann aber wegen der Datenkapselung nicht mehr
auf die privaten Membervariablen des Objektes dlg (das Hauptdialogfenster)
vom Typ CHerzD1lg zugreifen. Deshalb werden die Werte der Variablen mit Hilfe
der Methode PublishVariables(...) bei Bedarf in globale Variablen kopiert.
Die im Hintergrund ablaufende Funktion Schaltschleife(...) greift auf diese
Variablen zu und legt damit Objekte vom Typ CByte an. Jetzt wird so lange ab-
wechselnd WriteByteToPort (. ..) und die MFC-Funktion Sleep(dwMilliseconds)
ausgefiihrt, bis die Schleife durch Mausklick auf ,,Stop“ verlassen wird.

3.3 Messdatenaufnahme

In der Aufgabenstellung wird die Simulation folgender Parameter gefordert:
e Druckverlauf iiber der Zeit p(¢) in den herznahen Blutgefifen
e Pulswellengeschwindigkeit u
e Schlagvolumen V
e Herzfrequenz f
e Fliekverhalten des Blutes

Das Fliekverhalten wird durch die gewihlte Modellfliissigkeit festgelegt und
wihrend der Messungen nicht iiberwacht. Die Herzfrequenz wird im Ventilsteu-
erprogramm eingestellt und muss ebenfalls nicht iiberwacht werden. An die Ge-
nauigkeit des Schlagvolumens werden keine besonderen Anspriiche gestellt. Es
geniigt, eine Skala an dem transparenten Behélter anzubringen, an dem die Saug-
seite der Pumpe angeschlossen ist. Die Verbindung zwischen den Behéltern kann
fiir einige Schlige verschlossen werden, sodass der Kreislauf kurzzeitig unterbro-
chen ist. Aus der Anzahl der Schldge und der Volumenabnahme im Behélter
wihrend dieser Zeit wird das Schlagvolumen ausreichend genau ermittelt. Das
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wihrend dieser Zeit ausgestofene Volumen wird wihrend der Messung in dem
anderen Behélter zwischengespeichert.

Besonderes Interesse gilt den zeitabhingigen Druckverldufen in den Arterien
und der Pulswellengeschwindigkeit. Zu diesem Zweck werden drei Differenzdruck-
transmitter vom Typ B302-0.2 bzw -0.5 der Firma Burster Présisionsmesstechnik
installiert. Die Differenzdrucktransmitter bestehen aus zwei durch eine Membran
getrennte Kammern. Eine Kammer wird mit dem zu messenden Druck beauf-
schlagt. An die andere Seite wird der Referenzdruck angeschlossen. In diesem
Fall wird die Atmosphére als Referenz gewéhlt. Die Membran wird bei Druck-
differenz ausgelenkt und veriindert das Induktivititsverhiltnis zweier Spulen,
welche sich rechts und links der Membran befinden. Eine integrierte Elektro-
nik wandelt das Induktivitdtsverhéltnis in druckproportionale Spannungen um.
Ein Differenzdrucktransmitter wird an die Fliissigkeitsseite der Herzpumpe ange-
schlossen. Er dient der Uberwachung der Pumpensteuerung. Verinderungen im
Steuerprogramm oder an den Drosselventilen des Druckluftweges machen sich an
dieser Stelle am deutlichsten bemerkbar. Die beiden anderen Differenzdrucktrans-
mitter werden in einem bestimmten Abstand voneinander an die Modell-Aorta
angeschlossen. So kann erstens die Verdnderung des Druckpulses von der ersten
bis zur zweiten Messstelle beobachtet werden, zweitens kann bei simultaner Da-
tenaufnahme 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 iiber eine Messkarte der Firma Natio-
nal Instruments an einem PC angeschlossen. Das Programm LabView der selben
Firma stellt eine graphische Entwicklungsumgebung zur Verfiigung, welche be-
sonders geeignet ist, Programme zur Datenaufnahme und Weiterverarbeitung zu
entwickeln. Die Entwicklungsumgebung besteht im Wesentlichen aus vorkompi-
lierten Programmkomponenten, welche in Form von Symbolen auf dem Bild-
schirm angeordnet und iiber definierte Schnittstellen miteinander verkniipft wer-
den kdénnen. Die Entwicklungsumgebung beinhaltet auch einen Editor, mit dem
Benutzeroberflichen gestaltet werden kénnen. Elemente dieser Benuzeroberfliche
wie Schalter, Eingabefelder oder Graphikfenster sind mit Programmelementen
verbunden, sodass eine Interaktion mit dem Benutzer mdéglich ist. Fiir die Druck-
aufnahme wird ein Programm zusammengestellt, dessen Benutzeroberfliiche und
Programmstruktur in Form von Screenshots in der Abbildung 3.8 dargestellt ist.
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Abbildung 3.8: Benutzeroberfliche und Struktur des LabView-Programmes zur

