S5 Blut, Herz und Kreislauf

Literatur zu diesem Kapitel:

* Biophysik, W. Hoppe, W. Lohmann, H. Markl,
H. Ziegler (Hrsg.), Springer

* Der Korper des Menschen, A. Faller, M. Schiin-
ke, Thieme

* Physik, Gerthsen, Vogel, Springer

5.1 System-Ubersicht

Hohere Organismen bendtigen ein System, um
Nihrstoffe zu den Zellen zu bringen und Abbaupro-
dukte zu entfernen. Beim Mensch werden diese Auf-
gaben vor allem von Herz-Kreislauf System iiber-
nommen. Die Existenz des Blutkreislaufs wurde erst
1628 von Sir William Harvey' (1578-1657) postu-
liert.

Die wichtigsten Aufgaben des Herz-Kreislauf Sy-
stems sind

* Die Versorgung der Zellen mit Sauerstoff und
Niéhrstoffen

* Der Abtransport von Abfallstoffen (z.B. CO;,
Milchsaure, ...)

¢ Austausch von Botenstoffen
¢ Immunabwehr

¢ Wirmeaustausch

5.1.1 Aufbau

Das Herz-Kreislaufsystem umfasst die folgenden
Bestandteile:

Herz

Das Herz ist ein hohles, muskuldres Organ, wel-
ches in einem festen Rhythmus Blut durch die Adern

I www.bartleby.com/38/3/

Gewicht: 300 -350 g
Grofle: ~15 em
aufgeteilt in 4 Kammern

Mitie der
(Eeb-Punkt)

Abbildung 5.1: Form und Lage des Herzens.

transportiert, indem es sich periodisch kontrahiert
und entspannt. Es wiegt ca. 300-350 g (0.5% des
Korpergewichts) und hat etwa die 1%—fache Groie
einer Faust. Es liegt im Brustraum, leicht links von
der Mitte.

GefiBisystem

GefiRt mittlerer mittlere
YP Durchmesser Wandstarke

Arterien 4 mm 1T mm
Kapillaren 8 um 0,5 um
Venen 5mm 0,5 mm

Abbildung 5.2: Charakteristika der wichtigsten Ge-
faBtypen.
Das Gefidf3system besteht aus

 Arterien: Blutgefde laufen vom Herzen weg;
dicke Gefid3winde
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5 Blut, Herz und Kreislauf

» Kapillaren: Haargefidf3e in denen der Stoffaus-
tausch stattfindet

* Venen: BlutgefaBe fithren zum Herz; diinnwan-
dig

* LymphgefidBe: transportieren Fliissigkeit und
Abwehrstoffe

Blut

Blut ist eine komplexe Fliissigkeit, bestehend aus
dem Blutplasma und lebenden Zellen. Es trigt et-
wa 8% zum gesamten Korpergewicht bei, d.h. ein
Mensch mit 80 kg Korpergewicht besitzt ca. 6.4 kg
Blut. Die Produktion der Blutkorperchen erfolgt im
Knochenmark.

Regelung

Das gesamte Herz-Kreislauf System wird durch ei-
ne Reihe von Regelmechanismen gesteuert, welche
z.B. Herzfrequenz und Gefialwiderstand dem aktu-
ellen Bedarf anpassen. Die Regelungsmechanismen
verwenden sowohl nervliche wie auch chemische In-
formationsiibertragung.

5.1.2 Kreislauf: Ubersicht

obere Korperhilfte

Niederdrucksystem arterielles System
(Kapazititsystem) . (Widerstandssystem)

==

Lunge',

‘:
Gehirn:

Herz :

Leber Darm

Lymphgefifisystem

Nieren !
.

D

untere Korperhiilfte Haut, Muskei, Skelett

Abbildung 5.3: Uberblick iiber arteriellen und vens-
sen Kreislauf.

Abbildung 5.3 zeigt einen Uberblick iiber das Herz-
und Gefafisystem. Sauerstoffgesittigtes, “arteriel-
les” Blut ist rot gezeichnet, die Teilkreisldufe mit
teilweise entsittigtem, “vendsen” Blut sind blau ge-
zeichnet. Das arterielle Blut ist zu rund 97% mit
Sauerstoff gesittigt, das vendse zu rund 73%. Das
Lymphsystem, ein zusétzliches Transportsystem des
Korpers, ist griin eingefirbt. Auf Grund der star-
ken Verzweigung der BlutgefiB3e ergibt sich eine Ge-
samtldnge von mehreren 10000 km.

Auf der rechten Seite der Abbildung ist das arteri-
elle System mit relativ starken und relativ starren
Winden dicker eingezeichnet. Das vendse System
besitzt relativ schwache und stark dehnbare Win-
de und wird als Niederdrucksystem zusammenge-
fasst. Der Lungenkreislauf, auch kleiner Kreislauf
genannt, liegt mit dem rechten Herzventrikel als
Pumpe in Reihe mit dem groBlen Korper- oder Or-
gankreislauf.

Niederdrucksystem Hochdrucksystem
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= =
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85%  Blutvolumen 15%

Abbildung 5.4: Schaltschema des Blutkreislaufs und
Verteilung des Blutes auf die wich-
tigsten Organe.

Abb. 5.4 zeigt die prozentuale Verteilung des Blutvo-
lumens auf die einzelnen Organe und die Druckver-
hiltnisse im Herz-Kreislaufsystem. Auf Grund des
geringeren Druckes im Venensystem ist der Trans-
port hier deutlich langsamer als im arteriellen Be-
reich. Dementsprechend befindet sich ein sehr viel
groferer Anteil des Blutes (= 85 %) in den Venen,
als in den Arterien (=~ 15 %).

Bei Jugendlichen pumpt das Herz pro Minute etwa
5 1 Blut, bei 70-jdhrigen sinkt diese Menge auf etwa
251
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5 Blut, Herz und Kreislauf

5.1.3 Zusammensetzung des Blutes

Blut ist eine komplexe Fliissigkeit, welche eine Viel-
zahl von gelosten Stoffen enthélt (Salze, Protei-
ne, Kohlenwasserstoffe etc.), wie auch suspendierte
Stoffe (v. A. rote und weisse Blutkorperchen). Wie
in Abbildung 5.5 gezeigt, macht das Blutplasma gut
die Hilfte des Volumens aus, der Rest besteht zum
groften Teil aus roten, zum kleineren Teil aus wei-
Ben Blutkodrperchen (Zellen). Das Blutplasma ent-
hélt neben Wasser vor allem Proteine (ca. 7%) und
rund 1% Elektrolyte und kleine organische Molekii-
le.

51Blut 2,81 Plasma 190 g Protein
2,81 Plasma
2135 G EREa ~100 g Albumin
15-10"" Thrombozyten
31070 Leukozyten
v
25 g Elektrolyte o~ i
25-10"2 Erythrozyten und kleinmole- B
kulare organische
Substanzen
190gfrotein | |~10gFibrinogen|
Abbildung 5.5: Zusammensetzung des menschli-

chen Bluts.

Den prozentualen Anteil der roten Blutkorperchen
(Erythrozyten) am Gesamtvolumen bezeichnet man
als Hamatokrit. Er liegt bei Ménnern bei etwa 47%,
bei Frauen bei 43%. Blut enthilt damit rund 10
mMol Héamoglobin pro Liter.

Die roten Blutkorperchen sind fiir den Transport von
Sauerstoff verantwortlich, die weillen fiir die Im-
munabwehr. Das Blutplasma transportiert Nahrstof-
fe und Stoffwechselendprodukte von den Zellen zu
den Ausscheidungsorganen (z.B. Nieren), Kohlendi-
oxid, Botenstoffe (Hormone) zwischen unterschied-
lichen Organen, und Wirme fiir den Temperaturaus-
gleich zwischen unterschiedlich aktiven Organen.

5.1.4 Erythrozyten

Die Erythrozyten oder roten Blutkorperchen sind im
Wesentlichen fiir den Sauerstofftransport im Blut
verantwortlich.

Abbildung 5.6: Rote Blutkorperchen

Die roten Blutkorperchen sind ca. 7.5 pm im Durch-
messer und etwa 2um dick.

Haufigkeit [%]

o

6 7 8 10
Durchmesser [um]

Abbildung 5.7: Héaufigkeitsverteilung von gemesse-
nen Erythrozyten-Durchmessern.

Damit haben sie eine grofie spezifische Oberflache
durch die sie effizient Sauerstoff mit ihrer Umge-
bung austauschen konnen. Sie sind auferdem gut
verformbar, was ihnen erlaubt, auch in sehr klei-
nen Kapillaren mit Durchmessern von 4-5 pm noch
durchzukommen.

Insgesamt besitzt ein erwachsener Mensch rund
3-10"3 Erythrozyten. Thre Lebensdauer betrigt ca.
120 Tage, danach werden sie in Leber und Milz
abgebaut. Damit die Zahl konstant bleibt, miissen
dementsprechend

3-10"3

_ ~13.106s"!
= 120.24 36005 =2 1078

N

Erythrozyten neu gebildet werden. Dies geschieht im
roten Knochenmark.
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5 Blut, Herz und Kreislauf

Glykokalix ¢

Plasma-
membran

}7 \\\' T
Zellskelett [ Aktin

Abbildung 5.8: Schematischer Aufbau der Zellwand
eines Erythrozyten.

5.1.5 Struktur und Funktion der
Erythrozyten

Rote Blutkorperchen haben interessante mechani-
sche Eigenschaften, welche in erster Linie auf
den Aufbau der Zellmembran zuriickgefiihrt wer-
den konnen. Diese besteht aus einer Doppel-
schicht von Phospholipid Molekiilen. Diese Lipid-
Doppelschicht wird auf der Innenseite der Zelle
durch ein Protein-Netzwerk verstirkt. Das Netz-
werk besteht aus Spectrin und Actin und ist mit der
Membran iiber Ankerpunkte verkniipft (sieche Ka-
pitel 3.4.6). Dadurch koénnen rote Blutkorperchen
leicht geschert werden, aber die Oberfliche kann
nur schwer lokal vergrofert oder verkleinert wer-
den. Auf der AuBlenseite befindet sich die Glykoka-
lix, ein Film aus Glykoproteinen. Sie ist fiir die Kom-
munikation mit anderen Zellen und die Abwehr von
Fremdkorpern und Parasiten wichtig.

Ca-Pumpe

K*:10 mM
Na*: 140 mM
Cl: 100 mM
Cat*:1mM

K*:145 mM
Na:14 mM
Cl:50mM

K’%Na‘ ad |—>CH03'

Anionentauscher

Ca*:0,1juM
Hb: 7mM

H,0

Abbildung 5.9: Ionenkonzentrationen in den Ery-
throzyten.

In den roten Blutkorperchen ist die Konzentration

von KT wesentlich hoher als im Blutplasma, aber
die Konzentration von Na™ deutlich kleiner. Insge-
samt ist im Normalfall der osmotische Druck etwa
der gleiche wie im Plasma. Wenn die Driicke innen
und aufen ausgeglichen sind, spricht man von iso-
tonen Druckverhiltnissen (siehe auch Kap. 5.1.8).
Die Konzentration der einzelnen Ionen wird durch
ein System von Ionenpumpen kontrolliert.

Die roten Blutkorperchen enthalten vor allem Himo-
globin. Dieses hat eine Ladung von +14e und trigt
deshalb auch zur Ladungsdichte bei. Das elektrische
Potenzial der Zelle ist etwa 6 mV niedriger als au-
Berhalb.

5.1.6 Hamoglobin

COOM

Abbildung 5.10: Struktur von Himoglobin (links)
und des Hiams (rechts).

Abb. 5.10 zeigt die chemische Struktur des Himo-
globins (siehe auch Abschnitt 3.2.7). Es besteht aus
vier Untereinheiten. Jede Untereinheit besteht aus
141 Aminoséduren und hat ein Molekulargewicht von
16 kDa. Der Sauerstoff wird vom Ham Molekiil ge-
bunden, der auch das Eisen bindet.

Das Eisenion ist zweiwertig, d.h. zweifach positiv
geladen, und besitzt damit 6 Valenzelektronen in der
d-Schale. Nach den Hund’schen Regeln wird deren
Spin maximal. Die 5 d-Orbitale kénnen maximal 5
parallele Elektronen aufnehmen, somit wird der Ge-
samtspin S = 2.

Ist das Eisen im Hédmoglobin gebunden, so ernied-
rigt sich die Symmetrie und die d-Orbitale sind nicht
mehr vollstdndig entartet, sondern sie spalten auf in
drei Zustinde niedriger und 2 Zustinde hohere Ener-
gie. Ohne gebundenen Sauerstoff ist die Aufspaltung
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Ohne Oz : deoxy

“low spin”

Mit Oz : oxy

“high spin”

Abbildung 5.11: Spin des Eisens bei der Bindung
von Sauerstoff.

relativ gering, so dass die Anregungsenergie gerin-
ger ist, als die Energie, welche fiir eine Anderung
des Spinzustandes bendtigt wiirde. Der Gesamtspin
bleibt damit S = 2. Dieser Zustand wird als “high-
spin” Zustand bezeichnet.

Bindet das Himoglobin zusitzlich Sauerstoff, so dn-
dert sich seine Konformation und die Aufspaltung
zwischen den d-Orbitalen wird groer. Dadurch wird
es energetisch vorteilhafter, alle Elektronen in den
Grundzustand zu bringen. Damit miissen sich die
Spins paarweise entgegengesetzt anordnen, so dass
der Gesamtspin jetzt verschwindet. Man bezeich-
net diesen Zustand als “low-spin” Zustand. Der ver-
schwindende Spin fiihrt dazu, dass Oxi-Hdmoglobin
diamagnetisch ist, wihrend Deoxi-Himoglobin pa-
ramagnetisch ist. Dies spielt eine wichtige Rolle bei
der Bildgebung mittels magnetischer Resonanz (—
MRI, Kap. 15, WS).

5.1.7 Bindung von Sauerstoff

Die Transportkapazitit fiir Sauerstoff erhilt man
durch eine einfache Abschitzung: Fine Untereinheit
des Hamoglobins hat ein Molekulargewicht von 16
kDa (16000 u) und bindet ein O,-Molekiil mit einer
Masse von 32 u. Der Sauerstoffanteil an der Mas-
se des Gesamtkomplexes betrigt also 2-1073. Da-
mit bindet 1 g Hb etwa 2 mg O,. Laut Literaturda-
ten bindet 1 g Hamoglobin etwa 1,34 ml Sauerstoff-
Gas, entsprechend etwa 1,9 mg, in guter Uberein-
stimmung mit obiger Abschitzung.

Somit kann 1 1 Blut, das etwa 150 g Hdamoglobin

enthalten, bei 100-prozentiger Sattigung bis zu 150
x 13,4 ml = 201 ml Sauerstoff aufnehmen, was etwa
280 mg entspricht. Zum Vergleich: in Wasser betrigt
die Loslichkeit fiir Sauerstoff etwa 10 mg/1 bei einem
Sauerstoffpartialdruck der Luft von 212 hPa. Damit
erhoht das Hamoglobin die Transportkapazitit des
Blutes um mehr als eine Grolenordnung.

venoses Blut
\ arterielles Blut

Halbsattigungs-
druck

o
<

©
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Abbildung 5.12: Sauerstoffaufnahme als Funktion
des Partialdrucks.

Durch die Sauerstoffaufnahme dndert sich auch die
Struktur des Hamoglobins. Die Struktur des Oxy-
Himoglobins wird als R (relaxed) Form bezeichnet,
diejenige des Deoxy-Hamoglobins als T-Form (ten-
se). Durch die Strukturdnderung wird auch die Affi-
nitit fiir Sauerstoff gedndert: sie steigt um etwa einen
Faktor 70. Dies Zunahme der Affinitit dulert sich in
Abb. 5.12 in einer Zunahme der Steigung. Insgesamt
ist menschliches Blut immer zu mehr als 50 % mit
Sauerstoff gesittigt. Auch in vendsem (also sauer-
stoffarmem) Blut liegt der Sattigungsgrad noch bei
iber 70%.

Das Molekiil CO (Kohlenmonoxid) bindet noch um
einen Faktor 200 stirker an Himoglobin als der Sau-
erstoff. Es bindet deshalb so stark, dass die ent-
sprechenden Hamoglobin Molekiile blockiert wer-
den und nicht mehr fiir Sauerstoff zur Verfiigung ste-
hen. Dies ist der Grund fiir die Giftigkeit von CO und
einer der Griinde, weshalb Rauchen die Atmung be-
hindert.

Durch die Bindung von Sauerstoff dndert sich die
Konformation des Hidm-Molekiils und damit die
Energien und das Absorptionsspektrum. Abb. 5.13
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Abbildung 5.13: Absorption und Extinktion von
sauerstoffreichem und sauerstoffar-
mem Blut.

zeigt das Spektrum von Blut fiir sauerstoffreiches
(rote Kurve) und sauerstoffarmes (blaue Kurve)
Blut. Dargestellt sind die Absorption (Iy — 1) /Iy, mit
Iy einfallende Intensitdt und [ transmittierte Inten-
sitdt. Mit Sauerstoff angereichertes Blut hat einen
helleren und kréftigeren Farbton als sauerstoffarmes
Blut.

5.1.8 Physiologische Kochsalzlosung

Bei hohem Blutverlust und falls kein Blutplasma zur
Hand ist, kann isotonische physiologische Kochsalz-
losung verabreicht werden, um das verlorene Blut
teilweise zu ersetzen. Diese besteht aus 0.9% Lo-
sung, d.h. 9 g NaCl auf 1 1 H,O. Das Molgewicht
von NaCl betrdgt 23+35,5 = 58,5 g. Somit entspricht
9g NaCl

9¢g

2% _0.15Mol.
58,5g /Mol ©

NNaCl =

Durch Dissoziation von NaCl in Wasser zu Na™ und
CI™ sind pro Molekiil zwei Teilchen in Losung, d.h.
die Molzahl ist doppelt so grof3,

Niot = NNa + 11 = 0,3 Mol.

Bei dieser Konzentration betrdgt nach Kapitel 2.3.3
der osmotische Druck bei Korpertemperatur 7 =

(272 +36) K=308 K

not RT _ 0,3-8,31 ~308k

Vv 1
= 773kPa=7,7bar.

I Pa

Isoton

Hypoton

Hyperton

Konzentrationen
und Driicke sind
ausgeglichen,

Na* - Konzentration
im Plasma zu hoch,
Wasser flief3t aus

Na* - Konzentration
im Plasma zu
gering, Wasser

keine Wasserver- flieRt in Zelle. den Zellen raus.
schiebung. Gefahr des Schrumpfung.
Platzens.

Abbildung 5.14: Anderung der Form der roten Blut-
korperchen durch den osmotischen
Druck.

Abb. 5.14 zeigt den Effekt, welche eine Abweichung
von dieser Konzentration auf die roten Blutkorper-
chen hat. Links sind normale rote Blutkorperchen
dargestellt, in der Mitte Blutkdrperchen, die sich in
einer schwicher konzentrierten Losung aufblihen,
und rechts solche, die in einer konzentrierten Losung
einen Teil ihres Wassers verloren haben. Diese Form
der roten Blutzellen wird als Echinozyt oder Stech-
apfelzelle bezeichnet. Sie weist zahlreiche (10-30)
stumpfe Fortsitze auf, so dass sie an Stechipfel er-
innert.

5.2 Eigenschaften von Fliissigkeiten

Das Interesse an flieBendem Blut war immer eine
wichtige Motivation fiir die Untersuchung der Ei-
genschaften von Fliissigkeiten. Ein Beispiel dafiir
ist L. M. Poiseuille (1799-1869), ein franzosischer
Arzt, der sich mit Stromungsphysik beschiftigte, um
den Blutfluss im Korper besser zu verstehen.

5.2.1 Viskositit und innere Reibung

Bei einer Fliissigkeit lassen sich die Molekiile ge-
genseitig verschieben. Die Gestalt einer Fliissigkeit
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ist daher beliebig, das Volumen ist aber bestimmt.
Im Gegensatz zu Gasen wirken noch erhebliche
Krifte zwischen den Molekiilen (Kohédsionskrifte).
In weiten Grenzen gilt Volumenelastizitdt, nach der
Entlastung einer Kompression stellt sich wieder das
Anfangsvolumen ein.

Eine reine Forminderung bedarf nur dann einer
Kraft, wenn sie schnell ausgefiihrt werden soll. In
diesem Fall fiihrt die innere Reibung zu einem Wi-
derstand gegen die Scherung. Auf molekularer Ebe-
ne konnen diese Reibungskrifte auf van der Waals
Bindungen zwischen den Molekiilen zuriickgefiihrt
werden, welche eine gewisse (schwache) Kohédsion
zwischen benachbarten Fliissigkeitsvolumina erzeu-
gen.

—

externe Kraft F'
 ——

indigkeit

/

Flache A

oo

Abbildung 5.15: Innere Reibung in einer Fliissig-
keitsschicht zwischen zwei Platten.
Die rechte Platte wird mit konstan-
ter Geschwindigkeit relativ zur lin-
ken ruhenden Platte bewegt.

Wir betrachten als Beispiel einen Fliissigkeitsfilm
zwischen zwei Platten. Die eine (links in der Figur)
sei in Ruhe, die andere (rechts) wird mit einer kon-
stanten Geschwindigkeit parallel dazu verschoben.
Die Fliissigkeitsschichten an den beiden Plattenober-
flachen bewegen sich jeweils gleich wie die Platten,
d.h. ihre Geschwindigkeit ist v; = 0 bei der linken
Platte und v, = v an der rechten Platte. Dazwischen
besteht im Gleichgewicht ein linearer Geschwindig-
keitsgradient.

Dieser Geschwindigkeitsgradient fiithrt dazu, dass
auf die rechte Platte eine Reibungskraft wirkt. Um

sie zu iiberwinden, muss eine Kraft

- dv

F=nA—
n dz

angewendet werden, welche proportional zur Kon-

taktfliche A und zur Scherrate dv/dz ist. Normiert

auf die Kontaktflache entspricht dies einer Scher-

spannung

F_ v
- _ndzv

1 (5.1)

wobei 1) die Viskositét (genauer: dynamische Visko-
sitat) der Fliissigkeit zwischen den beiden Platten ist.
Die Viskositit hat die Einheit

n] = Ns _ Pas.

m2
Héufig wird auch noch die dltere Einheit Poise ver-
wendet; es gilt 1 Poise = 0.1 Pas.

Aus der Proportionalitdt (5.1) zwischen Scherra-
te und Scherspannung folgt, dass bei der in Abb.
5.15 gezeigten Geometrie die Scherrate konstant
sein muss, d.h. dass die Geschwindigkeit linear mit
z zunimmt. Dazu betrachten wir eine Fliissigkeits-
schicht, bei der die Scherrate am linken und rechten
Rand unterschiedlich grof sind. In diesem Fall sind
die beiden Krifte links und rechts unterschiedlich.
Die Differenz der beiden Krifte bewirkt dann als
resultierende Kraft eine Beschleunigung, welche zu
einem Abbau der Geschwindigkeitsdifferenz fiihrt
(— Kap. 5.2.7). Im Gleichgewicht verschwinden die
Differenzen.

5.2.2 Phinomenologie

Typische Werte fiir die Viskositit von einfachen
Fliissigkeiten sind

Stoff ‘ ninmPas
Luft 0,017
Wasser 1
Benzol 0,65
Ethanol 1,2
Glyzerin 1480
Quecksilber 1,55
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Die Viskositit von Blut ist bis zu 10 mal so hoch wie
die von Wasser.

Héaufig wird nicht die dynamische Viskositidt 1 ta-
belliert, sondern ihr Verhiltnis zur Dichte p. Diese
wird als kinematische Viskositét

n
in=V=—
Nk o

bezeichnet.

Viskositat n

Temperatur T

Abbildung 5.16: Qualitativer Verlauf der Viskositit
als Funktion der Temperatur.

Die Viskositdt von Fliissigkeiten nimmt mit stei-
gender Temperatur stark ab. Fiir viele Fliissigkeiten
kann die Temperaturabhingigkeit durch eine Expo-
nentialfunktion beschrieben werden:

(T) = ne™/7,

wobei die Konstante E, im Wesentlichen die
Aktivierungsenergie des Platzwechsels von Mole-
kiil(schichten) angibt. Die sehr viel geringere Visko-
sitdt von Gasen nimmt dagegen im Allgemeinen mit
steigender Temperatur zu.

—
—_—

Geschwindigkeit
V= max,‘

T—
v=0" ST

Dicke der Flissigkeit : y Schubspannung T

Abbildung 5.17: Messung der Viskositit.

Die Viskositit einer Fliissigkeit kann z.B. gemes-
sen werden, indem man eine Platte tiber eine Fliis-

sigkeitsschicht zieht und gleichzeitig Kraft und Ge-
schwindigkeit misst.

Neben der Scherviskositit spielt die Dehnviskositét
eine geringere Rolle. Sie ist definiert als

__ O

EH

Hier ist oy die Spannung und &g die Dehngeschwin-
digkeit.

5.2.3 Laminare Stromung um eine Kugel

HTMQMTH

Abbildung 5.18: Laminare
Kugel.

Stromung um eine

Wenn man eine Kugel vom Radius r mit der Ge-
schwindigkeit v durch eine Fliissigkeit fallen lisst,
dann haften die unmittelbar benachbarten Fliissig-
keitsschichten an der Kugel, d.h. ein Teil der Fliis-
sigkeit wird von der Kugel mitgezogen. In einem
Bezugsystem, welches sich mit der Kugel bewegt,
ist die Geschwindigkeit dieser Fliissigkeitselemen-
te geringer als die von weit entfernten Fliissigkeits-
schichten - es existiert somit ein Geschwindigkeits-
gradient. Wenn man diesen durch ‘;—; ~ . abschiitzt
und als Fliche die Kugeloberfliche 477> verwendet,
dann erhilt man fiir die gesamte Reibungskraft

d
R = —nd—‘zj'47rr2:—47tnvr.

Eine genaue, sehr aufwindige Rechnung ergibt das
Stokes-Gesetz

Fr=—6mnvr.

Dieses Gesetz wird beim Kugelfallviskosimeter be-
nutzt, um die Viskositit einer Fliissigkeit zu messen.

Bestimmt man die Sinkgeschwindigkeit v einer Ku-
gel mit einem Radius r in einer Fliissigkeit der Dich-
te pr;, dann kann man daraus die unbekannte Vis-
kositdt n dieser Fliissigkeit mit Hilfe des Stokes-
Gesetzes berechnen. Die Sinkgeschwindigkeit ist
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Zu messende

L T | Fliissigkeit

.

Abbildung 5.19: Kugelfallviskosimeter.

gegeben aus dem Gleichgewicht zwischen der Rei-
bungskraft Fg und der um die Auftriebskraft vermin-
derten Gewichtskraft der Kugel:

Fr = —6manvr

4
= Fg—Fy= §7W38(PK—PF1)-

Auflosen nach 1 ergibt die dynamische Viskositit

 2gr*(px — pr1)
n= 9
1%

Ein anderes Gerdt zur Viskosititsbestimmung ist
das Kapillarviskosimeter, das auf dem Hagen-
Poiseuilleschen Gesetz beruht (siehe 5.3.4).

5.2.4 Nicht-Newton’sche Fliissigkeiten

Casson-plastisches
Bingham-plastisches

pseudoplastisches

(\S
ydilatantes

Scherspannung t
(o
>
G

Scherrate @
dz

Abbildung 5.20: Viskositédt von nicht-Newton’schen
Fluiden als Funktion der Scherrate.

Die Proportionalitit zwischen Geschwindigkeit und
Reibungskraft gilt jedoch nicht bei allen Fluiden. In

diesen Fillen gilt hdufig eine verallgemeinerte Be-
ziehung zwischen der Scherrate und der Scherspan-
nung. Abb. 5.20 zeigt fiir die wichtigsten Fille die
Beziehung zwischen der Scherrate und der Scher-
spannung.

In diesen Systemen ist die Viskositit keine Materi-
alkonstante mehr. Mann kann jedoch ihr Verhalten
iber die differenzielle Viskositit beschreiben. Diese
bezeichnet die Ableitung

- dt
4= G(dv]dz)

der Scherspannung 7 nach der Scherrate dv/dz. Sie
hingt somit von der Scherrate ab.

Die in Abb. 5.20 dargestellten speziellen Fille sind

* dilatante Fluide: In Suspensionen (z.B. Quarz-
kugeln) wird durch zunehmende Reibung mit
wachsender Scherrate mehr Entropie erzeugt,
so dass die differenzielle Viskositit steigt.

* Bingham-plastische Fluide: In Suspensionen
aus nicht-sphérischen Teilchen konnen sich die
Teilchen mit zunehmender Scherung ausrich-
ten.

* Pseudoplastische Fliissigkeiten: Biologische
Fliissigkeiten wie z.B. Blut; die Scherung kann
zu Aggregation und Orientierungsphinomenen
fiihren, sowie zu Deformation der Komponen-
ten, in Abhéngigkeit von der Scherrate.

In einigen Fillen existiert auch fiir verschwindende
Scherrate eine Scherspannung. Hier handelt es sich
also in einem weiteren Sinn um Festkorper.

5.2.5 Suspensionen

Suspensionen fiihren nicht nur zu einer Anderung
des Stromungswiderstandes; umgekehrt beeinflusst
auch die Stromung die Eigenschaften der Suspensi-
on. So konnen sich suspendierte Teilchen unter dem
Einfluss einer Scherung ausrichten oder aggregieren.
Dabei sind Orientierung, Aggregation und Deforma-
tion abhingig von der Scherrate dv/dz.
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In einfachen Fillen kann man die Anderung der Vis-
kositit durch die suspendierten Teilchen additiv be-
schreiben:

n= nL(l + nxpec)- (5.2)

Hier stellt n. die Viskositit des reinen Losungsmit-
tels dar. Die relative Anderung ist gegeben durch die
Einstein-Relation

Nspec = 2.5Vl
mit

Volumender Teilchen

Viel = PP
Gesamtvolumen der Suspension

Die Nidherung (5.2) gilt nur fiir geringe Konzentra-
tionen, Vi < 1.

5.2.6 Viskositit von Blut

15 1494 ym
« 1 Innendurchmesser
g ] 944 um starrer Réhren
~ 10: 370 pm
= —
o
‘g .
g 5]
wn 4 14 pm
s
E 11 pm
0

0 20 40 60 80
Hamatokrit / %

Abbildung 5.21: Abhéngigkeit der Viskositdt von
Blut vom Hamatokritwert und dem
Gefilldurchmesser.[9]

Blut ist ein Losungsmittel, in dem Salze, Eiweil3
und andere Stoffe geldst sind. AuBerdem sind feste
Stoffe wie zum Beispiel die roten und weillen Blut-
korperchen im Blut suspendiert. Die Viskositét des
Blutes steigt mit dem Hamatokritwert, dem Anteil
der Erythrozyten am Blutvolumen in Prozent. Au-
Berdem héngt die Viskositidt vom Durchmesser des
Gefiles ab.