Messdatenaufnahme.



Kapitel 4

Funktionsweise des
Kreislaufmodells

Zur Ubersicht sind in Bild 4.1 die wesentlichen Elemente des letztlich realisierten
Versuchsaufbaus schematisch dargestellt. Um die Druckpulse moglichst ungestort
beobachten zu kénnen, sind die Abzweige der Bronchial- und der Pulmonalarteri-
en sowie die Shunt-Modelle noch nicht in den Kreislauf integriert. Der notwendige
Platz fiir verschiedene Geféiflisysteme ist vorgesehen. Bei Abschluss dieser Arbeit
lag noch keine Fistel-Klassifizierung vor.

Es stellt sich heraus, dass der nach Gleichung 3.10 berechnete Durchflusskoeffi-
zient fiir das Ventil, welches den Gefidfiwiderstand simuliert, wesentlich zu niedrig
bemessen wurde. Der Durchfluss pulsender Stromungen scheint sich im Vergleich
zu einer konstanten Strémung sehr stark zu vermindern. Der Gefdfswiderstand
wird daraufthin statt mit einem Ventil mit Hilfe zweier Platten simuliert, welche
in variablen Abstdnden voneinander befestigt werden kénnen. Zwischen die Plat-
ten wird der Schlauch gelegt und der Plattenabstand so lange verringert, bis sich
iiber der Engstelle der gewiinschte Druckabfall einstellt. Die Platten kdonnen an
einer beliebigen Stelle des Schlauches montiert werden, so lassen sich auf einfache
Weise Druckpulse bei variablen Schlauchlingen untersuchen.

Da wihrend der Experimentierphase das Modellfluid wegen Umbauten hiufig
abgelassen werden muss, wird zunfichst mit Wasser gearbeitet. Voraussichtlich
wird eine Wasser-Glyzerin Mischung verwendet werden, dessen Viskositit sich
auf 5- 1073 Pas einstellen lisst.

Bei den zu simulierenden Driicken und einer Pumpfrequenz von 60 s~! for-
dert die Membranpumpe etwa 35 bis 40 ml Wasser pro Schlag. Auf Grund ihrer
variablen Konstruktion ist eine nachtriigliche Leistungserh6hung méglich.
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Abbildung 4.1: Schaltplan des Modellkreislaufs.

4.1 Messungen

Im Folgenden wird die Druckpulsform fiir verschiedene Schlauchlingen von 700
bis 1500 mm Lénge untersucht. Dazu werden alle Parameter konstant gehalten
und die Schlauchlinge in Schritten von 0,2 m erhéht. Entsprechend der physio-
logischen Vorgaben zeigt Abbildung 4.2 eine giinstige Konfiguration des Ventil-
steuerprogramms. Wahrend der insgesamt 60 ms dauernden Anspannungsphase
sorgen die ersten drei Ventile fiir einen ziigigen Druckanstieg ohne Uberschwin-
gungen. In der 200 ms langen Austreibungsphase sind alle vier Einlassventile
geoffnet. Wihrend der 90 ms langen Entspannungsphase werden der Reihe nach
die vier Auslassventile ge6ffnet. Die Einlassventile werden nicht direkt am Ende
der Austreibungsphase, sondern erst nach und nach wiahrend der Entspannungs-
phase geschlossen. Dadurch lsst sich ein sanfter Ubergang der einzelnen Phasen
ohne St68e und Uberschwingungen erreichen. Die vier Einlassdrosselventile sind
dabei 4,5 Handradumdrehungen und die Auslassventile jeweils eine Handradum-
drehung weit ge6ffnet. Die Einlassventile sind weiter gedffnet als die Auslassven-
tile, da die einstrémende Luft Arbeit an der Membran verrichten muss, wihrend
die Membran an die ausstrémende Luft Arbeit abgibt. Der Uberdruck im Vorla-
gebehilter betrigt 25 kPa. Bei Erh6hung des Druckes im Vorlagebehélter miissen
die Einlassventile gedrosselt werden.