Bei Blut findet man “shear thinning”, d.h. die Vis-
kositdt nimmt mit zunehmender Scherrate ab. Dies
liegt daran, dass rote Blutkérperchen bei niedrigen

- 401 Schweineblut bei 21°C

&

£

ey

2 20

o

-

L

G T T T T »
0 100 200 300 400 500

Scherrate [1/s]

Abbildung 5.22: Viskositit von Schweineblut als
Funktion der Scherrate.

Scherraten Aggregate bilden, welche sich bei hohen
Scherraten auflosen. Das Plasma selber besitzt eben-
falls viskoelastische Eigenschaften, d.h. die Deh-
nung héngt davon ab, wie lange die Spannung an-
liegt.

Hamatokrit: 0,45

Blutviskositat in % der
Plasmaviskositat

10 100
GefaBdurchmesser / um

1000

Abbildung 5.23: Blutviskositit in Abhéngigkeit
vom Rohrdurchmesser.

Wegen des nicht-Newton’schen FlieBverhaltens des
Blutes spricht man daher von einer scheinbaren Vis-
kositit. Diese ist in Abbildung 5.23 aufgetragen, re-
lativ zur Plasmaviskositit, als Funktion des Rohr-
durchmessers. Die Erythrozyten neigen wegen ihrer
ausgeprigten Verformbarkeit dazu, sich an die Stro-
mung in einem Blutgefd anzupassen und sich in
die Stromungsmitte zu bewegen. In der zellarmen
Schicht am Rand wird der Reibungswiderstand so
stark vermindert, dass die scheinbare Viskositit des
Blutes nur etwa 30% iiber der des Plasmas liegt. In
groeren Gefillen steigt die Dicke dieser Schmier-
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schicht kaum an, dafiir aber die Reibung der stro-
menden Zellen, sodass die Blutviskositit steigt. In
extrem engen Kapillaren (d < 4 gm) nimmt die Blut-
viskositit ebenfalls zu, weil hier die Deformierbar-
keit der roten Blutkorperchen der begrenzende Fak-
tor fiir die Bildung der Schmierschicht ist.

i

JI» O Y W

|

Abbildung 5.24: Anderung der Erythrozytenform
in Gefiflen mit unterschiedlichem
Durchmesser.

In den kleinsten Kapillaren nehmen die Erythrozyten
eine typische Paraboloidform an (Abbildung 5.24
oben), als Anpassung an die lokalen Stromungsver-
hiltnisse. In geringfiigig groferen Gefallen (Abbil-
dung 5.24 unten) unterliegen sie stindigen Formén-
derungen.

Auch wenn der Durchmesser des Blutgefiflies die
GroBe der Erythrozyten iiberschreitet, wirken wegen
des inhomogenen Geschwindigkeitsfeldes Scher-
krifte auf die Zellmembran. Je nach Viskositét des
Blutes und der Zellfliissigkeit, sowie der Scherra-
te erzeugen diese Krifte eine Rotation der Zel-
le oder eine Rotation der Zellmembran um das
Zellinnere.[25]

5.2.7 Reibung in laminaren Stromungen

Bei der laminaren Stromung ist das Verhalten der
Fliissigkeit durch die innere Reibung bestimmt. Da-
bei gleiten selbst sehr diinne Fliissigkeitsschichten
parallel zueinander, ohne sich zu mischen.

Wir betrachten in einer laminaren Stromung die
Krifte, die auf ein Volumenelement der Fliissigkeit

dF,
dF,

vy

pi

Abbildung 5.25: Reibungskraft auf ein Volumenele-
ment in einem Geschwindigkeits-
gradienten.

dx

wirken. An jedem (gedachten) Wiirfel dxdydz wir-
ken Spannungen auf die Seiten des Wiirfels. Dies
konnen Scherspannungen oder Normalspannungen
sein.

Wir betrachten zunichst den Einfluss einer Scher-
spannung, d.h. einer Reibungskraft. Diese kommt
dadurch zustande, dass die Fliissigkeit sich mit va-
riabler Geschwindigkeit v in y-Richtung bewegt. Auf
der linken Seite des Volumenelementes in Abb. 5.25
schreiben wir fiir die Beziehung zwischen der Kraft
(= Scherspannung mal Flache dydz) und der Scher-
rate

ov

dF, = -1 <3x> dydz.
l

Der entsprechende Ausdruck fiir die Kraft auf der
rechten Seite des Fliissigkeitselementes lautet

v
n <ax>rdydz
v 2%y
=7 [((h)l—i-axzdx] dydz.

Die gesamte Reibungskraft dF;, die auf das Fliissig-
keitselement dV wirkt, betragt somit

dF, =

%
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Somit ist die Kraft nur dann von Null verschieden,
wenn das Geschwindigkeitsprofil gekriimmt ist.

Bisher haben wir nur eine Variation des Geschwin-
digkeitsprofils in x-Richtung beriicksichtigt. Das
gleiche gilt fiir eine Variation in y- oder z-Richtung.
Beriicksichtigt man alle drei Beitridge so erhilt man

2% 9% 9%

Da die Kraft proportional zur Grée des Volumen-
elementes ist, konnen wir sie auch als Kraftdichte
schreiben:

~  dF,
fr= dv

= NAV.

Hier wurde zusitzlich beriicksichtigt, dass die Ge-
schwindigkeit auch Komponenten in Richtung x, y
und z haben kann, fiir die analog eine Kraft wirkt.

5.2.8 Druckkraft

Nachdem wir bisher nur die Scherspannung beriick-
sichtig haben, berechnen wir jetzt den Einfluss der
Normalspannung, welche auf zwei gegeniiberliegen-
de Flidchen wirkt.

p(z) p(z + dx)
— (T
dz
dy dx
i

Abbildung 5.26: Druckkraft auf ein Volumenele-
ment.

In einer Fliissigkeit ist die Normalspannung gleich
dem hydrostatischen Druck p. In der Geometrie von
Abb. 5.26 wirkt auf das Flichenelement dydz bei x
die Kraft

dF; = p(x)dydz

in x-Richtung. Auf das gleich grof3e Flachenelement
bei x 4 dx wirkt entsprechend

dF, = —p(x+dx)dydz
op

dx)dydz.
axx)yz

= —(p()+

In beiden Féllen haben wir nur den Auflendruck be-
riicksichtigt, also nicht den Innendruck des Wiirfels,
welcher entgegengesetzt wirkt. Die gesamte Druck-
kraft in x-Richtung auf das Volumenelement wird
damit

dp

dF, =dF +dF, = —(==)dVv.

dx
Die gleiche Uberlegung gilt fiir die y- und z-
Richtung. Somit erhalten wir in 3 Dimensionen

dﬁp =—dV %p.
Als Kraftdichte kann dies wiederum als
. dF .
df,=—-L =-vV
fp v p

geschrieben werden.

5.2.9 Die Grundgleichungen der
Hydrodynamik

Kann man duBBere Felder (z.B. die Schwerkraft) ver-
nachlissigen, so sind die Druck- und Reibungskraft
die einzigen Krifte, die auf das Fliissigkeitselement
wirken. Der Impuls eines Volumenelementes dV be-
tragt

dp = dmv = pdV'¥.

Im Folgenden wird das Symbol p wieder nur noch
fiir den Druck verwendet, der Impuls wird als pdV ¥
geschrieben.

Aus der Newton’schen Gleichung folgt fiir die Im-
pulsdnderung eines Masseelementes

D -
Dr (VpdV) = —dVVp + nAVdV.

Fiir inkompressible Fliissigkeiten ist die Dichte kon-
stant und kann vor die Ableitung gesetzt werden:

D =
p oV =~ VDAY (5.3)
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2

Die “substantielle Ableitung” 7; eines Vektorfeldes
il in einem bewegten Medium (wie einer Fliissig-
keit) entspricht im Wesentlichen der vollstindigen
Ableitung. Sie muss zum einen die zeitliche Ande-
rung der Geschwindigkeit beriicksichtigen, zum an-
dern die Anderung, welche durch den Transport an
eine andere Stelle des Vektorfeldes erfolgt. Die sub-
stantielle Ableitung eines Vektorfeldes u(7,t) ist des-
halb

D dii
o () =5
Dt dt
Der zweite Term wird als Konvektionsterm bezeich-
net. Er entfillt wenn das Medium sich nicht bewegt.

+ (#-V)i.

Setzen wir dies in die Gleichung (5.3) fiir inkom-
pressible Fliissigkeiten ein, so wird ¥ = ¥ und wir
erhalten

p <(89:+ (Vﬁ)-ﬁ) = —Vp+nAv.  (54)
Dies ist die Navier-Stokes’sche Gleichung der Hy-
drodynamik fiir inkompressible Fliissigkeiten. Es
ist eine nichtlineare Differenzialgleichung, daher
gibt es die Moglichkeit von Turbulenz. Wichtig in
der Medizin ist dies z. B. bei einer Stenose, also bei
einer Verengung eines BlutgefdlBes: hier kann Tur-
bulenz auftreten. Dadurch wird die Transportkapazi-
tit reduziert, was zum Beispiel zu einem Herzinfarkt
fiihren kann.

Eine andere wichtige Grundgleichung der Hydrody-
namik ist die Kontinuitdtsgleichung

0T | o 10wy
P+ V- (p(7)7() =0,

Sie stellt die Massenerhaltung dar: die Anderung der
Dichte an einem Ort ist gegeben durch die Divergenz
des Flusses an diesem Ort, d.h. durch die Differenz
der ein- und ausflieBenden Massenstrome. Der Be-
weis folgt der Kontinuitédtsgleichung der Elektrosta-
tik.

Aus der Kontinuititsgleichung folgt unmittelbar,
dass in inkompressiblen Fliissigkeiten (p = const.)
das Geschwindigkeitsfeld quellenfrei ist. Aus der
Unabhingigkeit von der Zeit folgt

Ip(F)

5 =0.

Somit muss auch der zweite Term verschwinden.
Darin konnen wir die Dichte vor den Differential-
operator ziehen und durch p dividieren. Es folgt

V-3(7) =0,

d.h. das Geschwindigkeitsfeld hat weder Quellen
noch Senken.

5.3 Laminare und turbulente
Stromungen

5.3.1 Laminar vs. turbulent

In der Stromungsdynamik unterscheidet man zwi-
schen zwei grundsitzlich unterschiedlichen Arten
von Stromung: laminarer und turbulenter Stromung.
Bei einer laminaren Stromung® flieBt die Fliissig-
keit in Schichten, die sich nicht miteinander vermi-
schen. Meistens sind laminare Stromungen statio-
ndr, d.h. das Geschwindigkeitsfeld ist zeitunabhén-
gig. Bei turbulenter Stromung treten Wirbel auf. Die-
se sind nicht stationdr und bilden hiufig Muster auf
sehr unterschiedlichen Langenskalen, indem grofie
Wirbel wiederum kleine erzeugen. Die Kaskade die-
ser Wirbel stellt einen sehr effektiven Dissipations-
kanal dar, welcher kinetische in thermische Energie
umwandelt.

Turbulent

\I‘
Laminar ¥

Innere Reibung
dominiert

Typisch fur
Blutzirkulation

Abbildung 5.27: Beispiel fiir das gemeinsame Auf-
treten von laminarer und turbulen-
ter Stromung.

2]at. lamina = Platte
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Ob eine Stromung laminar oder turbulent wird,
hingt vor allem von den drei Faktoren

* Viskositit
* Geschwindigkeit
* geometrische Abmessungen

ab. Im Falle von laminaren Stromungen kann man
das Stromungsfeld analytisch exakt beschreiben. Im
Fall von turbulenten Stromungen verhilt sich das Sy-
stem chaotisch. In diesem Fall kann man nur das
globale Verhalten voraussagen, nicht aber die De-
tails. Abb. 5.27 zeigt, dass beide Arten von Stro-
mung gleichzeitig auftreten konnen und dass ein Sy-
stem von einem zum anderen Typ wechseln kann.

Laminar

J—
—_—
_ =
—’4h-
—_—
—_—
-

Turbulent

Be
=<

Abbildung 5.28: Laminarer v. turbulenter Blutfluss.

Im Blutkreislauf findet man vor allem laminare Str6-
mung. Dies hat einen entscheidenden Vorteil: die
Transportkapazitét eines Blutgefiles ist bei lamina-
rer Stromung wesentlich grofer als bei turbulenter
Stromung. Turbulenter Blutfluss tritt vor allem auf
bei krankhaften Verinderungen, wie z.B. Vereng-
ungen und Verletzungen, und kann dann zu schwe-
ren Schiden fiihren. Bei laminarem Blutfluss ist das
(Minuten-)Blutvolumen proportional zur Druckdif-
ferenz, Q; o« Ap, bei turbulenter Strémung (nur) zur
Wurzel daraus, Q; «< /Ap. Dies hiingt damit zusam-
men, dass bei turbulenten Stromungen ein groflerer
Teil der Druck-Energie nicht fiir den Transport, son-
dern fiir die Erzeugung von Wirbeln verwendet wird.

Wir diskutieren zunédchst laminare Stromungen.
Ausgangspunkt fiir die Beschreibung ist die Navier-
Stokes Gleichung. In einer laminaren Stromung fillt
der Konvektionsterm weg, (¥-V) - = 0. Ist die Stro-

mung auch stationir, so reduziert sich die Navier-
Stokes-Gleichung (5.4) auf

0=Vp—nAv. (5.5)

5.3.2 Laminare Stromung zwischen zwei
festen Platten

Die Losung dieser Gleichung hingt entscheidend
von den Randbedingungen ab. Diese definieren ins-
besondere den Widerstand, welcher auf die Fliissig-
keit wirkt.

d
7 B .
max
7 %
X X
0 0

Abbildung 5.29: Laminare Stromung zwischen zwei
Platten (links) und zugehoriges Ge-
schwindigkeitsprofil (rechts).

Wir betrachten als einfaches Beispiel einen lamina-
ren Fluss in z-Richtung zwischen zwei Platten, die
senkrecht auf die x-Achse stehen. Wir vernachlissi-
gen den Einfluss der Gravitation und suchen statio-
nire Losungen V(7) = v;(x) der hydrodynamischen
Gleichungen, die unabhingig von y und z sind. Da-
mit reduziert sich der Laplace-Operator auf 9°/dx?.

Wir nehmen auflerdem an, dass der Druck nur von
z abhiéngt. Eine Druckvariation in x-Richtung wiirde
durch einen entsprechenden Fluss ausgeglichen und
verschwindet deshalb im Gleichgewicht. Somit re-

duziert sich der Druckgradient auf % p= ‘3—2’.

Damit erhalten wir fiir die Bewegungsgleichung
(5.5)

9%v, dp

X2 Iz
Hier stellt die linke Seite die Reibung dar, die rech-
te Seite die Druckkraft, welche damit im Gleich-
gewicht ist. Damit wir einen Fluss in positiver z-
Richtung erhalten, muss der Druckgradient nega-
tiv sein, dp/dz < 0. Die Reibung entsteht durch

(5.6)
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die Kriimmung des Geschwindigkeitprofils und wird
minimal, wenn diese konstant ist. Dadurch wird das
Geschwindigkeitsprofil quadratisch. Die Kriimmung
ist gegeben durch den Quotienten aus dem Druck-
gradienten und der Viskositit.

Integration der Bewegungsgleichung (5.6) ergibt

2
v.(x) = ;T](;lz) +cix+cp.

Das Problem ist symmetrisch beziiglich einer Spie-
gelung der x-Achse am Nullpunkt, x — —x. Somit
muss der lineare Term verschwinden, ¢; = 0. Damit
wird die FlieBgeschwindigkeit in der Mitte maximal,
v(0) = vypar = c2. Diese zweite Integrationskonstante
ergibt sich aus den Randbedingungen: Auf den Plat-

ten muss die FlieBgeschwindigkeit verschwinden,

Wir 16sen auf nach
B d> dp
Vimax = Sn oz .

Die Geschwindigkeit ist somit proportional zum
Druckgradienten und zum Quadrat des Plattenab-
standes, sowie indirekt proportional zur Viskositét.
Das Geschwindigkeitsprofil ist parabolisch,

x2

Vo (X) = Vimax(1 —4;).

5.3.3 Laminare Rohrstromung

Wir betrachten jetzt eine laminare Stromung in ei-
nem Rohr mit Radius R, wobei wir wiederum die
Gravitationskraft vernachldssigen. Aus Symmetrie-
griinden erwarten wir, dass die Geschwindigkeit als
Funktion des Ortes nur vom Abstand von der Ach-
se und nicht vom Polarwinkel abhingt. Aufgrund
der Massenerhaltung verschwindet die Abhédngigkeit
von z (fiir konstanten Rohrdurchmesser).

Aus diesen Uberlegungen folgt, dass man die Dy-
namik eines Fliissigkeitszylinders mit Radius r be-
trachtet, welcher konzentrisch mit dem Rohr ist. Die
Druckkraft auf diesen Fliissigkeitszylinder ist

F,= 7rr2(p1 —p2).

\

Abbildung 5.30: Laminare Rohrstromung.

p1 stellt hier den Druck am unteren Ende des Zylin-
ders dar, p, den am oberen Ende.

Die Reibungskraft, welche auf diesen Zylinder
wirkt, ist gegeben durch das Produkt aus der Oberfla-
che A =2xrl und der Scherspannung T =1ndv/dr:

F.=2nrin gv .
r

Hier stellt ¢ die Linge des Fliissigkeitszylinders dar.

Fiir eine stationidre Stromung miissen die beiden
Krifte sich gegenseitig aufheben, F, + F. = 0. So-
mit

0
7'L'r2(p1 —p2) = —27rr€na—‘;
oder
Jv 1 pr—p2
_— = —— 0. 5.7
ar 2n ¢ re (5.7)

Man erhélt somit wiederum ein parabolisches Ge-
schwindigkeitsprofil. Wir schreiben die Druckdiffe-
renz in differenzieller Form,

pi—p2_pR)—plz+l) = dp
¢ ¢ 0z
und erhalten
dv 1 dp

Mit der Randbedingung, dass die Geschwindigkeit
am Rand des Rohres verschwindet, v(R) = 0, und
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v(0) = Vyay, erhalten wir das Geschwindigkeitsprofil

v (1 2).

Wir bestimmen vy, aus der Ableitung (5.7),

v _ (LY L pi—p)
or "\ R 2 ¢ "

Auflosen nach v, ergibt

dp 1 )
4n 14

dz 4n

Vimax =

Auch in einem Rohr haftet die Fliissigkeit an der
Wand und stromt in der Mitte am schnellsten, und
es ergibt sich wieder ein parabolisches Profil.

5.3.4 Durchfluss und Stromungswiderstand

Der Volumenstrom Q durch ein Flichenelement dA
ist dQ = dA - v. Er hat somit die Dimension Volu-
men/Zeit oder Flache-Geschwindigkeit. Bei der Be-
rechnung der Durchflussmenge durch ein Rohr miis-
sen wir die Variation der Geschwindigkeit mit dem
Abstand r von der Achse des Rohr beriicksichtigen.
Wir integrieren deshalb iiber .

Fiir einen Ring mit innerem Radius r und duBerem
Radius r + dr ist die Fliche 27wrdr und der Volu-
menstrom

dQ(r) =2mrdr-vye (1 — r2/R2).

Integration iiber den Radius r ergibt

R
2
0 = vmax2n'/rdr(l _Rz>
0
R> R’ T
= Vmaxzn <2 - 4) = vmaxaRz
T p4
= — —R".
(7 Pz)gng

Somit ist der Volumenstrom proportional zur vier-
ten Potenz des Zylinderradius. Dies wird als Hagen-
Poiseuille Gesetz bezeichnet.

Der Volumenstrom ist somit auch proportional zur
Druckdifferenz. In Analogie zum Ohm’schen Gesetz
der Elektrizitétslehre definiert man den

Druckdifferenz

Stromungswiderstand = .
£ Stromstirke

Fiir ein zylindrisches Rohr betrigt der Stromungswi-
derstand somit

w42 _ St
0 TR

Eine Anderung der Durchflussmenge kann somit
entweder iiber die Druckdifferenz oder iiber den
Stromungswiderstand erreicht werden. Im Falle des
menschlichen Gefalsystems ist die Druckdifferenz
relativ konstant: in den Arterien herrscht ein Druck
von 80-120 mm Hg = 10-16 kPa, wihrend der Druck
im Venensystem etwa 3 mm Hg = 0.4 kPa betrigt. Da
die Durchflussmenge je nach Bedarf um mehr als ei-
ne GroéBenordnung variieren kann, wird diese iiber
den Stromungswiderstand angepasst.

Diese Anderung erfolgt vor allem in den Arteriolen.
Dort ist auf Grund der R*-Abhingigkeit der Stro-
mungswiderstand am groBten, so dass sich Ande-
rungen am stirksten auswirken. Eine Anderung des
GefdBdurchmessers um 19% fiihrt bereits zu einer
Verdoppelung des Durchflusses (1.19* = 2). AuBer-
dem ist dadurch eine bedarfsgerechte und unabhén-
gige Steuerung fiir einzelne Organe moglich.

Abbildung 5.31: Verzweigung einer Arterie.

Mit zunehmendem Abstand vom Herzen fichern
sich die Blutgefdae auf. Damit bei einer Verzwei-
gung der Widerstand pro Linge konstant bleibt,
muss die gesamte Querschnittfliche zunehmen: Teilt
sich ein Blutgefd mit Radius R; in zwei Gefille mit
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5 Blut, Herz und Kreislauf

Radius R; auf, so bleibt der Widerstand gleich, wenn
4 4 41

Der gesamte Querschnitt nimmt somit von ﬂR% auf
27R3 = /27R? 7u, also um etwa 41 %.

Abbildung 5.32: Stenose.

Eine Verengung des Blutgefdfies bei einer Stenose
erhoht den Widerstand erheblich. Eine Halbierung
des Querschnitts, z.B., erhoht den Widerstand um
den Faktor 2* = 16. Allerdings geht in den Stro-
mungswiderstand auch die Linge des Abschnitts ein.
Ist die Stenose 1 cm lang, so hat sie somit den glei-
chen Widerstand wie ein 16 cm langes Stiick norma-
le Arterie. Der Gesamtwiderstand des Blutkreislau-
fes, welchen das Herz iiberwinden muss, steigt somit
durch eine lokale Stenose nicht so stark an.

5.3.5 GroBenordnungen und Lingenskalen

Ausgehend von der Navier-Stokes-Gleichung (5.4)
kann man verschiedene Stromungstypen unterschei-
den. Betrachtet werden soll eine stationdre Stro-
mung, d.h. ‘3—;’ = 0. Die Navier-Stokes-Gleichung
lautet dann

p(F-V)-¥=—Vp+nAv.

Schitzt man die GroBenordnungen der einzelnen
Terme ab, so bekommt man

2 ) v
P S

I b I3
~— NG <>

Beschleunigung  Druckgradient

Reibung

wobei /153 die charakteristischen Lingen fiir die
longitudinale Geschwindigkeits- und Druckinde-
rung sowie die transversale Geschwindigkeitsdnde-
rung (bei der Reibungskraft) sind. Interessant ist

hier, dass der Reibungsterm mit dem Quadrat der
Lingenskala abnimmt, wihrend der Druckterm mit
1/1 skaliert. Bei kleinen Langenskalen wird deshalb
die Viskositit wichtiger gegeniiber dem Druck.

Bei groBen Dimensionen, wie z.B. Meeresstromun-
gen, wird die Reibung vernachléssigbar, % < ‘3—2”.
3

Dann ist §p ~ % pv?, wenn die beiden charakteristi-
schen Langen fiir die Beschleunigung und den Druck
etwa gleich groB sind. Der so erhaltene Druck ist der
Staudruck und ist fiir die Medizinphysik von unter-
geordneter Bedeutung.

Die Terme entsprechen jeweils einer Energiedich-
te pro Liange. Wir konnen also ihre Grolenordnung
auch abschitzen, indem wir die Dichte der kineti-
schen Energie mit dem Druck vergleichen. Die ma-
ximale kinetische Energie erhalten wir in der Aorta,
wo die Geschwindigkeit bis auf etwa 0,8 m/s steigt.
Dies entspricht einer Energiedichte

2
v 0,64 1
N
~ 3250 =325 —325Pa
m m

Dies ist wesentlich weniger als der typische Blut-
druck von =~ 15 kPa. Bei aktiver korperlicher Ta-
tigkeit kann die Geschwindigkeit deutlich ansteigen.
Da die kinetische Energie mit dem Quadrat der Ge-
schwindigkeit zunimmt, liegt sie dann um mehr als
eine GroBenordnung hoher. Dann ist ihr Beitrag zur
Energiedichte immer noch kleiner als der Druck,
aber in der Aorta kann er fast den gleichen Betrag
erreichen.

Einen hohen Betrag erreicht die kinetische Ener-
giedichte auch bei Stenosen. Ist zum Beispiel der
Durchmesser einer Arterie um einen Faktor 3 redu-
ziert, so steigt bei konstantem Durchfluss die Ge-
schwindigkeit an dieser Stelle um den Faktor 9
und die kinetische Energiedichte damit um 9% = 81.
Durch diesen Druckabfall kann es dazu kommen,
dass der Druck hinter der Stenose unter den Auf3en-
druck fillt, was zu einem Kollaps der Arterie fiihrt.

Im Fall der laminaren Strémung ist die longitudinale

2
Geschwindigkeitsinderung klein, ’% < £, und es
gilt %p = n%sz.
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5 Blut, Herz und Kreislauf

Eine wichtige GroBe ist das Verhaltnis aus dem Trég-

heitsterm 27 7 und dem Reibungsterm 72 :
l
Re := PV .
n

Hier wurden die beiden Léngenskalen gleich ge-
setzt, [; ~ [3 = [ und stellen die charakteristische
Lingenskala fiir die entsprechende Geometrie dar.
Re wird als Reynoldszahl bezeichnet. Wichtig ist
u.a., dass die Reynoldszahl proportional ist zur Lin-
genskala und indirekt proportional zur Viskositit.
In BlutgefdBen mit kleinem Querschnitt (Kapillaren)
oder fiir kleine Lebewesen (Bakterien, Amd&ben, rote
Blutkorperchen) wird deshalb die Reynoldszahl sehr
klein. Die gleichen Verhiltnisse fiir uns wiirden be-
deuten, dass das Medium die Viskositdt von Honig
hitte. In diesem Bereich ist die Stromung immer la-
minar.

Analog kann man das Verhiltnis des Druckterms
zum Trégheitsterm bilden und erhélt die Eulerzahl

Eu.=—.
pv?

Beide GroBen spielen unter anderem eine Rolle bei
Ahnlichkeitsbetrachtungen von Stromungen.

5.3.6 Turbulente Stromungen

Am wichtigsten fiir die Medizin(physik) ist die la-
minare Stromung und die turbulente Stromung. Ei-
ne laminare Stromung kann durch eine Stérung oder
zu grofle Geschwindigkeiten in eine turbulente Stro-
mung umschlagen.

) L)
pORST
Abbildung 5.33: Umschlagen von laminarer Stro-

mung in turbulente Stromung an ei-
ner Verengung.

'UU

Ob eine Stromung turbulent wird, hdngt wesentlich
vom Verhiltnis aus Triagheitskraft zu Reibungskraft

ab, welches durch die Reynoldszahl Re = pnv ! quan-
tifiziert wird. Bei Re > 400 treten an Arterienveren-
gungen oder Verzweigungen lokale Wirbel in den
Randschichten der Stromung auf, bei Re > 2000
kann die Stromung vollkommen turbulent werden.
Bei turbulenten Stromungen steigt der Widerstand
sprunghaft an.

In Blutgefiden findet man sehr unterschiedliche
Reynoldszahlen, wobei die wichtigste Variable der
GefiBdurchmesser ist: in Kapillaren sind die Dimen-
sionen im Bereich von wenigen yum und der Fluss
ist vollstindig laminar. In der Aorta und der Vena
cava sind die Dimensionen im Bereich von cm und
die Reynoldszahl kann in den Bereich von turbu-
lenter Stromung gelangen. Allerdings sind die Stro-
mungen im Korper nicht stationir, sondern gepulst,
und die Gefife sind stark verzweigt. Auflerdem exi-
stieren einige Mechanismen, welche Turbulenz un-
terdriicken.

Abbildung 5.34: Simulation einer turbulenten Blut-
stromung. [2]

Figur 5.34 zeigt das Auftreten einer Turbulenz an der
Verzweigung einer Arterie, wenn diese an einer Stel-
le verengt ist. Das FlieBprofil wurde durch numeri-
sche Simulation mit der Technik finiter Elemente be-
rechnet.

Im Allgemeinen werden Reynoldszahlen von >2000
nur in den grofen Arterien bei maximaler Geschwin-
digkeit kurzzeitig iiberschritten. In den Blutgefifien
wird die laminare Stromung stabilisiert, indem zum
Beispiel ein Teil der kinetischen Energie des systo-
lisch ausgeworfenen Blutes kurzzeitig in potenziel-
le Energie (Dehnung der Aorta) umgewandelt wird.
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Systole Diastole

Aorta

" Aortenklappe

) .
—\  linke
\ \ Kammer

Abbildung 5.35: Windkesselfunktion der Aorta.

Wihrend der Diastole wird die potenzielle Energie
wieder in kinetische umgewandelt. Diese Moglich-
keit der Dehnbarkeit des arteriellen Systems wird als
Windkesselfunktion bezeichnet. Mit diesem Energie-
speicher kénnen Turbulenzen unterdriickt werden.
Wenn dieser Mechanismus nicht mehr funktioniert
(zum Beispiel im Alter) kann es zum Herzflimmern
kommen.

Normal

%_.S

Ap =10 mm Hg

Bildung von Wirbeln an Stenosen

X
\x\)"\e(\
X

IS
éb
\,D@

/

Fluss

2-mal Normal

Ap =35mmHg Druck

Abbildung 5.36: Fluss als Funktion des Druckes fiir
laminaren und turbulenten Fluss.

Turbulenz fithrt zu wesentlich reduziertem Blut-
durchfluss und wird deshalb im Korper so weit wie
moglich vermieden. Sie tritt deshalb praktisch nur
in pathologischen Situationen auf, wie z.B. bei feh-
lerhaften Aortaklappen oder bei einer Stenose. Im
Bereich einer Stenose ist, auf Grund des reduzier-
ten Querschnitts, der Druckabfall deutlich hoher, als
bei einem gesunden Gefil3, und es entwickelt sich
eher Turbulenz. Muss auflerdem der Durchsatz er-
hoht werden, z.B. wegen korperlicher Belastung,
so steigt der Druckabfall nochmals iiberproportional
an, wie in Abb. 5.36 gezeigt.

5.3.7 Ahnlichkeit von Stromungen

Die Reynoldszahl ist nicht nur ein dimensionsloser
Parameter einer Stromung, die als Kriterium fiir den
Ubergang zwischen laminarer und turbulenter Stro-
mung niitzlich ist. Sie gibt auBerdem die Ahnlichkeit
von Stromungen an, denn Stromungen verhalten sich
dhnlich, wenn ihre Reynoldszahlen R, = 21 iber-

o N
einstimmen.