In den Diagrammen 4.3 bis 4.7 sind die gemessenen Druckverldufe aufgetra-



KAPITEL 4. FUNKTIONSWEISE DES KREISLAUFMODELLS 34

L Steuerung der Herzpumpe

_Beenden | _attxechen I—I—

[ﬂl
[ﬂﬂ
|
[ﬂﬂ
[lﬂ

o

T

T

[T T I I S
[T N T I I
[T N T T I

[ 2 T T T

rrEREE

e ] s

Abbildung 4.2: Giinstige Einstellungen des Ventilsteuerprogrammes.
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gen. Die roten Kurven zeigen den Druckverlauf im Ventrikel. Die meisten Druck-
verldufe lassen den steilen Druckanstieg (Anspannung) und den etwas flacheren
Druckabfall (Entspannung) erkennen. Die blauen Druckkurven werden an Mess-
stelle 1 aufgenommen. Sie zeigen alle charakteristischen Merkmale eines herzna-
hen, bronchialen Druckpulses, sind allerdings noch von schwachen, hochfrequen-
ten Schwingungen iiberlagert. Diese Schwingungen werden schon nach kurzer
Lauflinge geddmpft. Die griinen Druckverliufe an Messstelle 2 sind der in Ab-
bildung 2.6 gezeigten, idealen Druckkurve sehr dhnlich. Lediglich der systolische
Druck wird bei diesen Messungen etwas erhoht eingestellt, um den Volumenstrom
nicht unter 35 ml/Schlag absinken zu lassen.

Bei zunehmender Schlauchléinge steigt der enddiastolische Druck aufgrund der
zunehmenden Speicherkapazitit 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. Da
die Pulswellengeschwindigkeit iiber der berechneten, theoretischen Pulswellenge-
schwindigkeit liegt, wird zur Uberpriifung der Schlauchdilatation mittig zwischen
den beiden Druckmessstellen ein Wegmessgerét installiert. Der Messkopf dieses
Gerites sendet einen Laserstrahl auf die Schlauchoberfliche. Der Lichtpunkt auf
der Schlauchoberfliiche wird mit einem Linsensystem auf einem, in gewissem Ab-
stand neben der Lichtquelle angeordneten, lichtempfindlichen Gitter abgebildet.
Der Abstand zwischen abgebildetem Lichtpunkt und Lichtquelle ist proportional
zum Abstand der Schlauchoberfliche vom Messkopf. Daraus kann der Schlauch-
durchmesser iiber der Zeit bestimmt werden. In den Diagrammen 4.3 bis 4.7
ist der Schlauchdurchmesser als schwarze Kurve iiber der Zeit aufgetragen. Am
héchsten und am niedrigsten Punkt dieser Kurve kénnen der systolische und der
diastolische Schlauchdurchmesser abgelesen werden. Aus dem Verhéltnis von dia-
stolischem zu systolischem Durchmesser wird mit Gleichung 3.5 die Pulswellenge-
schwindigkeit zu etwa 10 m/s bestimmt. Die Abweichung dieses Wertes von den
Berechnungen des voherigen Kapitels erklirt sich folgendermafien: Die Kalibrie-
rung des Modellgefdfies wurde unter quasistatischen Bedingungen durchgefiihrt.
Unter dynamischen Bedingungen reagiert der Schlauch - wie sehr viele Kunst-
stoffe - weniger elastisch.