Dieses Ahnlichkeitsgesetz ist die Grundlage fiir die
Messung von Modellen in Windkanilen. Ein verklei-
nertes (oder auch vergroBertes) Modell M stimmt
stromungsmifig mit dem Original O tiberein, wenn
es dhnliche Geometrie wie das Original besitzt, die
Stromung die gleiche Reynoldszahl hat,

Reyr = Rey,

und auch die gleiche Euler-Zahl hat:

pPm __ Po

2 = 2"
PmVy  Pov

(py: Druck des Fluids im Modellversuch; genauer:
Differenz Druck minus Dampfdruck; py,: Dichte des
Fluids im Modellversuch; vy;: Geschwindigkeit des
Fluids im Modellversuch).

Abbildung 5.37: NASA-Windkanal mit Flugzeug-
modell. [3]

Die Euler-Zahl quantifiziert das Verhéltnis von
Druck zu kinetischer Energie und damit die Ten-
denz zur Kavitation. Bei einer Verkleinerung des
Modells muss entweder die Geschwindigkeit pro-
portional vergroflert werden oder die kinematische
Viskositét ng;, = 1/p verringert werden, damit hy-
drodynamische Ahnlichkeit gewihrt ist.
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5 Blut, Herz und Kreislauf

5.4 Das Herz

5.4.1 Aufbau und Funktionsweise

Das Herz hat die Aufgabe, das von den Zellen der
Gewebe und Organe zuriickkommende sauerstoffar-
me und kohlendioxidreiche Blut zum Gasaustausch
in die Lunge zu pumpen und anschlieend wieder
zuriick in die Zellen des Korpers zu beférdern. Es
bildet den Motor des Systems. Seine durchschnitt-
liche GroBe betrdgt ca. 300-350 g oder 0.5% des
Korpergewichts. Durch Training oder pathologische
Umstinde kann es wesentlich groer werden.

0,-armes, O,-reiches,
CO,-reiches CO,-armes
Blut Blut

Kopf und Arme

Kopf und Arme

linker Vorhof

rechter

Lungenfliigel )~= linker

Lungenfliigel

hter Vorhof
rechter Vorho ! Bauch &

A Beine
h
Bauch &
Beine

Mitralklappe
linkes Ventrikel

Aortenklappe
Tricuspidalklappe

Lungenklappe

rechtes Ventrikel

Abbildung 5.38: Blutfluss im menschlichen Herz.
[26] (nachbearbeitet)

Das Herz besitzt 4 Hohlrdume: 2 Vorhofe (Atri-
um) und 2 Kammern (Ventrikel). Das sauerstoffar-
me Blut wird vom rechten Ventrikel (rechte Herz-
kammer) zur Lunge gepumpt, das Pumpen des sau-
erstoffreichen Blutes zu den Organen {ibernimmt der
linke Ventrikel. Beide Ventrikel wirken wie in Rei-
he geschaltete Pumpen. Die rechte und linke Herz-
kammer arbeiten aber nicht vollig gleich. Im soge-
nannten kleinen Kreislauf der Lunge werden in der
rechten Herzkammer nur wesentlich kleinere Driicke
benotigt als in der linken, die den groBen Kreislauf
bedient. Typische Werte fiir einen Patienten in Ru-
he sind: links 120 zu 70 mmHg und rechts 25 zu 5
mmHg.

Die Pumpleistung wird durch die Kontraktion des
Herzmuskels (Myokard) bewirkt. Das Zusammen-
ziehen des Myokards wird Systole genannt, das Ent-

—— Lungen-
Aorten- = ora

klappe

linker
rechte Vorhof

Segelklappe

linke:
Kammer

b rechee
Seqel-
kappe

Herzscheide-
wand [Sectum
interventriculare)

rechte
Kanmme

Pulmonal c
klappe

Trurcus
pulmonalis

Papilar-
mushelt

Abbildung 5.39: Blutfluss durch das menschliche
Herz. Links: rechte Kammer ge-
offnet, blaue Pfeile zeigen die
FlieBrichtung des vendsen Blu-
tes. Rechts: zusitzlich zur rech-
ten Kammer sind der rechte Vor-
hof und die linke Kammer geoftnet,
rote Pfeile zeigen die FlieBrichtung
des arteriellen Blutes.

spannen Diastole. Die Pumpleistung wird bestimmt
durch Frequenz und Schlagvolumen des geforder-
ten Blutes. Die Frequenz in Ruhe liegt bei etwa 70
Schldgen pro Minute und kann bei Belastung stark
gesteigert werden. Das Schlagvolumen kann durch
die Verkleinerung des systolischen Volumens der
linken Herzkammer durch Steigerung der Kontrak-
tion des Herzmuskels beeinflusst werden. Normaler-
weise wird nur ungefihr die Hélfte der 130 ml Blut
in der Herzkammer in die Aorta entleert. Dies ent-
spricht pro Minute ca. 5 1. Bei entsprechender kor-
perlicher Leistung kann das Herz-Minutenvolumen
bis auf ca. 20-30 1 gesteigert werden.

5.4.2 Der Herzzyklus

Abbildung 5.40 zeigt die Druckverhiltnisse im
linken Ventrikel und am Anfang der Aorta, den
Blutstrom in die Aorta sowie die Druckverhéltnisse
im linken Ventrikel und am Anfang der Lungenar-
terie. In der ersten Phase des Herzzyklus, der An-
spannungsphase, sind alle Herzklappen geschlos-
sen. Der Druck steigt in dem linken Ventrikel stark
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Systole Diastole

Anfang Aorta

Linker Ventrikel

p [kPa]

Anfang Aorta

i[Us]

Pulmonararterie

Rechter Ventrikel

p [kPa]

A- und P-Klappe
M- und T-Klappe

Abbildung 5.40: Herzzyklus: Druck im linken Ven-
trikel und am Anfang der Aorta
(oben), Blutstrom i am Anfang der
Aorta (Mitte) und Druck im rech-
ten Ventrikel bzw. dem Anfang der
Pulmonararterie (unten). Ganz un-
ten ist angegeben, welche Herz-
klappen wéahrend der einzelnen
Herzphasen geschlossen (schwarz)
oder geoffnet sind (weil3).

an, bis sich auf Grund des hoheren Drucks im Ver-
gleich zu dem in der Aorta die Aortenklappe 6ffnet.

Nun beginnt die Austreibungsphase, in welcher
der Druck im linken Ventrikel langsamer ansteigt
und ein Maximum durchlduft. Wegen der gedffneten
Aortenklappe folgt der Druck am Anfang der Aorta
dem Druck des linken Ventrikels. Der Blutstrom zu
Beginn der Aorta steigt steil an und fillt dann wieder
ab. Am Ende der Austreibungsphase sinkt der Ven-
trikeldruck schnell ab, aber in der elastisch dehnba-
ren Arterie ist er noch hoher, daher stromt etwas Blut
zuriick ins Herz und die Aortenklappe schlieB3t sich
wieder. Diese beiden beschriebenen Phasen gehoren
zur Systole, in der die Ventrikel ihre Hauptarbeit lei-
sten.

Die sich anschlieBende Diastole ist im Wesentli-
chen passiv und beginnt mit einer Entspannung der
Ventrikelwand. Dadurch sinkt der Druck im linken
Ventrikel. Wenn er unter denjenigen im linken Vor-
hof gesunken ist, dann 6ffnet sich die Mitralklap-
pe, und es stromt Blut vom Vorhof in die Kam-
mer (Fiillungszeit). Dies wird durch die einsetzen-

de Vorhofkontraktion aktiv unterstiitzt. Wegen der
Fiillung der erschlafften Kammer erhoht sich der
Druck dort bis zum sogenannten enddiastolischen
Fiillungsdruck. Danach beginnt ein neuer Herzzy-
klus.

5.4.3 Leistung des Herzens

Wir betrachten nun die Leistung, welches das Herz
aufbringen muss, um das Blut durch die Gefile zu
treiben.

pV-Diagramm des linken Ventrikels

A

Druck

Aortendruck
Ruhe-
Dehnungskurve
enddiastol.
Flllungsdruck

T n >
Rest- g Schlag; 3 Volumen / ml

Abbildung 5.41: Pumpzyklus des Herzens.

Dafiir ist es niitzlich, den Pumpzyklus in einem
vereinfachten pV-Diagramm darzustellen. In der
Abbildung 5.41 ist das pV-Diagramm des lin-
ken Ventrikels idealisiert dargestellt. Die Ruhe-
Dehnungskurve beschreibt das Volumen der Herz-
kammer als Funktion des anliegenden Druckes,
wenn der Herzmuskel entspannt ist.

Zu Beginn der Systole (A) herrscht im Ventrikel
der enddiastolische Fiillungsdruck. Die Drucker-
hohung der Anspannungsphase erfolgt isovolume-
trisch, ebenso wie die Entspannungsphase. In der da-
zwischen liegenden Austreibungsphase erhoht sich
der Druck langsamer, und das Volumen nimmt ab.
Die Fiillung der Kammer erfolgt gemil3 der Ruhe-
dehnungskurve, da der Ventrikel erschlafft ist.

Damit der Blutkreislauf aufrechterhalten werden
kann, muss das Herz dauernd Arbeit leisten. Die
Pumpleistung P des Herzens ldsst sich auf einfa-
che Weise grob abschitzen, wenn wir die Fliache
betrachten, welche in einem Herzzyklus umlaufen
wird. Diese entspricht der Energie, welche benotigt
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wird, um den FlieBwiderstand des Blutes zu iiber-
winden. Die Leistung erhélt man als Quotient aus der
Energie und der Zykluszeit.

Die Leistung einer Pumpe ist
P=Fv=p-A-v=p-Q.

Hier ist F = p-A (Druckunterschied p - Quer-
schnittsfliche A) die von der Pumpe ausgeiibte mitt-
lere Kraft und v die mittlere Geschwindigkeit der
Fliissigkeit. Die Grofle Q = A - v ist der Volumen-
durchfluss, so dass sich fiir die Leistung des Her-
zens die einfache Beziehung ergibt: P = Q- p. Dies
entspricht der eingeschlossenen Fldche in Abb. 5.41
mal der Anzahl Umléufe pro Zeiteinheit.

Mit Hilfe dieser Beziehung kann die mittlere Lei-
stung P im groBen Kreislauf berechnet werden. Der
mittlere Blutdruck des Menschen ist Ap = 133 mbar
=1.33 - 10* Nm~2 und der mittlere Volumendurch-
fluss Q ~ 6 I/min = 1 dl/s = 10~* m3s~!. Mit diesen
Werten erhilt man fiir die mittlere Leistung des Her-
zens: P =Ap - Q ~ 1.3 Watt. Bei starker korperlicher
Anstrengung wird P um einen Faktor ~ 5 erhoht.
Im Lungenkreislauf betrigt die mittlere Leistung des
Herzens nur ungefihr 0.2 Watt, da der Blutdruck am
Ausgang des rechten Ventrikels ~ 6 mal kleiner ist
als in der Aorta.

Es ist bemerkenswert, dass die Leistung des Herzens
nur =~ 2 % (1.5 Watt) des sog. Grundumsatzes (ca.
80 Watt) im ganzen Organismus ausmacht. Pro Tag
betrdgt der Energieverbrauch etwa 100 kJ.

5.4.4 Die Erregung des Herzmuskels

Die Kontraktion der vier Hohlrdume des Herzens,
rechter und linker Vorhof (Atrium) sowie rechte und
linke Herzkammer, muss in koordinierter Weise er-
folgen, um eine effektive Pumpleistung zu vollbrin-
gen. Dafiir gibt es neben den sich verkiirzenden Ar-
beitszellen, dem Myokard, ein nervliches Reizlei-
tungssystem im Herzen. Ausgangspunkt der Erre-
gung und Steuerzentrale ist der weitgehend autonom
arbeitende Sinusknoten. Dieser ist im oberen Be-
reich des rechten Vorhofes angesiedelt. Die periodi-
sche Reizauslosung kann durch das Zentralnerven-
system beeinflusst werden. Der Nervus sympathicus

beschleunigt, der Nervus parasympathicus verlang-
samt die Reizauslésung und damit den Herzschlag.

Sinusknoten

AV-Knoten

Rechter
His-Bindel

- Rechter Schenkel

AN .
A‘ .

N

Linker Schenkel
Anteriorer Faszikel
Posteriorer Faszike!

Purkinje-Faden

Abbildung 5.42: Links: Fiir die Erregung des Herz-
muskels wichtige Teile ([18]).
Rechts:  Ausbreitungszeiten der
Erregung vom Sinusknoten bis zu
verschiedenen Stellen im Herzen,
angegeben in Millisekunden. Die
absoluten Zahlen variieren mit der
Herzfrequenz, wichtig sind die
Relationen.

Die Erregung breitet sich vom Sinusknoten zunichst
iber die benachbarten Myokardmuskeln der beiden
Vorhofe aus. Nach etwa 40 ms wird der atrioventri-
kuliire (AV-) Knoten erreicht, der im Zentrum des
Herzens sitzt, wo beide Vorhofe und Kammern an-
einander stoflen. Dieser iibernimmt die Reizweiter-
leitung an die beiden Herzkammern, welche nicht
kontrahieren sollen, bevor sie vollstindig gefiillt und
die Herzklappen geschlossen sind. Danach erfolgt
die Weiterleitung tiber das His-Biindel, die beiden
Schenkel bis zu den Endverzweigungen (Purkinje-
Fiaden). In diesem Bereich ist die Ausbreitungsge-
schwindigkeit v = 2m /s relativ hoch. Uber das Mus-
kelgewebe breitet sich die Erregung wieder (wie
zwischen Sinusknoten und AV-Knoten) langsamer
aus, wegen des Fehlens spezialisierter Zellen, mit et-
wa lm/s.

5.4.5 Das Elektrokardiogramm

Im Elektrokardiogramm (EKG) kann man die ein-
zelnen Phasen der Erregung beobachten, indem elek-
trische Potenziale iiber die Haut abgegriffen werden.
Diese Moglichkeit, die Erregung und Bewegung des
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Abbildung 5.43: Zeitlicher Verlauf der Polarisation
der Herzmuskelzellen.

Herzens im Detail zu verfolgen, war eine der wich-
tigsten Fortschritte fiir die medizinische Diagnostik.
Sie wurde von Willem Einthoven (1860-1927) erfun-
den, der dafiir 1924 den Nobelpreis fiir Medizin er-
hielt.

(bei 70 / min)

<0,2s ,0,32-0.39s
«— —

<0,1s
>

<0,1s
‘R |

Potenzial [mV]

»

Zeit

Abbildung 5.44: Ableitung II der Herzerregungen
nach Einthoven und zugehdriges
typisches EKG-Signal (rechts).

Bei der Ableitung II nach Einthoven werden die Ab-
leitelektroden auf der Haut am rechten Unterarm (-)
und linken FuB} (+) befestigt. Am rechten Full wird
eine Erdelektrode angebracht, um externe Storein-
fliisse auszuschalten.

Die einzelnen Phasen des EKG kénnen den verschie-
denen Phasen der Herzaktion zugeordnet werden.
Der Beginn der Erregung am Sinusknoten ist nicht

e ee

-3 PP
P (-
n—— -
L

Abbildung 5.45: Signalentstehung bei einem EKG
(Ableitung II nach Einthoven).

sichtbar im EKG. Erst wenn ein geniigend groBer
Anteil des Arbeitsmyokards des rechten Vorhofes er-
regt ist, sind die Potenzialdnderungen an den Ab-
leitungspunkten sichtbar als Beginn der P-Welle.
Die P-Welle zeigt die Erregungsausbreitung iiber die
Vorhofe an.

Die nachfolgende Nulllinie (PQ-Strecke) kommt
durch die anhaltende, vollstidndige Erregung der Vor-
hofe zustande. In die Phase der P-Welle und der PQ-
Strecke fillt die Erregung des AV-Knotens, des His-
biindels, bis zu den Purkinje-Fasern. Um die Ge-
fahr einer frithen Erregung der Ventrikel vorzubeu-
gen, wird die Erregungsausbreitung an der einzi-
gen Ubergangsstelle, dem AV-Knoten, verzogert und
die Vorhofe konnen sich in die Ventrikel entleeren.
Die Erregung des Arbeitsmyokards der Ventrikel be-
ginnt in der Nédhe der Herzspitze und breitet sich
zunéchst kurz in Richtung der Basis der Ventrikel
(nach*“oben”) aus.

Die Q-Zacke zeigt den Beginn der Erregungs-
ausbreitung iiber die Ventrikel an. Die grofie R-
Zacke entsteht wihrend der Haupterregungsausbrei-
tung tiber die Ventrikel (von innen nach auBlen).
Als letztes wird der Teil des Ventrikelmyokards er-
regt, der an der Basis des linken Ventrikels au3en
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liegt. Dies fiihrt zur S-Zacke. Die ST-Strecke ist
Ausdruck der vollstindigen Erregung der Ventrikel.
Die Erregungsriickbildung (Repolarisation der Zel-
len) im Ventrikelmyokard ist Ursache der T-Zacke.
Fiir diese Riickbildung wird kein spezifisches Leit-
system benutzt. Die Riickbildung der Vorhoferre-
gung ist iiberdeckt vom QRS-Komplex und daher
nicht sichtbar.

5.4.6 Regulierung und Storungen

Es gibt mehrere autoregulierende Mechanismen, die
eine autonome Teilregulation iibernehmen konnen,
so dass ein gestorter Erregungsablauf vom orga-
nischen Herzschrittmacher, dem Sinusknoten, nicht
komplettes Herzversagen bedeutet. Die Herzleistung
ist in diesen Fillen allerdings im Allgemeinen stark
eingeschriankt. Bei Ausfall des Sinusknotens iiber-
nimmt zum Beispiel der AV-Knoten die Schritt-
macherfunktion, wenn auch mit einer wesentlich ge-
ringeren Frequenz von 30 bis 40 Schldgen pro Mi-
nute. Wenn die Uberleitung der Erregung von den
Vorhofen auf den Ventrikel vollkommen blockiert
ist, dann spricht man von einem totalen Herzblock.
Als Ersatzschrittmacher fungiert ein tertidres Zen-
trum im Reizleitungssystem der Herzkammern mit
etwa 30 Erregungen pro Minute. Vorhofe und Herz-
kammern schlagen dann unkoordiniert, die Herzlei-
stung ist stark herabgesetzt.

Die Abnahme der Herzfrequenz wird ganz allgemein
als Bradykardie, eine Zunahme als Tachykardie
bezeichnet. Es dndert sich nicht nur die Frequenz,
sondern auch die Form der Erregung. Besonders ge-
fahrlich sind Tachykardien, die zu einer ungeregel-
ten hochfrequenten Dauererregung des Herzmuskels
fithren, dem sogenannten Herzflimmern.

Dieses fiihrt zu einem Stillstand des Kreislaufs und
unbehandelt zum Tode. Abhilfe bringt (neben Me-
dikamenten in einigen besonderen Fillen) dann nur
die Defibrillation.

Herzschrittmacher werden eingesetzt um pathologi-
sche Storungen im Ablauf der Herzreizleitung zu be-
handeln. Ein Beispiel ist der totale Herzblock, bei
dem es zu keiner Uberleitung vom Vorhof zum Ven-
trikel kommt.

mV

A
At

Zeit

Abbildung 5.46: Oben: Vorhofflimmern mit abso-
luter Arrhythmie (nicht unmittel-
bar lebensbedrohlich); unten: Kam-
merflimmern (filhrt unbehandelt
zum Tode).

e
PHPPHP

Zeit

Abbildung 5.47: Oben: Normaler Herzrhythmus;
unten: Totaler Herzblock.

5.5 Blutkreislauf

5.5.1 Uberblick

Im Kreislaufsystem koénnen funktionell zwei Teil-
kreisldufe unterschieden werden: ein groer Korper-
kreislauf und ein kleiner Lungenkreislauf. Die Or-
gane sind parallel “geschaltet”, sodass eine gleich-
mifBige Versorgung der Korperorgane und Kapilla-
ren mit hoch oxygeniertem Blut sichergestellt ist.

Die Blutstromung durch die Blutgefile wird durch
Druckdifferenzen zwischen den einzelnen Gefdf3ab-
schnitten bewirkt. Diese miissen eingestellt und im
Gleichgewicht gehalten werden. Steigt z.B. der Be-
darf an Blut in einem Muskel, so wird einerseits die
Leistung des Herzens erhoht; andererseits wird der
GefidBdurchmesser in diesem Muskel erhoht und da-
durch der Stromungswiderstand reduziert. Eine Er-
weiterung des GefdaBdurchmessers wird z.B. durch
Sauerstoffmangel induziert.
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Sauerstoffarmes Blut Sauerstoffreiches Blut

oberer
Korperkreislauf

obere | yngenkreislauf
Hohlvene

. — Lungenvene
Lungenarterie
— Aorta
untere

Hohlvene

unterer
Korperkreislauf

Abbildung 5.48: Ubersicht iiber den menschlichen
Blutkreislauf. [7]

Reguliert werden folgende Groflen des Blutkreis-
laufs:

* Herzzeitvolumen
* Durchblutung der einzelnen Organe
* arterieller Druck

Das Herzzeitvolumen kann durch Erhohung der
Herzfrequenz und das Schlagvolumen beeinflusst
werden, wobei das Schlagvolumen einen geringen
Einfluss hat. Die Durchblutung wird durch Ge-
faBerweiterung (Vasodilatation) erhoht, zum Bei-
spiel wenn der Partialdruck von CO» steigt oder der
von Sauerstoff fillt.

Die Steuerung des arteriellen Blutdrucks kann man
durch einen Regelkreis beschreiben.

Sollwert Regler
Kreislaufzentrum
Istwert
Geregeltes System
Pressorezeptoren Stellglieder:

Gefal}- Herzzeitvolumen
system Periph. Widerst.

Abbildung 5.49: Regelkreis des Blutdrucks.

Steuersignale

le——— Storgrofien

Das Kreislaufzentrum im Hirnstamm erhélt Infor-
mationen iiber den aktuellen Blutdruck von Pres-
sorezeptoren im Aortenbogen sowie an der Auftei-
lungsstelle der Halsschlagadern (Kopfschlagadern).
AuBlerdem werden Informationen iiber den Fiillstand
des GefilB3systems von speziellen Dehnungsrezepto-

ren im Bereich der oberen und unteren Hohlvene so-
wie den beiden Vorhofen des Herzens und der lin-
ken Herzkammer geliefert. Die Steuerung des Herz-
zeitvolumens und des peripheren Widerstandes wird
vom Kreislaufzentrum geregelt. Zusétzliche Stor-
grofen wie plotzlicher Blutverlust flieBen ebenfalls
diesem Regelkreis zu.

Lunge
100%

-

100% 100%

rechte Herzhlfte linke Herzhilfte

5%
HerzpefiBe

Gehirn -

-4

Muskeln

20%

10%

i

Haul, Skelett u.a.

Abbildung 5.50: Verteilung des Blutes auf die ein-
zelnen Organe. [26]

Auf die Eingeweide entfillt der grofite Teil des Blut-
flusses, etwa 35%. Dann folgen die Nieren mit 20%,
Gehirn und Muskeln mit je 15%. Die Herzgefil3e be-
kommen 5%, der Rest (10%) entfillt auf Haut, Ske-
lett und sonstiges. Diese Zahlen variieren mit der Be-
lastung der einzelnen Organe.

5.5.2 Druckverteilung

Der Blutdruck im Korper variiert als Funktion von
Zeit und Ort.

Auf der Orts-Skala nimmt er linear mit der Hohe im
Korper ab. Der hydrostatische Druck p hingt allge-
mein mit

p(h) =pgh

von der Hohe £ ab, mit p der Dichte der als homogen
angenommenen Fliissigkeit und g der Erdbeschleu-
nigung. Fiir Blut (p ~1 g/cm?) sinkt er damit um
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Druck in cm Blutsaule

Hohe [cm]
4
é 240
§l o 200~
5 71 mbar
- € LEJ 160 — |
S -
S Oy 120»—‘L 133 mbar
wn
N o
£ 801 |
8 40— N
- 7“‘\‘ ‘ 2?6mbar

0 100 200 300
Blutdruck [mbar]

Abbildung 5.51: Druckverteilung im Korper.

etwa 10* Pa/m, also um etwa 100 mbar pro Meter
(= 76 Torr). Im Kopf ist er deshalb, je nach Korper-
grofe, um 150-200 mbar geringer als in den Fiiflen.
Abb. 5.51 zeigt die Variation des Drucks mit der Ho-
he fiir einen mittleren Druck von 133 mbar in der
Hohe des Herzens.

Auferdem hédngt der Druck vom Organ ab, vom
Blutkreislauf, der Sauerstoffversorgung, und der
Zeit. Im kleinen Kreislauf herrscht ein geringe-
rer Stromungswiderstand, daher sind die systoli-
schen/diastolischen Driicke gering (25/5 mm Hg),
wihrend sie im groBen Kreislauf in Ruhe 120/80 mm
Hg betragen (siche Abbildung 5.52). Im Kreislaufsy-
stem wird das Blut vom linken Ventrikel tiber Arte-
rien, die sich in Arteriolen verzweigen, in die Kapil-
laren gepumpt. Die vom Herzen kommende Druck-
welle wird in den Arteriolen und Kapillaren sehr
stark gedampft, weil dort der Stromungswiderstand
hoch ist.

Das fiihrt zu einem kontinuierlichen Blutstrom in
den Kapillaren, wo der Gasaustausch mit dem Ge-
webe stattfindet. Da sich mehr als 70% des Blutvolu-
mens im vendsen System befinden, wird dieses auch
als Kapazititssystem bezeichnet.

Tabelle 5.1 vergleicht die wichtigsten Strémungspa-
rameter der verschiedenen Blutgefifle.

5.5.3 Bluttransport in Venen

Innerhalb des vendsen Systems unterscheidet man
ein oberflichliches, zwischen Muskelfaszie und

arterielles
Niederdrucksystem System
140 |- 140
120 120
100 F 100

I 80

20

Blutdruck [mm Hg]

Anteil | —r% 1t )
Blutvolumen

Bl Gesd:
10 i

6 om#

3500

Querschnitt

3000
2500
Geschw 2000
s 1500
@ 1000
500
S - °
4 em?

Abbildung 5.52: Druckverteilung, Blutvolumenver-
teilung und Geschwindigkeit in den
verschiedenen Geféalen.

[em/s]

GefaBquerchnitte [cm?2]

Geschwindigkeit

0.03 cmvs

Haut eingelagertes Venennetz und ein System tiefer
gelegener Venen. Das gesamte Venensystem ist nach
einem grundsitzlich anderen Prinzip aufgebaut als
die Arterien. Der Druck, den das Herz aufgebaut hat,
ist praktisch vollstindig in den Kapillaren abgefallen
und trigt deshalb kaum mehr zum Transport in den
Venen bei.

Abbildung 5.53: Links: Venen und Lymphstimme;
rechts: Pfortadersystem.

Die obere Hohlvene (Abbildung 5.53 links) sammelt
das Blut von Kopf, Hals und Arm, wihrend die unte-
re Hohlvene durch die Vereinigung der rechten und
linken gemeinsamen Beckenvene entsteht. Auf dem
Weg in den rechten Vorhof stolen die beiden Nie-
renvenen hinzu.

Die rechte Hilfte von Abbildung 5.53 zeigt das soge-
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Gefil Durch- mittlere mittlere
messer | Geschwin- Scherrate
D [mm] digkeit v dv/dx
[m/s]
Aorta 25 0,48 155
Arterie 4 0,45 900
Arteriole 0,05 0,05 8000
Kapillare | 0,008 0,001 1000
Veniile 0,02 0,002 800
Vene 5 0,1 160
Vena 30 0,38 3300
cava
Tabelle 5.1: Stromungsparameter einiger Blutge-

faBe.

nannte Pfortadersystem. Dieses Venensystem sam-
melt das Blut aus dem gesamten Magen-Darm-Trakt
und der Milz, und fiihrt es iiber die Pfortader zu-
nédchst der Leber zu, und von da aus in die untere
Hohlvene. Die Pfortader ist die wichtigste Ausnah-
me von der Regel, dass alle Venen zum Herzen fiih-
ren. Statt dessen teilt sie sich in der Leber nochmals
in Kapillargefifie auf.

’\ Kiappe  Jf
‘ geschlossen R A
/ ‘ / ‘\ Klappe/ﬁ /
Q I{ (‘ | offen

,' ~1

Klappe '
geschlossen (

/

\,: ==

.a_f-_ —— e

l

—~ \5

Abbildung 5.54: Beinvenen mit Venenklappen.

Der venose Riickstrom zum Herzen wird durch fol-
gende Mechanismen bewirkt:

* Venenklappen: Die Venenklappen dhneln den
Taschenklappen des Herzens und verhindern
den Riickfluss des Blutes. Das ist insbesondere
wichtig bei den unterhalb des Herzens liegen-

den Venen, zum Beispiel den Beinvenen (Ab-
bildung 5.54). Der Abstand der Klappen be-
tragt in kleinen Venen einige Zentimeter, in den
grofen bis zu 20cm.

» Sogwirkung des Herzens: Blut wird in Vorhofe
gesaugt.

e Atmung: Bei Einatmung entsteht ein Unter-
druck im Brustraum, was zu einer Erweiterung
der dort verlaufenden Venen fiihrt.

» Arteriovenose Kopplung: Neben den Arteri-
en liegen in der Peripherie meist zwei Venen.
Durch Bindegewebe sind Arterien und Venen
zu einem GefédBbiindel zusammengefasst. Die
Pulswelle in den Arterien presst die eng anlie-
genden Venen zusammen, und wegen der Ve-
nenklappen kann das vendse Blut nur in Rich-
tung des Herzens flieBen.

* Muskelpumpe: Der Druck der Skelettmuskula-
tur bewirkt ebenfalls in Kombination mit Ve-
nenklappen einen Riicktransport des vendsen
Blutes.

Beim stehenden Menschen in Ruhe reicht der nied-
rige Blutdruck fast nicht aus, um das vendse Blut
von den Fiilen zuriick ins Herz zu leiten. Als Fol-
ge davon sammelt sich Blut in den Venen der Beine
an und erhoht den Druck in den Kapillaren, was ein
Anschwellen der Beine bewirken kann. Beim Gehen
hingegen wird durch die Kontraktion der Muskeln in
den Waden der Riickfluss des Blutes begiinstigt.

5.5.4 Lymphsystem

Neben dem Venensystem existiert noch das Lymph-
system, welches einen Teil des Riicktransports zum
Herzen iibernimmt. Abbildung 5.53 zeigt neben den
Venen auch die Lymphstimme.