Im gesunden, menschlichen Kérper erreicht die Pulswellengeschwindigkeit in
der Arteria tibialis anterior (sieche Abbildung 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 Arterien-
verkalkung ist die Geschwindigkeitszunahme noch gréfer [2|. Die Pulswellenge-
schwindigkeit von 12 m/s im Modell wird daher akzeptiert.

Der bei einer Schlauchlinge von 900 mm nach 550 mm Lauflinge aufgezeich-
nete Druckpuls simuliert sehr gut die Druckpulse in den grofen, herznahen Blut-
geféfen (griine Druckkurve in Abbildung 4.4).
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Abbildung 4.3: Druckpulse bei 700 mm Schlauchldnge.
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Abbildung 4.4: Druckpulse bei 900 mm Schlauchldnge.
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Abbildung 4.5: Druckpulse bei 1100 mm Schlauchléinge.
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Abbildung 4.6: Druckpulse bei 1300 mm Schlauchléinge.
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4.2 Diskussion der Druckpulsformen

Die an einer festen Messstelle aufgezeichneten Pulsformen zeigen bei zunehmen-
der Schlauchlinge charakteristische Verdnderungen:

e Die Hohe des Hauptpulses nimmt ab.

e Der anfangs rund ausgebildete Hauptpuls wird zunéchst an der Front (im
Diagramm links) schrig, dann flach, spéter bildet sich ein Doppelpuls.

e Die Tiefe der dem Hauptpuls zeitlich folgenden Inzisur nimmt zu.

e Hinter der Inzisur bildet sich ein weiterer Puls.

Diese Merkmale lassen sich durch die Superposition des von der Membran-
pumpe kommenden Pulses mit dem am Schlauchende reflektierten Puls erkléren.
Dem Verstindnis diene ein stark vereinfachtes, mathematisches Modell. Dazu
wird der Druckpuls durch eine positive Sinushalbwelle ersetzt. In die entgegen-
gesetzte Richtung lduft die am Schlauchende reflektierte Welle geringerer Ampli-
tude. Weitere Reflexionen, Druckschwankungen und verschiedene Pulswellenge-
schwindigkeiten fiir hin- und zuriicklaufende Wellen werden nicht beriicksichtigt.

Die Sinushalbwellen kénnen durch eine stiickweise definierte Sinusfunktion
dargestellt werden, welche fiir negative Werte 0 gesetzt wird. Um eine stetige
Funktion zu erhalten, wird sie in eine Fourier-Reihe entwickelt, dessen ersten sechs
Glieder (Gleichung 4.1) die positiven Sinushalbwellen und ihre Zwischenrdume
genau genug approximieren.

k-pi  k-pr . 2-k-pm
- + sin(c;(t)) -

pi(t) =

1
- (1 3 - cos(2 - ¢;(t)) +

% - cos(4 - ¢;(t)) + 51—7 - cos(6 - ¢;(t)) +

1
=9 cos(8 - cz(t))> (4.1)

Darin ist £ der Reflexionsfaktor. Er ist fiir den Hauptpuls 1 und wird fiir den
reflektierten Puls 0,6 gesetzt. p; ist der systolische Druck in der Herzkammer.
Die Phase ¢;(t) = ¢, () ist fiir den, in diesem Fall von links nach rechts laufenden
Hauptpuls py(¢):

at)=2-7- <uO$-T - %) (4.2)

Der reflektierte Puls wird in Abhéngigkeit der Schlauchlinge derart phasen-
verschoben, dass er genau dann am Schlauchende losliduft, wenn der Hauptpuls
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Abbildung 4.8: Druckpuls iiber der Schlauchlinge.

das Schlauchende erreicht. Fiir den, dem Hauptpuls entgegen laufenden, reflek-
tierten Puls po(f) wird ¢;(t) = co(t) zu:

)=2-7- 2 — 4.
ca(t) s w T +T (4.3)

In den Gleichungen 4.2 und 4.3 ist z die Koordinate der Messstelle, [ die
Schlauchlénge, uy die Pulswellengeschwindigkeit, ¢ die Laufvariable Zeit und T’
die Periodendauer.