In den Kapillaren erfolgt der Stoffaustausch mit dem
umliegenden zwischenzelligen Raum, dem Intersti-
tium. Pro Tag werden dabei rund 201 Fliissigkeit
in das Interstitium abfiltriert. Etwa 90% davon wer-
den wieder resorbiert, die restlichen 10% werden
iiber das Lymphgefdsystem als Lymphfliissigkeit
abtransportiert. Die Proteine, die ins Bindegewebe
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Abbildung 5.55: Fliissigkeitsaustausch ~ zwischen

Blut- und LymphgefdaBen und
Gewebe.

gelangt sind, konnen ausschlieBlich von den Lymph-
kapillaren in das Blut zuriickgefiihrt werden. Drai-
nage ist also eine wichtige Aufgabe des Lymphge-
faBsystems.

linke
Herzhilfte

rechte
Herzhilfte

Herzzeitvolumen
84001/24h

ULy

Lymph-Fluss 2-4 |

Ruckresorption T Filtration |
Fluss  16-181 201
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Abbildung 5.56: Stofftransport und Lymphsystem.

Das Lymphgefia3systems enthidlt auch Lymphkno-
ten, welche die Funktion von biologischen Filtern
wahrnehmen. In ihnen findet zum Beispiel die Aus-
einandersetzung von Antigenen und Abwehrzellen
statt. Nach ihrer Vermehrung verlassen die Lym-
phozyten (Teil der Leukozyten, der “weiflen Blut-
korperchen”) die Lymphknoten, und gelangen iiber
das LymphgefdBsystem zuriick ins Blut und andere
Teile des Korpers. Die Immunzellen werden in den
primdren lymphatischen Organen, im Thymus und
Knochenmark, gebildet und wandern in die sekun-

ddren lymphatischen Organe: die Milz, die Lymph-
knoten und das lymphatische System der Schleim-
hiute (z.B. Mandeln).

5.6 Hamodynamik

In diesem Unterkapitel gehen wir genauer auf die
Hydrodynamik im arteriellen System ein und 16sen
einige einfache Beispiele.

5.6.1 Widerstand und FlieBgeschwindigkeit

Wir diskutieren den Widerstand unter der Annah-
me einer laminaren Stromung. Die treibende Kraft
ist die Druckdifferenz, die Reibungskraft wird durch
die Viskositit, die Fliche und den Geschwindig-
keitsgradienten bestimmt (siehe Kapitel 5.2). In der
Realitiit sind Abweichungen von diesem einfachen
Modell zu erwarten, da die Viskositit des Blutes
nicht konstant ist, und das Blut aus Plasma mit sus-
pendierten Zellen (u.a. weile und rote Blutkorper-
chen) besteht. In der Aorta und der Arteria femo-
ralis gilt, dass die Ausbreitungsgeschwindigkeit des
Pulses gleich der Stromungsgeschwindigkeit ist. Der
Einfluss der Elastizitdt der BlutgefiBie kann durch
das Hooke’sche Gesetz fiir die Spannung (Dehnung)
der Blutgefide beriicksichtigt werden. Da Blutge-
fille jedoch auch aktive Komponenten in Form von
Muskeln enthalten, ist die Realitdt schwierig durch
einfache Modelle zu beschreiben. Im néchsten Ka-
pitel werden die Ergebnisse eines einfachen Modells
fiir die pulsatorischen Vorgédnge im Arteriensystem
vorgestellt.

Der mittlere Blutdruck in der Aorta betrigt 13kPa.
Der wesentliche Stromungswiderstand kommt von
den Arteriolen und Kapillaren, er wird auch als peri-
pherer Widerstand bezeichnet. Fiir den Menschen
erhilt man mit dem zeitlichen Mittelwert der Strom-
stiarke des Blutes (Herzminutenvolumen Q = Schlag-
volumen - Herzfrequenz),

70 1 I
0~70ml-—— ~5— ~83™8
min min S

und der Differenz der mittleren Drucke in Aorta und
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rechtem Vorhof ({prechtervorhof) =~ 1 kPa) einen Stro-
mungswiderstand

<pAorta> - <prechterVorh0f>

o
1,5-10%Pa—s.
m

Rper =

%

Die Stromungsgeschwindigkeit in der herznahen
Aorta betrigt etwa v, ~ 0.25m/s. Da die Quer-
schnittsflaiche A der Kapillaren insgesamt etwa 500
mal groBer ist als die der Aorta, und Q = v,,A ist,
betriagt die Geschwindigkeit in den Kapillaren nur
S 0’255018/ > = 0.5mm/s. Diese Verlangsamung der
Stromungsgeschwindigkeit, sowie die grofle Ober-
flache ermoglichen einen effektiven Austausch von

Sauerstoff mit dem Gewebe.

Dieselben Beziehungen gelten auch fiir das Lungen-
gefilsystem, allerdings betrigt der periphere Wider-
stand des Lungengefifsystems nur etwa 10% des
obigen Wertes, da der mittlere Druck in den Lun-
genvenen bei etwa 0.7 — 1kPa liegt, und der mittlere
Druck der Pulmonararterie etwa 2kPa betrigt. Der
Gesamtquerschnitt der Lungenkapillaren ist 100 bis
150 mal so hoch wie der Querschnitt der Pulmonar-
arterie, daher ergibt sich eine mittlere Stromungsge-
schwindigkeit von 2mm/s in den Lungenkapillaren.

5.6.2 Potenzfluide

Die lineare Beziehung (5.1) zwischen Scherspan-
nung 7 und Scherrate 7 gilt nur fiir sehr einfache
Fliissigkeiten.

Eine mogliche Verallgemeinerung fiir nicht-
Newton’sche Fliissigkeiten benutzt einen Potenz-
Ansatz fiir die Beziehung zwischen der Scherspan-
nung 7 und der Scherrate 7 = dv/dx:

T=ky".

Wie in Abb. 5.57 gezeigt, verschwindet die Scher-
spannung in allen Fillen fiir 7 — 0, wie fiir Fliis-
sigkeiten erwartet. n = 1 entspricht dem Fall einer
Newton’schen Fliissigkeit; hier sind Scherrate und
Scherspannung proportional zueinander. Bei n < 1
nimmt die Scherspannung zuniéchst sehr schnell, da-
nach langsamer mit der Scherrate zu. Hier spricht

Scherspannung t

Scherrate Y

Abbildung 5.57: Potenzgesetz fiir die Beziehung
zwischen  Scherspannung und
Scherrate.

man von einer strukturviskosen oder scherverdiin-
nenden Fliissigkeit. Ist n > 1, spricht man von einem
dilatanten oder scherverdickenden Fluid.

Viskositdt [mPa s]

0 100 200 300 400 500
Scherrate [s]

Abbildung 5.58: Viskositit von Blut bei 21 °C gefit-
tet mit einem Potenzansatz.

Die differentielle Viskositét entspricht demnach

Fiir Newton’sche Fluide ist n = 1 und somit 7] un-
abhingig von der Scherrate. Abb. 5.58 zeigt die dif-
ferentielle Viskositidt von Schweineblut als Funkti-
on der Scherrate, zusammen mit der Fitfunktion o
7703, Dies entspricht einem Exponenten n = 0.7 <
1. Blut ist demnach eine scherverdiinnende Fliissig-
keit, die Viskositidt nimmt mit zunehmender Scher-

rate ab.
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5.6.3 Geschwindigkeitsprofil fiir
nicht-Newton’sche Fliissigkeit

Eine Variation der Viskositit mit der Scherrate dn-
dert auch das Stromungsverhalten. Wir berechnen
als Beispiel das Geschwindigkeitsprofil fiir den ver-
allgemeinerten Fall, analog zu Kapitel 5.3.3. Wir
betrachten den stationdren Fall, in dem das Krifte-
gleichgewicht F, + F, = 0 gilt. Somit

nrt(pr—p2) = At=—2mrlky"

av\"

Auflosen nach der Scherrate ergibt

dv_ ([ 1pi—p l/nrl/n
ar 2k ¢ '

Das Geschwindigkeitsprofil wird damit

o tpi=p\"
v(r)—< %7 > n+1r +c.

Geschwindigkeit v(r)/v(0)

0 ‘ i
Radiale Position r/R

Abbildung 5.59: Radiale = Geschwindigkeitsvertei-
lung einer Fliissigkeit in einem
Rohr fiir Newton’sche Fluide und
fiir Blut (n = 0,7).

Fiir n = 1 erhalten wir das alte Resultat einer parabo-
lischen Geschwindigkeitsverteilung. Fiir n > 1 wird
das Profil in der Mitte spitzer, fiir n < 1 flacher.

5.6.4 Periodische Stromungen

Die Beschreibung der pulsatorischen Vorginge ist
wesentlich komplizierter als die der zeitlichen Mit-
telwerte. Zur vollstindigen Beschreibung werden

Kontinuitétsgleichung

W =,
;‘FV'([)V)—O

und die Navier-Stokes Gleichung
av > > -
p [8‘; + (V- V)V] =-Vp+nV¥

benotigt, wobei wir eine inkompressible Fliissig-
keit annehmen. Hier stellt die linke Seite die loka-
le Impulsidnderung dar (~ dpv/dt), die rechte Sei-
te die Krifte aufgrund des Druckgradienten und der
Reibung. Zusitzlich werden die Randbedingungen
(GefdaBwinde) benotigt. Dieses vollstindige Glei-
chungssystem ist nicht analytisch zu behandeln. L&-
sungen existieren nur unter vereinfachenden Annah-
men und fiir Spezialfille.

Es wird im Folgenden angenommen, dass die pulsie-
rende Stromung in einem starren, zylindrischen Rohr
(Innenradius R) erfolgt. Im Gegensatz zu diesen ver-
einfachenden Annahmen sind Blutgefifle in Wirk-
lichkeit nicht starr, sondern elastisch. Auflerdem be-
trachten wir nur Geschwindigkeiten in longitudina-
ler (axialer) Richtung, vV = vé,. Dann hat man es mit
einer laminaren Strémung in einem starren Rohr zu
tun, dufere Krifte wie die Schwerkraft werden nicht
beriicksichtigt. Der Konvektionsterm in der Navier-
Stokes Gleichung verschwindet und es bleibt

ov = —@‘l‘TIAV.

Por = oz 68

Der Laplace-Operator lautet in Zylinderkoordinaten

10 d
A=-——(rZ
ror <r8r) +
Aus Symmetriegriinden gilt v =v(r), so dass die Ab-

leitungen nach ¢ und z verschwinden. Wir setzen
den verbleibenden Term ein in (5.8) und erhalten

8\1__8]9_'_ 1d [ dv
Por = "9 " MrarUar) s

Als vereinfachtes Modell fiir nichtstationére, pulsie-
rende Stromungen im eingeschwungenen Zustand

1902 92
r2 d? + 072"

(5.9
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betrachten wir einen sinus-formigen Druckgradien-
ten in axialer Richtung, der zu einem sinus-formigen
Ablauf der Geschwindigkeiten fiihrt:

@ S o0t
0z z
v o= e

Einsetzen in die Bewegungsgleichung (5.9) ergibt
fiir die drei Terme

ov L
Py, = Pre(io),
3? — péei(m
B 19 [ dv, it
nAV = n{rar (rar>}e .

Wir fassen zusammen und dividieren durch den Pha-
senfaktor e'®’:

) , 10 v,
l(x)va:—pZ—i-T] ;E I’W .

Mit den dimensionslosen Grof3en
w
y::% und a::R,/YP

erhilt man
d 1 0 oN\2n
“"(E) o

r "Ry

oyl L0 (o
M yRZ 9y \” 9y
n [dve I

+3W2{9y+yaﬁ}'

Trennung der Variablen und Multiplikation mit
R?/n ergibt

r=yR,

Einsetzen ergibt

/a2 p
(&) e =

/
= —pZ

d*v,
dy?

ldv, .,  R?
——— =iV, =p,—.
y dy R

Dies ist eine Bessel’sche Differenzialgleichung. Un-
ter Beriicksichtigung der Randbedingung, dass die

Fliissigkeit an der Rohrwand haftet (v, =0 beiy=1)
bekommt man als Losung

it — png 1
ina?

Jo(a\/ji)

Jo ist die Besselfunktion erster Art und nullter Ord-
nung.

V=1v.e

_ Jo(ayﬁ)) SO

Radiale Position r

Abbildung 5.60: Geschwindigkeitsprofil fir o = 7
als Funktion der Zeit.
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Abbildung 5.61: Geschwindigkeitsprofile fiir o =
3,6,9. Zu sehen ist jeweils die Mo-
mentangeschwindigkeit als Funkti-
on des Ortes fiir eine vollstindige
Schwingung (0° —360°). [16]

Abbildung 5.61 zeigt drei Beispiele fiir Geschwin-
digkeitsprofile oszillatorischer Stromungen. Die Ge-
schwindigkeitsumkehr beginnt stets in den wandna-
hen Zonen, und im mittleren Rohrteil eilt die Pha-
se der Geschwindigkeit derjenigen in den Randzo-
nen nach. Mit steigendem Parameter oo = R\/@p /N
wird das Profil flacher, und die zentrale Fliissigkeits-
sdule schwingt fast wie ein kompakter Korper.
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Wasser, gepulster Fluss

Geschwindigkeit [cm/s]

Radiale p
adiale Position [mmy !

Abbildung 5.62: Zeitabhingiges Geschwindig-
keitsprofil fiir einen gepulsten
Fluss als Funktion der Zeit,
gemessen mit MRI.

5.6.5 Ausbreitungsgeschwindigkeit in
elastischen BlutgefiBen

In starren Rohren kann sich eine inkompressible
Fliissigkeit nur als Ganzes bewegen; die Ausbrei-
tungsgeschwindigkeit eines Druckpulses ist damit
unendlich. Wir erhalten eine realistischere Beschrei-
bung, wenn wir die Elastizitit der Blutgefil3e mit be-
riicksichtigen.

Summe
= Arterien
o
=3
210
[}
2
a
AP Summe
Venen
: "7
o AV
T T T T T T T T T T T T T T T T T T
0 2 3
Volumen [I]

Abbildung 5.63: Elastizitét der Blutgefalie

Die Ausdehnung der Blutgefifle folgt in erster Ni-
herung dem Hookeschen Gesetz. Wie in Abb. 5.63
gezeigt, sind Venen deutlich elastischer als Arterien.
Bei genauerer Messung findet man jedoch Abwei-
chungen von der Linearitéit - so nimmt die Steigung
der roten Kurve in Abb. 5.63 zu. Die BlutgefédBe sind
aus elastischem und kollagenem Bindegewebe sowie

glatter Muskulatur aufgebaut.
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Abbildung 5.64: Elastizitdt der Arterien: Druck

und Durchmesser als Funktion der
Zeit, sowie als Parameterdarstel-
lung. [16]

Daraus resultiert ein relativ komplexes Verhalten
und es wird eine Hysterese beobachtet. Dies kann
man z.B. in Abb. 5.64 in der Parameterdarstellung
von D(p) mit der Zeit als Parameter beobachten.
Dieses Verhalten kann reproduziert werden anhand
eines Modells, welches eine rein elastische Feder
parallel zu einer viskosen Dampfung verwendet.

Wir betrachten die Ausbreitung der Druckpulse in
einem elastischen Blutgefial mit Hilfe eines eindi-
mensionalen Modells, bei dem wir nur die Lingen-
koordinate (z) beriicksichtigen. Im Gegensatz zu Ab-
schnitt 5.6.4 vernachlédssigen wir somit die radia-
le Abhingigkeit der Geschwindigkeit. Ebenso ver-
nachléssigen wir Reibungskrifte und Nichtlinearita-
ten. Aus der Navier-Stokes-Gleichung (5.4) wird so
die Euler’sche Gleichung:

t dz
Die Stromungsrichtung soll parallel zur Achse des
BlutgefiBes sein, V||z. Die Eulergleichung (5.10)
entspricht dem Newton’schen Gesetz: Die Anderung
der Impulsdichte (links) entspricht der Kraftdichte
(rechts).

(5.10)

Fiir die folgende Diskussion leiten wir daraus eine
Gleichung fiir die Stromstirke Q = Av ab:

po0 _ o

Adt 9z
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Der Term M := 7 stellt eine effektive Masse dar. Da-
mit erhalten wir

0
Myf

dp

dz

Die zugehorige Kontinuititsgleichung lautet fiir eine
inkompressible Fliissigkeit

(5.11)

00 0JA _dp

S0z Jt ot
wobei C := % die Kapazitit oder Nachgiebigkeit
(Compliance) pro Linge der Rohre ist. Die mittle-
re Compliance fiir das gesamte System der Arterien,
respektive Venen kann aus Fig. 5.63 abgelesen wer-
den. Sie kommt durch eine Vergroferung des Quer-
schnitts A als Antwort auf eine Druckerhohung zu-

stande.

Wir leiten Gleichung (5.11) nach z ab und Gl. (5.12)
nach der Zeit

(5.12)

9°Q ’p
M&t&z I
_9%2 9p
dzot ar?
und vergleichen:
20 _ 17y _ P
dotdz  MI2 o

5.6.6 Wellengleichung

Man erhilt somit eine Wellengleichung

d’p  ,0%p

o2 92’

welche die Ausbreitung einer Druckwelle be-
schreibt. Analog kann man auch eine Wellenglei-
chung fiir die Stromstirke Q schreiben:

2’0 _ ,9%°0
o2 9z
Die Ausbreitungsgeschwindigkeit ist dabei

CZ_co? 1 A dpA

K CM  Cp dAp’

Harmonische Losungen sind z.B.

p(Z, t) _ poei(wtikz).

Die allgemeine Losung umfasst vorwirtslaufende,
antegrade Wellen

P~:P0'f(f—§)

und riickwirts laufende, retrograde Wellen mit
Z
P~ :p0'f(f+2)-

In den Arterien werden die antegraden Wellen durch
das Herz erzeugt, wihrend retrograde Wellen durch
Reflexionen entstehen.

Dies ist natiirlich keine exakte Losung fiir die Aus-
breitung von Druckpulsen in Arterien, sie beschreibt
lediglich, wie die Elastizitdt der Blutgefifie dazu bei-
tragt.

Wir berechnen die Wellengeschwindigkeit aus

2 _ 1 _dpA
CM dAp
dp 7R’ _dp R
2nRAR p  dR2p’

(5.13)

Die Anderung dR des Blutgefissradius wird be-
stimmt durch die Druckinderung dp und die Elasti-
zitdt des Blutgefisses. Wir nehmen an, dass die Lén-
ge der Blutgefisse konstant sei, dass ihr Radius je-
doch durch den Druck elastisch gedndert wird. Dies
entspricht einer relativen Langeninderung in tangen-
tialer Richtung um
__dR

de = — — dR=Rde.

- (5.14)

Die Anderung de der Dehnung konnen wir iiber
den differenziellen Elastizitdtsmodul E auf die Span-
nungsinderung dc zuriickfiithren:

do =FEde.

Die Zugspannung in der GefdBwand ist, bei einer
Wanddicke d,

R R
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Wir konnen also die Druckénderung dp schreiben
als

d

d
dp=do— =Ede—. 5.15
p=dog ? (5.15)

Mit (5.14) und (5.15) erhalten wir fiir die Ableitung

dp Eded 1 d

dR R Rde R*
Setzt man dies in Gleichung (5.13) fiir die Wellen-
geschwindigkeit ein, so erhilt man

_ | Ed
“=\ 2Rp

fiir die Abhingigkeit der Ausbreitungsgeschwindig-
keit ¢ vom Radius R, der Dicke d der GefiBBwand
und dem Elastizititsmodul E der GefiBwand. Die-
se Beziehung wird als Moens—Korteweg Gleichung
bezeichnet.

(5.16)

5.6.7 Wellenimpedanz

Wie in elektrischen Leitungen treten auch bei Fliis-
sigkeiten Reflexionen auf. Das Auftreten von Refle-
xionen kann man relativ leicht tiber den Wellenwi-
derstand (die Impedanz) berechnen. Dieser ist defi-
niert als

Z:&_ P~

0. v.A’
Hier driickt der Index ~ aus, dass jeweils nur die Ab-

weichung vom Gleichgewichtswert zu beriicksichti-
gen ist. Setzt man

z z
Q~:Q0f(fig) ) P~:P0f(fig)
in die Euler-Gleichung (5.11) ein, erhilt man

MQof = —pof’.

Wir verwenden jetzt explizit antegrade Wellen f (¢ —
z/c). Somit ist

of  19f

dz cor

und

MQof ="0f — o= 1L

Damit wird die Wellenimpedanz

Po pc _p | Ed
7z = PO _pe_PE_FP | 2C
0 T A A\ 2rp

pEd

Diese unterscheidet sich wesentlich vom Stromungs-
widerstand fiir stationéren Fluss viskoser Fliissigkei-
ten. Wie in Kapitel 5.3.4 gezeigt, ist dort der Wider-
stand o< 1/R*.

5.6.8 Reflexionen

An den Stellen, an denen sich Z édndert, gibt es Re-
flexionen. Der Reflexionsfaktor r ist das Verhiltnis
der Druckamplitude der reflektierten zu derjenigen
der einlaufenden Welle. Er kann berechnet werden
zu

Zr — 74
r= ,
LH+7Z

wenn Z, der Wellenwiderstand hinter der Reflexi-
onsstelle ist und Z; derjenige davor. Der Druck am
Reflexionsort ist eine Uberlagerung aus einlaufender
(e) und reflektierter (r) Welle:

Pd = Pe+pr=pe(1+r).

Uberlagern sich zwei Wellen, so ist der Gesamtdruck
gegeben durch die Summe der beiden Druckamplitu-
den der Teilwellen. Laufen die Wellen in entgegen-
gesetzte Richtungen, so ist der gesamte Fluss durch
die Differenz der Beitrdge der Teilwellen gegeben.

Im Arteriensystem iiberlagern sich hin- und zuriick-
laufende Wellen in weiten Bereichen, daher stimmt
der Verlauf des (resultierenden) Drucks nicht mit
dem Verlauf der (resultierenden) Stromstirke iiber-
ein. Bereits zu Beginn der Aorta unterscheiden sich
die beiden Formen erheblich (siche Abbildung 5.40).
Der Druckpuls beginnt zeitgleich mit dem Strom-
puls, aber die beiden Maxima stimmen nicht iiberein.
Der Unterschied ist besonders grof3 in der Diasto-
le, die hier in der arteriellen Dynamik nicht nur die
Entspannungs- und Fiillungszeit, sondern auch noch
die Anspannungszeit des nichsten Zyklus umfasst.
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Die Puls-Wellengeschwindigkeit nimmt mit dem
Abstand zum Herzen zu, da das Verhiltnis d/R an-
wichst, und, laut Gleichung (5.16) damit auch die
Wellengeschwindigkeit. Die Aortengeschwindigkeit
betrigt ~ 4 m/s, in den Extremitéten ist ¢ bis zu 8
m/s, zum Teil (am Ende der Beinarterien) bis iiber
10 m/s.

Die Wellenimpedanz Z = % (5.17) wichst mit
dem abnehmenden Querschnitt A eines Gefidles (mit
zunehmender Zahl von Verzweigungen) in dista-
ler Richtung. Der Blutkreislauf kann daher nicht
als eine homogene Leitung aufgefasst werden. Die
Zunahme von Z passiert kontinuierlich, aber auch
sprunghaft, und es kommt zu vielfachen Reflexio-
nen innerhalb des Systems. Die zuriicklaufenden und
an der Aortenklappe reflektierten Wellen sind zum
Beispiel der Grund dafiir, dass wéhrend der Austrei-
bungsphase des Herzens das Druckmaximum spa-
ter auftritt als das Stromungsmaximum (siche Abb.
5.40).

Die zahlreichen Reflexionen im Verlauf und am En-
de des Arteriensystems bewirken, dass die Druck-
amplitude mit dem Abstand vom Herzen zunimmt
(sieche Abb. 5.52). Wegen einer (hier nicht genau-
er diskutieren) w-abhingigen Dampfung runden sich
die Pulse mit wachsendem Abstand vom Herzen ab.
Zu den zusitzlichen, hier nicht behandelten Kompli-
kationen gehoren die zum Teil eingeschrinkten An-
wendungsmoglichkeiten der Ndherungen der Konti-
nuumsmechanik, da der Durchmesser der Arteriolen
mit dem Durchmesser der roten Blutkorperchen ver-
gleichbar ist.

5.6.9 Messungen

Messungen des Geschwindigkeitsfeldes werden
meist mit Doppler-Ultraschall, MRI oder CT-
Angiographie durchgefiihrt. Die Techniken werden
im Detail im Wintersemester diskutiert, im Teil II der
Einfiihrung in die Medizinphysik.

Eine relativ einfache Moglichkeit fiir die Messung
des Blutflusses ist die gepulste Ultraschall-Doppler-
Stromungsmessung. Sie erlaubt es, die Geschwin-
digkeitsprofile in Arterien in vivo zu messen.

r

o ST

10
1
[ml/sec]
0

Abbildung 5.65: Gemessenes Geschwindigkeitspro-
fil (oben) und zugehorige Pulswelle
(unten). [16]

im/sec

Die Ergebnisse zeigen Gemeinsamkeiten mit den
oben diskutierten analytischen Losungen, aber auch
Unterschiede. Diese hiangen u.a. damit zusammen,
dass es sich in der Realitdt nicht um einen sinus-
formigen Verlauf des Druckgradienten und starre
GefiBwinde handelt: In einem starren Blutgefdl3
wird bei Druckanstieg die gesamte Blutmenge be-
schleunigt. Durch die Dehnbarkeit der Winde der
BlutgefiBle wird jedoch ein Teil der Druckschwan-
kungen aufgefangen.

™ 1.00
#0.50
dorsal oo

ventral |

Abbildung 5.66: Flussbild aus dem Aortenbogen; si-
muliert mit Hilfe der MRI.[19]

Sehr viel prizisere Messungen sind moglich mit Hil-
fe der MRI, wie z.B. in Abb. 5.66 gezeigt. Weitere
Details dazu werden ebenfalls im WS diskutiert.

5.6.10 Scherkrifte auf Blutgefifle

Die Innenwand der Gefidfle wird von Endothelzel-
len ausgekleidet, die das Blut vom Gewebe trennen
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und deren Oberflache den Blutfluss beeinflusst. Ty-
pische Durchmesser der Mikrogeféle liegen im Be-
reich von 10 — 100 um, was in der Regel eine lami-
nare Stromung zur Folge hat. Die dabei an der Ge-
faBwand entstehenden Krifte werden durch die dort
vorliegenden Scherraten charakterisiert. Diese kon-
nen bis zu

dv_ 3mm/s

iy~
in Kapillaren bzw. 8-103s~! in Arteriolen erreichen.
Solche Scherraten konnen trotz des laminaren Flus-
ses erhebliche Krifte hervorrufen,

dv N

T=1 P 10 g
die an der GefiBwand einer fragilen Kapillare zu
Schidigungen fiihren konnen. Die Folge sind klei-
ne Blutungen (Petechien), die sofort gestoppt wer-
den miissen.

Abbildung 5.67: Struktur des Von Willebrand Fak-
tors.

Dafiir ist der von Willebrand-Faktor (VWF) ver-
antwortlich, ein Glykoprotein, das vor 50 Jahren
identifiziert wurde (Abb. 5.67). Dieser haftet an der
verletzten Gefawand und bindet insbesondere un-
ter hohen Blutflussgeschwindigkeiten schnell und
effektiv vorbeibewegte Blutplittchen. Somit ver-
schlieBt sich die verletzte Stelle und die Blutung
wird gestoppt.

Dieses Protein ist so “konstruiert”, dass die innere
Reibung es aus dem globuliren Zustand in offenket-
tige Konfiguration iiberfithrt. Wie in Abb. 5.68 ge-
zeigt, geschieht dies bei Scherraten ab 3000 s~!. Da-
durch wird seine Haft-Fihigkeit um rund eine Gro-
Benordnung erhoht. Das Abdichten der Blutgefille
wird deshalb dort am effizientesten, wo die Scher-
krifte am groften sind.

5.6.11 Numerische Methoden

Numerische Methoden 16sen im Wesentlichen die
Navier-Stokes Gleichung. Blut wird dabei in der Re-

Lange [um]

Adhdsionsrate

1
10000

100 1000
Scherrate [s]

Abbildung 5.68: Einfluss der Scherrate auf die
Struktur des Von Willebrand Fak-
tors und seine Adhésionsrate.

gel als inkompressible, Newton’sche Fliissigkeit an-
genommen, wobei weitere Bluteigenschaften viel-
fach unberiicksichtigt bleiben (nicht-Newton’sche
Fliissigkeit bei langsamen Fliefgeschwindigkeiten,
Thrombosierung, Epithelisierung). Fiir eine effizien-
te Losung der Bewegungsgleichungen wurden ver-
schiedene Verfahren entwickelt, welche als Finite-
Volumen, respektive Finite-Elemente Verfahren be-
kannt sind. Beim “Finite-Volumen-Verfahren” wird
das relevante Volumen in kleine Bereiche aufge-
teilt, welche miteinander Materie, Energie und Im-
puls austauschen konnen. Randbedingungen sorgen
fiir die Einhaltung der relevanten Erhaltungsgro3en,
wie z.B. der Energie.

Eine andere Moglichkeit besteht darin, die Stro-
mung als eine Sammlung von fiktiven Teilchen
zu berechnen. Dieser Ansatz wird als “Lattice-
Boltzmann Methode” bezeichnet, weil die Wechsel-
wirkung zwischen den Teilchen iiber die Boltzmann-
Gleichung beschrieben wird. Ausgangspunkt ist so-
mit die Einteilchen-Verteilungsdichte f(7,V,r), wel-
che die Verteilungsdichte der Teilchen als Funktion
von Ort 7, Geschwindigkeit ¥ und Zeit ¢ beschreibt,
also die Anzahl der Teilchen, die sich zur Zeit ¢t im
Volumenelement [7, 7+ d7] aufhalten und deren Ge-
schwindigkeit im Intervall [V, vV + dV] liegt. Der Aus-
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Abbildung 5.69: Stromungssimulation auf Basis
eines realen Datensatzes mit
Aneurysma: Detailansicht einer
3D-LBM-Stromungsberechnung
mit Streamlines und farbkodierten
Geschwindigkeitsmagnituden. [F.
Weichert, Informatik VII]

druck “Lattice” bezieht sich darauf, dass diese Glei-
chung in einem diskreten Gitter geldst wird.

Die Navier-Stokes Gleichung wird dann zu

Jd _ = L., of
(E-I-V-V)f(x,v,t)—g

wobei wir angenommen haben, dass keine externe
Kraft wirkt. Die rechte Seite stellt ein Kollisionsinte-
gral dar. Im Boltzmann-Ansatz wird dieser geschrie-
ben als
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Der Integralkern W gibt die Wahrscheinlichkeit da-
fiir an, dass bei einem Stof von zwei Teilchen mit
Geschwindigkeit V| und ¥, die beiden Teilchen da-
nach die Geschwindigkeiten V3 und v besitzen.

Wichtig ist in allen Verfahren die Beriicksichtigung
der Randbedingungen - nicht nur, um den Fluss
korrekt an die GefidBgeometrie anzupassen, sondern
auch, um aus der Losung die Krifte berechnen zu
konnen, welche auf die Gefdwinde wirken.
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