Der messbare Druckpuls ergibt sich aus der Addition von Hauptpuls und
reflektiertem Puls:

p(t) = pi(t) + pa(t) (4.4)

Aus der hohen Pulsgeschwindigkeit und der Pulsdauer folgt, dass die Wel-
lenlinge wesentlich gréfer als die Schlauchlinge ist. In Abbildung 4.8 ist ein
wSchnappschuss® der laufenden Druckpulse iiber der Schlauchlinge (1 m) aufge-
tragen. Es ist ersichtlich, dass sich der resultierende, messbare Druckpuls (schwarz)
aus der Superposition des ausgesendeten, von links nach rechts laufenden Druck-
pulses (rot) mit seiner eigenen, geddmpften, entgegenlaufenden Reflexion (blau)
ergibt.

Die iiber der Zeit aufgenommenen Modellpulse werden fiir die im vorherigen
Kapitel behandelten Schlauchlingen berechnet. Sie sind in den Abbildungen 4.9
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bis 4.13 abgedruckt. Die Berechnung erfolgte zunéchst fiir die mittlere Messstel-
le, also fiir x = 0,35 m mit einem systolischen Ventrikeldruck von 16 kPa, einer
Pulswellengeschwindigkeit von 8 m/s und einer Periodendauer von 1 s. Die ro-
ten Kurven zeigen den von links nach rechts laufenden Hauptpuls, die blauen
Kurven stellen den reflektierten Puls dar. Die schwarze Kurve ist die Addition
der Pulswellen und représentiert den messbaren Druckverlauf. Dieser zeigt bei
Verlidngerung des Schlauches die gleichen, charakteristischen Merkmale wie die
gemessenen Druckpulswellen. Das heifst, die Pulsh6he nimmt bei zunehmender
Schlauchlinge ab. Dabei verliert der Puls an Rundheit; er flacht auf der linken
Seite zunéichst ab, spéter bildet sich ein Doppelpuls. Auf der Pulsriickseite (in
den Abbildungen rechts) bildet sich mit zunehmender Schlauchlinge eine Inzisur
mit nachfolgendem, lokalem Druckmaximum. Da die mathematischen Modellpul-
se die halbe Periodendauer einnehmen, wihrend die Pulse im Kreislauf-Modell
betrichtlich kiirzer sind, wird die Inzisur im mathematischen Modell spéter, d.h
erst bei gréferen Schlauchléingen als in den Messungen beobachtet.

Die grundsétzliche Form der gemessenen Druckpulse ist auch vom Ort der
Messstelle abhingig. Ein Vergleich der blauen und der griinen Druckkurven in
den Abbildungen 4.3 bis 4.7 ergibt, dass die Merkmale, welche sich bei einer Ver-
langerung des Schlauches einstellen, an der ersten Druckmessstelle (blaue Kur-
ve) etwas frither beobachtet werden konnen, als an der zweiten Druckmessstelle
(griine Kurve). Wie in den Abbildungen 4.14 und 4.15 gezeigt, bestétigt das ma-
thematische Modell diese Beobachtung.
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Abbildung 4.9: Modellierter Druckpuls bei 700 mm Schlauchlénge.
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Abbildung 4.10: Modellierter Druckpuls bei 900 mm Schlauchlinge.



KAPITEL 4. FUNKTIONSWEISE DES KREISLAUFMODELLS 43

p [kPa]

5 Schlauchlénge: 1,10 m; Messstelle: 0,35 m

20 -

0 0,4 0,8 1,2 1,6 2,0 t[s]

Abbildung 4.11: Modellierter Druckpuls bei 1100 mm Schlauchlénge.
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Abbildung 4.12: Modellierter Druckpuls bei 1300 mm Schlauchlénge.
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Abbildung 4.13: Modellierter Druckpuls bei 1500 mm Schlauchlidnge.
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Abbildung 4.14: Modellierter Druckpuls bei 1100 mm Schlauchlénge an der ersten
Messstelle.
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Abbildung 4.15: Modellierter Druckpuls bei 1100 mm Schlauchlénge an der letz-
ten Messstelle.



Kapitel 5

Zusammenfassung und Ausblick

Ziel dieser Arbeit ist die Konstruktion und die Inbetriebnahme eines Versuchs-
standes zur Untersuchung der Blutstrémung durch Lungenfistelmodelle. Dabei
wird besonderer Wert auf die Simulation der Druckpulsform in der Aorta und
den menschlichen, herznahen Bronchialarterien gelegt. Im ersten Teil der Arbeit
sind alle relevanten, physiologischen Grundlagen zusammengetragen. Auf Basis
dieser Daten wird eine pulsend arbeitende, flexibel steuerbare Membranpumpe
konstruiert. Bei einem dem menschlichen Blutsystem entsprechenden Gefdfiwi-
derstand und einer Frequenz von 60 s~! erreicht die Pumpe einen Auswurf von
35 - 40 ml pro Zyklus. Zur benutzerfreundlichen Steuerung der Pumpe mit Hilfe
eines PCs wird ein Programm fiir Microsoft Windows 9x Betriebssysteme ge-
schrieben. Diinnwandige Rennradschlduche eignen sich gut zur Verwendung als
Modell-Aorta. Es werden Pulsgeschwindigkeiten von 12 m /s gemessen. Der Druck
wird in der Pumpe und an zwei Messstellen im Schlauch quasi kontinuierlich mit
Hilfe eines PCs aufgenommen (5000 Messpunkte pro Sekunde). Das Programm
zur Datenaufnahme, -verarbeitung und -speicherung wird in einer graphischen
Entwicklungsumgebung zusammengestellt. Beobachtungen und ein einfaches, ma-
thematisches Modell ergeben, dass die Druckpulsform auf Grund von Reflexionen
sowohl von der Linge als auch von der Lage der Messstelle abhingt. Messungen
nach 550 mm Lauflinge zeigen bei einer Schlauchlinge von 900 mm einen sehr
gut simulierten Druckverlauf.

In Zukunft wird das bisher als Blut-Ersatz verwendete Wasser durch eine
Glycerin-Wasser Mischung mit einer dem menschlichen Blut angepassten Vis-
kositéit verwendet. Als néchster Schritt ist der Einbau von klassifizierten Fistel-
Modellen vorgesehen, in denen Geschwindigkeitsmessungen durchgefiihrt werden.
Dazu wurde im Institut fiir Strémungslehre ein auf dem Ortsfiltersystem basie-
rendes Messsystem in Betrieb genommen. Es wurden auch Vorversuche fiir PTV-
Messungen' in kleinen Kanilen durchgefiihrt.

LPIV...Particle Image Velocimetry



Anhang A

Newton’sche und nicht-Newton’sche
Fluide

Zwischen einer festen Grundplatte und einer dazu parallelen, bewegten Platte
mit dem Abstand h befindet sich ein Fluid (Abbildung A.1). Wenn die ebe-
ne Ausdehnung der Platte wesentlich gréfer als der Pattenabstand h ist, stellt
sich aufgrund der Haftung zwischen dem Fluid und den Platten eine lineare Ge-
schwindigkeitsverteilung ein (Couette-Strémung). Die minimale Geschwindigkeit
ist Null, die maximale Geschwindigkeit ist gleich der Plattengeschwindigkeit w.
Zur Bewegung der Platte ist bei der Plattenfliche A eine bestimmte Kraft F'
notwendig, welche im Fluid die Schubspannung 7 = F/A erzeugt. Bei kleinem
Scherwinkel v gilt' v = a/h. Bei festen Korpern ist die Schubspannung proportio-
nal zum Scherwinkel. Bei Fliissigkeiten ist die Schubspannung proportional zur
zeitlichen Anderung des Scherwinkels. Fiir die zeitliche Anderung des Scherwin-
kels, der Scherrate ¥ gilt ¥ = da/(h - dt). da/dt entspricht bei konstanter Kraft
F' der Plattengeschwindigkeit w. Damit folgt:

Y= (A.1)

Der Zusammenhang zwischen Schubspannung und Scherrate wird Reibungs-
gesetz genannt. Aus Dimensionsgriinden ist der Parameter 7 [Pas|, die Schervis-
kositéit notwendig:

T=1n5 (A.2)

Ein Fluid mit nicht-linearem Reibungsgesetz, das heiftt mit von der Scherrate
abhingiger Scherviskositit, ist ein nicht-Newton’sches Fluid. Bei einem Fluid mit
einem linearen Reibungsgesetz, also mit von der Scherrate unabhéngiger Scher-
viskositdt handelt es sich in der Regel um ein Newton’sches Fluid. Diese Defi-
nition reicht in den meisten Féllen aus. Spurk [17] weist aber darauf hin, dass

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

auch nicht-Newton’sche Fluide existieren, welche bei dem beschriebenen, einfa-
chen Spannungszustand einen linearen Zusammenhang zwischen Schubspannung
7 und Scherrate 7 zeigen.



Anhang B

Objektorientierte Programmierung

An dieser Stelle werden die zum Verstdndnis notwendigen, wesentlichsten Begriffe
der objektorientierten Programmierung kurz erldutert. Diese sind:

e Objekt

e Klasse

e Datenkapselung
e Vererbung

Fiir weitere Informationen wird auf Josuttis [11] verwiesen.

Ein Objekt kann ein Vorgang, ein Gegenstand, eine Person, ein Programm-
fenster, kurz irgend etwas mit dem man sich beschéftigt sein. Komplexe Dinge,
beispielsweise eine Vielzahl individueller Objekte sind durch Abstraktion leichter
zu verarbeiten. Eine Klasse ist eine solche Abstraktion. Sie kann als Oberbe-
griff fiir eine bestimmte Menge von Objekten mit gemeinsamen Eigenschaften
aufgefasst werden.

Eine Klasse beinhaltet die Definition aller notwendigen Variablen und der
Methoden, mit denen diese Variablen manipuliert werden sollen. Wenn ein Objekt
nach dem Muster einer bestimmten Klasse erzeugt wird, werden den Variablen
sinnvolle Werte zugewiesen und dem Objekt ein individueller Name gegeben. Man
nennt ein solches Objekt auch Instanz. Wihrend der Laufzeit eines Programmes
kénnen beliebig viele Objekte der selben Klasse erzeugt werden.

Auf die Variablen der Objekte konnen andere Objekte nicht direkt, sondern
nur mit Hilfe der Methoden aus der Klassendefinition zugreifen. Das ist das wich-
tige Prinzip der Datenkapselung (sieche Abbildung B.1). Methoden kénnen als
definierte Schnittstellen zwischen Objekten verstanden werden.

Programme werden besonders schnell und fehlerarm erstellt, wenn allgemein-
giiltige, getestete Klassen existieren, welche immer wieder verwendet werden koén-
nen. Es ist daher sinnvoll eine Klassenhirarchie zu erstellen, an dessen Spitze
sehr allgemeingiiltige Klassen stehen, wie zum Beispiel die allgemeine Definition
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Abbildung B.1: Prinzip der Datenkapselung.

eines Programmfensters. Die Eigenschaften dieser Klasse werden mit in die néich-
ste Ebene iibernommen. Durch Hinzufiigen oder Entfernen von Methoden wird
daraus eine speziellere Klasse, zum Beispiel die Klasse der Dialogfenster. Der
Programmierer kann eine weitere Ebene hinzufiigen, und es entsteht eine sehr
spezielle Dialogfensterklasse fiir ein bestimmtes Problem. Das Generieren einer
spezielleren Klasse durch Ubernahme von Methoden aus einer allgemeingiiltige-
ren Klasse nennt man Vererbung.
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Formelzeichen

Zeichen Beschreibung

Index: Stelle 0

Index: Stelle 1

Index: Stelle 2
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Durchmesser
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Kraft

Frequenz

Erdbeschleunigung
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Stromungsgeschwindigkeit

Léngenvariable

Héhenkoordinate

Scherwinkel

Scherrate

Widerstandszahl

dynamische Viskositét

viskose Komponente der komplexen Viskositét
elastische Komponente der komplexen Viskositit
Dichte

Schubspannung

spezifische Dissipation

Kreisfrequenz
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